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Résumé 

 

Développement de nouveaux systèmes d’assurance qualité à base de 

sondes dosimétriques GaN pour la curiethérapie. 

Ce travail de thèse a pour but de développer et de caractériser de nouveaux systèmes 

d’assurance qualité en curiethérapie, à base de sondes dosimétriques en Nitrure de Gallium 

(GaN). L’étude comprend d’une part la caractérisation et la simulation du transducteur GaN et 

de la sonde dosimétrique, et d’autre part la mise en œuvre et les tests de 2 systèmes d’assurance 

qualité. 

Les propriétés de radioluminescence du transducteur GaN ont été étudiées afin 

d’optimiser le signal dosimétrique des sondes. La sonde dosimétrique encapsulant un petit 

volume de cristal GaN a ensuite été caractérisée en vue de son intégration dans des systèmes 

d’assurance qualité. Des simulations Monte Carlo sur la sonde GaN ont également été 

effectuées et comparées aux mesures. 

Pour l’assurance qualité en curiethérapie, nous avons proposé une méthode utilisant 

plusieurs sondes GaN pour permettre de déterminer, en temps réel, les principaux paramètres 

physiques d’un projecteur de source : la position, le temps de pause et l’activité de la source. 

Nous avons conçu et réalisé deux prototypes de systèmes d’assurance qualité mettant en œuvre 

cette méthode : un fantôme instrumenté pour le contrôle prétraitement et un applicateur 

gynécologique instrumenté pour le contrôle pendant le traitement. Ces deux prototypes ont été 

testés en conditions cliniques et leurs principales caractéristiques répondent aux besoins 

applicatifs. Ces systèmes prototypes offrent une perspective intéressante pour de nouveaux 

outils de contrôle qualité en curiethérapie. 

 

Mots clés : curiethérapie, assurance qualité, transducteur GaN, sonde dosimétrique GaN, 

fantôme instrumenté, applicateur instrumenté. 

  



Development of novel quality assurance systems based on GaN 

dosimeter probes for brachytherapy. 

This work aims to develop and characterize novel quality assurance systems based on 

Gallium Nitride (GaN) dosimeter probe for brachytherapy. It includes characterization and 

simulation studies of the GaN transducer and of the dosimeter probe as well as the 

implementation and testing of two quality assurance system prototypes. 

The radioluminescence properties of the GaN transducer have been studied for 

optimization of the dosimeter response. Characterization studies of dosimeter probes 

incorporating miniaturized GaN transducers have been carried out in the frame of the quality 

assurance systems development. Monte Carlo simulations of the GaN probe under irradiation 

have also been performed and compared with measurements. 

A method which processes simultaneously the output signals from several GaN probes 

has been proposed for real time determination of the projector’s physical parameters (dwell 

position, dwell time and activity of the source). Two quality assurance system prototypes 

implementing this method have been designed and fabricated: an instrumented phantom for 

pre-treatment quality assurance and an instrumented gynecological applicator for in vivo quality 

control. These two prototypes have been tested and evaluated in clinical conditions and their 

main characteristics are satisfactory. Both systems are in line with the application requirements 

and offers new perspectives for quality assurance in brachytherapy. 

 

Key words: brachytherapy, quality assurance, GaN transducer, GaN dosimeter probe, 

instrumented phantom, instrumented applicator. 
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Introduction 

Dosimétrie à base de Nitrure de Gallium 

Pour répondre à une demande du Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Grenoble 

qui souhaitait développer des dosimètres miniatures implantables pour vérifier la dose in situ 

(au niveau de la cible thérapeutique ou des organes à risques), en temps réel lors de traitements 

de radiothérapie externe, l’Institut des Nanotechnologies de Lyon (INL) a proposé et breveté 

en 2007 un dosimètre innovant à base de Nitrure de Gallium (GaN) [1]. Ce dosimètre est 

constitué d’une sonde à fibre optique couplée à un module de photodétection via une fibre de 

liaison pour pouvoir déporter ce module dans la salle de contrôle. La sonde à fibre optique 

comporte à son extrémité distale un cristal de GaN de faible volume utilisé comme transducteur 

radioluminescent. Ce dosimètre sera présenté en détail dans le chapitre 1 portant sur l’état de 

l’art. 

Les premières études de ce type de dosimètre ont été réalisées en partenariat avec le 

service de radiothérapie du CHU de Grenoble notamment dans le cadre du projet ANR 

SECURIDOSE (2007-2010). Elles ont porté à la fois sur la caractérisation du transducteur GaN 

[2], sur la conception de l’instrumentation associée [3], et sur la caractérisation du système 

dosimétrique en laboratoire et en conditions cliniques de radiothérapie externe [4].  

En 2011, la société DOSILAB AG (Bern, Suisse) spécialisée en dosimétrie des personnels 

et qui souhaitait développer son activité vers la dosimétrie des patients, a acquis une licence 

exclusive pour l’exploitation du brevet INL.  

A cette date, le consortium constitué initialement de l’INL et du CHU de Grenoble s’est 

ainsi élargi avec l’arrivée de deux nouveaux partenaires, DOSILAB AG et le service de 

physique médicale des Hospices Civils de Lyon (HCL, CHU de Lyon). Les travaux de 

recherche s’appuyant sur ce consortium pluridisciplinaire se sont poursuivis dans le cadre du 

projet DoRGaN de 2012 à 2016 (ANR-11-TECS-0018). 

Le potentiel d’application de la technologie dosimétrique GaN a été étudié durant le projet 

DoRGaN pour d’autres modalités d’irradiation médicale (radiothérapie stéréotaxique, 

curiethérapie à haut débit de dose, protonthérapie et radiologie interventionnelle) à la fois pour 

l’Assurance Qualité prétraitement (AQ), et le Contrôle Qualité in vivo (CQ) [5]–[8].  
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Mon travail de thèse s’est inscrit dans ce cadre, avec un contrat collaboratif 

INL/DOSILAB début 2016 pour prolonger le financement de mes études. Il a pour objectif de 

concevoir, de développer et de caractériser de nouveaux systèmes d’assurance et de contrôle 

qualité basés sur la technologie dosimétrique GaN pour des applications en curiethérapie à haut 

débit de dose, afin de répondre aux fortes exigences de ce domaine applicatif. 

Contexte applicatif 

La curiethérapie (ou Brachytherapy en anglais) est une technique de traitement des 

cancers utilisant des rayonnements ionisants pour détruire les cellules pathologiques. Il s’agit 

d’une technique de radiothérapie dite interne, contrairement à la radiothérapie conventionnelle 

qui est dite externe et qui met en œuvre des accélérateurs de particules (LINAC). Dans le cas 

de la curiethérapie, la source de rayonnement (typiquement de l’irridium 192 ou du cobalt 60 

en curiethérapie) est introduite dans le patient, au contact ou à proximité immédiate de la lésion 

à traiter. Cela permet d’une part de maximiser l’irradiation des tissus cancéreux en leur 

apportant une très forte dose, et d’autre part de limiter l’irradiation des tissus sains périphériques 

pour limiter les risques d’effets déterministes tel que des dermites ou nécroses (le débit de dose 

décroit de manière quadratique avec l’éloignement de la source). 

Introduite en 1901, la curiethérapie a considérablement évolué à partir du milieu des 

années 1990 avec l’utilisation de projecteurs de sources automatisés, permettant de positionner 

la source conformément au plan de traitement. Cette évolution a permis d’améliorer 

significativement la radioprotection du personnel soignant, ceux-ci n’étant plus obligés de 

manipuler les sources directement. Cela a également permis d’utiliser des sources de plus forte 

activité et ainsi de diminuer les temps de traitement pour les patients (typiquement de l’ordre 

de quelques minutes) facilitant la prise en charge et le confort du patient. On parle alors de 

curiethérapie à Haut Débit de Dose (HDD ou HDR-BT en anglais pour High Dose Rate 

Brachytherapy). 

Dans le cas de la curiethérapie HDR, en raison de la très forte activité de la source  

(>12 Gy/h, avec des débits de dose typiques de 1,6 à 5,0 Gy/min), la maitrise du temps 

d’irradiation est primordiale puisque la dose absorbée par les tissus est directement 

proportionnelle au temps d’irradiation. En cas de sous-dosage, le risque est de ne pas détruire 

l’intégralité de la lésion (traitement inefficace avec risque de récidive). En cas de dépassement 

de la dose de plus de 5 %, les tissus sains au voisinage de la lésion peuvent être détruits, ce qui 

peut entrainer des complications modérées (saignements, gènes ou douleurs, etc.) ou plus 
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graves (radiodermites, i.e. nécroses des tissus) voire même fatales en cas de très forte sur-

irradiation. 

La maitrise du positionnement de la source est également capitale. Les gradients de dose 

sont très importants du fait de la miniaturisation de la source puisqu’ils atteignent 50 % par mm 

à une distance de 4 mm de la source et 5 % par mm à 30 mm [9]. Les erreurs en termes de 

positionnement de source peuvent conduire à une sous-irradiation des tissus à traiter et/ou à une 

sur-irradiation des tissus sains, avec les mêmes complications que citées précédemment. Les 

erreurs de positionnement de source peuvent avoir différentes origines. Par exemple, Palmer et 

al. ont mis en évidence des écarts de positionnement de la source pouvant atteindre 6,5 mm 

lorsque le tube transfert a une courbure importante [10]. 

Avec l’émergence des traitements de curiethérapie HDR, le risque d’accident associé est 

devenu significatif, principalement due à des facteurs humains [11]–[16]. Pour prévenir ce type 

d’accidents, il est recommandé par l’ESTRO (European Society of Therapeutic Radiology and 

Oncology), de mettre en place des procédures d’assurance et de contrôle qualité spécifiques en 

curiethérapie pour pouvoir délivrer au patient le traitement planifié en toute sécurité [17]. Leurs 

recommandations identifient notamment des paramètres physiques de traitement qui doivent 

être suivis régulièrement avec des seuils de tolérance spécifiés. Néanmoins, il n’existe pas, 

comme nous le verrons dans le chapitre d’état de l’art, de système instrumental permettant de 

vérifier efficacement en routine ces paramètres et cela constitue un des objectifs des 

développements que j’ai menés dans le cadre de mon travail de thèse. 

La présentation de mon travail de thèse dans ce manuscrit est organisée autour de 3 

chapitres principaux. Le chapitre 1 présente l’état de l’art du domaine, ce qui permet de 

positionner mon travail par rapport à celui-ci. Le chapitre 2 porte principalement sur les études 

de caractérisation des transducteurs GaN et des sondes dosimétriques sous irradiation par des 

sources de curiethérapie HDR. Le chapitre 3 décrit les travaux de conception et de 

caractérisation des systèmes dosimétriques basés sur le GaN pour l’assurance et le contrôle 

qualité en curiethérapie HDR. Le manuscrit se termine par une conclusion générale et une 

présentation des perspectives sur le travail réalisé. 

  



8 

 

  



9 

 

 Chapitre 1  

Les technologies et les procédures d’assurance 

qualités en curiethérapie HDR  

1.1 Introduction 

Ce premier chapitre a pour but de présenter l’état de l’art en lien avec mon travail de thèse. 

La première partie du chapitre présente les équipements cliniques utilisés en curiethérapie HDR, 

leur fonctionnement, leurs caractéristiques et les sources utilisées, ce qui permet de définir les 

paramètres physiques de traitement qui doivent être vérifiés dans le cadre des procédures 

d’assurance et de contrôle qualité. Dans la deuxième partie, l’état de l’art en termes de moyens 

d’assurance et de contrôle qualité pour la curiethérapie HDR est présenté. La troisième partie 

s’attache à décrire la technologie de dosimétrie basée sur la radioluminescence du GaN 

développée par l’INL. En fin de chapitre, un rapide bilan de l’état de l’art permet de positionner 

le travail de thèse et ses objectifs par rapport à celui-ci.  

1.2 Equipements cliniques utilisés en curiethérapie HDR 

1.2.1 Projecteurs de source  

Les projecteurs de source, représentés sur la figure 1.1 a), sont des équipements de 

traitement clinique utilisés en curiethérapie HDR mais aussi en curiethérapie à débit de dose 

pulsé. Ils sont apparus dans les années 90 afin d’améliorer la radioprotection du personnel dans 

les services de curiethérapie puisqu’ils permettent d’éviter l’exposition de ces personnels aux 

sources d’irradiation. Le projecteur de source est utilisé pour placer automatiquement la source 

aux positions d’arrêt successives définies dans le plan de traitement, en gérant le temps de pause 

associé à chaque position. La source radioactive contenue dans une capsule est fixée à 

l’extrémité d’un câble comme le montre la figure 1.1 b), ce câble permettant le déplacement de 

la source au moyen d’un treuil piloté par des moteurs pas à pas. La source est guidée jusqu’à la 

zone à traiter en utilisant un tube de transfert qui est connecté : au projecteur de source d’un 

côté, et à un vecteur positionné directement sur le patient à l’autre extrémité. Différents types 
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de vecteurs peuvent être utilisés comme par exemple des applicateurs anatomiques (en 

gynécologie) ou des cathéters (en ORL). 

 

a) 

 

 

 

 

 

 

 

b) 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.1 – a) Projecteur de source de curiethérapie. b) Détail de la source. 

Il existe également une source fictive dans le projecteur de source qui possède les mêmes 

caractéristiques géométriques que la source de traitement, tant au niveau du câble que de la 

capsule, mais cette dernière ne contient pas de matériel radioactif. Elle est utilisée avant chaque 

éjection de la source afin de vérifier qu’il n’y a pas de problème sur le trajet qu’elle va 

emprunter, comme par exemple une courbure du tube de transfert/cathéter trop importante. La 

source fictive possède son propre système de pilotage (treuil, moteur…) indépendant de celui 

de la source de traitement. 

Il peut y avoir pour certains traitements la nécessité d’utiliser plusieurs canaux de 

traitements afin de déposer uniformément la dose dans le volume à traiter. Dans ce cas, plusieurs 

vecteurs de traitement (jusqu’à plusieurs dizaines) vont être connectés à un dispositif 

d’aiguillage appelé indexeur (« indexer » en anglais comme indiqué sur la figure 1.1), puis, au 

cours du traitement, la source va successivement passer d’un canal de traitement à un autre, 

Cable Source 
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pour que le traitement se déroule conformément à ce qui a été programmé dans le système de 

planification de traitement (Treatment Planning System en anglais, TPS). 

Il existe plusieurs constructeurs de projecteurs de sources, les plus répandus sont : 

Nucletron (Nucletron, Elekta AB, Suède), Bebig (Bebig, Eckert and Ziegler AG, Allemagne) 

et Varian (Varian, USA). Au cours de cette thèse, j’ai principalement utilisé le projecteur de 

source des Hospices Civils de Lyon (HCL) qui se trouve dans le service de radiothérapie sur le 

site de Lyon Sud à Pierre Bénite. Il s’agit d’un projecteur de source Nucletron (MicroSelectron 

mHDR-v3), équipé d’une source d’iridium 192 (MicroSelectron mHDR-v2) de 370 GBq. 

Certaines expériences ont également été réalisées au Centre d’Oncologie et de Radiothérapie 

de Macon (ORLAM) et au Centre Hospitalier Universitaire de Grenoble Alpes qui sont tous les 

2 équipés d’un projecteur Bebig MultiSource avec une source de Cobalt 60 de 74 GBq. 

Le projecteur est piloté par un logiciel dédié qui permet de programmer le traitement 

planifié. Le tableau 1 présente les principaux paramètres utilisés pour programmer le traitement 

avec le projecteur de source Nucletron MicroSelectron. 

Paramètre Valeur min Valeur max Résolution 

Nombre de canaux de traitement 1 30  

Nombre de positions par canal 1 48  

Longueur d’éjection de la source (mm) 

(position absolue de la 1ère position) 
725 1500 1 

Pas entre 2 positions successives 

d’arrêt (mm) 

2,5 

5,0 

10 

120 

240 

480 

2,5 

5,0 

10 

Temps de pause par position (s) 0,1 250 0,1 

Tableau 1 – Paramètres utilisés pour programmer le projeteur de sources Nucletron MicroSelectron 

[18].  

Il est à noter que les deux projecteurs de sources utilisés dans le cadre de mon travail de 

thèse diffèrent légèrement dans leur mode de fonctionnement, ce qui sera à considérer pour 

l’analyse de certains dysfonctionnements, notamment en cas de courbure importante du tube de 

transfert. En effet, le projecteur Nucletron Microselectron commence par amener la source à la 

position la plus proche du projecteur, puis déplace la source successivement jusqu’à la position 

la plus éloignée du projecteur. La source est de ce fait poussée par le câble dans le canal de 

traitement jusqu’à la dernière position, puis tirée pour être ramenée dans le projecteur en fin de 

traitement ou pour le changement de canal de traitement. A l’inverse, le projeteur Bebig 

Multisource positionne la source directement à la position la plus éloignée du projecteur, et puis 
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tire la source avec le câble pour la ramener vers le projecteur en s’arrêtant aux positions d’arrêt 

programmées. A noter également, qu’alors que le projecteur Nuclétron utilise des pas de 

déplacement fixes (2,5, 5 ou 10 mm), l’équipement Bebig permet de programmer la distance 

entre positions successives individuellement avec une résolution de 1 mm, ce qui a une 

incidence sur le type d’erreurs qu’il faudra détecter dans le cadre des procédures d’assurance et 

de contrôle qualité. 

Pour illustrer l’utilisation des projeteurs de source en curiethérapie HDR, le tableau 2 

donne un exemple de protocole utilisé au CHU Lyon Sud pour certains traitements 

gynécologiques (traitement de la cicatrice après hystérectomie). Il s’agit d’un traitement mettant 

en œuvre 7 positions espacées de 5 mm sur un seul canal de traitement. Les temps de pause 

seront ajustés en temps réel par le système pour compenser la décroissance d’activité 

exponentielle de la source et ainsi garantir que la dose prescrite sera effectivement délivrée. 

 1 2 3 4 5 6 7 

Positions d’arrêt 

(mm) 
970 975 980 985 990 995 1000 

Temps de pause (s) 

pour une activité de 370 GBq 
45,7 13,1 5,3 7,3 12,9 16,8 18,4 

Tableau 2 – Exemple de paramètres d’un protocole de traitement utilisé en clinique au CHU Lyon 

Sud pour les cancers de l’utérus. 

Parce qu’il n’est pas possible d’arrêter l’irradiation lors du déplacement de la source entre 

2 positions successives, la dose délivrée pendant le temps de transit de la source entre ses 2 

positions va contribuer à la dose totale délivrée au patient. Cette contribution peut devenir 

significative en termes d’erreur sur la dose délivrée lorsque les temps de pause sont très courts 

et/ou les distances entre positions successives importantes. Pour minimiser ces erreurs, la 

vitesse de déplacement de la source doit donc être la plus élevée possible. Les vitesses 

maximales de déplacement de la source ont été mesurées entre 400 et 520 mm.s-1 en fonction 

des différents modèles de projecteur de source [10], [19]–[21]. Néanmoins, la vitesse de 

déplacement de la source varie en fonction de la distance séparant 2 positions d’arrêt. Ainsi, 

cette vitesse est de 250 mm.s-1 pour les courtes distances et atteint 500 mm.s-1 pour les longues 

distances. La prise en compte du temps de transit n’est pas possible lors de la programmation 

puisqu’elle est gérée en interne par le système. On trouve une description de cette gestion pour 

le projecteur de sources Nucletron MicroSelectron dans [22]. Il apparaît que pour des distances 

entre positions successives inférieures à 35 mm, le temps de transit est directement intégré au 

temps de pause de la position suivante, et l’erreur sur le temps de pause effectif est inférieure à 
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100 ms, ce qui correspond à la résolution annoncée par le fabricant. Par contre, la méthode 

décrite ne réalise qu’une compensation partielle du temps de transit [22] et cela peut avoir un 

impact non négligeable sur la dose effectivement délivrée, en particulier lorsque les temps de 

pause sont très courts, et les distances en positions successives importantes. Par exemple, des 

surdosages allant jusqu’à 24,9% par rapport à la dose planifiée ont été mis en évidence dans le 

cas d’un protocole à 3 positions, avec un pas de 10 mm et un temps de pause de 0,5 s [4] [19], 

[23]. A noter que le logiciel de programmation du projecteur de sources n’interdit pas de tels 

protocoles et n’émet aucune alerte pour ce type de programmes. 

1.2.2 Principales sources utilisées en curiethérapie HDR 

Actuellement, les projecteurs de source utilisent principalement 2 radio-isotopes : 

l’iridium 192 et le Cobalt 60. 

L’iridium 192 est utilisé depuis 1958 en curiethérapie. Il a une demi-vie de 73,827 jours. 

C’est une source Gamma et β-. L’iridium 192 se transforme en platine 192 dans 95 % des cas 

par désintégration β-, qui lui-même se désexcite par émission gamma (94 %) et par conversion 

interne (6 %). Dans 5 % des cas restant, l’iridium se transforme en Osmium 192 par capture 

électronique.  

La haute activité spécifique de l’iridium (341 GBq.mg-1) le rend intéressant pour la 

fabrication de petites sources de curiethérapie dont l’activité peut atteindre plusieurs centaines 

de GBq, avec un faible coût de production. Une source est généralement intégrée dans une 

capsule mince d’acier ou de titane, celle-ci étant soudée par laser à l’extrémité d’un câble souple. 

Cette capsule va absorber le rayonnement β-, pour ne laisser sortir que des photons gamma, qui 

vont irradier les tissus à traiter. La figure 1.2 représente le spectre en énergie du rayonnement 

gamma en sortie de la capsule pour une source microSelectron v2. On remarque la forte 

proportion du fond diffus, principalement dans les basses énergies provenant de l’interaction 

des β- avec l’encapsulation en acier. La valeur d’énergie moyenne du rayonnement γ est de 355 

keV [24]. 
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Figure 1.2 – Spectre en énergie du rayonnement gamma en sortie de la capsule pour une source 

microSelectron v2 (192 Ir) [25]. 

Le Cobalt 60 est une source β- de 5,27 ans de demi-vie. Il se transforme en Nickel 60 avec 

une émission β- d’énergie moyenne de 96,5 keV. Le nickel 60 se désexcite par émission gamma 

d’énergie moyenne 1252,9 keV. Comme pour l’iridium, seul les photons gamma sortent de 

l’encapsulation. La figure 1.3 présente les raies d’émission du Cobalt 60. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.3 – Spectre d'émission du Cobalt 60 [26]. 
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Le tableau 3 récapitule les principales propriétés de ces 2 radioéléments. En général, 

l’activité nominale de la source à sa livraison est de l’ordre de 370 GBq pour l’iridium 192 

correspondant à un débit de kerma dans l’air de référence de 42 mGy.m2.h-1et de 74 GBq pour 

le Cobalt 60.  

 192 Ir 60Co 

Demi-vie (Jours / ans) 73,827 5,27 

Energie maximale des X (keV) 78,6 8,3 

Plage d’énergie Gamma (keV) 110,4 à 1378,2 1173,2 à 1332,5 

Energie moyenne X et Gamma (keV) 355 1252,9 

Energie moyenne des raies β- (keV) 180,7 96,5 

Constante de Kerma dans l’air, Γδ=10keV   

(µGy m2 h-1 MBq-1) 
0,1091 0,3059 

Activité spécifique (GBq mg-1) 341,0 41,91 

Activité nominale de la source en 

curiethérapie HDR (GBq) 
370 74 

Tableau 3 – Récapitulatif des principales propriétés de l'iridium 192 et du Cobalt 60 (Données 

NUDAT 2.6). 

Les avancées récentes ont permis la miniaturisation des sources de Cobalt 60 afin 

d’obtenir des dimensions identiques à celle des sources d’iridium, comme illustré sur la figure 

1.4. [27] [28]. 

a)  

b)  

 

 

Figure 1.4 – Schéma de source HDR : a) d'iridium 192 (mHDR-v2, Nuclétron) [27], b) de cobalt 60. 

Les dimensions sont données en mm. (Co0.A86, Bebig) [28]. 

Ces 2 radio-isotopes présentent des différences significatives en termes d’activité et de 

distribution en énergie et donc des modes d’interaction avec les tissus différents. Néanmoins, 

dans un milieu homogène (équivalent tissu), les distributions de doses sont quasiment 

identiques, comme le présente la figure 1.5 [29]–[31]. Par ailleurs, les études réalisées par 

Strohmaier et al. [32] montrent que les écarts concernant la dose absorbée dans les organes 
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restent inférieurs à 0,8 %, excepté dans les poumons où ils atteignent 2,1 % (du fait de la très 

forte hétérogénéité).  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.5 – Fonction de dose radiale pour la source d’iridium 192 (mHDR-v2, Nuclétron) et la 

source de Cobalt 60 (Co0.A86, Bebig) [31]. 

D’un point de vue clinique, il n’y a donc pas d’avantage ou d’inconvénient à utiliser l’une 

ou l’autre source. Plus globalement, l’intérêt d’utiliser du Cobalt 60 est économique, avec une 

source de demi-vie de 5,27 ans. Ainsi, les changements de source sur un projecteur utilisant du 

Cobalt 60 sont 25 fois moins fréquents que pour une source d’iridium 192. En revanche, du fait 

d’un rayonnement de plus grande énergie pour le Cobalt 60, les installations comme le 

projecteur ou la salle de traitement doivent avoir un blindage plus important que pour une 

utilisation d’iridium et le temps de traitement est en moyenne 1,7 fois plus long qu’avec une 

source l’iridium (du fait de la plus faible activité de la source de cobalt). 

1.2.3 Système de planification de traitement 

Le système de planification du traitement (TPS) permet de créer un plan de traitement 

pour le patient qui définit les différentes positions auxquelles doit s’arrêter la source, et le temps 

de pause de la source pour chacune de ces positions. Le TPS calcule ces positions et les temps 

de pause associés en fonction du profil de dose souhaité pour délivrer la dose prescrite à la 

lésion, tout en limitant la dose dans les organes à risques (OAR) autour de la lésion. 

Pour déterminer ces paramètres, le TPS utilise le formalisme TG-43 de calcul du débit de 

dose dans l’espace pour une source donnée [24], [33]–[35]. Ce formalisme est basé 

principalement sur des calculs réalisés par des simulations de Monte Carlo dans un fantôme 

d’eau homogène, de géométrie axisymétrique et il est uniquement valide dans ce cas précis. 

Dans ce formalisme, différents paramètres sont négligés comme par exemple l’influence des 

hétérogénéités des tissus ou de l’applicateur, ou encore les dimensions finies du patient. Le 
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formalisme 2D permet de calculer le débit de dose dans l’eau en un point P(r,θ). Les 

coordonnées sont données dans un repère polaire qui a pour origine le centre de la source 

comme représenté sur la figure 1.6.  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.6 – Système de coordonnées polaire de référence pour calculer la dose au point P dans le 

formalisme TG-43. 

L’équation générale bidimensionnelle du débit de dose �̇� en cGy.h-1 au point 𝑃 situé à 

une distance 𝑟 en cm et à un angle 𝜃 défini sur la figure 1.6 est donnée par : 

�̇�(𝑟, 𝜃) = 𝑆𝑘𝛬
𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)

𝐺𝐿(𝑟0, 𝜃0)
𝑔𝐿(𝑟)𝐹(𝑟, 𝜃) (1) 

 

Avec : 

 𝑆𝑘  : le débit de kerma de référence dans l’air, à une distance d, multiplié par le carré de cette 
distance (U = µGy.h-1.m2). La distance d est généralement 1 m. 

 𝛬 : la constante de débit de dose dans l’eau (µGy.h-1.U-1). 

 
𝐺𝐿(𝑟,𝜃)

𝐺𝐿(𝑟0,𝜃0)
 : le facteur de géométrie avec 𝑟0et 𝜃0 définissant la position de référence située à 

𝑟0 = 1 cm et à 𝜃0 = 90° de l’axe de la source. 

 𝑔𝐿(𝑟) : la fonction de dose radiale. Elle décrit la diminution du débit de dose sur le plan 
transverse due à l’atténuation et à la diffusion des photons, en excluant celles incluses dans la 
fonction de géométrie de la source. 

 𝐹(𝑟, 𝜃) : la fonction d’anisotropie. Elle décrit le ratio entre le débit de dose à une distance r et 
un angle θ par rapport à l’axe de la source par rapport au point de référence 𝑃(𝑟, 𝜃0) en 
s’affranchissant de la géométrie de la source. 

 

En multipliant cette valeur par le temps d’exposition, on obtient la dose déposée à ce point. 

Ce formalisme est détaillé en annexe A. 
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1.3 Dispositifs dosimétriques et systèmes pour le contrôle 

qualité en curiethérapie  

Les programmes d’assurance qualité en curiethérapie selon les recommandations ESTRO 

[17] comprennent 3 axes principaux de surveillance : i) la cohérence de l’administration du 

traitement pour chaque patient, ii) la réalisation de la prescription de l’oncologue pour chaque 

patient, et iii) l’exécution du traitement planifié en toute sureté pour le patient et les autres 

personnes pouvant être exposées au rayonnement. Cela nécessite de vérifier périodiquement les 

systèmes de sécurité des équipements et des installations et de contrôler les paramètres 

physiques de traitement. C’est à cette problématique que s’adresse mon travail de thèse. Les 

différents paramètres physiques à contrôler sur un projecteur de source, la périodicité des 

contrôles et les seuils d’action définis par l’ESTRO sont résumés dans le tableau 4. 

Paramètre physique Périodicité Seuil d’action 

Calibration de la source Changement de source >5 % 

Position de la source Quotidien/3 mois >2 mm 

Longueur des tubes de traitements Annuel 1 mm 

Temps de pause de la source Annuel >1 % 

Date, heure et activité de la source dans le 

projecteur 
Quotidien - 

Effet du temps de transit Annuel - 

Tableau 4 – Liste des différents paramètres physiques à contrôler sur un projecteur de source, avec 

la périodicité des contrôles associés et les seuils d’actions selon les recommandations de l’ESTRO 

[16]. 

Pour vérifier ces différents paramètres physiques, il est nécessaire d’utiliser des 

instruments de mesures adaptés. Actuellement, les physiciens médicaux utilisent des chambres 

d’ionisation puits pour vérifier l’activité de la source [36]. Pour vérifier la précision de 

positionnement de la source, ils disposent de différents moyens comme des films 

radiochromiques, des réglettes graduées ou des platines équipées d’une caméra et de canaux 

transparents gradués. La figure 1.7 présente quelques systèmes commerciaux utilisés dans ce 

cadre. Les temps de pause sont vérifiés en utilisant des cathéters transparents et un chronomètre.  
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a)  

 

 

 

 

 

 

b) 

 

 

 

 

 

c)  

Figure 1.7 – a) Réglette graduée Nuclétron et b) système MultiDoc Phantom de Mick Radio-Nuclear 

pour vérifier la position de source. c) Chambre puits d’ionisation pour mesurer l’activité de la source 

(PTW, Allemagne). 

Ces différents moyens de mesure sont pour la plupart mal adaptés pour réaliser 

efficacement les procédures d’assurance qualité pour la curiethérapie HDR moderne. Par 

exemple, l’utilisation de films radiochromiques nécessite des coûts et des temps de mise en 

œuvre importants. L’utilisation de chronomètre pour la vérification des temps de pause ne 

permet pas d’atteindre la précision recherchée (~100 ms) et les résultats restent très opérateur 

dépendants.  

De nombreuses études ont été menées au cours des 15 dernières années pour développer 

des systèmes innovants de contrôle qualité en curiethérapie en utilisant différentes 

approches (mesure de la dose, mesure des positions et des temps de pause de la source) avec 

différentes technologies de détecteurs. La partie suivante présente les principaux systèmes 

d’assurance qualité étudiés dans le cadre de ces travaux. 
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1.3.1 Présentation des systèmes d’assurance et de contrôle qualité 

pour la curiethérapie HDR 

Duan et al. [37] ont proposé en 2001 l’utilisation d’un fluoroscope à rayons X associé à 

un collimateur « pinhole » afin de visualiser en temps réel les déplacements de la source. 

L’insertion d’un film radiographique devant le fluoroscope permet de garder une trace du 

déplacement de la source. La résolution spatiale de ce système permet de mesurer des 

déplacements de source de l’ordre de 1 mm. Ce système n’est cependant pas adapté à une 

utilisation en routine clinique.  

En 2010, Minamisawa et al. [20] ont conçu un système dédié à la mesure du temps de 

transit de la source en utilisant 2 fibres optiques acryliques reliées à un système de 

photodétection (tube photomultiplicateur). Ce dernier détecte l’émission Tcherenkov provenant 

de la fibre lorsque la source passe devant l’extrémité distale de la fibre. Le signal est transmis 

à un oscilloscope d’une résolution temporelle de 1 ns. Le système a permis de déterminer les 

vitesses de déplacement de la source sur un projeteur Nuclétron Microselectron, allant de 173 

±12 à 520 ±10 mm.s-1 et des accélérations de 1130 mm.s-2. Ce système n’a pas vocation à être 

utilisé en routine clinique. 

En 2011, Rickey et al. [38] ont proposé un système d’assurance qualité prétraitement 

permettant de mesurer d’une part la position de la source à l’aide de films radiochromiques, et 

d’autre part les temps de pause avec 4 photodiodes. Ce système permet de mesurer la position 

de la source avec une précision de 0,2 mm sur les films scannés. Le temps nécessaire pour 

récupérer les résultats de ces 2 paramètres est de 6 minutes, limitant son utilisation à des 

contrôles d’assurance qualité prétraitement. Ce travail a permis de mettre en évidence des biais 

sur les temps de pause de ~65 ms.  

En 2011, Manikandan et al. [39] ont utilisé une matrice bidimensionnelle commerciale 

IMatriXX (IBA, Allemagne) constituée de 1020 chambres d’ionisation afin de détecter la 

position d’une source de curiethérapie. Sur 24 mesures réalisées, ils ont relevé une erreur 

moyenne de 0,45 ±1,99 mm (3σ) avec des erreurs n’excédant pas 1,8 mm. 

En 2003, Nakano et al. [40] ont proposé une méthode de localisation pour une source 

HDR d’iridium 192 en temps réel mettant en œuvre des dosimètres diamant (Type 60003, PTW, 

Allemagne). Les résultats obtenus montrent qu’avec trois dosimètres positionnés à moins de 12 

cm de la source, il est possible de définir la position de la source dans un espace 3D homogène, 
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avec une erreur maximale de ±2 mm. Cette erreur reste inférieure à ±4 mm au-delà d’une 

distance de 12 cm entre la source et le détecteur. Il est à noter que ces premiers résultats ont été 

obtenus dans un milieu homogène et avec une source neuve possédant une activité de 375 GBq. 

Cette méthode a été testée par la suite sur un fantôme anthropomorphique (ART 200, 

Radiology Support Devices, CA, USA), en augmentant la redondance des détecteurs afin de 

limiter l’impact de l’hétérogénéité des tissus sur les mesures [41]. Il est proposé d’identifier les 

détecteurs dont les mesures sont perturbées par les hétérogénéités et de pondérer leur 

contribution dans le calcul de la position de source. Dans ce cas, il est nécessaire d’utiliser au 

moins 12 détecteurs afin de pouvoir détecter les erreurs de position de la source supérieures à 

3 mm. Le prix de ces dosimètres étant assez élevé (plusieurs milliers d’euros), une telle solution 

s’avère assez coûteuse à mettre en place et la précision obtenue à ce stade ne satisfait pas les 

exigences cliniques qui demandent une précision de positionnement de la source meilleure que 

2 mm. 

En 2011, Seymour et al. [42] ont instrumenté avec une matrice de diodes commerciales 

(Diode array type 9112, PTW, Germany) une sonde dont la géométrie est identique à celle d’une 

sonde échographique intra rectale. Cela permet de mesurer la dose au rectum pendant les 

curiethérapies de prostate. L’étude a été menée sur 28 patients et a montré des variations entre 

doses prescrites et mesurées allant de -42 % à +35 % (±10 %) avec 71 % des mesures à moins 

de 10 % de la dose prévue. Ces résultats confirment le besoin de mettre en œuvre des procédures 

de contrôle qualité in vivo et l’intérêt du système proposé. 

Espinoza et al. [43] ont proposé en 2013 une étude de faisabilité pour un système de 

mesure de la position de la source et des temps de pause qui met en œuvre une matrice 

bidimensionnelle de 121 diodes. En 2015 [44], ils ont évalué les performances de ce système et 

n’ont mesuré aucun biais entre les positions planifiées et les positions mesurées avec un écart 

type de 0,63 mm. Les écarts entre les temps de pause planifiés et mesurés étaient inférieurs à 

0,25 s. De plus, ce système est capable de mesurer les temps de transit de la source avec une 

résolution temporelle de 1 ms. A partir de ces 2 résultats, le système peut ensuite recalculer la 

dose en n’importe quel point de l’espace en utilisant le formalisme TG-43. Ce système semble 

actuellement être l’un des plus aboutis en termes d’intégration, de performance et de praticité 

d’utilisation pour l’assurance qualité en curiethérapie. Cependant, il semble difficilement 

transposable pour les procédures d’assurance qualité in vivo.  



22 

 

En 2012, Qi et al. [45] ont conçu un applicateur instrumenté avec un dosimètre MOSFET 

pour les traitements des carcinomes nasopharyngé. Le système permet de mesurer la dose 

délivrée en temps réel pendant le traitement. Sur un total de 70 mesures réalisées sur 11 patients 

atteints de cette pathologie, ils ont mis en évidence des différences moyennes de -0,1±3,8 % 

entre la dose délivrée et la dose planifiée avec un maximum n’excédant pas 8,3 %. Cette 

approche dosimétrique est intéressante pour le contrôle qualité in vivo. Néanmoins, la mesure 

de dose est réalisée au niveau de l’applicateur et ne permet pas d’estimer la dose au niveau 

d’autres points d’intérêt (volume cible et OAR par exemple).  

En 2016, Carrara et al. [46] ont réalisé une sonde à ultrasons transrectale instrumentée 

avec 2 dosimètres MOSFET (MOSkin) pour mesurer la dose à la surface de la paroi rectale 

pendant les traitements de prostate. L’étude réalisée sur 18 sessions (12 patients différents) 

montre en moyenne des différences entre la dose planifiée et la dose mesurée de 6,7 ±5,1 %. 

De nombreuses études pour la vérification de la dose en curiethérapie sont basées sur des 

dosimètres luminescents stimulés optiquement (OSL). En 2009 [47], Andersen et al. ont 

développé un système de dosimétrie basé sur des sondes à fibre optique incorporant un cristal 

d’Al2O3:C couplé à un module de photodétection incorporant un tube photomultiplicateur et un 

laser pour la stimulation online du cristal OSL. Les dimensions de la sonde permettent son 

insertion dans des aiguilles de curiethérapie. La caractérisation de ce système en 2011 par 

Kertzscher [48] sur des protocoles cliniques dans une cuve à eau ont permis de détecter des 

déplacements de source supérieurs à 5 mm. Un tel système permet donc de déceler des erreurs 

importantes de positionnement de la source, mais ne satisfait pas les recommandations définies 

par l’ESTRO. 

D’autres études ont été réalisées avec une lecture différée des dosimètres OSL comme 

par exemple celle réalisée par Sharma et al. en 2013 [49]. Les erreurs entre les doses planifiées 

et les doses mesurées étaient comprises entre -10 et -14 % pour des traitements gynécologiques 

et entre -4,4 et 6,5 % pour des traitements du cancer du sein. Casey et al. ont proposé un système 

d’audit de systèmes de curiethérapie HDR en 2013 également basé sur une lecture différée de 

dosimètres OSL [50]. Les études menées par Karaiskos en 1998 et Brezovich en 2000 [51], [52] 

s’appuient sur des dosimètres thermo luminescents (TLD) avec une lecture en temps différé. 

Toutes ces approches dosimétriques ont l’inconvénient de ne pas être temps réel. 

Therriault-Proult et al. [53] ont proposé en 2011 un système basé sur des scintillateurs 

plastiques (PSD) mettant en œuvre 13 cathéters, dont un pour simuler une mesure dans l’urètre 
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et un autre dans le rectum pendant des traitements de prostate. Ce système est capable de 

supprimer les contributions de la fibre grâce à une partie photodétection basée sur une 

photodiode Rouge-Vert-Bleu. La dose est mesurée en n’analysant que certaines parties du 

spectre collecté par la partie photodétection. Le système a été testé dans une cuve à eau et a 

montré de très bonnes performances en termes de mesure de dose avec erreur par rapport à la 

dose planifiée inférieure à 6 %. Le système permet également de déceler des erreurs de 

positionnement de la source supérieure à 5 mm dans plus de 78 % des cas testés. 

Cartwright et al. [54] ont réalisé en 2010 un applicateur instrumenté comportant 16 

détecteurs scintillants en plastiques reliés à une caméra CCD par des fibres optiques. Le système 

permet de mesurer à la fois la dose au niveau des détecteurs et la position de la source pendant 

des traitements de prostates. Les essais réalisés dans une cuve à eau ont permis de mesurer les 

doses avec une incertitude inférieure à 3 % et une précision de mesure de la position inférieure 

à 2 mm lorsque la source est à moins de 100 mm du détecteur. Au-delà de cette distance, cet 

écart atteint 9 mm. Ces travaux sont très intéressants mais la précision de mesure n’est pas 

encore suffisante pour répondre aux recommandations de l’ESTRO.  

En 2015, Moutinho et al. [55] ont caractérisé un système instrumenté également avec des 

scintillateurs plastiques (PSD) reliés par fibre optique à des photomultiplicateurs sur silicium 

(SiPM). Les caractérisations ont étés réalisées en base énergie (kV) et ont montré de bonnes 

performances pour de futures applications en curiethérapie à bas débit de dose avec des isotopes 

de faibles énergies mais à ce stade, le système proposé n’a pas été étudié pour la curiethérapie 

HDR.  
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Le tableau 5 présente une synthèse de ces différentes approches et des performances 

obtenues. 

 
Technologie de 

dosimètre 

Temps 

réel 

Paramètre 

physique 

mesuré 

Performance Référence 

Nakano Diamant Oui Position Erreur > 3 mm 
2003 [40], 

2005 [41] 

Qi Diode Oui Dose -0,1 ±3,8 % 2012 [45] 

Rickey 
Radiochromique 

+ diode 

Non 

Oui 

Position 

Temps 

0,2 mm 

64,5 ± 3,5 ms 
2010 [38] 

Manikan 
Chambre 

d’ionisation 
Non Position 0,45 ±1,99 mm 2011 [39] 

Therriault-

Proulx 
PSD Oui 

Dose 

Position 

6 % 

Erreur ≥ 5 mm 
2011 [53] 

Kertzscher OSL Oui Position Erreur ≥ 5 mm 2011 [48] 

Espinoza Diode Oui 
Position 

Temps 

0±0,63 mm 

0,067±0,001 s 
2015 [44] 

Cartwright PSD + camera CCD Oui 
Dose 

Position 

3 % 

Erreur > 2 mm 
2010 [54] 

Moutinho PSD + SiPM Oui Dose < 2 % 2015 [55] 

Carrara MOSFET Oui Dose 6,7 ±5,1 %. 2016 [46] 

Tableau 5 – Synthèse des principales études réalisées pour l’assurance qualité et le contrôle qualité 

en curiethérapie. 

Dans la partie qui suit nous allons présenter plus en détail les différentes technologies 

dosimétriques mises en œuvre dans ces systèmes d’assurance et de contrôle qualité. 
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1.3.2 Description des différentes technologies dosimétriques 

employées en curiethérapie  

Il existe de nombreuses technologies dosimétriques. La figure 1.8 présente des détecteurs 

réalisés dans les principales technologies d’intérêt pour la dosimétrie en curiethérapie.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.8 – Photographie de différents détecteurs utilisés en dosimétrie in vivo. De gauche à droite : 

0.5 mm BrachyFOD™ (PSD), 1 mm BrachyFOD™ (PSD), détecteur à scintillation avec fibre 

optique, dosimètre MOSFET Thomson and Nielsen RD502, détecteur MOSFET PTW-Freiburg 

OneDose, détecteur diamant PTW-Freiburg type 60003, diode in vivo, chambre d’ionisation à cavité 

(air) de petit volume, un TLD (LiF) de 3x3x0,9 mm3 [56]. 

Ces différentes technologies de détection ont des propriétés intrinsèques différentes, 

notamment en termes de réponse en énergie, de rapport signal à bruit, de stabilité du signal et 

de précision de lecture. Il n’existe pas de détecteur idéal, chacun possède des avantages et des 

inconvénients. La partie suivante décrit ces différents types de dosimètre. 

1.3.2.1 Films radiochromiques 

Les films radiochromiques correspondent à une évolution des films radiologiques : il n’y 

a pas besoin de les développer et ils sont peu sensibles à la lumière visible, ce qui facilite leur 

mise en œuvre. Ils sont constitués d’une couche support en polyester stratifié (d’environ 100 

µm d’épaisseur), et d’une couche active en cristaux de diacétyléne monomères. En général, les 

films non irradiés sont transparents. Lorsque le film est soumis à une irradiation, les cristaux 

polymérisent en butatriène, puis passent dans un état intermédiaire pour finalement se stabiliser 

en une structure de polymère d’acétylène. Cela se traduit par une couleur bleue sur le film [57]. 

Les plus utilisés dans le domaine de la radiothérapie sont les films Gafchromic EBT3. Ils ont 
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une très grande résolution spatiale (meilleure que 25 µm), sont peu dépendants à l’énergie 

(moins de 5 % de variation sur la plage [100 keV ; 18 MeV] et au débit de dose. Ils peuvent 

être utilisés sur une large plage de doses s’étendant de 0,1 mGy à 20 Gy (Il en existe qui sont 

dédiés aux très fortes doses pouvant mesurer jusqu’à 1kGy). Ils sont principalement utilisés en 

curiethérapie pour mesurer la position de la source. Comme la mesure n’est pas en temps réel, 

ils ne permettent pas de mesurer le temps de pause [58]. 

1.3.2.2 Dosimètres à transduction radioélectrique 

1.3.2.2.1 Chambre d’ionisation 

Les chambres d’ionisation sont des détecteurs contenant une enceinte gazeuse ou liquide 

(PTW liquid ion detector, PTW-Freibourg). Lorsqu’un rayonnement traverse l’enceinte, il y a 

création de paires électrons-ions par ionisation du gaz. Les charges sont collectées par des 

électrodes. Ainsi, on mesure un courant électrique proportionnel à la quantité de rayonnement 

reçu (cf. figure 1.9) [59]. Les chambres d’ionisation sont principalement utilisées comme 

dosimètre de référence pour mesurer l’activité de la source. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.9 – Schéma d'une chambre d'ionisation. 

Elles nécessitent de mettre en œuvre de fortes tensions de polarisation, de l’ordre de 400V, 

et ne sont pas adaptées pour des mesures in vivo.  

1.3.2.2.2 Les dosimètres semi-conducteurs 

1.3.2.2.2.1 Diode 

Les diodes sont des composants électroniques constitués d’une jonction PN. Elles sont 

réalisées à partir d’un matériau semi-conducteur, généralement le silicium (Si) mais il en existe 

en germanium (Ge) ou arséniure de gallium (GaAs). Ce matériau semi-conducteur est dopé N 
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d’un côté (excès d’électrons) et P de l’autre (excès de trous). Le dopage est de l’ordre de 1015 à 

1016 atomes par cm3. Lorsqu’elle est polarisée en inverse, il se créé une zone de charge d’espace 

dans laquelle il n’y a plus de porteurs majoritaires libres, c’est la zone de déplétion (« W » sur 

la figure 1.10 a)). Sous irradiation, il y a création de porteurs de charge dans le matériau, et les 

porteurs créés dans la zone de charge d’espace (ZCE) ou à proximité de celle-ci (qui peuvent 

diffuser jusqu’à la ZCE) donnent naissance à un courant dans la jonction. Ce courant, 

proportionnel au débit de dose, est mesuré par un électromètre puis intégré pour obtenir la dose 

absorbée dans le matériau. 

a)b) 

 

 

 

 

 
 

Figure 1.10 – a) schéma d'une diode dosimétrique soumis à une irradiation. « W » correspond à la 

zone de déplétion. b) Dépendance angulaire d’une diode dosimétrique [60]. 

Les diodes sont de petites tailles, très sensibles (3,6 eV sont nécessaire à la création d’une 

paire électron-trou) et ont l’avantage de permettre de mesurer en temps réel le débit de dose. 

En revanche, leur réponse dosimétrique dépend d’une part de l’énergie d’irradiation, puisque 

le silicium n’est pas équivalent au tissu (ZSi = 14, ρSi = 2,33 g.cm-3), et d’autre part du débit de 

dose, de la température et de l’angle d’incidence du rayonnement comme illustré sur la figure 

1.10 b). De plus, sous l’effet des rayonnements, il y a créations de défauts dans la structure du 

semi-conducteur, ce qui a pour effet de détériorer leurs performances. La perte de sensibilité 

est supérieure à 20% après exposition à une dose cumulée 6 kGy sous LINAC [61]. 

1.3.2.2.2.2 Détecteur diamant 

Les détecteurs en diamant sont des diodes Schottky avec une jonction métal-diamant 

comme illustré sur la figure 1.11 a). Lorsqu’il est soumis à une irradiation, il y a génération de 

porteurs libres, qui sont séparés par le champ électrique dans la diode. Cela a pour effet de 

produire un courant électrique. Ce courant est mesuré par un électromètre. Il est proportionnel 

au débit de dose [62]. Les détecteurs diamant ont un faible volume sensible compris entre 1 et 

6 mm3 (type 60003 diamond detector, PTW-Freibourg Germany) et pouvant même aller jusqu’à 
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0,004 mm3 pour le détecteur microDiamond récemment mis sur le marché par PTW à base d’un 

monocristal synthétique (cylindre de 1,1 mm de rayon et 1 µm d’épaisseur pour le détecteur 

type 60019, PTW-Freibourg). Ces faibles volumes sensibles le rendent intéressant pour des 

mesures dans des zones à fort gradient de dose comme en curiethérapie HDR. Avec une faible 

constante de maille (1023 atomes par cm3 et densité de 3,51 g.cm-3), le détecteur diamant a une 

excellente sensibilité (13 eV sont nécessaires à la création d’une paire électron-trou), un 

excellent rapport signal bruit et une bonne linéarité de réponse en dose comme cela apparaît sur 

la figure 1.11 b). Avec un numéro atomique Z = 6, il est quasi tissu équivalent (Zeff = 7,42 pour 

les tissus mous) et sa réponse est quasi énergie indépendante sur une plage de 6 à 25 MeV [63]–

[65]. De plus, le détecteur a une faible dépendance angulaire (<1,5 %), en température (< 

0,1 %/K entre 14 et 40°C pour le type 60003) et en débit de dose. Il possède également une très 

grande résistance à l’irradiation [56]. En revanche, il est nécessaire de réaliser une pré-

irradiation de 5 à 10 Gy sous faisceau d’électrons avant utilisation pour stabiliser leur réponse. 

Leur réponse dépend légèrement du débit de dose et la dimension globale du détecteur est plus 

importante que celle de nombreux autres détecteurs (Semi-conducteurs, OSL, TLD ou PSD). 

Son coût est très élevé (plusieurs milliers d’euros) [64]. 
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a) b)  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.11 – a) Schémas d'un dosimètre diamant SCDDo (Single Cristal Diamond Dosimeter). b) 

Linéarité de réponse en dose d’un dosimètre diamant SCDDo. 1 MU≈ 1 cGy [64]. 

1.3.2.2.2.3 MOSFET 

Les transistors à effet de champ (Metal oxyde Semiconductor Field Effect Transistor -

MOSFET) sont fabriqués à partir de matériaux semi-conducteurs soit de type N, soit de type P. 

En dosimétrie, c’est souvent ce dernier qui est utilisé. Le principe de fonctionnement du 

dosimètre est basé sur la création de paires électron-trou dans l’oxyde de grille (Gate oxide sur 

la figure 1.12 a)) lorsque le transistor est irradié. L’énergie nécessaire à la création d’une paire 

électron trou est de 18 eV dans l’oxyde de grille. Les charges générées s’accumulent au niveau 

de l’interface SiO2/Si ce qui a pour effet de modifier la tension de seuil du transistor. En 

mesurant la variation de cette tension, on obtient la dose absorbée dans l’oxyde de grille. 

Comme tous les semi-conducteurs, la réponse du MOSFET est dépendante de la température, 

avec une variation de l’ordre de 0,6 %/K [66]. Néanmoins, par l’utilisation de 2 MOSFET 

(technologie dual bias dual MOSFET detector), il est possible de compenser ces variations de 

température [67]. Le volume sensible est très petit, de l’ordre de quelques mm3 voir moins pour 

les microMOSFET, et la taille globale du détecteur est également très petite, ce qui permet soit 

de l’intégrer facilement dans des systèmes, soit de l’implanter directement dans le patient. Les 

microMOSFET ont en plus une réponse quasi indépendante de l’angle d’incidence du 

rayonnement contrairement aux autres MOSFET (variations de 10 % comme présenté sur la 

figure 1.12 b)). Des études ont montré une excellente linéarité de réponse entre 50 et 600 cGy 

sous irradiation avec des faisceaux de photons (6 et 15 MV), d’électron (9 MeV) et de cobalt 

60 [68], [69]. Comme pour les diodes , les principaux inconvénients des MOSFET sont leur 
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non équivalence tissu (Zeff = 11,5 et ρ = 2,65 g.cm-3) et leur durée de vie limitée sous irradiation 

(de l’ordre de 200 Gy) [68]. 

a) b)  

 

 

 

 

 

 

Figure 1.12 – a) Schéma d'un MOSFET [70]. Sous irradiation, il y à création de paires électron-trou 

dans l’oxyde de grille (« gate oxide ») b) Dépendance angulaire d'un détecteur MOSFET comparé à 

un dosimètre diamant ou PSD [56]. 

1.3.2.3 Dosimètres à transduction luminescente 

1.3.2.3.1 Dosimètres TLD et OSL 

Les dosimètres TLD et OSL sont constitués d’un matériau dopé qui va piéger les électrons 

ionisés dans des couches de hautes énergies situées entre la bande de valence et la bande de 

conduction (effet mémoire). Certains électrons vont se recombiner spontanément pendant 

l’irradiation et émettre un rayonnement de luminescence spontanée (on parle de 

radioluminescence). Pour accéder à l’information dosimétrique mémorisée dans le matériau 

(charges piégées), il est nécessaire de venir stimuler le matériau, soit optiquement pour les 

dosimètres OSL, soit thermiquement pour les TLD. Cette stimulation va libérer les électrons 

piégés, qui vont revenir à leur état d’équilibre par recombinaison radiative en émettant des 

photons. Cette émission est proportionnelle à la dose absorbée dans le matériau comme illustré 

sur la figure 1.13 a). 

Les matériaux utilisés pour les TLD sont principalement fait en fluorure de lithium 

(LiF:Mg,Ti, LiF:Mg,Cu,P ou LiF:P) ou en Li2B4O7, mais il en existe aussi à base de calcium 

(CaSO4). Les TLD en LiF sont les plus utilisés. Avec un numéro atomique de 8,2, ils sont quasi 

tissu-équivalents et leur réponse varie peu avec l’énergie du rayonnent reçu (cf. figure 1.13 b)). 

Il est nécessaire de les recuire pendant plusieurs heures (jusqu’à 25h) avant et après utilisation 

afin de pouvoir les réutiliser, ce qui peut s’avérer contraignant pour une utilisation en routine 

clinique [56]. 
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Le principal matériau utilisé pour les dosimètres OSL est l’alumine dopée au carbone 

(Al2O3:C) qui n’est pas équivalent tissu (Zeff = 11,3 et = 3,95 g.cm-3).  

a)b)  

 

 

 

 

  

Figure 1.13 – a) Schéma de principe de la radioluminescence spontanée. b) Réponse en dose de 

capteurs OSL sous irradiation de LINAC pour 3 énergies de faisceau (e-) [71].  

Ces dosimètres se présentent généralement sous forme de petites pastilles ou de barreaux, 

les plus miniaturisés ayant des dimensions millimétriques. Ils sont principalement utilisés pour 

des mesures in-situ comme la mesure de la dose dans l’urètre ou dans le rectum pendant des 

traitements de prostate [47], [72]. Il est possible d’avoir une lecture temps réel du dosimètre 

pour les OSL, ce qui est impossible avec les dosimètres TLD [71]. Néanmoins, la réponse de 

radioluminescence spontanée des dosimètres OSL n’est pas linéaire du fait des charges piégées. 

1.3.2.3.2 Fibres scintillantes 

Les scintillateurs plastique sont réalisés à partir de Polyméthacrylate de méthyle (PMMA), 

de polystyrène (PS) ou encore polyvinyletoluène (PVT). Sous irradiation, ces matériaux 

réémettent une émission de luminescence proportionnelle à la quantité de rayonnement 

absorbée. Ils sont souvent couplés à une fibre optique pour récupérer le signal de luminescence 

et le guider sur le photodétecteur. Parmi les avantages de ce type de matériaux, on peut citer 

leur réponse linéaire à la dose reçue et leur tissu-équivalence, permettant d’avoir une réponse 

quasi indépendante de l’énergie du rayonnement. En revanche, les scintillateurs plastique 

possèdent une dépendance à la température de l’ordre de 0,6 %/K [73]. De plus, l’utilisation 

d’une fibre optique pour récupérer le signal s’accompagne d’une émission parasite à l’intérieur 

de celle-ci. Elle est due à une combinaison de la fluorescence de la fibre et de l’émission de 

luminescence par effet Tcherenkov, plus communément appelée contribution de fibre, ou 

« stem effect » en anglais. Ces effets ont été évalués par Therriault Proulx et al. en curiethérapie 

HDR [56], [74]. 
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1.4 Transduction par radioluminescence du Nitrure de 

Gallium 

1.4.1 Généralités 

Le Nitrure de Gallium (GaN) est un semi-conducteur (type III-V) à gap direct. Il existe 

sous forme de 2 structures cristallines : le type Zinc Blende, et le type Wurtzite. Tout au long 

de cette étude, nous nous intéresserons uniquement à cette dernière. La largeur de la bande 

interdite du GaN est de 3,39 eV à 300K. Le GaN possède un rendement de radioluminescence 

théorique très important de l’ordre de 105 photon/MeV puisqu’il suffit de 8,9 eV pour créer une 

paire électron/trou [75]. Le pic d’émission radiative bande à bande du GaN est très étroit et 

centré sur l’énergie du gap (365,7 nm à 300K). Sa densité est de ρ = 6,15 g.cm-3 

et son Zeff = 28,95. Il n’est donc pas équivalent tissu, ce qui implique une réponse dosimétrique 

dépendante de l’énergie d’irradiation. Les faibles dimensions des paramètres de maille du GaN 

(a=3,189 Å ; c=5,185 Å [75], [76]) et l’énergie de déplacement élevée (Ed = 24 eV [77]) le 

rendent très résistant et stable à l’irradiation [75]. 

Le GaN est largement employé en électronique de puissance, pour les applications hautes 

fréquences et en optoélectronique. On l’utilise par exemple dans les panneaux photovoltaïques, 

les diodes électroluminescentes (DEL) UV et blanches, les lasers (Blu-ray) et les transistors à 

haute mobilité d’électron (HEMT).  

L’Institut des Nanotechnologies de Lyon (INL) a proposé et breveté en 2007 un dosimètre 

innovant à base de GaN [1]. La forte probabilité de recombinaison radiative dans ce matériau 

permet de l’employer comme transducteur radioluminescent miniaturisé. En utilisant un 

transducteur GaN de faible volume (inférieur à 1 mm3), il est possible de concevoir un 

dosimètre implantable dans le patient pour mesurer en temps réel la dose absorbée à proximité 

de la zone de traitement au niveau de la zone cible thérapeutique ou des OAR. A noter que 

d’autres groupes au niveau mondial commencent à s’intéresser à la mesure de la 

radioluminescence du GaN pour la détection de particules [78]–[81] ou la dosimétrie [82]. 
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1.4.2 Sonde dosimétrique GaN  

L’INL a proposé des sondes dosimétriques qui incorporent le transducteur GaN à 

l’extrémité d’une fibre optique à saut d’indice en silice fondue, comme cela est représenté sur 

la figure 1.14.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.14 – Schéma du dosimètre à base de GaN 

Le cristal scintillateur est réalisé à partir de GaN massif fortement dopé en silicium (> 

1018 atomes.cm-3). Il provient d’un wafer de 2 pouces (Lumilog, Saint Gobain, France) dans 

lequel des lingots de GaN de 600 x 600 x 1000 µm3 sont découpés (0,360 mm3).  

Le cristal de GaN est couplé à l’extrémité d’une fibre optique avec une colle polymère 

(NOA61, Norland Products Incorporated, USA) quasi transparente à l’émission UV du GaN 

(plus de 97 % de transmission à 365 nm pour l’épaisseur utilisée) et de densité proche de 1. La 

fibre optique est multimode à saut d’indice en silice fondue avec un diamètre de cœur de 600 

µm (FVP600660710, Polymicro Technologies). Ces fibres possèdent une grande résistance aux 

rayonnement, supérieure aux fibres PMMA [83], [84]. La fibre est reliée à un photodétecteur 

de type photomultiplicateur sur silicium (SiPM) ou un tube photomultiplicateur (PMT). 

 Les sondes prototypes ont été réalisées à l’INL puis produites en sous-traitance, 

principalement par SEDI ATI (France) et Helmut Hund (Allemagne). 

Lorsque le cristal de GaN est soumis à un rayonnement ionisant, des électrons vont passer 

de la bande de valence à la bande de conduction comme le montre la figure 1.15. Il y a une 

création de porteurs positifs (trous) au niveau de la bande de valence et une accumulation de 

porteurs négatifs (électrons) au niveau de la bande de conduction. Du fait de la forte probabilité 

Vers le module de 
photodétection 

Fibre optique 
(600 µm) 

Gainage 

Cristal de GaN 
(0,360 mm3) 
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de recombinaison radiative bande à bande (>60 %), il y a une forte émission de luminescence 

au gap du matériau (c’est-à-dire aux environ de 3,39 eV, ce qui correspond à 365 nm). 

 

 

 

 

 

   

Figure 1.15 – Schéma de principe de la radioluminescence spontanée du transducteur GaN.  

La radioluminescence du GaN résultant principalement de recombinaisons radiatives 

bande à bande, elle est spontanée. Yanagida et al. ont réalisé des mesures de radioluminescence 

résolues en temps en exposant un film de GaN à un faisceau de rayons X. Ils ont mis en évidence 

une décroissance pouvant être modélisée par deux lois exponentielles avec des temps de 

décroissances respectifs de 1,1 ns (88 %) et 6,5 ns (12 %) comme illustré sur la figure 1.16 [85]. 

Ces résultats confirment que le transducteur GaN est bien adapté pour des mesures 

dosimétriques en temps réel. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.16 – Temps de décroissance de la radioluminescence du GaN sous irradiations par des 

photons X à 20 keV [85]. 

Le spectre d’émission de photoluminescence du GaN (lorsqu’il est excité par des photons 

UV) a été largement étudié dans la littérature [2], [85], [86]. A température ambiante, on 

distingue généralement sur ce spectre un pic d’émission dans l’UV (à ~365 nm) correspondant 

à l’émission résultant de transitions bande à bande (« Band Edge emission ») et une émission 
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plus large bande dans le domaine visible appelée « Yellow Band emission» résultant de défauts 

natifs liés à des vacances de gallium [86] [87]. Les caractéristiques spectrales de l’émission de 

radioluminescence du GaN a fait l’objet de beaucoup moins d’études de caractérisation. Le 

spectre d’émission RL du GaN dépend de la qualité cristalline du matériau, de son niveau de 

dopage et du volume irradié. En effet, les composantes les plus énergétiques du spectre de 

luminescence seront les plus affectées par les phénomènes d’auto-absorption qui se déroulent 

dans le cristal, sachant également que ces phénomènes d’auto-absorption auront d’autant plus 

d’impact que la distance entre le point d’interaction et le point de collecte est important. Ces 

phénomènes d’auto-absorption de l’émission RL du GaN seront étudiés dans le cadre de mon 

travail de thèse. 

Pittet et al. ont caractérisé le spectre de radioluminescence d’une sonde dosimétrique à 

base de GaN [88] irradiée par un faisceau de photons de 6 MV fourni par un accélérateur de 

radiothérapie externe (LINAC). Les spectres obtenus pour deux tailles de champs (5x5 cm2 et 

20x20 cm2) sont représentés sur la figure 1.17.  

Les spectres de luminescence de sondes factices sans transducteur de GaN (« dummy 

probe ») sont également tracés. Ils représentent la contribution de la fibre optique qui dépend 

fortement de la taille du champ (car plus le champ est grand plus le volume de fibre irradié est 

important). Sur les spectres de la sonde dosimétrique GaN, le pic d’émission radiative bande à 

bande du GaN (Band Edge, BE) est bien discernable aux environs de 380 nm. Le léger décalage 

de ce pic par rapport au pic obtenu en photoluminescence UV (environ 15 nm) résulte des 

phénomènes d’auto-absorption évoqués précédemment. On remarque aussi l’émission Yellow 

band (YB) située entre 500 et 700 nm qui est plus large et moins intense [86]. De plus, il apparaît 

clairement sur la figure 1.17 que le spectre mesuré pour la sonde dosimétrique GaN correspond 

à la superposition du spectre d’émission du GaN avec le spectre d’émission de la fibre optique, 

puisque pour chaque taille de champ, en dehors des plages d’’émission BE et YB du GaN, les 

spectres de la sonde dummy et de la sonde GaN coïncident.  
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Figure 1.17 – Spectre d’émission en radioluminescence d’une sonde dosimétrique à base de GaN et 

d’une sonde nue (sans cristal de GaN, dummy probe) soumis à une irradiation de photon de 6 MV 

provenant d’un LINAC (2 tailles de champs) [88]. 

La linéarité de réponse dosimétrique du transducteur GaN et la dépendance de sa réponse 

au débit de dose ont été étudiées lors d’irradiations par des faisceaux de photons X de 6 MV 

pour des applications en radiothérapie externe [5], [89]. Les résultats présentés sur la figure 

1.18 montrent a) l’excellente linéarité de réponse sur la plage de doses de 0,1 à 90 Gy et b) la 

faible dépendance au débit de dose sur les débits utilisés couramment en radiothérapie externe, 

i.e. 1 à 6 Gy/ min. D’autres résultats de caractérisation du système dosimétrique GaN en 

radiothérapie externe sont disponibles dans les références [90], [91].  

Il est à noter qu’en curiethérapie HDR, les caractéristiques de l’irradiation sont très 

différentes de celles rencontrées en radiothérapie externe, puisqu’il s’agit de photons gamma 

émis par un radio-isotope alors qu’en radiothérapie externe, on utilise soit des électrons, soit 

des photons X issus d’un accélérateur linéaire médicale. C’est pourquoi, nous avons réalisé des 

études de caractérisation de la réponse du transducteur GaN sous irradiation par des sources de 

curiethérapie HDR dans le cadre de mon travail de thèse. 
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a) b)  

Figure 1.18 – a) Linéarité de réponse à l'irradiation et b) proportionnalité de la réponse intégrée sur 

un temps fixe en fonction du débit de dose [5], [92]. 

1.4.3 Synthèse 

Le GaN possède de nombreux avantages pour l’application visée en comparaison à 

d’autres technologies citées précédemment. Tout d’abord, la transduction dosimétrique du GaN 

résulte d’une émission de radioluminescence spontanée, ce qui est bien adapté pour mettre en 

œuvre des mesures dosimétriques en temps réel [85]. Les transducteurs OSL et TLD offrent un 

très faible rendement de radioluminescence spontanée et nécessitent des stimulations optiques 

ou thermiques pour accéder à l’information dosimétrique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.19 – Energie nécessaire à la création d’une paire électron-trou en fonction de la largeur de 

la bande interdite. 

Comme cela apparaît sur la  
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figure 1.19, l’énergie nécessaire pour créer une paire électron/trou dans le GaN est de 8,9 

eV, ce qui est plus élevée que pour le silicium (3,6 eV pour les dosimètres à diode) mais moins 

élevée que pour l’oxyde de silicium (18 eV pour les dosimètres MOSFET). Ainsi la sensibilité 

du transducteur GaN est comparable aux autres technologies à base de matériaux semi-

conducteurs qui réalisent une transduction radioélectrique. De plus, cette énergie est nettement 

plus faible que pour les matériaux isolants (OSL et TLD), ce qui permet d’obtenir des 

rendements de transduction de 105 photons par MeV, bien plus importants que celui des OSL, 

des scintillateurs organiques type NaI (de l’ordre de 104) ou encore des scintillateurs plastiques 

(de l’ordre de 103). De plus, le GaN étant un semi-conducteur à gap direct, il y a une très grande 

probabilité de recombinaison radiative pour chaque paire électron-trou créée, ce qui permet 

d’avoir une très bonne linéarité de réponse dosimétrique, alors que dans les matériaux OSL et 

TLD les charges piégées font évoluer les caractéristiques du matériau et l’émission RL 

spontanée ne fournit pas une réponse dosimétrique linéaire comme cela est illustré sur la figure 

1.20. Il apparaît également sur cette figure que la réponse des dosimètres MOSFET n’est pas 

linéaire avec la dose déposée. De plus, leur durée de vie est limitée.  

 

 

 

 

 

 

a)b) 

Figure 1.20 – Linéarité de réponse à l'irradiation pour des détecteurs a) MOSFET (Silcel Tech) et b) 

OSL (Al2O3, CEA LIST) 

L’ensemble du volume du GaN est actif par rapport à une diode, où la zone active est 

localisée principalement au voisinage de la zone de charge d’espace. De même pour un 

MOSFET, la zone active correspond à la grille du composant et il est nécessaire de mettre en 

œuvre des technologies spécifiques avec des oxydes de grille épais. Grâce à la récupération du 

signal du GaN optiquement, il n’y a pas de problème de comptabilité électromagnétique 

contrairement aux transducteurs radioélectriques (diodes, MOSFET, dosimètres diamants). 
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Le tableau 6 synthétise de manière qualitative les différents avantages et inconvénients 

des principales technologies de dosimétrie présentées dans ce chapitre. 

 OSL TLD PSD Diamant MOSFET Diode GaN 

Taille du détecteur        
Sensibilité        

Mesure en temps réel        
Linéarité de réponse 

en dose 
       

Dépendance en 

énergie 
       

Dépendance débit de 

dose 
       

Dépendance angulaire        
Dépendance en 

température 
       

Durée de vie        
Coût        

 

 Non concerné  Problème mineur  Problème majeur 

Tableau 6 – Comparaison qualitative des différentes technologies de dosimétrie. 

Les caractéristiques présentées précédemment font que le GaN possède une très bonne 

sensibilité et offre la possibilité de réaliser un transducteur de très petite dimension (volume 

inférieur à 1 mm3), bien adapté pour mesurer des doses dans des zones à très fort gradient de 

dose comme c’est le cas en curiethérapie à HDR : les gradients atteignent 50 % par mm à une 

distance de 4 mm de la source et 5 % par mm à 30 mm [9]. Enfin, le transducteur GaN est très 

radio-résistant du fait de sa faible constante de maille.  
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1.5 Conclusion du chapitre 

L’ensemble des éléments qui ont été présentés dans ce chapitre permettent de positionner 

le besoin applicatif et de donner l’état de l’art des systèmes et technologies étudiées pour y 

répondre. Cela montre également l’intérêt d’étudier le transducteur GaN pour développer des 

systèmes d’assurance et de contrôle qualité en curiethérapie HDR. En effet, il offre certaines 

propriétés avantageuses par rapport aux autres technologies comme cela apparaît dans le tableau 

6.  

Bien que le transducteur GaN ait été étudié pour la dosimétrie en radiothérapie externe, 

il est nécessaire de poursuivre ces travaux de caractérisation sur des sources de curiethérapie 

HDR car les énergies d’irradiation et les débits de dose diffèrent significativement entre ces 

deux modalités de traitement. Cela constitue un des axes important de mon travail de thèse et 

sera présenté principalement dans le chapitre 2. 

L’étude de conception et de tests de systèmes d’assurance et de contrôle qualité exploitant 

pleinement les spécificités du transducteur GaN fait l’objet d’un deuxième axe de mon travail 

qui sera présenté dans le chapitre 3 de ce manuscrit. Un des objectifs de ce travail est de 

concevoir un système d’assurance qualité prétraitement sous forme d’un fantôme instrumenté 

permettant de vérifier en routine clinique et en temps réel les principaux paramètres physiques 

de traitement identifiés par l’ESTRO (position de source, temps de pause, activité, dose au point 

d’intérêt). Comme cela apparaît dans le tableau 5, dans l’état de l’art, il n’existe pas de système 

permettant de vérifier en temps réel l’ensemble de ces paramètres. Un autre objectif de mon 

travail de thèse est de concevoir un système de contrôle de qualité in vivo pour vérifier en temps 

réel en cours de traitement l’ensemble de ces paramètres physiques. Pour cela, nous proposons 

d’instrumenter avec des sondes GaN un applicateur gynécologique. 
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2 Chapitre 2 

Etude de la sonde dosimétrique GaN 

2.1 Introduction 

Ce second chapitre a pour but de présenter les différentes études de caractérisation 

réalisées sur la sonde dosimétrique. La majeure partie de ces caractérisations ayant nécessité 

des rayonnements ionisants, elles ont été réalisées au centre Hospitalier Lyon Sud à Pierre 

Bénite, dans le service de Radiothérapie. La première partie décrit les études et les méthodes 

mises en place qui ont permis de caractériser les propriétés de radioluminescence du 

transducteur de GaN, dans le but d’optimiser le signal dosimétrique des sondes. La seconde 

partie présente les études de caractérisation de la sonde dosimétriques en conditions cliniques, 

en vue de leur intégration dans un système de mesure qui fera l’objet du 3ème chapitre. 

2.2 Caractérisation pour la mise en œuvre optimale de la 

sonde GaN 

Dans cette première partie, nous présentons les études de caractérisation des propriétés 

de radioluminescence du transducteur GaN réalisées dans le cadre de mon travail de thèse. Nous 

avons étudié l’effet du dopage et de la qualité cristallographique du substrat GaN sur l’intensité 

et le spectre de radioluminescence. Nous nous sommes également intéressés aux effets 

résultants de l’autoabsorption de la radioluminescence dans le cristal. Ces études ont été 

réalisées grâce à une excitation localisée soit de la radioluminescence, soit de la 

cathodoluminescence. Nous avons également proposé une méthode de vérification des sondes 

dosimétriques ne nécessitant pas d’irradiation. Cette méthode est basée sur la corrélation qui 

existe entre les propriétés de photoluminescence et de radioluminescence dans le GaN. Elle a 

permis également de développer un banc de test utilisable pour le contrôle final des sondes 

dosimétriques en sortie de chaîne de fabrication. 
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2.2.1 Spectre d’émission de RL de la sonde GaN. 

De nombreuses études ont été réalisées sur la photoluminescence du GaN et ont montré 

que la luminescence dépend à la fois de la qualité cristallographique et du dopage du substrat 

[93]. Par contre, il existe assez peu de travaux de caractérisation de la radioluminescence de 

cristaux de GaN massifs.  

 Dans ce cadre, nous avons caractérisé la radioluminescence de 4 substrats GaN lors 

d’une irradiation avec des photons Gamma (source d’iridium 192). Les 4 substrats de 2 pouces, 

W1, W2, W3 et W4, ont été fabriqués par la société Lumilog (Saint Gobain Crystal, France). 

Les principales caractéristiques des substrats sont présentées dans le tableau 7. La largeur à mi-

hauteur du pic de diffraction X (Full Width at Half Maximum of X-Ray Diffraction peak, 

FWHM XRD) est directement liée à la qualité cristallographique du cristal (densité de 

dislocations, mosaïcité) [94]–[96]. Plus cette valeur est petite, meilleure est la qualité 

cristallographique. 

 W1 W2 W3 W4 

Epaisseur (µm) 1000 300 ± 50 300 ± 50 300 ± 50 

Niveau de dopage 

(cm-3) 

5.1018 (centre) 

9.1018 (bords) 
2-3.1018 2-3.1018 2-3.1018 

Résistivité 

(mΩ.cm) 
< 5 10-15 < 30 < 30 

FWHM XRD 

(arcsec) 
≈100 60 < 130 < 200 

Densité de 

dislocation (cm-2) 
6,0.106 1,5.106 - 2-3.107 

Tableau 7 – Principales caractéristiques des 4 substrats de GaN étudiées (Lumilog, Saint Gobain 

Crystal, France). 

Quatre sondes dosimétrique à base de GaN ont été fabriquées. Les transducteurs GaN ont 

été découpés dans ces 4 substrats sous forme de lingots dont la taille est de 600 x 600 x 1000 

µm3 (0,360 mm3) et de 600 x 600 x 300 µm3 (0,108 mm3), respectivement dans le substrat W1 

et les substrats W2, W3 et W4. La différence de taille s’explique par les différences d’épaisseur 

entre le wafer W1 et les autres substrats. 

Une cinquième sonde à fibre optique sans transducteur GaN, désignée sonde de référence, 

a été fabriquée pour caractériser la contribution parasite de la fibre optique lorsque celle-ci est 

irradiée (fluorescence, rayonnement Tcherenkov [74], [97]). 
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Chacune des 5 sondes a été caractérisée avec la configuration présentée sur la figure 2.1 

a). La sonde dosimétrique est reliée, via une fibre optique de déport de 20 m, à un 

monochromateur motorisé (Cornerstone C260, Newport, USA). La photodétection en sortie du 

monochromateur est réalisée par un module photomultiplicateur (H11890, Hamamatsu 

Photonics, Japon) utilisé en mode comptage de photons sur une fenêtre de 200 ms. 

Comme illustré sur la figure 2.1 b), la sonde dosimétrique est positionnée à l’extrémité 

d’un cathéter (Lumencath 6F 100cm, Nucletron, Elekta, Suède). L’ensemble est fixé sur des 

blocs de polystyrène expansé de densité 0,91 g.cm-3 (Styrofoam, The Dow Chemical Company) 

pour limiter la variation du spectre local d’irradiation. Le cathéter est relié au projecteur de 

source (Microselectron HDR-V3, Nuclétron, Elekta, Suède). 

L’ensemble du dispositif instrumental est placé dans le noir, dans la salle de traitement et 

est relié via un câble USB à un ordinateur situé dans la salle de contrôle pour le pilotage du 

monochromateur et du photodétecteur. 

Le spectre collecté est mesuré sur la bande spectrale [300 nm ; 704 nm], avec un pas 

d’échantillonnage de 4 nm. La source est positionnée à ~ 7mm du transducteur au moyen du 

projecteur de source Nuclétron (longueur d’éjection de 1000 mm).  

 

 

a) 

b)  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.1 – a) Schéma du montage expérimental de la mesure du spectre d’émission de la sonde 

dosimétrique. b) Positionnement de la sonde dosimétrique par rapport au cathéter dans lequel transite 

la source. 

Cathéter Sonde dosimétrique 

Vers le 
monochromateur Vers le projecteur 

de source 

Styrofoam 
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La figure 2.2 présente les spectres des signaux collectés en sortie des 4 sondes 

dosimétriques et de la sonde de référence.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.2 – Spectres des signaux collectés des 4 sondes dosimétriques (W1, W2, W3 et W4), et de 

la sonde de référence, sans substrat de GaN. Le pic d’émission Band Edge du GaN se situe à 380 

nm. L’émission Yellow Band se situe entre 450 et 700 nm. 

On remarque que la luminescence parasite de la fibre optique mesurée sur la sonde de 

référence, reste très inférieure à l’émission de radioluminescence des sondes qui comportent un 

transducteur GaN. De ce fait, cette luminescence parasite sera négligée dans la suite de l’étude.  

Dans le cas du GaN, la largeur du gap bande à bande est de 𝐸 = 3,39 eV (à 300 K), ce qui 

correspond à une émission BE théorique de longueur d’onde 𝜆 ~ 366 nm. 

 Sur l’ensemble des spectres des sondes avec transducteur GaN, nous observons un pic 

principal à 380 nm proche du gap du matériau. Il correspondant à l’émission résultant des 

transitions bande à bande dans le matériau. Néanmoins, ce pic est situé à plus basse énergie que 

l’énergie de la bande interdite du GaN (3,39 eV à 300 K soit 𝜆 ~ 366 nm). Cela provient du fait 

que la radioluminescence est émise dans tout le volume du transducteur GaN et que l’auto-

absorption dans le matériau affecte plus significativement les photons les plus énergétiques [2]. 

Le décalage spectral du pic de radioluminescence du substrat W1 est légèrement plus important 

que sur les autres substrats (de ~ 4 nm) du fait de sa plus grande épaisseur. Cette valeur étant 

proche de celle de la résolution spatiale du système, cela reste à confirmer par des mesures plus 

fines. Cet effet sera étudié dans la partie suivante. 
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Le volume du transducteur GaN utilisé dans la sonde W1 est plus de trois fois plus grand 

que celui utilisé dans les autres sondes (0,360 mm3 pour W1 contre 0,108 mm3 pour les autres), 

ce qui peut expliquer que l’intensité du signal de radioluminescence collecté pour la sonde W1 

est plus importante.  

Sur la figure 2.2, nous observons également pour les sondes W3 et W4 une composante 

significative entre 450 et 700 nm, qui correspond à l’émission yellow-band (YB) du 

transducteur GaN. 

La figure 2.3 présente les spectres des signaux collectés, normalisés au maximum du pic 

d’émission BE de chacune des sondes, pour faciliter l’analyse de la contribution relative dans 

la bande d’émission YB pour chaque substrat. Nous remarquons que cette émission YB est 

négligeable pour le substrat W2. Pour le substrat W1, il existe une émission YB, mais celle-ci 

reste assez faible en comparaison de celle des substrats W3 et W4. L’intensité relative de la 

contribution YB est directement liée à la qualité cristallographique du substrat GaN, les largeurs 

de pic de diffraction X et les taux de dislocations étant significativement plus faibles pour les 

substrats W1 et W2 que pour les substrats W3 et W4. Par ailleurs, cette courbe fait apparaitre 

le décalage spectral du pic d’émission BE (« redshift ») pour la sonde W1. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.3 – Spectre des signaux collectés, normalisés aux pics d’émission BE du GaN de chacune 

des sondes. 

Comme mentionné précédemment, les volumes des transducteurs des 4 sondes 

caractérisées sont différents. La figure 2.4 représente la contribution de RL BE du GaN 

normalisée par le volume du transducteur. Ce mode de représentation confirme que la meilleure 

efficacité de radioluminescence dans la bande BE est obtenue avec le transducteur de meilleure 
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qualité cristallographique, W2. Par contre, le transducteur W1 qui possède une qualité 

cristallographique meilleure (et une plus faible émission YB) que W3 et W4, présente une 

moins bonne efficacité de radioluminescence que ces deux substrats. Cela peut s’expliquer par 

les phénomènes d’auto-absorption qui sont plus prononcés dans ce substrat qui est de plus 

grande longueur, comme nous le verrons dans la section suivante. 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.4 – Contribution de RL BE du GaN normalisée par le volume du transducteur. 

Le tableau 8 résume de manière quantitative les résultats obtenus. Le substrat W2 qui a 

la meilleure qualité cristallographique constitue le meilleur choix pour la transduction 

radioluminescente : il présente une efficacité de transduction dans la bande BE 2 à 3 fois 

supérieure à celle des autres substrats, et l’émission relative dans la bande YB reste faible  

(< 10 %). Pour la fabrication des sondes dosimétriques, le substrat le mieux adapté est le W2. 

Le substrat W1 qui possède une bonne qualité cristallographique, et une faible émission YB, 

est pénalisé du fait de sa plus grande longueur par les phénomènes d’auto-absorption, avec un 

rendement de collecte plus faible pour la radioluminescence émise à plus grande distance de la 

fibre optique. Le plus fort dopage du substrat W1 qui a un impact sur l’autoabsorption n’a pas 

un effet suffisant pour obtenir des performances comparables à celle des substrats W3 et W4 

qui ont de moindres qualités cristallographiques. 

 W1 W2  W3 W4 

Pic RL BE (nm) 384 380 380 380 

Volume cristal GaN (mm3) 0.36 0.108 0.108 0.108 

Hauteur absolue du pic RL BE  100 % 88 % 49 % 36 % 

Hauteur du pic RL BE normalisée par 

le volume du transducteur  
100 % 293 % 163 % 119 % 

Contribution relative BE 79.2 % 90.5 % 51.1 % 57.2 % 

Tableau 8 – Récapitulatif des résultats. 
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2.2.2 Etude des effets d’auto absorption 

L’autoabsorption est un phénomène que l’on rencontre dans les transducteurs 

radioluminescents semi-conducteurs à gap direct. On peut définir pour les photons de 

radioluminescence émis dans ce type de substrat, un libre parcours moyen avant une absorption 

bande à bande ou par les porteurs libres (free carrier absorption, FCA) [98].  

L’absorption bande à bande se produit principalement pour les photons de 

radioluminescence dont l’énergie est voisine ou supérieure à celle de la bande interdite du GaN. 

Elle concerne donc essentiellement les photons de radioluminescence émis dans la bande BE. 

L’absorption bande à bande donne lieu à la création d’une paire électron-trou, qui a une forte 

probabilité, η, de se recombiner sous forme radiative et de produire un nouveau photon. Ce 

nouveau photon émis dans la bande BE sera sujet aux mêmes phénomènes d’auto-absorption 

que le photon de radioluminescence initial. Plus la distance entre le site de génération de la 

radioluminescence et le point de collecte du signal est importante, plus n, le nombre de cycles 

absorption/recombinaison sera important et moins important sera le rendement de collecte (il 

évolue comme ηn, avec η < 1). 

L’absorption par les porteurs libres se produit lorsqu’un photon entre en collision avec un 

porteur libre dans le matériau. Les photons absorbés par collision avec les porteurs libres ne 

contribuent en aucune manière au signal collecté en sortie de transducteur.  

Les effets d’autoabsorption dans le matériau suivent la loi exponentielle suivante : 

𝐼 = 𝐼0𝑒
−𝛼𝑥 , (2) 

avec 𝛼 = 𝛼𝑖 + 𝛼𝐹𝐶𝐴 . 𝛼𝑖  est le coefficient d’absorption bande-à-bande et 𝛼𝐹𝐶𝐴  le coefficient 

d’absorption par les porteurs libres. 

Dans le cas du transducteur GaN, la probabilité de recombinaison radiative des porteurs 

résultant d’une absorption bande à bande de photons émis dans la bande BE est de l’ordre de 

60 à 80 %. Les photons de l’émission YB, qui sont de plus faible énergie sont principalement 

affectés par l’absorption par des porteurs libres. A noter, que plus le matériau est dopé, plus il 

y a de porteurs libres et plus ce phénomène d’absorption par les porteurs libres sera important. 
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La figure 2.5 présente la courbe du coefficient d’absorption en fonction de l’énergie des 

photons. De 0,2 à 0,6 eV, les effets d’absorption par les porteurs libres sont dominants. Au-delà 

de 3,4 eV, ce sont les effets d’absorption bande à bande qui sont dominants, et ce, avec un 

coefficient 100 fois plus grand que celui des absorptions par les porteurs libres. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.5 – Coefficient d’absorption du GaN en fonction de l’énergie des photons (n0 = 1017 cm-3, 

T = 300 K) [99]. 

Pour évaluer ce phénomène d’auto-absorption dans le transducteur de GaN, des mesures 

ont été réalisées en n’irradiant que certaines parties du cristal, pour localiser l’excitation de la 

radioluminescence à différentes distances de l’interface transducteur-fibre optique. Pour cela, 

nous avons utilisé soit une excitation par des photons X, soit une excitation par des électrons 

pour des mesures de cathodoluminescence (CL). 

2.2.2.1 Mesure de radioluminescence X 

Dans cette étude, un faisceau de rayons X collimaté par une fente micrométrique dans un 

écran de plomb est utilisé, pour localiser l’excitation du transducteur en GaN. 

L’écran de plomb utilisé a une dimension de 40 x 40 x 2 mm3. Il comporte une fente de 

collimation de 60 µm de large. La sonde GaN est positionnée dans une gorge de section 1 x 1 

mm2 usinée sur la face inférieure de l’écran de plomb (l’irradiation étant réalisée sur la face 

supérieure de l’écran). Ainsi, l’épaisseur de l’écran de plomb est réduite à 1 mm au niveau de 

la gorge. La sonde GaN est translatée dans la gorge au moyen d’une platine de translation 

micrométrique (Edmund 25 mm travel 38-998, Edmund Optics, USA) de 10 µm de résolution. 
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La détection du signal de radioluminescence est réalisée avec un module de 

photodétection SiPM (MPPC C11208, Hamamatsu Photonics, Japon) en mode comptage de 

photons, avec un seuil à 0,5 photoélectron sur une fenêtre de 2 ms. La figure 2.6 a) illustre 

schématiquement le setup expérimental dont une photographie est présentée sur la figure 2.6 b). 

Les mesures sont réalisées dans le noir. 

a) 

 

 

 

b)  

 

 

 

 

 

 

Figure 2.6 – a) Schéma et b) photographie du montage expérimental pour la mesure de 

l’autoabsorption du GaN. 

Les études de caractérisation ont été faites sur des sondes comportant des transducteurs 

W1 et W2 dont les longueurs sont de 1 mm et 0,3 mm respectivement.  

L’irradiation localisée des transducteurs est réalisée avec des équipements radiologiques 

X du CHU Lyon Sud. En fonction des disponibilités, nous avons utilisé soit un système de 

radiographie mobile (AMX, General Electric, USA), soit un système télécommandé fixe 

(Luminos, Siemens, Allemagne). 

Nous avons défini une distance source-transducteur la plus courte possible, soit 47 cm et 

la taille de champ minimale, soit 2 x 2 cm2, pour limiter à la fois le rayonnement diffusé et le 

volume de fibre irradié. La tension d’accélération des électrons dans le tube à rayon X a été 

choisie suffisamment élevée pour avoir une bonne pénétration dans le transducteur GaN et 

suffisamment basse pour que l’écran de 1 mm de plomb reste efficace à cette énergie.  

Ecran de plomb 

Platine de 
translation 

micrométrique 

Module SiPM 

Sonde 
dosimétrique GaN 
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En fonction de l’installation utilisée, cette valeur est de 70 kV sur la sonde W1 et 64 kV 

sur la sonde W2. Cela peut s’expliquer par des différences entre l’affichage et la tension réelle 

d’accélération, due à des tolérances ou un vieillissement des tubes différents. 

Les spectres d’émission provenant des tubes à rayon X sont des spectres continus en 

énergie comme le montre la figure 2.7 a). Cette figure présente les spectres simulés avec le 

Logiciel Spekcalc [100]–[102] en sortie de tubes à rayons X pour des tensions de 64 et 70 kV 

avec la filtration inhérente des basses énergies installée sur l’équipement (c'est-à-dire 0,8 mm 

de béryllium, 1 mm d’aluminium et 0,11 mm de cuivre). 

 

 

 

 

a) b)  

Figure 2.7 – a) Spectre continu d’émission de tube à rayon X pour des tensions d’accélération des 

électrons de 64 et 70 kV. b) Spectre continu d’émission de tube à rayon X pour une tension de 70 

kV à 47 cm avant, et après la filtration par un écran de plomb de 1 mm d’épaisseur. 

La figure 2.7 b) présente les spectres des photons X à 47 cm de la source pour une tension 

d’accélération des électrons de 70 kV, avant et après la filtration par l’écran de plomb de 1 mm 

d’épaisseur. L’écran de plomb atténue 99,9 % du flux de photons et il sera possible de 

considérer au premier ordre que, pour les tensions inférieures à 70 kV, l’excitation X du 

transducteur GaN reste localisée au niveau de la fente micrométrique. 

De la même façon, l’atténuation de ce spectre X a été calculée dans le transducteur de 

GaN. En sortie de celui-ci (après 600 µm), il reste 23 % du flux de photons X. Cela confirme 

qu’avec un faisceau de 70 kV, Le transducteur GaN est excité sur toute son épaisseur. 

La translation des sondes est réalisée sur une plage suffisamment grande pour permettre 

de réaliser des mesures, d’une part, avant que le transducteur n’arrive devant la fente, et d’autre 

part, lorsque le transducteur est passé au-delà de la fente (où seule la fibre optique est irradiée). 

Cela permet d’avoir des points de mesure de référence en amont et en aval du transducteur en 

GaN. 
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La figure 2.8 a) présente l’évolution du signal collecté intégré en fonction de la position 

du transducteur. Les mesures sont normalisées au maximum pour chaque sonde testée. La ligne 

I symbolise l’interface entre la fibre optique et le transducteur GaN et les lignes IIa et IIb, 

l’interface entre le transducteur GaN et l’air (au-delà de l’extrémité de la sonde) respectivement 

pour les sondes W2 et W1. Pour les positions où le transducteur ne se situe pas devant la fente, 

le signal mesuré reste négligeable. Le niveau du signal collecté est maximal lorsque l’excitation 

est réalisée à proximité de l’interface GaN-fibre optique, puis il diminue au fur et à mesure que 

la distance entre le site d’excitation et l’interface I augmente. Nous avons extrait un coefficient 

d’absorption effectif qui est de 22,4 cm-1 pour la sonde W1 et de 17,8 cm-1 pour la sonde W2. 

Néanmoins, nous pouvons voir que cette atténuation n’est pas strictement exponentielle et 

semble plus importante lorsque l’on se rapproche de l’interface GaN-fibre optique. 

 

 

 

 

a)b)  

Figure 2.8 – a) Intensité du signal collecté des sondes W1 et W2 en fonction du trajet de la sonde 

sous la fente de collimation. b) Signal collecté des sondes W1 et W2 en fonction de la distance entre 

le site d’excitation et l’interface transducteur-fibre optique. 

La figure 2.8 b) représente le niveau du signal collecté en fonction de la distance entre le 

site d’excitation et l’interface transducteur-fibre optique. Nous observons une décroissance du 

signal plus prononcée dans les 80 et 160 premiers micromètres respectivement sur les sondes 

W2 et W1.  

Cela peut s’expliquer en partie du fait que le spectre du signal optique évolue légèrement 

au fur et à mesure qu’il se propage dans le GaN (les photons les plus énergétiques ayant un libre 

parcours moyen plus court), l’énergie moyenne du spectre diminuant, l’atténuation dans le GaN 

diminue (le coefficient d’absorption diminue lorsque l’énergie diminue comme cela apparaît 

sur la figure 2.5). En effet, comme nous l’avons vu précédemment, il y a un décalage entre le 

pic d’émission BE du GaN qui se situe à ~ 366 nm (3,39 eV) et le pic du signal collecté qui se 

situe à 384 nm (3,23 eV) quand on mesure la radioluminescence d’un transducteur GaN de 1 

mm de longueur (cas du substrat W1). De même, pour le substrat W2 qui a une longueur de 
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300 µm, le pic du signal collecté se situe à 380 nm (3,26 eV), ce qui correspond à un décalage 

de 14 nm.  

De ce fait, nous proposons 2 coefficients d’absorption, un premier que l’on nommera aself-

abs,1, pour une distance de transmission de 80-160 µm, et un second, aself-abs,2, pour des distances 

de transmission plus longues. Les valeurs de ces coefficients sont précisées sur la figure 2.8 b) 

pour les substrats W1 et W2.  

Nous remarquons que pour le substrat W2, les valeurs des 2 coefficients d’absorption sont 

légèrement inférieures à celles de W1. Cela peut être dû soit au fait que le dopage est moins 

important dans ce substrat (moins d’auto-absorptions par les porteurs libres), soit plus 

probablement, à sa plus grande qualité cristallographique (plus forte probabilité de 

recombinaison radiative des paires électron-trou créées suite aux absorptions interbande). 

2.2.2.2 Mesure de cathodoluminescence 

Pour obtenir une excitation encore plus localisée, nous avons utilisé une excitation par un 

faisceau d’électrons de 30 keV fourni par un microscope électronique à balayage (MEB) 

comme illustrée schématiquement sur la figure 2.9 a). L’interaction entre les électrons du 

faisceau et le transducteur GaN produit un signal de cathodoluminescence (CL). Le MEB est 

utilisé pour balayer avec son spot une fenêtre rectangulaire de 10 x 600 µm2 sur la surface du 

transducteur de GaN, à différentes distances de l’interface GaN-fibre optique, comme cela est 

représenté sur la figure 2.9 b). A noter qu’à la différence de l’excitation avec des photons X de 

70 kV présentée dans la section précédente où toute la section du transducteur est excitée, 

l’excitation du substrat par des électrons de 30 keV reste superficielle.  

Le signal est collecté en sortie de la fibre optique au moyen d’un module de 

photodétection SiPM (MPPC C11208, Hamamatsu Photonics, Japon) en mode comptage de 

photons. Les mesures sont réalisées sur le transducteur W1 de dimensions 1000 x 600 x 600 

µm3.  
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a)  b)  

Figure 2.9 – a) Schéma du transducteur de GaN positionné dans le faisceau d’électron du MEB. b) 

imagerie par MEB de l'échantillon de GaN montrant les fenêtres de balayage du faisceau d’électron. 

La figure 2.10 présente l’évolution du signal collecté par le module SiPM en fonction de 

la distance entre le site d’excitation et l’interface GaN-fibre. Nous observons une zone assez 

constante entre 40 et 80 µm. Il est possible que pour cette plage de position, la colle utilisée 

pour assembler le transducteur et qui est isolante se charge, ce qui a pour effet de réduire la 

tension d‘accélération des électrons et de réduire le volume excité. Lorsque l’excitation est 

réalisée à plus de 80 µm de l’interface, le signal collecté diminue au fur et à mesure que la 

distance entre le site d’excitation et l’interface GaN-fibre augmente.  

  

 

 

 

 

 

 

Figure 2.10 – Intensité du signal de cathodoluminescence collecté par le module SiPM en fonction 

de la distance de transmission. Faisceau d’électron de 30 keV (MEB). 

Cette étude préliminaire montre qu’il est possible d’observer le phénomène d’auto-

absorption au moyen de ce setup expérimental. Le coefficient d’absorption moyen a néanmoins 

été extrait, il est de l’ordre de 60,8 cm-1 (45,4 cm-1 entre 0,01 et 0,03 cm). Ce coefficient 

d’absorption est plus important que celui extrait avec la méthode précédente, qui était 

de 15 à 36 cm-1. Cela peut s’expliquer par l’excitation superficielle du transducteur en surface, 

contrairement à l’irradiation en profondeur de tout le volume dans le cas d’une excitation X de 

GaN 

Fibre 
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70 kV. De plus, le trajet du signal de CL pour atteindre la fibre optique est plus long que dans 

le cas de l’excitation X.  

2.2.3 Choix de la face du substrat utilisée pour le couplage avec la fibre 

optique 

Les wafers de substrat de GaN utilisés pour la fabrication des transducteurs possèdent une 

face polie et une face dépolie. Nous avons observé au cours de précédentes études [2] que 

l’intensité du signal collecté lors de mesure de photoluminescence UV dépend de la face excitée 

comme le montre la figure 2.11 a). 

 

 

 

 

a) b)  

Figure 2.11 – Comparaison des spectres du signal collecté lorsqu’un substrat de GaN (W2) est excité 

a) par un signal UV ou b) par rayons X soit sur la face polie, soit sur la face dépolie. 

Cet effet s’explique soit par une différence de qualité cristallographique du GaN entre les 

2 faces du wafer, soit par une meilleure extraction du signal optique sur la face dépolie. En effet, 

les wafers de GaN sont obtenus par croissance épitaxiale de GaN sur un substrat d’alumine. La 

qualité cristallographique du GaN s’améliore au cours de la croissance comme illustré sur la 

figure 2.12 [103]. 

 

 

 

 

Figure 2.12 – Schéma montrant l’amélioration de la qualité cristallographique du GaN au cours de 

la croissance épitaxiale [103]. 

Le substrat d’alumine est ensuite retiré par sciage et la face correspondante est polie. Ce 

polissage peut créer des défauts sur la surface à cause de l’action mécanique du polissage, ce 

qui pénalise l’émission de photoluminescence. Au contraire, la face opposée correspond à la 
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dernière couche épitaxiée qui est de plus grande qualité cristallographique et possède une plus 

grande rugosité facilitant l’extraction du signal optique.  

Lorsque l’on excite la radioluminescence du transducteur W2 avec une source d’iridium 

192 (nuclétron mHDR-V2), on retrouve le même comportement qu’en photoluminescence mais 

avec un écart moins important, du fait que tout le volume du matériau est excité lors des mesures 

de radioluminescence. La face dépolie permet un gain de 22 % en termes de signal collecté par 

rapport à la face polie, comme cela apparaît sur la figure 2.11 b). De ce fait, il est recommandé 

de coupler à la fibre optique, la face dépolie du substrat de GaN. 

L’émission de RL dans le transducteur de GaN est isotrope sur 4 stéradians. Par contre, 

le signal optique n’est collecté que sur la face du transducteur couplée à la fibre optique. Nous 

pouvons estimer que le signal collecté représente entre 10 et 25 % du signal total respectivement 

pour des épaisseurs de transducteur de 600 et 300 µm d’épaisseur. Afin d’améliorer le 

rendement de collecte du signal par la fibre optique, un réflecteur peut être ajouté sur la face 

opposée à l’interface GaN-fibre comme le montre la figure 2.13 a). L’objectif est de réfléchir 

le signal optique sur cette face pour qu’il puisse en partie être collecté sur l’autre face par la 

fibre optique.  

a) b) 

 

 

 

   

Figure 2.13 – a) Schéma et b) photo de la sonde dosimétrique avec le transducteur de GaN, le dépôt 

d’aluminium de 320 nm et le dépôt de résine. 

Ce réflecteur est réalisé en déposant une couche mince d’aluminium (300 à 400 nm) par 

évaporation sous vide (canon à électrons). Une couche de résine SU8 est ensuite déposée par 

spin coating pour faciliter la manipulation et l’orientation des transducteurs lors de la 

fabrication des sondes. Une photographie du transducteur GaN avec les couches d’aluminium 

et de résine déposées est présentée sur la figure 2.13 b).  

Dépôt 
d’aluminium 

Résine 
GaN 
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Figure 2.14 – Spectre du signal collecté pour une sonde dosimétrique avec et sans réflecteur 

d’aluminium. 

La figure 2.14 représente le spectre du signal collecté par le module de photodétection 

pour une sonde dosimétrique avec et sans réflecteur d’aluminium. L’intensité du pic d’émission 

BE est supérieure de 40 % dans le cas de la sonde équipée du réflecteur en comparaison à celle 

qui en est dépourvue. L’ajout du réflecteur permet donc d’améliorer la collecte du signal de RL 

par la fibre optique en réfléchissant la composante BE du spectre. Par contre, nous n’observons 

pas de différence significative sur l’émission YB sans que nous n’ayons pour l’instant 

d’explication à ce phénomène. 

2.2.4 Détection de défaillance du système de mesure 

Pour l’application clinique des sondes dosimétriques, il est important de pouvoir vérifier 

que la sonde dosimétrique est fonctionnelle sans avoir besoin de procéder à leur irradiation. 

C’est particulièrement vrai pour les contrôles qualité in-vivo où les sondes sont en place dans 

le patient pendant le traitement. Nous pouvons envisager différentes causes de défaillance 

comme par exemple une sonde endommagée lors de son installation (en particulier au niveau 

du couplage transducteur-fibre optique suite à un choc ou à une courbure trop importante de la 

fibre optique) ou une mauvaise qualité de connexion optique de la fibre sur le module de 

détection (connecteur mal vissé, sang ou graisse déposés accidentellement sur le connecteur 

lors de sa manipulation, …). La localisation de ces différents types de défaillance est illustrée 

sur la figure 2.15. 

Une méthode de diagnostic de dosimètres à base de fibre scintillante a été proposée par 

Yin et al. [104]. Elle est basée sur la détection de la fluorescence UV d’un scintillateur plastique 

(Bicron BC-400), excité par une DEL UV. Le signal de fluorescence est ensuite détecté par un 

module PMT. Ce système permet de diagnostiquer des défaillances (dosimètre défectueux, 



60 

 

mauvaise connexion…) dans le système de dosimétrie associé, en mesurant les pertes dans la 

chaine optique. 

La méthode que nous proposons ici est assez proche de cette méthode puisqu’elle consiste 

à exciter la photoluminescence UV du transducteur GaN. Par contre, alors que Yin et al. 

exploitent la totalité du signal de fluorescence, nous proposons dans notre approche une analyse 

spectrale du signal collecté. En effet, ce signal comprend plusieurs composantes liées aux 

réflexions du signal d’excitation, aux fluorescences parasites des fibres optiques et au signal de 

photoluminescence du transducteur GaN.  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.15 – Principaux type de défaillance pouvant être rencontrés. Cas 1 : mauvaise connexion. 

Cas 2 : fibre endommagée 

La photoluminescence du transducteur de GaN est excitée à l’aide une DEL UV à 285 

nm (Mightex FCS-0285, avec filtre passe bande Semrock FF01-285/14-25). La source DEL est 

connectée à un des 2 bras d’un coupleur en Y 50/50 à fibres optiques (Sedi Ati, France). La 

sonde dosimétrique est connectée à l’extrémité du coupleur. Le 2ème bras du coupleur est 

connecté à un monochromateur motorisé (C260, 600 lignes/mm, Cornerstone, Newport, USA) 

équipé d’un module photomultiplicateur SiPM (MPPC C11208-02, Hamamatsu Photonics, 

Japon). 
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La figure 2.16 présente le schéma du montage expérimental dans sa configuration initiale. 

L’excitation UV du transducteur de GaN à 285 nm reste très superficielle (limitée à une 

épaisseur d’environ ~2,8 µm). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.16 – Schéma du montage expérimental A permettant de détecter des défaillances de sonde. 

La configuration B ajoute une DEL IR (660 nm) montée en transmission à l’extrémité de la sonde 

GaN. 

Nous représentons sur la figure 2.17 les spectres des signaux collectés. Trois cas ont été 

étudiés : i) aucune sonde dosimétrique n’est raccordée, ii) une sonde dosimétrique sans 

transducteur de GaN, pour simuler une sonde cassée et iii) une sonde dosimétrique en parfait 

état de fonctionnement. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.17 – Spectre de détection du signal avec une excitation UV à 285 nm dans 3 cas, i) sans 

sonde dosimétrique (no probe), ii) avec une sonde sans transducteur de GaN (Dummy probe) et iii) 

avec une sonde dosimétrique fonctionnelle (GaN probe). 
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L’analyse spectrale du signal collecté fait apparaître 3 composantes principales : i) un pic 

centré sur 285 nm correspondant aux réflexions du signal d’excitation, ii) une composante large 

bande entre 350 et 500 nm correspondant aux fluorescences parasites des fibres optiques et iii) 

un pic à correspondant à la photoluminescence du GaN (émission dans la bande BE). Le niveau 

du pic centré sur 285 nm est multiplié par ~ 4 lorsque l’on connecte une sonde (que celle-ci soit 

fonctionnelle ou non). Cette variation peut être utilisée pour détecter la connexion d’une sonde. 

La présence d’un pic centré à 365-380 nm indique une émission PL du transducteur GaN et son 

niveau peut servir pour monitorer les pertes dans la chaîne optique. Pour vérifier ce dernier 

point, le montage expérimental précédent été modifié en couplant une DEL infrarouge (à 660 

nm soit ~ 1,8 eV) à l’extrémité de la sonde dosimétrique. A cette longueur d’onde, le 

transducteur GaN est transparent, ce qui permet d’injecter ce signal dans la sonde et de le 

détecter en sortie du monochromateur. 

Plusieurs mesures ont été réalisés en dévissant progressivement la connexion entre la 

sonde et le coupleur en Y pour introduire des pertes de couplage. Pour chaque situation, on 

mesure à la fois la photoluminescence du GaN et le signal de la DEL infrarouge transmis à 

travers la chaine optique jusqu’au détecteur installé en sortie du monochromateur. 

 La figure 2.18 présente l’évolution du signal de photoluminescence du GaN et du signal 

infrarouge détecté. A noter que le niveau du signal de photoluminescence du GaN a été 

compensé pour prendre en compte les pertes de couplage qui affectent à la fois le signal 

d’excitation UV et le signal de photoluminescence collecté. Le gap 4 correspond à la connexion 

la plus dégradée. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.18 – Evolution du signal de photoluminescence du GaN et du signal infrarouge détecté. Le 

gap 4 correspond à la connexion la plus dégradée. 
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Nous observons que lorsque le gap au niveau du couplage entre les deux fibres optiques 

augmente, les niveaux des signaux mesurés diminuent aussi bien pour la PL du GaN que pour 

l’infrarouge. Néanmoins, la diminution apparaît légèrement plus prononcée sur le signal de PL 

du GaN que pour l’infrarouge. A ce stade du développement instrumental, il n’est donc pas 

possible de quantifier finement les pertes optiques pour éventuellement les compenser. Le 

système permet cependant de vérifier d’une part qu’il y a un couplage satisfaisant entre le 

transducteur GaN et la fibre qui composent la sonde et d’autre part que les sondes sont 

correctement connectées. De plus, l’ensemble de ces vérifications ne nécessite pas de 

rayonnements ionisants.  

Cette même approche peut servir pour le contrôle final des sondes en sortie de fabrication. 

En effet, l’accès à une source de rayonnement ionisant n’est pas envisageable pour l’industriel 

qui fabrique les sondes. Un banc de contrôle qualité des sondes a donc été développé en 

modifiant légèrement la configuration expérimentale décrite précédemment. 

La figure 2.19 présente le banc de contrôle développé qui a été intégré dans une mallette 

pour être plus facilement transportable.  

  

 

 

 

 

 

Figure 2.19 – Banc de mesure de PL des sondes dosimétrique. 

Trois modifications ont été apportées au niveau de ce banc : i) un DEL UV à 310 nm 

(FCS-0310, Mightex) a été utilisée pour l’excitation de photoluminescence. L’atténuation de la 

fibre optique est moins élevée à 310 nm qu’à 285nm comme cela apparaît sur la figure 2.20 a). 

Cela permet également d’exciter une épaisseur de GaN plus importante (3,3 µm), ii) 

L’ensemble monochromateur-PMT a été remplacé par un mini-spectrophotomètre (C11697MB, 

Hamamatsu Photonics, Japon), ce qui permet de rendre le système plus compact et plus rapide 

(acquisition simultanée de toutes la plage spectrale au lieu d’une acquisition avec un balayage 

spectral) et iii) un filtre passe-bande centré sur 377 nm et de largeur à mi-hauteur de 50 nm 

(#84-093, Edmund optics, USA) a été ajouté en amont du spectrophotomètre, pour rejeter 



64 

 

efficacement le signal d’excitation et éviter ainsi une saturation du détecteur. La bande passante 

du filtre est matérialisée sur la figure 2.20 b).  

 

 

 

 

 

a) b)   

Figure 2.20 – a) Atténuation typique de la fibre optique (Polymicro Technologies Silica/Silica Molex 

High -OH). b) Largeur de la fenêtre passe bande du filtre installé en entrée du mini spectromètre 

avec les spectres d’émission en énergie de l’excitation UV et de la sonde dosimétrique. 

Un lot de 18 sondes dosimétriques, produites par un sous-traitant (Helmut Hund, 

Allemagne) a été testé avec ce banc de contrôle qualité. L’intensité du pic de PL mesuré est 

représentée sur la figure 2.21 a) pour les 18 sondes testées. On peut distinguer deux catégories 

de sondes selon que l’on mesure un signal PL important (catégorie A) ou faible (catégorie B).  

Les sondes ont ensuite été testées en excitant leur radioluminescence avec la source 

d’iridium 192. La figure 2.21 b) présente l’intensité du pic de radioluminescence mesurée pour 

les 18 sondes dosimétriques testées. Nous remarquons que les 8 sondes dosimétriques de la 

catégorie A donnent un signal de radioluminescence plus intense que les sondes de catégorie B. 

Nous observons que les sondes BPL3 et BPL5 ont une émission de radioluminescence très 

inférieure aux autres sondes de catégorie B, alors que leur émission PL a une intensité 

comparable aux autres sondes de la catégorie B. 

 

 

 

 

a) b) 

Figure 2.21 – a) Intensité de RL des sondes dosimétriques testé. b) Comparaison entre l’intensité du 

pic de PL et de RL des sondes dosimétriques. 
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Lorsqu’on analyse le spectre d’émission de radioluminescence de ces deux sondes 

présenté sur la figure 2.22, il apparaît que leur maximum est décalé à ~ 387 nm et ne correspond 

pas à la signature spectrale du pic RL du transducteur GaN mesurée sur les autres sondes dont 

le pic se situe à ~ 367 nm. Ces deux sondes ne sont pas utilisables (mauvais couplage du 

transducteur, fibre endommagée…) et serons classées dans une nouvelle 

catégorie : C.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.22 – Spectre en énergie de 4 sondes provenant des catégories A, B et C. 

Nous pouvons définir un critère de qualité 𝐶𝑞𝑢𝑎𝑙𝑖𝑡é 𝑠𝑜𝑛𝑑𝑒 qui prend en compte à la fois 

l’intensité du pic (𝐼max𝑃𝐿) de l’émission de PL et le décalage en longueur d’onde du pic (∆𝜆) : 

𝐶𝑞𝑢𝑎𝑙𝑖𝑡é 𝑠𝑜𝑛𝑑𝑒 =
1 + 100 × ∆𝜆

𝐼max𝑃𝐿
 

Avec ∆𝜆 le décalage en longueur d’onde du pic de PL selon un seuil défini à 370 nm dans 

notre cas. Lorsque la longueur d’onde du pic PL est inférieure à ce seuil, ∆𝜆= 0. 

La figure 2.23 présente l’intensité de la réponse en RL de la sonde en fonction du critère 

de qualité de la sonde. Avec le critère proposé, il est possible d’identifier distinctement 3 

catégories de sondes (les valeurs des critères pour chaque catégorie diffèrent de plus de d’une 

décade) et d’identifier les sondes défectueuses (catégorie C, dont la valeur du critère est 

supérieur à l’unité.  
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Figure 2.23 – Intensité de RL des sondes dosimétriques en fonction du critère de PL. Les sondes de 

la catégorie A ont le meilleur rendement RL, celles de la catégorie C sont défectueuses. 

Ainsi, le banc développé associé au critère proposé permet de réaliser un contrôle qualité 

des sondes dosimétriques quantitatif. Ce contrôle peut être réalisé en sortie de chaine de 

fabrication, sans utiliser de rayonnement ionisant.  

2.3 Caractérisation de la sonde dosimétrique GaN en 

conditions cliniques 

Dans cette deuxième partie, nous présentons différentes études de caractérisation des 

sondes dosimétriques GaN. Ces études ont été réalisées en conditions cliniques de curiethérapie 

HDR avec une source d’iridium 192 d’activité initiale de 370 GBq. La réponse temporelle des 

sondes associée au système de détection a été caractérisée. L’influence sur la réponse 

dosimétrique des sondes de différents paramètres tels que la dose accumulée, le débit de dose, 

le spectre local d’irradiation, l’angle d’irradiation et la température a été étudiée. Ces études ont 

été complétées par des simulations Monte-Carlo (MC) en utilisant le code PENELOPE [105]. 

2.3.1 Réponse temporelle 

Dans le premier chapitre, nous avons vu que lorsque le transducteur de GaN est exposé à 

une source de rayonnements ionisants, il émet un signal de radioluminescence de façon 

spontanée. La figure 2.24 a) représente le signal de radioluminescence de la sonde, collecté par 

un module de photodétection SiPM (MPPC C11208, Hamamatsu Photonics, Japon) lorsque le 

transducteur est excité par une source d’iridium 192 statique pendant 100 s. La distance source-

transducteur étant fixée, le débit de dose reste constant sur toute la durée de l’excitation. Le 

signal est mesuré sur bande spectrale s’étendant de 320 à 900 nm avec une fenêtre d’intégration 

de 100 ms. Le signal atteint un palier en 200 ms (c'est-à-dire sur 2 échantillons, du fait que la 

fenêtre d’intégration n’est pas synchronisée sur la sortie de la source). Sur toute la durée de 

l’irradiation, il n’y a pas d’évolution de la réponse instantanée de la sonde (la dose déposée 
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n’influence pas la réponse dosimétrique de la sonde). Lorsque la source rentre, le signal rejoint 

la ligne de base en moins de 200 ms. Ce comportement est assez différent de celui d’un 

transducteur AL2O3:C généralement utilisé en mode OSL mais dont la réponse de 

radioluminescence spontanée est représentée sur la figure 2.24 b) [47]. La réponse du 

transducteur AL2O3:C augmente avec la dose déposée dans le transducteur. L’AL2O3:C est un 

transducteur inorganique isolant qui comporte des défauts dans la bande interdite où sont piégés 

des porteurs. Au fur et à mesure de l’irradiation, les propriétés du matériau évoluent puisqu’il 

y a de plus en plus de charges piégées. Cette évolution a un impact direct sur sa réponse 

dosimétrique. Pour le transducteur GaN, il existe une très forte probabilité de recombinaison 

radiative bande à bande et il n’y a pas de charge piégée dans la bande interdite en cours 

d’irradiation. La dose accumulée n’a pas d’impact sur la réponse dosimétrique du transducteur.  

 

 

 

 

 

 

a) b)  

Figure 2.24 – Réponse du signal de radioluminescence d’une sonde dosimétrique basée sur un 

transducteur a) GaN et b) AL203:C soumis à l’exposition d’une source de rayonnement ionisant 

statique (débit de dose constant) [47]. 

De ce fait, le transducteur GaN est particulièrement avantageux par rapport aux 

transducteurs OSL pour réaliser des mesures de débit de dose en temps réel et pour déterminer 

les temps de pause de la source de curiethérapie HDR. 

2.3.1.1 Linéarité de réponse du dosimètre 

Comme nous venons de le voir, la réponse dosimétrique instantanée de la sonde est 

constante sous irradiation à débit de dose constant. Ici, nous allons étudier la réponse 

dosimétrique intégrée dans le temps afin de vérifier la linéarité de la réponse dosimétrique de 

la sonde en fonction de la dose accumulée. La mesure a été réalisée dans un fantôme de PMMA 

avec la sonde positionnée perpendiculairement à l’axe de la source à une distance de 20±1 mm. 

La sonde dosimétrique est reliée à un module de photodétection SiPM opérant en mode de 

comptage de photons. La source est éjectée à une position statique pendant 500 s. Le 
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transducteur est exposé à un débit de dose constant tout au long de l’irradiation, de 1,19 Gy.min-

1 (A= 203,30 GBq). La figure 2.25 représente la réponse GaN en fonction de la dose accumulée 

(estimée à partir du formalisme TG-43 [24]). La réponse dosimétrique intégrée de la sonde est 

linéaire sur la plage de mesure qui s’étend de 0,002 à 10 Gy.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.25 – Réponse dosimétrique intégrée de la sonde GaN en fonction de la dose accumulée. 

Ces résultats sont cohérents avec ceux obtenus par Ismail et Al. [92]. Dans son étude, la 

radioluminescence du transducteur de GaN était excitée par un faisceau de photons de haute 

énergie (LINAC de 6 MV). La linéarité avait été vérifiée sur une plage de mesure de 0,1 à 90 

Gy. Magne et al. [71] ont caractérisé la linéarité d’un dosimètre OSL en RL jusqu’à 6 Gy. 

Celui-ci se révèle être non linéaire au-delà de 0,2 Gy [106]. De même, les MOSFET montrent 

une diminution de sensibilité de l’ordre de 5 % au-delà d’une dose accumulée d’environ 10 Gy 

et [107]. 

2.3.1.2 Indépendance au débit de dose 

Une caractéristique importante d’un dosimètre est d’avoir une réponse indépendante du 

débit de dose [108]. En curiethérapie, en faisant l’hypothèse que la source est ponctuelle et en 

négligeant l’absorption du milieu, le débit de dose varie selon une loi inversement 

proportionnelle au carré de la distance séparant le point de mesure et la source (𝐷 ∝
1

𝑟2). Dans 

cette étude, la linéarité de réponse de la sonde dosimétrique a été caractérisée dans l’air afin de 

s’affranchir de la variation du spectre local d’irradiation due à l’atténuation du milieu. 

La sonde dosimétrique est positionnée dans l’axe du cathéter, au contact de l’extrémité 

du tube transfert, comme le montre la figure 2.26. L’ensemble est maintenu sur une plaque de 

polystyrène expansé (styrofoam, The Dow Chemical Company, USA) de densité 0,91 g.cm-3. 
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L’activité de la source au moment de la mesure était de 196 GBq. Le protocole programmé dans 

le projecteur de source comprend 23 positions d’arrêt de 6 s espacées de 5 mm. Une mesure au 

scanner permet d’évaluer la position du cristal au bout de la sonde dosimétrique pour estimer 

approximativement la distance entre la source et le cristal. A la longueur d’éjection maximale 

(1000 mm), la distance GaN-source est de 7±2 mm pour le setup expérimental utilisé. 

 

 

 

 

Figure 2.26 – Schéma du montage expérimental de la caractérisation de la dépendance en débit de 

dose de la sonde dosimétrique. 

La figure 2.27 représente la réponse dosimétrique de la sonde dosimétrique en fonction 

de la distance source-GaN. Nous observons que la loi en inverse carré est assez bien respectée 

sur cette plage de mesure. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.27 – Réponse dosimétrique du détecteur en fonction de la distance source-GaN 

 

Afin de caractériser la dépendance de la réponse en fonction du débit de dose, le débit de 

dose correspondant à chaque position d’arrêt de la source a été calculé. La figure 2.28 présente 

la réponse dosimétrique intégrée en fonction de la dose accumulée sur un temps fixe de 6 s et 
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différents débits de dose. Pour une distance source-GaN sur une plage de 7 à 117 mm, le débit 

de dose varie entre 0,02 et 6,48 Gy.min-1, ce qui représente pour le temps de pause de 6 s des 

doses comprises entre 2 mGy et 0,648 Gy. La réponse dosimétrique est proportionnelle à la 

dose accumulée, indépendamment du débit de dose auquel elle est délivrée (avec un coefficient 

de détermination R2 > 0,99). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.28 – Réponse dosimétrique intégrée du détecteur en fonction de la dose accumulée pour 

différents débits de dose. 

La réponse de la sonde dosimétrique est donc bien indépendante du débit de dose pour la 

plage de débit de dose testée. 

2.3.2 Dépendance en température 

Dans cette partie, nous présentons l’étude de caractérisation de la dépendance en 

température de la réponse du transducteur GaN. Cette caractérisation a été réalisée en 

immergeant un substrat de GaN dans de l’eau, et en faisant varier la température de ce volume 

d’eau. 

Une cuve de PVC (Polychlorure de vinyle) de dimension 8 x 8 x 8 cm3 est utilisée. Le 

transducteur de GaN de 5 x 5 mm2 provenant du substrat W1 est monté à l’intérieur de la cuve 

au contact de l’eau sur 5 de ses faces, de sorte que la température du transducteur suit celle de 

l’eau. Une thermistance (100K thermistance, Eutech, Pays-Bas) est placée à l’intérieur de la 

cuve afin de mesurer la température de l’eau dans l’environnement immédiat du substrat de 

GaN. Le cathéter de traitement est inséré dans une gorge usinée sur la face externe du fond de 

la cuve. L’ensemble du montage est placé dans une cuve plus grande pouvant contenir un plus 

grand volume d’eau. Le substrat de GaN est couplé à une fibre optique qui est reliée à un module 
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de photodétection SiPM. Ce module est placé derrière des écrans de Bismuth/Plomb (Cerrobend, 

MCP 69) d’environ 10 cm d’épaisseur pour limiter l’irradiation de l’électronique. Lors de la 

mesure, la source d’iridium 192 est éjectée à une position située à la verticale du substrat de 

GaN pendant 20 secondes, comme illustré sur la figure 2.29 b). La distance source-GaN est 

d’environ 25 mm. 

Une première série de mesure a été réalisée en remplissant la petite cuve avec de l’eau 

préalablement chauffée à ~ 70 °C. Les premières mesures sont réalisées au cours du 

refroidissement de l’eau. Lorsque la température de l’eau a atteint 33 °C, de l’eau glacée est 

ajoutée dans la grande cuve pour accélérer la baisse de la température (cf. figure 2.29 a)). Les 

mesures ont été réalisées sur une plage s’étageant de 67,70 à 11,85 °C. La vitesse de variations 

de la température était d’environ -1,50 °C.min-1 lors des premières mesures  

(> 60 °C) et de -0,05 °C.min-1 lors des dernières mesures (< 15 °C). 

 

 

 

 

 

a)  

 

 

 

 

 

 

b) 

Figure 2.29 – a) Photographie et b) schéma du montage expérimental pour l’étude de caractérisation 

de la dépendance en température du transducteur GaN. 

 Nous observons sur figure 2.30 a) une décroissance de la réponse du GaN proportionnelle 

à la température avec une discontinuité sur la courbe correspondant à l’ajout d’eau glacée dans 

Cuve dans laquelle 
se trouve le 

transducteur de GaN 
Blindage de Bi/Pb 

Photodétecteur 
SiPM 

Thermistance 

Cathéter de source 
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la grande cuve. Nous attribuons cette discontinuité à l’augmentation importante du volume du 

matériau diffusant lors de l’ajout de l’eau glacée, qui a pour effet d’augmenter la contribution 

des particules diffusées de basse énergie et par conséquence d’augmenter la réponse du 

transducteur. Il est néanmoins possible d’extraire le coefficient de variation en température sur 

chaque plage linéaire de la courbe. Il est estimé à -0,35 % par °C avant ajout de l’eau glacée et 

de -0,44 % par °C après. 

 

 

 

a) b)  

Figure 2.30 – Réponse RL du transducteur de GaN en fonction de la température pour a) la première 

et b) la seconde expérimentation. 

Les mesures ayant été perturbées suite à la modification du volume diffusant, nous avons 

réalisé une deuxième série de mesure avec un volume diffusant constant. Un thermoplongeur a 

été ajouté dans la grande cuve afin de pouvoir réchauffer l’ensemble du volume d’eau.  

Dès le début des mesures, l’ensemble du montage expérimental est immergé dans un 

volume d’eau de 7 litres préalablement refroidi au réfrigérateur. Le thermoplongeur est mis en 

route afin de réchauffer le volume d’eau. Les mesures sont effectuées sur une plage de 14,9 à 

39,3 °C et sont présentées sur la figure 2.30 b). Entre 20,0 et 39,3 °C, la décroissance est linéaire 

avec une variation de -0,39 % par degré Celsius, ce qui est cohérent avec les coefficients extraits 

lors de lors de la 1ère série de mesure. Cette plage de température correspond à la plage de 

température de fonctionnement de la sonde qui sera rencontrée lors de son utilisation en contrôle 

qualité (température de la pièce ~ 20 °C) et pour des mesures in situ avec une sonde 

dosimétrique implantable (~ 37 °C). Cette dépendance en température peut être facilement 

compensée en appliquant une correction linéaire de la réponse du dosimètre en fonction de la 

température de fonctionnement de la sonde. 

La décroissance de l’émission de radioluminescence lorsque la température augmente est 

cohérente avec ce qui se passe pour la photoluminescence du GaN [2], [109]. A titre de 

comparaison, la dépendance en température des détecteurs OSL à base d’Al2O3:C varie de  

-0,2 à 0,6 % par °C [110], [111]. Elle est d’environ 0,6 % par °C pour les MOSFET [66] et les 
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scintillateurs plastiques [73]. Les détecteurs diamants et les diodes ont une réponse qui dépend 

moins de la température avec 0,1% par °C [42], [56]. 

2.3.3 Dépendance angulaire 

La dépendance angulaire de la réponse des sondes dosimétriques a été étudiée en fonction 

des angles polaires et azimutaux d’irradiation du transducteur de GaN, selon la méthode utilisée 

par Espinoza et al. pour caractériser la réponse de diodes [43]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

a)  b)  

c)   d)  

Figure 2.31 – a) Photo de l’usinage des gorges dans la plaque de RW3 maintenant la sonde 

dosimétrique et le cathéter de source. b) Photo général du montage expérimental pour la mesure 

selon l’angle azimutal (dans un fantôme de RW3). Schéma de la configuration utilisée pour mesurer 

la dépendance angulaire du détecteur selon l’angle c) polaire θ et d) azimutale Φ. Le cathéter (vert) 

est maintenu dans une gorge autour du cristal de GaN (orange). 

Une plaque de RW3 (PTW, Allemagne) de densité équivalente à l’eau a été usinée pour 

pouvoir accueillir la sonde dosimétrique selon les 2 orientations. Le cathéter de source (5F 100 

cm intraluminal catheter for brachyherapy 089.076, Elekta, Suède) est positionné dans une 

gorge qui forme un arc de cercle de rayon 30 mm autour de l’extrémité de la sonde, comme 

illustré sur la figure 2.31 a). Pour la mesure de la réponse en fonction de l’angle polaire, la 

sonde dosimétrique est positionnée dans une gorge située dans le même plan que ce cathéter, 

avec le transducteur de GaN au centre de l’arc de cercle décrit par le cathéter (cf. figure 2.31 
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cathéter 

Projecteur de 
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Cathéter 

Sonde GaN 

Fantome de 
RW3 



74 

 

c)). Pour la mesure en fonction de l’angle azimutal, la sonde est positionnée dans un plan 

orthogonal à celui du tube transfert, avec le cristal toujours situé au centre de l’arc de cercle 

décrit par le cathéter. La sonde est connectée au module de photodétection SiPM (MPPC 

C11208, Hamamatsu Photonics, Japon) paramétré avec un seuil de comptage de 0,5 

photoélectron sur une fenêtre de 100 ms. Le module SiPM est placé derrière un écran de 

Bismuth/Plomb (Cerrobend, MCP 69) d’environ 10 cm d’épaisseur.  

Les mesures ont été réalisées en conditions cliniques dans un fantôme constitué de 

plaques de RW3 empilées pour l’angle azimutal (cf. figure 2.31 b)), alors que le dispositif est 

immergé dans une cuve à eau pour l’angle polaire (25 x 25 x 14,5 cm3). La source se déplace 

sur une plage de mesure couvrant des angles de -100° à +140° autour du transducteur. 

L’ensemble des mesures est réalisé dans le noir. 
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La figure 2.32 a) présente la réponse dosimétrique de la sonde mesurée en fonction de 

l’angle polaire θ (chaque point correspond à une moyenne sur 10 mesures). La variation de la 

réponse de la sonde dosimétrique reste inférieure à ±1,98 % sur la plage angulaire de [-100 ° ; 

+140 °] et inférieure à ±1,00 % sur la plage angulaire [-45 ° ; +45 °]. 

La figure 2.32 b) présente la réponse dosimétrique de la sonde mesurée en fonction de 

l’angle azimutal Φ (chaque point correspond à une moyenne sur 8 mesures). La variation de la 

réponse de la sonde dosimétrique reste inférieure à ±3 % sur la plage angulaire  

de [-100 ° ; +140 °]. 

 

 

 

a) b) 

Figure 2.32 – Réponse dosimétrique de la sonde en fonction de a) l’angle polaire θ et b) l’angle 

azimutal Φ. 

Ces variations sont cohérentes avec une étude réalisée précédemment sur d’autres sondes 

dosimétriques GaN avec une irradiation par un LINAC avec des photons de 6 MV [92]. Les 

variations mesurées étaient de ±2 % pour des mesures sur une plage de [-90 °; +90 °]. La 

dépendance angulaire mesurée est comparable à celle des scintillateurs plastiques (< 2 %), ou 

des détecteurs diamants (< 3 %), mais reste inférieure à celle que l’on peut avoir sur des 

dosimètres diodes ou MOSFET [56]. Ces derniers peuvent afficher une dépendance angulaire 

supérieure à 10 % [43], [112]. Contrairement aux diodes et aux MOSFET, le transducteur GaN 

est réalisé dans un matériau massif, non structuré, et de ce fait l’angle d’incidence du 

rayonnement impacte moins sur la réponse du détecteur. 

Ainsi, il n’est pas nécessaire d’appliquer de correction angulaire sur la réponse du 

transducteur dans des conditions standard d’utilisation (système d’assurance qualité, utilisation 

in vivo). Cette caractéristique est particulièrement intéressante pour les applications en 

curiethérapie où l’angle d’incidence de l’irradiation évolue en permanence du fait du 

déplacement de la source. 
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2.3.4 Simulations Monte Carlo 

Des simulations Monte Carlo ont été réalisées dans la continuité des travaux qu’avait 

effectués Ruoxi Wang au cours de sa thèse, dans le cadre du projet Dorgan [5]. Ses travaux 

portaient notamment sur la modélisation et la simulation de la réponse dosimétrique de la sonde 

GaN. Le code de calcul utilisé est PENELOPE 2011 [105]. Ce code de calcul permet de simuler 

le transport d’électrons, de photons ou de positons au travers d’une géométrie en 3D constituée 

de différents matériaux. 

Dans cette étude, nous allons simuler la réponse dosimétrique de la sonde GaN et d’une 

diode utilisée comme détecteur de référence en radiothérapie (Diode E 60017, PTW, 

Allemagne). Ces résultats sont ensuite comparés à des mesures réalisées dans des conditions 

similaires que celles de la simulation. 

Dans mon étude, pour exécuter le code PENELOPE, j’ai utilisé le programme 

« PenEasy » [113]. Pour lancer une simulation, le programme « PenEasy » a besoin : d’une part, 

d’un fichier de géométrie qui définit les volumes dans lesquels le transport des particules va 

être simulé ; d’autre part, d’un fichier matériau qui définit les propriétés (Numéro atomique, 

masse volumique, sections efficaces etc…) des matériaux composant la géométrie. 

Un fichier d’entrée permet de définir l’ensemble des paramètres de la simulation, tels que 

le nombre d’histoires qui va être simulé, le matériau associé à chaque volume de la géométrie, 

le type de particules ainsi que le spectre d’émission de la source, les fichiers de sortie voulus... 
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La figure 2.33 présente l’organigramme de fonctionnement du programme PenEasy. 

 

Figure 2.33 – Organigramme du fonctionnement de PenEasy. 

Les fichiers de géométries utilisés dans cette étude comprennent la source d’iridium 

modélisée par Ruoxi Wang. Sa géométrie est décrite par Daskalov et al. [27] et son spectre par 

Glasgow et al. [114]. 

La réponse dosimétrique a été calculée dans un premier cas pour le transducteur GaN, et 

dans un second cas pour la diode E. Pour chaque cas, différentes simulations ont été lancées en 

faisant varier la distance source-détecteur entre 1,5 et 6,5 cm. L’ensemble de la géométrie est 

définie dans un volume d’eau afin d’être au plus proche des conditions de traitement. La figure 

2.34 présente des captures d’écran de la modélisation de la géométrie dans chacun des cas. 
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a) b)  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.34 – Géométrie de la simulation avec la source d’iridium et a) le transducteur de GaN et b) 

la diode Silicium. 

Les principaux paramètres de simulation sont récapitulés dans le tableau 9. Le nombre 

d’histoire primaire simulé varie de 8.107 à 1.108 en fonction de la distance source-détecteur 

dans le cas de la sonde GaN. Dans le cas de la diode E, ce nombre varie de 1.108 à 2,1.108. Cela 

permet d’obtenir les résultats de simulations avec une incertitude inférieure à 1,31 % (2σ) dans 

le cas de la sonde GaN et 5,72 % (2σ) dans le cas de la diode E. 

Paramètres de simulation Valeur 
Energie de coupure des électrons (EABS 1) 10 keV 
Energie de coupure des photons (EABS 2) 1 keV 

Energie de coupure des positrons (EABS 3) 10 keV 
Energie minimum transférée dans les collisions élastiques (WCC) 10 keV 

Energie minimum transférée dans l’émission bremsstrahlung (WCR) 1 keV 
Déflexion angulaire moyenne pour un pas entre 2 évènements élastiques (C1) 10 % 

Fraction de perte d’énergie moyenne maximale pour un pas (C2) 10 % 
Longueur maximale d’un pas pour les électrons (DMAX) 6,10-3 cm 

Tableau 9 – Récapitulatifs des paramètres de la simulation sous PENELOPE 2011. 

Des mesures comparatives ont été réalisées dans des conditions similaires dans une cuve 

à eau motorisée (PTW) avec la source d’iridium du projecteur de source. Dans chacun des cas, 

la diode E et la sonde GaN étaient fixé sur le bras motorisé comme le montre la figure 2.35 a). 

Le bras motorisé permet un déplacement tous les 0,1 mm dans toutes les directions. Pour cette 

étude, les mesures ont été réalisées avec des pas de 1 mm et une période d’échantillonnage de 

1s. La source est positionnée à une longueur d’éjection faisant face au détecteur, dans des 

conditions identiques à celles de la simulation, et reste stationnaire pendant toute la durée de la 

mesure. 

Source 
d’iridium 

Source 
d’iridium 

Transducteur 
de GaN 

Volume actif de Si 
de la diode 

d d 
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a) b) 

 

 

 

 

   

Figure 2.35 – a) Montage expérimental de la mesure dans le cas de la diode E. b) Réponses 

dosimétriques calculées par simulation MC comparées aux valeurs mesurées dans l’eau. 

La figure 2.35 b) présente les réponses dosimétriques calculées par simulation MC 

comparées aux valeurs mesurées. Toutes les valeurs ont été normalisées à la distance source-

détecteur de 1,5 cm. Dans chaque cas, nous observons la bonne corrélation entre les résultats 

de simulations et les mesures avec des écarts ≤11,1 % et ≤6,7 % respectivement pour la sonde 

GaN et la diode E. Nous remarquons que la réponse dosimétrique de la sonde GaN est 

supérieure celle de la diode E. Cette sur-réponse s’explique par le fait que le GaN n’est pas 

équivalent tissu. Le Zeff du GaN étant de 28,95, la dose déposée dans le substrat est plus grande 

que la dose déposée dans un volume identique d’eau (Zeff = 7,42 pour l’eau). Cette sur-réponse 

est d’autant plus marquée avec l’augmentation de la distance source-transducteur, du fait de la 

distribution en énergie plus faible du spectre local au fur et à mesure que l’on s’éloigne de la 

source [5], [115]. Nous verrons dans le chapitre suivant cette sur-réponse n’a pas d’impact lors 

de l’intégration de la sonde GaN dans le système d’assurance qualité. 

2.4 Conclusion du chapitre 

Les travaux présentés dans ce chapitre ont permis d’optimiser et de caractériser la sonde 

dosimétrique à base de GaN. 

Dans un premier temps, nous avons étudié l’effet du dopage et de la qualité 

cristallographique du substrat GaN sur l’intensité et le spectre de radioluminescence. Cette 

étude a été réalisée sur 4 substrats de GaN exposés aux photons gamma de la source d’iridium 

192. Nous avons observé que plus le dopage du substrat est élevé, plus le pic d’émission BE est 

intense. De plus, la contribution relative de l’émission dans la bande YB diminue avec 

l’augmentation de la qualité cristallographique du substrat. Les effets d’autoabsorption et le 

Diode E 

Bras motorisé 

Cuve à eau 

Position de la 
Source d’iridium 
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choix de la face du substrat utilisé pour le couplage avec la fibre optique ont également été 

étudiés. Ces études montrent une augmentation du niveau du pic d’émission BE lorsque le 

substrat est couplé sur la fibre optique par sa face rugueuse. De plus, l’ajout d’un réflecteur en 

aluminium sur la face opposée au couplage avec la fibre optique permet une amélioration de 

40 % du signal de l’émission BE. Par ailleurs, un banc de contrôle par mesure de PL a été 

développé. Il permet de contrôler d’une part le bon fonctionnement de la sonde dosimétrique 

avant le début d’un traitement et d’autre part, la qualité du signal RL des sondes lors de leur 

fabrication. Ces contrôles peuvent être réalisés sans utiliser de rayonnement ionisant, 

uniquement en se servant de la photoluminescence UV du transducteur GaN. 

Dans un second temps, la sonde dosimétrique a été caractérisée en conditions cliniques. 

Les résultats montrent une réponse dosimétrique indépendante du débit de dose jusqu’à 6,48 

Gy.min-1, et une faible dépendance angulaire (< 3 %). La dépendance en température de la 

réponse dosimétrique est de -0,39 % par degrés Celsius. La réponse dosimétrique de la sonde 

GaN a également été calculée par simulation MC et comparée à un détecteur de référence. Les 

résultats de simulation sont cohérents avec les mesures effectuées et montrent une sur-réponse 

du détecteur GaN par rapport au détecteur de référence. 

 L’étape suivante consiste à développer un système d’assurance qualité implémentant 

plusieurs sondes dosimétriques, en prenant en compte les inconvénients du détecteur GaN 

notamment en termes de dépendance en température et en énergie. L’ensemble de ces travaux 

est présenté dans le troisième chapitre de ce manuscrit. 
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3 Chapitre 3 

Conception de systèmes de contrôle qualité à 

base de GaN 

3.1 Introduction 

Ce troisième chapitre a pour but de présenter les systèmes de contrôle qualité en 

curiethérapie conçus par l’INL et Dosilab. Ces systèmes sont conçus principalement pour des 

applications gynécologiques, qui représentent 63 % des traitements de curiethérapie [116], mais 

il est possible de les utiliser sur d’autres localisations, par exemple en ORL ou en prostate, le 

principe de détection de la source restant le même. 

Comme nous l’avons vu dans le chapitre 1, des accidents peuvent survenir lors des 

traitements de curiethérapie, avec comme principale cause des facteurs humains [12], [13]. Il y 

a donc une nécessité de contrôler les protocoles de traitement avant de les administrer à la 

patiente, pour s’assurer qu’ils soient bien conformes à ceux planifiés par le médecin. 

La meilleure approche recommandée par la commission internationale des unités et 

mesure radiologique (ICRU) est d’effectuer ces contrôles qualité en cours de traitement, c’est 

à dire en dosimétrie in vivo (IVD) [117]. Cette vérification en temps réel de la distribution de 

dose permet de détecter certain types d’erreurs pendant le traitement, comme, par exemple, une 

erreur de positionnement ou de temps de pause de la source. Ces erreurs peuvent ne pas être 

signalées par les systèmes de sécurité du projecteur de source. Cette approche est utilisée dans 

de nombreuses études, avec différentes technologies, comme nous avons pu le voir dans l’état 

de l’art, notamment avec des scintillateurs plastiques [53] ou des diodes [45]. Toutefois, la 

recherche de dosimètres utilisables en temps réel pour la curiethérapie in vivo reste un challenge 

en termes d’indépendance en énergie (matériau tissu-équivalent), indépendance angulaire, 

indépendance en débit de dose, et petite taille du détecteur.  

Une approche alternative consiste à vérifier la position de la source en temps réel. Les 

études de Nakano et al. et d’Espinoza et al. [40], [43], [44] ont montré la possibilité de réaliser 

des contrôles qualité en curiethérapie HDR avec une détection de la position de la source en 
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temps réel. En associant la valeur de l’activité calculée par le TPS, il est possible de calculer le 

débit de dose en tout point de l’espace, puis d’en déduire la distribution de dose en utilisant le 

formalisme TG-43U1 [35]. La figure 3.1 présente le système proposé par Espinoza et al. qui 

repose sur cette méthode. Il est basé sur une matrice de 11 x 11 diodes, intégrées dans un 

fantôme équivalent « eau », qui contient 20 canaux de traitements. 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.1 – Système d’assurance qualité « Magic Phantom » basé sur des diodes de Espinoza et al. 

[118]. 

Le système d’assurance qualité proposé ici repose sur cette seconde approche et permet 

de vérifier les principaux paramètres physiques du projecteur de source en temps réel. Dans le 

cas de détection d’une erreur significative, il est possible d’interrompre le traitement. 

Néanmoins, ces méthodes de détection de position ne sont fiables que dans des milieux 

homogènes comme les fantômes et la précision des mesures en utilisation in vivo n’est donc pas 

garantie. Le tableau 10 présente ces paramètres ainsi que les tolérances recommandées par 

l’ESTRO [17].  

Paramètres physique 
Système d’assurance 

qualité 
Tolérance 

Activité de la source   < 5 % 

Position de la source   < 2 mm 

Temps de pause de la source    < 1 % 

Longueur des tubes de traitements   < 1 mm 

Tableau 10 – Récapitulatif des performances du système d’assurance qualité et des tolérances 

recommandées par l’ESTRO. 

La première partie de ce chapitre décrit les méthodes développées pour déterminer les 

principaux paramètres du projecteur de source qui sont : i) la position de la source, ii) le temps 

de pause de la source et iii) l’activité de la source. 

La seconde partie présente la mise en œuvre de ces méthodes sur les systèmes d’assurance 

qualité. Deux systèmes ont été développés : i) un fantôme instrumenté, qui permet de vérifier 

Matrice 11x11 de 
diodes 

Cathéter plastique 
(sur 2 plans) 

Connectique 
analogique des 

diodes 

Fantôme 
(Equivalent eau) 
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les principaux paramètres du projecteur de source avant un traitement et  

ii) un applicateur instrumenté qui permet de vérifier ces mêmes paramètres, pendant le 

déroulement du traitement. Cette seconde partie expose les résultats des différents tests et des 

études de caractérisation en conditions cliniques, qui ont été réalisés sur ces 2 systèmes.  

3.2 Méthodes - Principe de détermination des paramètres 

physiques de traitement à partir de plusieurs sondes 

dosimétriques GaN 

Nous allons maintenant décrire les différentes méthodes mathématiques utilisées pour la 

vérification des paramètres physiques de traitement. 

3.2.1 Détermination en temps réel de la position de la source 

d’irradiation 

3.2.1.1 Méthode de localisation de la source 

Lorsque qu’une sonde dosimétrique GaN est disposée dans un milieu homogène à une 

position fixe par rapport au canal de traitement, la réponse de la sonde en fonction de la position 

de la source dans ce canal correspond à une courbe en cloche comme le montre la Figure 3.2 

a). On observe sur cette courbe des zones où il existe de très forts gradients de réponse qui 

peuvent être exploités pour localiser la source dans le canal de traitement. Par contre, lorsque 

la source se situe en face de la sonde ou à grande distance de celle-ci, les gradients sont faibles 

et ne permettent pas une localisation précise de la source. 

C’est pourquoi, nous avons proposé de distribuer plusieurs sondes dosimétriques GaN le 

long du canal de traitement. Ainsi, en optimisant la distance entre les sondes, il est possible de 

garantir qu’il existe pour toute position de la source dans le canal, une sonde qui présente un 

fort gradient de réponse comme cela apparaît sur la figure 3.2 b). La distance optimale entre les 

sondes dosimétriques dépend fortement de la distance des sondes par rapport au canal de 

traitement. Nous avons déterminé qu’une distance entre sondes de 21 mm est bien adaptée 

lorsqu’elles se situent de 10 à 20 mm du canal de traitement [119]. 
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Figure 3.2 – Réponses a) d’une et b) de deux sondes dosimétriques positionnées à une distance fixe 

du canal de traitement en fonction de la position de la source dans ce canal. 

Nous allons maintenant introduire le formalisme qui permet de remonter à la position 

courante de la source dans le canal de traitement à partir des réponses instantanées des sondes 

dosimétriques GaN. Nous considérons dans la suite n sondes dosimétriques distribuées le long 

d’un canal de traitement (ce formalisme est facilement généralisable à plusieurs canaux de 

traitement).  

 Pour chaque position 𝑧𝑖  de la source dans le canal de traitement, on associe un vecteur 

R⃗⃗ (𝑧𝑖) de 𝑛 composantes formées des 𝑛 réponses des sondes dosimétriques GaN notées 𝑅k(𝑧𝑖) : 

R⃗⃗ (𝑧𝑖) =  [
𝑅1(𝑧𝑖)

⋮
𝑅n(𝑧𝑖)

] 

La figure 3.3 présente graphiquement l’évolution des composantes du vecteur R⃗⃗ (𝑧𝑖) pour 

26 positions 𝑧𝑖 de la source et quatre sondes dosimétriques situées à 20 mm du canal de 

traitement et respectivement à 𝑧 = 942 𝑚𝑚, 𝑧 = 963 𝑚𝑚, 𝑧 = 984 𝑚𝑚 et 𝑧 = 1005 𝑚𝑚. 

 

 

 

 

 

 



86 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.3 – Représentation graphique du vecteur R⃗⃗ (𝑧𝑖)  sur 26 positions avec des longueurs 

d’éjection de la source comprises entre 930 et 995 mm. 

Dans la pratique, on peut déterminer les vecteurs R⃗⃗ (𝑧𝑖) soit par des simulations Monte-

Carlo, soit à partir de mesures dans le cadre d’une procédure de calibration du système. Nous 

avons procédé selon cette deuxième approche et la procédure de calibration est décrite dans la 

section suivante.  

Il est possible lors des procédures de contrôle qualité ou du traitement de déterminer en 

temps réel la position courante de la source en exploitant les réponses mesurées à l’instant 𝑡 des 

𝑛  réponses des sondes dosimétriques GaN, notées 𝑀k(t)  et les différents vecteurs R⃗⃗ (𝑧𝑖) 

déterminés au préalable. On note M⃗⃗⃗ (𝑡), le vecteur construit à partir des mesures réalisées sur 

les 𝑛 sondes :  

M⃗⃗⃗ (𝑡) =  [
𝑀1(𝑡)

⋮
𝑀n(t)

] 

On calcule pour chaque position potentielle de la source 𝑧𝑖 , la corrélation entre le vecteur 

R⃗⃗ (𝑧𝑖) et le vecteur de mesure M⃗⃗⃗ (𝑡) :  

𝐶𝑜𝑟𝑟 (R⃗⃗ (𝑧𝑖). M⃗⃗⃗ (𝑡)) =
R⃗⃗ (𝑧𝑖). M⃗⃗⃗ (𝑡)

‖R⃗⃗ (𝑧𝑖)‖. ‖M⃗⃗⃗ (𝑡)‖
 

La position 𝑧𝑖  où la corrélation est maximale correspond à la position courante de la 

source à l’instant t.  
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Le critère du maximum de corrélation étant assez peu résolu spatialement, on préfèrera le 

critère suivant : 

𝐶(𝑧𝑖, 𝑡) =
1

1 − [𝐶𝑜𝑟𝑟 (R⃗⃗ (𝑧𝑖). M⃗⃗⃗ (𝑡))]
2 (3) 

On remarque sur l’équation (3) qu’en absence de bruit, le critère 𝐶(𝑧, 𝑡) tend vers l’infini 

lorsque 𝑧𝑖  tend vers la position réelle de la source (i.e. 𝑧𝑖 → 𝑧(𝑡)). Néanmoins, du fait du bruit 

de mesure, cette valeur reste finie. 

La figure 3.4 présente le critère 𝐶(𝑧)  normalisé pour une longueur d’éjection  

de 960 mm dans le canal de traitement déterminé à partir de mesures réalisées avec 4 sondes 

dosimétriques situées en 𝑧 = 942 𝑚𝑚 , 𝑧 = 963 𝑚𝑚 , 𝑧 = 984 𝑚𝑚  et 𝑧 = 1005 𝑚𝑚 . La 

largeur à mi-hauteur du pic ∆𝑧 définit la résolution spatiale, qui est sur cet exemple de 0,4 mm. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.4 – Tracé du critère 𝐶(𝑧) pour une longueur d’éjection de 960 mm. 

3.2.1.2 Procédure de Calibration 

Comme nous l’avons vu précédemment pour la méthode de localisation de source 

proposée, il convient de déterminer au préalable, pour chaque position 𝑧𝑖  de la source dans le 

canal de traitement, le vecteur associé R⃗⃗ (𝑧𝑖). Cette détermination est réalisée dans le cadre 

d’une procédure de calibration du système. Cette procédure consiste à enregistrer les réponses 

des sondes dosimétriques pour un grand nombre de positions 𝑧𝑖  de la source distribuées sur 

toute la plage de mesure. 

Pour les résultats présentés dans la suite, nous avons déterminé R⃗⃗ (𝑧𝑖) pour 150 positions 

de source espacées de 0,5 mm. Le pas de déplacement de la source programmable dans le 

projeteur de source ne pouvant pas être inférieur à 2,5 mm, nous avons programmé 5 runs avec 
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30 positions de source espacées de 2,5 mm, chaque run ayant une longueur d’éjection de source 

décalée de 1 mm par rapport au run précédent. En entrelaçant les résultats, nous pouvons 

construire une table de vecteurs R⃗⃗ (𝑧) avec un pas d’échantillonnage de 0,5 mm.  

Pour augmenter la précision de localisation de la source, nous avons construit une 

deuxième table échantillonnée avec un pas de 0,1 mm par interpolation linéaire des vecteurs de 

cette première table. 

Des simulations Monte-Carlo ont été réalisées avec le code de calcul PENELOPE 2011 

[105] pour déterminer la dose absorbée dans le transducteur de GaN en fonction de la position 

relative de la source d’iridium. Pour éviter d’avoir à simuler toutes les configurations 

géométriques possibles, nous nous sommes appuyés sur le formalisme TG-43U1 et il a été 

suffisant de déterminer la fonction radiale de dose par simulations de Monte-Carlo.  

Pour cela, nous avons utilisé la géométrie présentée sur la figure 3.5 a). La géométrie de la 

source [27] et son spectre d’émission [114] sont les mêmes que ceux décrits précédemment. La 

source est située au centre d’un volume d’eau de 30 x 30 x 30 cm3. Le transducteur GaN est 

positionné à une distance r de la source, r variant de 0,5 cm à 10 cm. Les principaux paramètres 

de simulation sont identiques à ceux présentés précédemment dans le tableau 9. Le nombre 

d’histoires primaires simulé est de 8.107. 

 

 

 

 

a) b)  

Figure 3.5 – a) Schéma de la géométrie modélisée sous PENELOPE 2011. b) Fonction radiale de 

dose dans le transducteur de GaN, et dans l’eau obtenue par simulation, en fonction de la distance 

par rapport à la source. 

La figure 3.5 b) présente les résultats des simulations. A partir des valeurs obtenues, il est 

possible de calculer le débit de dose absorbé par le transducteur de GaN en n’importe quel point 

de l’espace en utilisant le formalisme TG-43 en remplaçant la fonction radiale de dose du 

modèle (eau) par la fonction radiale de dose du GaN. Le Tableau 11 présente les valeurs de la 

fonction radiale de dose du GaN. 
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d (cm) gL(r)GaN 

0,5 0,878 

1 1,000 

1,5 1,126 

2 1,278 

2,5 1,401 

3 1,556 

4 1,839 

5 2,130 

6 2,444 

7 2,640 

8 2,849 

9 2,969 

10 3,097 

Tableau 11 – Tableau de valeurs de la fonction radiale de dose du GaN. 

On peut ainsi utiliser ce résultat, pour notre application où l’on dispose de n sondes 

dosimétriques distribuées le long d’un canal de traitement. Il est alors possible de déterminer 

pour chaque position 𝑧𝑖  de la source dans le canal de traitement, le vecteur associé V⃗⃗ (𝑧𝑖) 

construit à partir des débits de doses estimés à partir du formalisme TG-43U1 :  

�⃗� (𝑧𝑖) =  [
𝑉1(𝑧𝑖)

⋮
𝑉n(𝑧𝑖)

] 

Pour vérifier que la table de vecteur �⃗� (𝑧𝑖) déterminée expérimentalement est acceptable, 

il est possible de calculer un critère 𝛤(𝑎) basé sur la corrélation entre les vecteurs mesurés 

�⃗� (𝑧𝑖) et les vecteurs de référence �⃗� (𝑧𝑖). Ce critère est définie par : 

𝛤(𝑎) =
1

1 − 𝜌(𝑎)2
 , (4) 

avec 

𝜌(𝑎) =
1

𝑚 + 𝑛

∑ ∑ 𝑉j(𝑧𝑖 − 𝑎)𝑛
𝑗=1

𝑚
𝑖=1 𝑅j(𝑧𝑖)

√∑∑(𝑉j(𝑧𝑖 − 𝑎))
2
∑∑(𝑅j(𝑧𝑖))

2
 

, (5) 
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où 𝜌(𝑎) représente la corrélation entre les vecteurs mesurés et les vecteurs de référence, 

𝑎 est la déviation axiale, 𝑚 le nombre de vecteurs disponibles dans la table et 𝑛 le nombre de 

sondes dosimétriques GaN. La figure 3.6 représente ce critère calculée sur des données 

expérimentales acquises avec 4 sondes dosimétriques GaN [120]. L’analyse de cette courbe 

permet d’une part de vérifier que les réponses mesurées sont bien corrélées avec les réponses 

attendues (plus le pic est haut, meilleure est la corrélation) et d’autre part que la source a été 

correctement positionnée dans le canal de traitement lors des runs de calibration (théoriquement, 

le maximum de la courbe est attendue en 𝑎 = 0). On peut ainsi définir des seuils pour valider 

la procédure de calibration du système. Par exemple, nous avons utilisé les seuils suivants dans 

nos travaux expérimentaux : 𝛤(𝑎𝑚𝑎𝑥) ≥385 et 𝑎𝑚𝑎𝑥 ≤ 0,4 mm. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.6 – Critère 𝛤(𝑎) de vérification de la calibration basé sur la corrélation entre les vecteurs 

mesurés et les vecteurs de référence. 

3.2.2 Détermination du temps de pause 

Un traitement de curiethérapie HDR comporte généralement plusieurs positions d’arrêt 

de la source (dwell position) dans le canal de traitement avec un temps de pause (dwell time) 

pour chaque position défini dans le plan de traitement. Ces temps de pause sont des paramètres 

physiques importants du traitement car ils définissent le profil de dose délivré au patient. Nous 

allons décrire dans cette section une méthode pour estimer le temps de pause associé à chaque 

position de la source. 

La figure 3.7 présente l’évolution de la réponse de chaque sonde dosimétrique mesurée 

sur un protocole de test comprenant 30 positions de source dans un canal de traitement, chaque 

position étant séparée de la suivante de 2,5 mm, et le temps de pause pour chaque position étant 

de 5 s. 
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Figure 3.7 – Réponse dosimétrique sur 4 voies pour un protocole de test de 30 positions de 5 s avec 

un pas de déplacement de 2,5 mm. 

Les plateaux observés sur les courbes de réponse des sondes GaN sur la figure 3.7 

correspondent aux positions d’arrêt de la source, et la durée de ces plateaux permet d’estimer 

les temps de pause associés. 

Pour cela, il convient de détecter les fronts (montants ou descendants) sur les réponses 

des sondes GaN du signal correspond à un déplacement de la source. La détection de ces fronts 

et le calcul de la durée séparant 2 fronts successifs permet de déterminer le temps de pause de 

la source sur chaque position. Nous avons appliqué un algorithme initialement proposé par 

Canny [121] qui se déroule en 3 étapes : i) réduction du niveau de bruit par filtrage passe-bas 

gaussien, ii) calcul du gradient du signal, et iii) détection des pics dépassant un seuil prédéfini. 

Le filtre gaussien passe-bas utilisé est le suivant :  

 

 

𝑌(𝑘) = ∑ ℎ(𝑖)𝑋(𝑘 − 𝑖)

𝑖=+𝑁

𝑖=−𝑁

 

Où ℎ(𝑖) = 𝐴𝑒
−

𝑖2

2𝜎2, avec A tel que ∑ ℎ(𝑖) = 1𝑖=𝑁
𝑖= −𝑁  

Le paramètre 𝜎  est utilisé pour optimiser le processus de détection, il est choisi en 

fonction du niveau du bruit observé sur les mesures (empiriquement, il est recommandé 

d’utiliser 𝜎 ≈ 3𝜎𝑏𝑟𝑢𝑖𝑡) 

hk 

Xk Yk 
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La figure 3.8 présente les gradients des signaux calculés après filtrage gaussien pour les 

signaux présentés sur la figure 3.7. On observe que la hauteur des pics est plus faible à forte 

distance de chaque sonde mais également lorsque la source est placée en face de la sonde 

(flèches sur les voies A, B et C sur la figure 3.8). Cela s’explique par le plus faible gradient de 

dose pour ces positions. Néanmoins, comme cela apparaît sur la figure 3.8, on distingue sur la 

courbe correspondant à la somme des gradients, tous les pics avec un niveau significativement 

supérieur au niveau du bruit et ainsi en exploitant cette somme, il est possible de détecter 

l’ensemble des fronts sur toute la plage de mesure. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.8 – Dérivée de la réponse dosimétrique de chaque voie, et somme des 4 voies. Les flèches 

indiquent le moment où la source se trouve en face de la sonde dosimétrique sur les voies A, B et C. 

3.2.3 Estimation de l’activité de la source 

Selon les recommandations ESTRO, l’activité de la source doit être contrôlée tous les ans 

et à chaque changement de source. Dans le cas de l’iridium 192, il y a un changement de source 

tous les 3 mois.  

 

Il est possible de vérifier l’activité de la source à partir des réponses des sondes 

dosimétriques. Pour cela, on suppose connue l’activité de la source lors du run de calibration 

du système décrit précédemment. On note cette activité 𝐴0 et R⃗⃗ (𝑧𝑖, 𝐴0 ) le vecteur pour chaque 

position 𝑧𝑖  de la source dans le canal de traitement. 
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L’activité courante lors de la procédure de contrôle qualité ou du traitement est notée A(t) 

et le vecteur mesuré M⃗⃗⃗ (𝑡, 𝐴(𝑡)) . On peut estimer la valeur de cette activité à partir de 

l’équation :  

𝐴(𝑡) = 𝐴0

‖M⃗⃗⃗ (𝑡, 𝐴(𝑡))‖

‖ R⃗⃗ (𝑧, 𝐴0 )‖
 (6) 

Où 𝑧 correspond à la position courante de la source estimée avec la méthode de localisation de 

source écrite précédemment.  

Nous pouvons noter que l’estimation de l’activité 𝐴(𝑡) est dépendante de la position 

déterminée de la source, et que toute erreur en position se répercute donc sur la mesure de 

l’activité. Néanmoins, l’activité peut être moyennée sur l’ensemble des positions de source du 

run, ce qui permet de limiter l’impact des erreurs sur les positions estimées. 

3.2.4 Détermination de la dose aux points d’intérêts 

Sur les protocoles cliniques, il est d’usage de calculer au moyen du TPS la dose déposée 

en certains points critiques appelés points d’intérêt (point of interest, POI). En gynécologie, ces 

points sont souvent situés en surface de l’applicateur et permettent de s’assurer qu’il n’y a pas 

de sous-dosage, ou surdosage excessif à ces positions précises. Le système d’assurance qualité 

peut calculer la dose à ces POI. 

A partir de la position courante de la source estimée avec la méthode décrite 

précédemment et de l’activité de la source, il est possible de calculer le débit de dose en tout 

point de l’espace en utilisant le formalisme TG-43 [33]–[35]. Les doses cumulées sont ensuite 

déterminées en fonction du temps de pause sur chaque position en utilisant l’équation suivante : 

𝐷(𝐴, 𝑥, 𝑦, 𝑧) = ∑�̇�𝑖(𝐴, 𝑥, 𝑦, 𝑧)∆𝑡𝑖

𝑁

𝑖=1

 , (7) 

où N est le nombre de position du protocole et ∆𝑡𝑖, le temps de pause de la ième position. 

Le système peut également calculer la dose théorique sur ces POI à partir des paramètres du 

protocole et de l’activité nominale de la source, et ainsi effectuer une double vérification des 

valeurs calculées par le TPS. 
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3.2.5 Critère du gamma index modifié 

Le critère gamma index est un critère couramment utilisé en radiothérapie externe par les 

physiciens médicaux pour vérifier si une erreur bidimensionnelle est acceptable au regard des 

tolérances définies dans les deux dimensions [122], [123]. Par exemple, cela revient à définir 

pour un profil de dose, un gabarit acceptable qui peut s’écarter selon des tolérances prédéfinies 

en dose ou en position. Si le profil mesuré est acceptable, le gamma index aura une valeur 

inférieure à l’unité.  

Espinoza et al. [44] ont proposé un critère gamma index modifié adapté pour la 

curiethérapie. Il est calculé à partir de l’équation suivante : 

𝛤𝑚 = √(
∆𝑡

𝑇𝑇𝐴
)
2

+ (
∆𝑥

𝐷𝑇𝐴
)
2

 (8) 

où d’une part ∆𝑡  et ∆𝑥  représentent respectivement l’écart en temps de pause et en 

position d’arrêt entre la mesure et le plan de traitement et d’autre part, TTA (time to agreement) 

et DTA (distance to agreement) sont les seuils de tolérance en temps et en position.  

La figure 3.9 représente graphiquement le gamma index modifié avec en abscisse l’écart 

en position et en ordonnée l’écart en temps. L’ellipse tracée représente le seuil de tolérance. 

Tout point de mesure situé à l’extérieur de l’ellipse représente un écart hors tolérances par 

rapport au traitement planifié. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.9 – Représentation graphique du gamma index [44]. 

Le critère gamma index modifié proposé par Espinoza et al. est calculé sur l’ensemble des 

positions d’arrêt planifiées dans le protocole de traitement ou d’assurance qualité. Il nous a 

semblé préférable d’évaluer le gamma index pour chaque position d’arrêt planifiée. Cela permet 
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de détecter plus rapidement toute erreur dans le déroulement du protocole, et ainsi de pouvoir 

réagir au plus tôt.  

Par ailleurs, conformément aux recommandations d’Espinoza et al, nous avons employé 

dans la suite le critère gamma index modifié avec des seuils 𝑇𝑇𝐴 = 0,3 𝑠 et 𝐷𝑇𝐴 = 1,3 𝑚𝑚. 

3.3 Systèmes d’application 

Nous avons développé deux systèmes d’assurance qualité pour la curiethérapie, un 

fantôme instrumenté pour l’assurance qualité prétraitement et un applicateur instrumenté pour 

le contrôle qualité in vivo. Ils permettent dans le cadre de procédure d’assurance qualité, de 

vérifier les paramètres physiques de traitement conformément aux recommandations de 

l’ESTRO et ainsi de s’assurer que le projecteur de source délivre un traitement conforme au 

plan de traitement défini avec le TPS.  

3.3.1 Système « Fantôme instrumenté » 

3.3.1.1 Description 

La  

 

 

 

 

figure 3.10 a) présente une photo du prototype pour l’assurance qualité prétraitement en 

curiethérapie HDR. Il est composé de 2 parties principales, i) le fantôme instrumenté et ii) le 

boîtier photodétection.  

  

 

 

 

 

Sondes dosimétriques 

Fantôme 
instrumenté 

(PMMA) 

Catheter 

A B C D 
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Figure 3.10 – a) Photo du système d’assurance qualité prétraitement en curiethérapie HDR. b) Plan 

du fantôme instrumenté avec le positionnement des 4 dosimètres. 

3.3.1.1.1 Fantôme instrumenté 

Le fantôme instrumenté est situé sur la partie avant du système. Il est composé d’un 

cylindre homogène de PMMA de 12 cm de diamètre et de 150 mm de longueur. Ce fantôme 

constitue un volume de diffusion suffisant pour simuler un patient. Sa densité est proche de 

l’eau (1,18 g.cm-3 [124]). L’axe du cylindre est percé pour pouvoir insérer un cathéter, qui est 

relié au projecteur de source. La partie centrale du fantôme est constituée d’un insert 

interchangeable qui permet de modifier la géométrie du fantôme pour simuler différentes 

configuration de traitement (traitement sur un canal unique ou multicanaux par exemple). Cet 

insert, réalisé en PMMA comme le reste du fantôme est cylindrique avec un diamètre de 3 cm. 

Le fantôme est instrumenté avec quatre sondes dosimétriques gainées pour éviter que la 

lumière ambiante ne se superpose au signal de radioluminescence du GaN. Ces sondes sont 

placées le long de l’axe du fantôme avec un pas de 21 mm et à une distance de l’axe de 20 mm. 

Pour faciliter la discrimination du canal actif avec les configurations multicanaux, les sondes 

sont insérées avec un angle de ±30° par rapport à la verticale comme illustré sur la  

 

 

 

 

figure 3.10 b). Ce fantôme permet de mesurer les positions de la source sur une plage 

d’environ 60 mm, ce qui est suffisant au regard des traitements couramment pratiqués en 

gynécologie HDR. 

Les 4 sondes sont connectées au boîtier de photodétection par l’extérieur comme le 

montre la  
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figure 3.10 a). 

3.3.1.1.2 Boîtier de photodétection 

Le boîtier de photodétection comprend 2 modules de photodétection mettant en œuvre 

chacun 2 photodétecteurs SiPM (MPPC S12576-50 Hamamatsu Photonics, Japon) fonctionnant 

à -10°C en mode comptage de photons. Chaque module comporte un microcontrôleur 16 bits 

(MSP430F5529, Texas Instrument, USA) pour gérer les SiPM (polarisation, seuils de comptage, 

gestion des pelletiers, etc) et la communication USB vers le PC. Un FPGA (Cyclone II, Altera, 

USA) réalise le comptage sur 32 bits en sortie des SiPM et la synchronisation des fenêtres de 

comptage. Cette architecture est représentée sur figure 3.11. 
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Figure 3.11 – Schéma de l’architecture du système d’assurance qualité. 

Les fenêtres de comptage ont été réglées à 100 ms pour avoir un bon rapport signal/bruit, 

tout en gardant une résolution temporelle suffisante. Le fantôme instrumenté est équipé d’une 

sonde pour la mesure de la température ambiante. Elle est utilisée pour compenser la réponse 

dosimétrique des transducteurs GaN, qui comme nous l’avons vu précédemment, varie quasi 

linéairement avec une pente de -0,39 % par degré Celsius. 

Les mesures effectuées sur le premier prototype de fantôme instrumenté ont mis en 

évidence une augmentation du niveau du signal détecté lorsque la source se rapprochait de 

l’extrémité distale du cathéter, c'est-à-dire pour des longueurs d’éjection supérieures à 970 mm 

comme cela est représenté sur la figure 3.12. Il s’avère que pour ces longueurs d’éjection, la 

source est positionnée très proche des modules SiPM ce qui a pour effet de perturber la mesure 

(irradiation des photodétecteurs).  



99 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.12 – Signal mesuré sur une sonde, en fonction de la longueur d’éjection de la source dans 

3 cas différents : 0, 1 et 2 écrans de blindage installés. 

Pour limiter ces perturbations, le boîtier de photodétection a été modifié pour intégrer 

devant chaque module de photodétection 2 logements permettant d’insérer 1 ou 2 écrans de 

blindage en plomb de 8 mm d’épaisseur comme illustré sur la figure 3.13. Ces écrans sont 

inclinés par rapport à l’axe du fantôme, ce qui permet d’avoir une épaisseur effective 

d’atténuation supérieure à l’épaisseur de chaque écran (d’autant plus importante que la source 

sera proche du détecteur). Pour l’iridium 192, l’épaisseur de demi-atténuation est de 3,5 mm de 

plomb [125]. Une épaisseur de 8 mm permet une atténuation de 79,5 % du rayonnement. A cela, 

il faut rajouter les 35 mm de PMMA du fantôme, les 6 mm d’ABS du boiter et les 1,5 mm 

d’aluminium du module de photodétection qui contribuent aussi à l’atténuation du rayonnement. 

    

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.13 – Schéma de la géométrie des écrans de blindage à l’intérieur du système « fantôme 

instrumenté ».  

Fantome de PMMA 

Ecrans de blindage 

Modules de 
photodétection  

SiPM 

Canal de déplacement 
de la source 



100 

 

 Il apparaît sur la figure 3.12 qu’un écran est suffisant pour éviter les perturbations avec 

la source d’iridium 192 de 370 GBq. 

Le second logement reste disponible dans les cas d’utilisation d’un radionucléide de plus 

forte énergie, comme par exemple une source de cobalt 60. Dans ce cas, l’épaisseur de demi-

atténuation est de 11,5 mm de plomb [125], ce qui signifie qu’une épaisseur de 16 mm de plomb 

atténue le rayonnement de 61,8 %. Une étude reste à réaliser pour vérifier que le positionnement 

des 2 écrans sera suffisant pour éviter les perturbations de la photodétection lorsque cette source 

est utilisée.  

3.3.1.1.3 Traitement des données 

Le traitement des données est réalisé sur PC avec un logiciel qui met en œuvre les 

méthodes de vérification des paramètres physiques de traitement présentées précédemment 

(localisation de source, mesure des temps d’arrêt de la source, estimation de l’activité de la 

source, calcul de la dose aux POI). Ce logiciel est développé en JAVA et est compatible 

windows. 

3.3.1.2 Etude de caractérisation 

3.3.1.2.1 Etude de la résolution spatiale pour la localisation de la source de 

curiethérapie 

Comme indiqué dans la partie 3.2.1.1, la résolution spatiale du système est définie par la 

largeur à mi-hauteur (FHWM) du critère de détermination de la position 𝐶(𝑧).  

Nous avons vérifié que la résolution spatiale de localisation de la source de curiethérapie 

est suffisante pour discriminer 2 positions adjacentes d’un protocole de traitement. Pour cela, 

nous avons utilisé un protocole comprenant 24 positions espacées avec le pas minimal 

programmable sur le projecteur NUCLETRON, c'est-à-dire 2,5 mm. La figure 3.14 a) 

représente l’évolution du critère 𝐶(𝑧) pour les 24 positions du protocole. On observe que les 

pics sont suffisamment résolus pour discriminer sans ambiguïté les 24 positions du protocole. 

Pour ce même protocole, nous avons représenté sur la figure 3.14 b) la résolution spatiale 

(c'est-à-dire la largeur à mi-hauteur du pic de 𝐶(𝑧)) pour les différentes positions du protocole. 

La résolution moyenne sur l’ensemble de ces positions est de 0,44 mm, et les positions les 

moins résolues ont une résolution de ~ 1 mm. Les différences de résolution observées peuvent 

s’expliquer par le pas d’échantillonnage spatial de la table de calibration qui fait que la hauteur 

de certains pics est sous-estimée, et de ce fait, la résolution spatiale également. 
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a) b) 

Figure 3.14 – a) Critère 𝐶(𝑧) et b) sa largeur à mi-hauteur, en fonction de la longueur d’éjection de 

la source. 

3.3.1.2.2 Spectre du signal en sortie de sonde dosimétrique 

Pour cette étude, une des quatre sondes du fantôme instrumenté est déconnectée du boîtier 

de photodétection et connectée à un monochromateur dont la sortie est équipée d’un module 

photomultiplicateur en mode comptage de photons sur une fenêtre de 200 ms. Une mesure de 

référence a également été réalisée sur une sonde sans transducteur GaN afin de caractériser la 

contribution de la fibre optique dans le signal collecté. 

La figure 3.15 présente les spectres mesurés a) dans la configuration la plus favorable 

(distance source-sonde de 20 mm), et b) dans la plus défavorable (distance source-sonde de 73 

mm) rencontrée sur un protocole typique de traitement. 

 

 

 

 

a)b) 

Figure 3.15 – Spectre d'émission d'une sonde dosimétrique en trait plein et d’une sonde sans 

transducteur de GaN en trait pointillé dans a) la condition la plus favorable et b) la condition la plus 

défavorable. 

Nous observons que la contribution de la fibre optique intégrée entre 300 et 700 nm 

représente ~ 20 % du signal utile pour ces deux configurations. Si l’on intègre cette contribution 

sur une bande spectrale comprise entre 372 et 388 nm (c'est-à-dire sur la bande spectrale utile), 

la contribution de la fibre optique représente 2,8 % à 13,7 % respectivement pour les 

configurations la plus favorable et la plus défavorable. 

A noter que les contributions parasites de la fibre optique n’influencent pas la précision 

de localisation de la source mais peuvent avoir une incidence pour l’estimation de l’activité de 

la source. C’est pourquoi sur la dernière génération de prototype de fantôme instrumenté, un 

filtre optique passe-bande très sélectif a été intégré en amont des photodétecteurs.  
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3.3.1.3 Etude opérationnelle 

3.3.1.3.1 Détermination de la position de la source de curiethérapie et du temps de 

pause associé  

Le fantôme instrumenté a été évalué sur une période de test de 28 jours. Au cours de cette 

période, 38 mesures ont été réalisées sur un protocole de 24 positions avec un pas de 2,5 mm et 

des temps d’arrêt par position de 5 s. La figure 3.16 présente les écarts a) en position et b) en 

temps entre les valeurs programmées dans le TPS et celles mesurées par le système d’assurance 

qualité. Sur le total des 912 positions mesurées, la moyenne et l’écart type sont respectivement 

de -0,1 mm et 0,7 mm pour la position et 0,0 s et 0,1 s pour le temps de pause.  

 

 

 

 

 

 

Figure 3.16 – Histogramme montrant les différences entre a) la position et b) les temps mesurés avec 

le fantôme instrumenté et ceux programmés sur le TPS. 

Aucun biais significatif n’est observable sur ces résultats. Nous remarquons néanmoins 

que la détermination des 3 premières positions du protocole est moins précise que les autres 

positions. Cela peut s’expliquer par le fait que pour ces premières positions, on ne bénéficie pas 

de signaux issus de sondes situées de part et d’autre de la sonde la plus proche comme c’est le 

cas pour les autres positions du protocole. Si l’on retire ces 3 positions, la moyenne et l’écart 

type passent respectivement à 0,0 mm et 0,6 mm. Cela reviendrait à réduire la plage de mesure 

qui passerait de 57,5 à 52 mm. Si cette plage n’est pas suffisante par rapport aux protocoles 

envisagés, il suffira alors d’ajouter une sonde supplémentaire pour recouvrer une plage de 

mesure suffisante.  
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3.3.1.3.2 Critère du gamma index modifié 

Le critère du gamma index modifié a été évalué sur les 38 mesures étudiées dans le 

paragraphe précédent. La figure 3.17 présente le gamma index modifié pour chacune des 24 

positions d’arrêt de la source programmée dans le protocole. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.17 – Gamma index pour chaque position. 

A l’exception des 3 premières positions (où la précision de localisation de la source est 

moins bonne, comme expliqué précédemment), l’ensemble des autres positions respecte les 

tolérances définies (𝐷𝑇𝐴 =  1,3 𝑚𝑚 et 𝑇𝑇𝐴 =  0,3 𝑠) et le critère du gamma index modifié 

reste inférieur à l’unité. 

3.3.1.3.3 Vérification de l’activité de la source 

L’activité de la source a été estimée, toujours à partir des 38 mesures présentées 

précédemment. Pour chaque run, l’activité est estimée sur chacune des 24 positions du 

protocole, puis moyennée. 

La figure 3.18 présente la comparaison entre l’activité mesurée et l’activité calculée par 

le TPS à partir de la valeur du certificat de source. Nous observons une bonne corrélation avec 

une erreur relative de -0,7±2,2 %.  
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a) 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.18 – a) Comparaison entre l’activité mesurée et l’activité calculée par le TPS. 

A noter que la mesure réalisée immédiatement après le changement de source du 7 juillet 

sans re-calibration du système ne s’écarte pas de plus de 2 % de l’activité calculée. Le système 

d’assurance qualité est donc apte à détecter un changement de source non renseigné dans le 

logiciel du projecteur de source, ou une dégradation physique de la source. Il n’existe pas de 

systèmes d’alerte pour ces deux types d’incident sur les systèmes utilisés actuellement en 

routine clinique. 

3.3.1.3.4 Dose aux points d’intérêt  

Dans cette étude, le système a été évalué sur un protocole clinique utilisé au Centre 

Hospitalier Lyon Sud (CHLS) pour les traitements des cancers de l’utérus. Le protocole, appelé 

D20, consiste en 7 positions d’arrêt espacées de 10 mm. Le tableau 12 détaille les différents 

temps de pause pour chacune des positions d’arrêt de la source, temps définis pour une activité 

nominale de la source de 370 GBq.  

 #1 #2 #3 #4 #5 #6 #7 

Positions d’arrêt 

(mm) 
984 979 974 969 964 959 954 

Temps de pause (s) 

pour une activité de 370 GBq 
45,7 13,1 5,3 7,3 12,9 16,8 18,4 

Tableau 12 – Positions d’arrêt avec les temps de pause associés pour le protocole clinique D20. 

La figure 3.19 a) présente un exemple des signaux acquis par le système d’assurance 

qualité sur les 4 sondes dosimétriques pour le protocole D20.  

Il est d’usage au CHLS de définir, pour le protocole D20, 4 points d’intérêt (POI). La 

dose à ces POI est estimée par le TPS. Ces points sont situés à la surface de l’applicateur qui 
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sera utilisé pour administrer le traitement. Ils permettent de s’assurer que la dose au volume 

cible est conforme à la prescription (pour garantir l’efficacité de traitement et limiter sa toxicité). 

La figure 3.19 b) présente une capture d’écran du TPS Oncentra, sur laquelle nous pouvons voir 

les 7 positions d’arrêt de la source en rouge, et les 4 POI : A1, A2, A3 et A4 en vert [126]. 

a) b)  

 

 

 

 

  

Figure 3.19 – a) Exemple des signaux acquis par le système d’assurance qualité sur les 4 sondes 

dosimétriques pour un protocole D20. b) Capture d’écran du TPS Oncentra, où apparaissent les 7 

positions d’arrêt de la source (en rouge), et les 4 POI (en vert) [126]. 

Les doses pour ces 4 POI ont été calculées sur dix runs à partir du formalisme TG-43U1 

en utilisant l’activité de la source affichée par le projecteur et les positions de source et temps 

de pause associés mesurées par le système. Les résultats sont rassemblés dans le tableau 13.  

 Coordonnées (mm) Dose 

planifiée  

(Gy) 

Dose calculée (Gy) pour 10 runs 

Ecart entre la dose 

planifiée et la dose 

calculée (%) 

POI X Y Z 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 Moyenne Max. 

A1 994,5 0 0 5,4 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 5,2 -3,9 % -4,1 % 

A2 984,5 10 0 8,6 8,4 8,5 8,5 8,4 8,5 8,5 8,4 8,5 8,5 8,5 -2,1 % -2,3 % 

A3 974,5 10 0 7,3 7,3 7,4 7,3 7,3 7,4 7,3 7,3 7,3 7,3 7,3 0,5 % 0,6 % 

A4 964,5 10 0 7,0 7,1 7,2 7,1 7,1 7,2 7,2 7,2 7,1 7,1 7,1 1,7 % 2,0 % 

Tableau 13 – Doses planifiées par le TPS et doses calculées par le logiciel du système d’assurance 

qualité aux points d’intérêt. 

Il apparaît que les écarts entre les doses estimées avec le système et calculées par le TPS 

sont inférieurs à -3,9 %, ce qui paraît acceptable cliniquement. 

Les écarts les plus importants sont relevés sur le POI A1 et atteignent 4,1 %. Ce POI est 

particulièrement sensible aux imprécisions de positionnement de la source à la 1ère position du 

protocole. En effet, ce point se situe sur l’axe de déplacement de la source et à 9,5 mm de la 1ère 

position du protocole. Le gradient de dose pour cette position est de 21 % par mm. De plus, 

cette position correspond au temps de pause le plus long (45,7 s) et contribue significativement 
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à la dose en ce POI. Néanmoins, l’écart maximal sur cette position reste inférieur à la tolérance 

clinique fixée à 5 %. 

3.3.1.3.5 Détection d’erreurs 

La détection d’erreurs par le fantôme instrumenté a été évaluée avec 2 protocoles 

différents pour le cas d’une erreur en position et le cas d’une erreur en temps de pause. Pour 

chacun des cas, des erreurs ont été introduites intentionnellement dans les protocoles. 

Pour caractériser la détectabilité des erreurs de position, un protocole de 23 positions avec 

un pas de 2,5 mm et un temps de pause de 5 secondes par position a été utilisé. Ce protocole est 

employé une première fois afin d’acquérir une mesure de référence, puis, la longueur d’éjection 

est décalée de 0,5 mm à 4,5 mm pour simuler des protocoles erronés.  

Pour caractériser la détectabilité des erreurs de temps de pause, un protocole de 21 

positions avec un pas de 2,5 mm et un temps de pause de 4 s a été utilisé. Des protocoles erronés 

simulant des écarts de temps de pause par rapport au protocole de référence ont été employés. 

Des erreurs comprises entre 0,1 s et 2 s ont été introduites.  

Les seuils de détection ont été fixés à 0,7 mm et 0,1 s respectivement pour l’erreur en 

position et l’erreur en temps de pause de la source. Ils correspondent aux écarts types mesurés 

lors de la détermination des positions et des temps de pauses dans la partie 3.3.1.3.1. 
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a)b)  

 

 

 

Figure 3.20 – Erreurs mesurées en fonction de l’erreur introduite intentionnellement dans le TPS a) 

en position et b) en temps. 

La figure 3.20 présente les résultats obtenus a) en position et b) en temps. Le taux de 

fausse alarme est de 22 % lorsque l’erreur introduite est de 0,5 mm et le taux de non détection 

4 % pour une erreur de 1 mm. 100 % des erreurs supérieures ou égales à 1,5 mm ont été 

détectées. Pour les temps de pause, le taux de non détection est de 10 % pour une erreur  

de 0,2 s. Aucune non détection n’a été mise en évidence lorsque les erreurs sont supérieures  

à 0,3 s. 

Ces résultats confirment que le système permet de vérifier la position de la source 

conformément aux recommandations ESTRO où le seuil de tolérance est fixé à 2 mm [17]. Par 

contre, pour les temps de pause, l’ESTRO recommande une déviation n’excédant pas 1 % du 

temps programmé, ce qui reviendrait pour le protocole utilisé qui comprend des positions avec 

un temps de pause de 5 s à détecter tout écart supérieur à 50 ms. La résolution temporelle du 

prototype actuel n’est pas suffisante, mais un upgrade du prototype est prévu pour obtenir une 

résolution de 10 ms. 
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Influence de la courbure du cathéter. 

Palmer et al. [10] ont évalué, en utilisant des films radiochromiques, les erreurs de 

positionnement de la source sur un projecteur BEBIG résultant de courbures importantes du 

cathéter de traitement. Nous avons réalisé une étude similaire en utilisant notre prototype. Les 

mesures ont été réalisées au centre d’oncologie et de radiothérapie Mâcon (ORLAM) qui est 

équipé d’un projecteur de source Bebig (Multisource Bebig, Eckert and Ziegler, Allemagne) 

avec une source de cobalt 60. 

Le protocole utilisé consiste en 5 positions d’arrêt de 7 s espacées de 5 mm. La figure 

3.21 a) présente schématiquement les 3 configurations étudiées : la première correspond à un 

cas optimal où le cathéter est relativement rectiligne, la seconde correspond à un cathéter 

légèrement courbé, et la troisième comporte de nombreuses courbures prononcées du cathéter. 

Pour chaque configuration, 3 runs ont été réalisés. 

 

 

 

 

 

a) b)  

Figure 3.21 – a) Courbure du cathéter dans les 3 configurations étudiées. b) Ecart entre les positions 

de sources mesurées et programmées. 

La figure 3.21 b) représente l’écart entre les positions de sources mesurées et 

programmées. Nous observons que pour les 2 premières configurations, il n’y a pas d’écart 

significatif entre les positions mesurées et celles programmées (≤ ±0,8 mm). En revanche, pour 

la troisième configuration, on observe un écart de l’ordre de 5 mm sur toutes les positions à 

l’exception de la première. A noter qu’un tel écart dépasse la tolérance de 2 mm recommandée 

par l’ESTRO et n’est pas acceptable cliniquement.  

Pour expliquer ces écarts, nous avons analysé les signaux collectés en comparant les 

acquisitions pour les configurations 1 et 3. On observe clairement sur les signaux représentés 

sur figure 3.22 a) que contrairement à la configuration 1, il n’y a pas d’évolution des signaux 
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entre les 2 premières positions programmées. Cela signifie que la source ne se déplace pas entre 

les 2 premières positions programmées pour la configuration 3.  

Ce comportement peut s’expliquer comme suit : le projecteur commence par positionner 

la source à la position 1 (la position la plus distale), puis, ramène la source vers le projecteur 

avec un treuil qui rembobine le câble pour atteindre la deuxième position. Lorsque la courbure 

du cathéter est trop importante, le câble serpente dans le cathéter et l’actionnement du treuil a 

pour effet au début de retendre le câble au lieu de déplacer la source. 

 

 

 

 

 

a)  b) 

Figure 3.22 – a) signal brut collecté par les SiPM sur les 2 voies d’acquisition. b) Etude réalisés par 

Palmer et al. montrant les erreur de positionnement de la source en fonction de la courbure du 

cathéter. [10] 

Ces résultats sont comparables à ceux observés par Palmer et al. et représentés sur la 

figure 3.22 b), où des écarts de 6,5 mm avaient été mesurés.  

La configuration 3 correspond à un cas extrême qui ne devrait pas être rencontré dans la pratique 

clinique. En effet, les constructeurs sensibilisent les opérateurs pour vérifier qu’il n’y a pas de 

courbure du cathéter avant de réaliser un traitement. Néanmoins, il n’existe à ce jour aucun 

dispositif d’alerte si le cathéter est courbé et que le traitement n’est pas correctement délivré. 

Notre prototype répond à ce besoin.  

3.3.2 Système « Applicateur instrumenté » 

Le système fantôme instrumenté décrit précédemment permet de mettre en œuvre des 

procédures de contrôle qualité prétraitement, ce qui est une étape importante pour sécuriser le 

traitement. Par contre, pour aller plus loin, il serait également intéressant de vérifier les 

paramètres physiques de la curiethérapie pendant l’administration du traitement au patient pour 

réaliser un contrôle qualité in vivo. Pour cela, nous avons développé un applicateur instrumenté.  
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3.3.2.1 Description 

Ce système emploie un applicateur gynécologique commercial (Gynecological CT/MR 

multichannel applicator Set 110.756, avec tube intra-vaginal 101.002, Elekta, Suède) 

instrumenté avec 4 sondes dosimétriques à base de GaN. Les sondes dosimétriques sont insérées 

dans 4 des 8 canaux périphériques disponibles. Ils sont situés à 10 mm de l’axe central de 

l’applicateur, et à 5 mm en dessous de la surface externe de l’applicateur. Le décalage entre 

chaque transducteur de GaN et de 21 mm comme illustré sur la figure 3.23 a). Ainsi, la 

configuration est similaire à celle du fantôme instrumenté. Les sondes sont reliées au boîtier de 

photodétection décrit précédemment comme illustré sur la figure 3.23 b). 

 

 

 

 

 

 

a)b)   

Figure 3.23 – a) Plan de l'applicateur instrumenté avec les 4 sondes dosimétriques et 3 canaux de 

traitement : un central et 2 périphériques (noir). b) Photo de l’applicateur instrumenté relié au 

système de contrôle qualité pour les contrôles qualité in vivo. 

Un applicateur BEBIG a également été instrumenté et testé sur un projecteur de source 

Eckert & Ziegler Bebig Multisource, utilisant une source de Cobalt 60. Celui-ci est basé sur un 

applicateur commercial (CT/MR-portio Set, SET0108, applicateur 30 mm LCZ04-15, tube 

vaginal droit LCR01-01 BEBIG, Germany). La configuration est similaire à celle de 

l’applicateur instrumenté NUCLETRON mais la distance des transducteurs GaN à l’axe de 

l’applicateur est de 11mm. Les différents tests ont été réalisés en utilisant un tube transfert 

LAA1400-GYN. 

3.3.2.2 Etude de caractérisation 

Pour tous les essais réalisés avec les applicateurs instrumentés, ceux-ci sont plongés dans 

une petite cuve à eau de 25 x 25 x 25 cm3, afin de simuler un milieu de rétrodiffusion équivalent 

tissu. 
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3.3.2.2.1 Spectre du signal en sortie de sonde dosimétrique 

Pour cette étude, une des quatre sondes du fantôme instrumenté est déconnectée du boîtier 

de photodétection et connectée à un monochromateur dont la sortie est équipée d’un module 

photomultiplicateur en mode comptage de photons sur une fenêtre de 200 ms. Une mesure de 

référence a également été réalisée sur une sonde sans transducteur GaN afin de caractériser la 

contribution de la fibre optique dans le signal collecté. 

La figure 3.24 présente les spectres mesurés a) dans la configuration la plus favorable 

(distance source-sonde de 10 mm), et b) dans la plus défavorable (distance source-sonde de 61 

mm) rencontrée sur un protocole typique de traitement. 

 

 

 

 

a)  b) 

Figure 3.24 – Spectre d'émission d'une sonde dosimétrique en trait plein et d’une sonde sans 

transducteur de GaN en trait pointillé dans a) la condition la plus favorable et b) la condition la plus 

défavorable. 

Nous observons que la contribution de la fibre optique intégrée entre 300 et 700 nm 

représente 3 % du signal dans la meilleure la plus favorable et 45 % dans la plus défavorable. 

Si l’on intègre cette contribution sur une bande spectrale comprise entre 372 et 388 nm (c'est-

à-dire sur la bande spectrale utile), la contribution de la fibre optique représente de 0,3 % à 

14 % respectivement pour les configurations la plus favorable et la plus défavorable. 

Nous remarquons qu’avec l’applicateur instrumenté, la contribution de fibre est beaucoup 

plus importante dès que la distance source-GaN augmente par rapports aux résultats observés 

avec le fantôme instrumenté. Cela s’explique par la géométrie du système, et en particulier par 

la position des sondes dosimétriques par rapport au trajet de la source. Dans le cas de 

l’applicateur instrumenté, les fibres optiques sont positionnées parallèlement à l’axe de 

déplacement de la source, à une distance de 10 mm. Elles sont donc plus exposées au 

rayonnement. Ainsi, le signal de RL diminue dès que la source s’éloigne du transducteur de 

GaN, alors que le rayonnement de luminescence des fibres optiques reste quasiment constant. 
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3.3.2.2.2 Etude de la perturbation de la distribution de dose en présence de 

transducteurs GaN 

Les sondes dosimétrique insérées dans l’applicateur instrumenté ne sont pas tissu-

équivalentes. Il convient d’évaluer leur impact sur le traitement.  

Pour cela, nous avons réalisé des simulations de Monte-Carlo avec le code de calcul 

PENELOPE 2011 [105] pour la configuration géométrique représentée sur la figure 3.25 a). La 

source d’iridium (en violet) est positionnée à l’intérieur de l’applicateur (en bleu). L’ensemble 

est situé au centre d’un volume d’eau de 30 x 30 x 30 cm3. La géométrie de la source [27] et 

son spectre d’émission [114] sont les mêmes que ceux décrits précédemment. Les paramètres 

de simulation sont identiques à ceux présentés dans le tableau 9 dans la partie 2.3.4. Le nombre 

de particules simulé est de 108. 

Une simulation de référence a été réalisée en l’absence de la sonde dosimétrique. Une 

seconde simulation a été ensuite réalisée en positionnant une sonde avec le transducteur GaN à 

100 mm de la source comme cela est représenté sur la figure 3.25 a). Le profil de dose a été 

calculé selon 3 axes perpendiculaires à l’axe de la source et situés respectivement au milieu de 

la source, à 2 et à 4 cm au-dessus comme illustré sur la figure 3.25 a).  

 

 

 

 

a) b)  

Figure 3.25 – a) Schéma de la géométrie modélisée sous PENELOPE 2011 avec la source d’iridium 

(en violet) et l’applicateur (en bleu). b) Perturbation de la dose sur les 3 axes résultant de la présence 

de sonde dosimétrique dans l’applicateur instrumenté. 

La figure 3.25 b) représente la perturbation de la dose résultant de la présence de la sonde 

dosimétrique dans l’applicateur instrumenté sur les 3 axes étudiés. Nous observons sur l’axe 1 

qu’entre la source et le transducteur GaN, il n’y a pas de perturbation du dépôt de dose. Au-

delà du transducteur GaN, nous observons une diminution de la dose déposée d’environ 1 %, 

avec un minimum de -1,7 % à une distance de 17,5 mm de l’axe de la source. Sur l’axe 2, il 

apparaît une perturbation d’environ -0,5 % à une distance de 25 mm de l’axe de la source. Sur 
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cet axe, cette distance correspond à l’alignement du transducteur de GaN avec la source. Sur 

l’axe 3, nous n’observons pas de perturbation de la dose déposée. 

Ces variations résultants de la présence des sondes dosimétriques dans l’applicateur 

instrumenté restent très localisées et inférieures à 2 % et ce qui n’aura pas d’impact sur le 

traitement de la patiente. 

3.3.2.2.3 Etude de la dose déposée dans le transducteur GaN 

Des simulations ont été réalisées pour calculer la dose déposée dans le transducteur de 

GaN, en fonction de la position de la source dans l’applicateur. Pour cette étude, la géométrie 

utilisée pour la simulation est identique à celle présentée dans la partie précédente, seule la 

position de la source dans l’applicateur est modifiée entre chaque simulation. 

Treize simulations ont été réalisées pour des positions axiales de sources allant de -40 à 

+40 mm, la position axiale 0 mm correspondant à la position où la source se trouve en face du 

transducteur comme cela est représenté sur la figure 3.25 a). Les paramètres de simulation sont 

les mêmes que dans la partie précédente. Le nombre de particules simulées varie de 5.107 à 

9.107 en fonction de la position de la source. 

Pour valider les résultats de simulation, des séries de mesures ont également été réalisées 

avec l’applicateur instrumenté dans une cuve à eau pour la configuration géométrique simulée. 
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La figure 3.26 compare les doses déposées d’une part : dans le transducteur de GaN 

(évaluées en simulation et par des mesures), et d’autre part, dans l’eau (calculées avec le modèle 

TG-43). L’incertitude des résultats de simulation est en moyenne de 1,14 % (2 σ) et toujours 

inférieure à 1,84%. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.26 – Comparaison entre la dose déposée dans le GaN (simulations MC), la dose déposée 

dans le tissu (TG-43) et la réponse dosimétrique de la sonde dans l’applicateur instrumenté (mesures) 

en fonction de la position de la source dans l’applicateur instrumenté. 

Nous observons une bonne corrélation entre les valeurs mesurées et simulées dans le 

GaN. En revanche, ces résultats montrent une dose déposée supérieure dans le transducteur de 

GaN par rapport aux tissus. Cela résulte d’une modification du spectre local d’irradiation. Plus 

la distance source-transducteur augmente, plus l’énergie moyenne du spectre local d’irradiation 

diminue. Cette distribution en énergie plus faible du spectre local entraine une sur-réponse du 

GaN plus prononcée, du fait de sa non équivalence tissu [5], [115]. Comme pour la contribution 

de la fibre optique, cette sur-réponse n’a pas d’impact ni sur la précision de localisation en 

temps réel de la source de curiethérapie, ni sur l’estimation de l’activité lorsque les méthodes 

que nous avons proposées et décrites précédemment sont employées.  

  



115 

 

3.3.2.3 Etude opérationnelle 

3.3.2.3.1 Détermination de la position de la source de curiethérapie et du temps de 

pause associé  

L’applicateur instrumenté a été évalué sur une période de 14 jours. Au cours de cette 

période, 36 mesures ont été réalisées avec le protocole clinique D20 (cf. tableau 12). La figure 

3.27 présente les écarts a) en positions et b) en temps entre les valeurs programmées dans le 

TPS et celles mesurées avec l’applicateur instrumenté. Sur le total des 252 points de mesure, la 

moyenne et l’écart type sont de respectivement -0,4 mm et -0,0 mm pour la position et 0,1 s et 

0,0 s pour le temps de pause.  

Nous remarquons que la position de la source est déterminée avec une meilleure précision 

pour l’applicateur instrumenté que pour le fantôme instrumenté. Cela peut s’expliquer par le 

meilleur rapport signal/bruit et les plus forts gradients de dose dans le cas de l’applicateur 

instrumenté, du fait que les transducteurs GaN sont plus proches du canal de traitement. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.27 – Histogramme montrant les différences entre a) la position et b) les temps mesurés avec 

l’applicateur instrumenté et ceux programmés sur le TPS. 

A noter sur la figure 3.27 a) qu’il existe un maximum secondaire de l’histogramme 

positionné à ~0,6 mm. Il est principalement dû aux 2 premières positions du protocole pour 

lesquelles les positions mesurées s’écartent en moyenne respectivement de +0,7 et +0,1 mm par 

rapport aux valeurs planifiées. Malgré ces écarts, les résultats sont meilleurs que pour le 

fantôme instrumenté et restent dans les limites des recommandations ESTRO (±2 mm) [17]. 
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3.3.2.3.2 Critère du gamma index modifié 

Le critère du gamma index modifié a été évalué sur les 36 mesures du protocole D20 

étudiées dans le paragraphe précédent. La figure 3.28 présente le gamma index pour chaque 

position d’arrêt, qui correspond à la longueur d’éjection programmée dans le projecteur de 

source. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.28 – Gamma index pour chaque position du protocole. 

Nous remarquons que pour toutes les positions d’arrêt, le gamma index reste en moyenne 

inférieur à 0,6 et qu’aucune valeur n’excède 0,8. Ainsi, l’ensemble des protocoles testés ont été 

validés conformes à la prescription avec les tolérances utilisées (𝐷𝑇𝐴 =  1,3 𝑚𝑚 et 𝑇𝑇𝐴 =

 0,3 𝑠) pour le calcul du gamma index modifié.  

3.3.2.3.3 Détection d’erreurs  

Pour évaluer la détectabilité des erreurs, certains paramètres ont été modifiés dans un 

protocole pour simuler des erreurs en position et en temps. 

Le protocole de référence comporte 7 positions espacées de 5 mm avec un temps de pause 

par position de 5 secondes. Nous avons simulé des erreurs de position comprises entre 0,5 à 3,0 

mm et des erreurs en temps allant de 0,1 à 0,5 s. Deux séries de mesures ont été réalisées sur le 

protocole de référence puis la détectabilité des erreurs a été évaluée sur 11 séries de mesure 

avec des protocoles erronés.  
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a)b)  

Figure 3.29 – Erreurs mesurées en fonction de l’erreur introduite intentionnellement dans le TPS a) 

en position et b) en temps. 

La figure 3.29 présente les résultats obtenus avec l’applicateur instrumenté pour des 

erreurs a) en position et b) en temps. Les seuils de détection utilisés, c'est-à-dire 0,7 mm en 

position et 0,1 s en temps, sont les mêmes que ceux utilisés pour le fantôme instrumenté afin 

de pouvoir comparer les résultats entre ces deux systèmes. 

Le taux de fausses alarmes est de 29 % pour une erreur de 0,5 mm, et la probabilité de 

non détection est de 43 % pour une erreur de 1 mm. Les erreurs supérieures à 1,5 mm sont 

systématiquement détectées. Pour les temps de pause, le taux de non détection est de 14 % pour 

une erreur de 0,2 s et la détection des erreurs est systématique à partir de 0,3 s. 

Les résultats obtenus sont comparables à ceux obtenus avec le fantôme instrumenté. Ils 

montrent que l’applicateur instrumenté permet une détection d’erreur en temps réel, pendant 

l’administration du traitement à la patiente, ce qui permet de réagir immédiatement si nécessaire.  
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Critère du gamma index modifié 

Dans le cas de l’applicateur instrumenté, nous avons évalué le critère du gamma index 

modifié. Nous nous limiterons ici à une erreur en temps de 0,4 s et une erreur en position de 2 

mm. Nous avons également simulé une erreur de pas entre chaque position du protocole, en 

utilisant un pas de 2,5 mm au lieu du pas de 5 mm programmé dans le protocole de référence.  

La figure 3.30 présente le gamma index calculé pour chacune des positions du protocole 

de référence, et des 3 protocoles erronés. Le gamma index est représenté sur cette figure avec 

en abscisse l’écart en position, et en ordonnée l’écart en temps. 

 

 

 

 

 

  

Figure 3.30 – Gamma index pour chacune des positions du protocole de référence, et pour 3 autres 

protocoles avec 3 types d’erreurs différentes. 

Nous remarquons que pour le protocole de référence, tous les points se situent dans le 

cercle unité, et sont acceptables au regard du critère. En revanche, pour les 3 protocoles erronés, 

l’ensemble des points se situent en dehors de ce cercle, sauf pour la première position du 

protocole où le pas est modifié, puisque cette position n’est pas affectée par la modification du 

protocole. Ces résultats confirment que le critère du gamma index modifié permet de détecter 

l’ensemble des positions erronées testées.  

3.3.2.4 Limites de l’applicateur 

Comme nous venons de le voir, l’applicateur instrumenté permet de vérifier en temps réel 

que le traitement délivré par le projecteur de source est conforme au protocole planifié avec le 

TPS. En cas d’erreur détectée, il est possible de réagir pour limiter l’impact des 

dysfonctionnements constatés pour la patiente. 

En revanche, il est impossible de contrôler la position de l’applicateur instrumenté par 

rapports aux organes se trouvant à proximité. Un déplacement de l’applicateur instrumenté 

entre le contrôle par imagerie, et l’administration du traitement n’est pas à écarter. Dans ce cas, 
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le traitement délivré par le projecteur de source se déroulerait conformément à ce qui a été 

planifié, mais le traitement administré à la patiente ne le serait pas. Pour détecter ce type de 

problème, il faudrait ajouter un contrôle de la position de l’applicateur instrumenté dans la 

patiente lors du traitement. Le système dosimétrique développé par Therriault-Proulx [53] 

utilise 2 sondes sur les 13 disponibles, pour mesurer les doses dans le rectum et l’urètre. Dans 

notre cas, il serait possible de positionner une ou deux sondes supplémentaires sur l’une et/ou 

l’autre de ces 2 localisations afin de détecter des mouvements de l’applicateur instrumenté 

pendant le traitement. 

De plus, tous les résultats présentés ici ont été réalisés dans un milieu parfaitement 

homogène (dans une cuve à eau). Il est nécessaire de confirmer ces résultats en milieu non 

homogène, donc sur des patientes. Néanmoins, le milieu entre les transducteurs GaN et la 

source est homogène et équivalent tissu. Les inhomogénéités éventuelles ne devraient avoir 

qu’un impact limité puisqu’elles n’affecteront que la composante rétrodiffusée et qu’elles se 

situeront à distance des transducteurs qui sont situés en profondeur dans l’applicateur. 

3.4 Conclusion 

Dans ce chapitre, nous avons présenté les principales étapes de développement et de 

caractérisation de 2 systèmes basés sur la radioluminescence du GaN pour l’assurance qualité 

et le contrôle qualité in vivo en curiethérapie. Ces systèmes permettent de vérifier en temps réel 

les principaux paramètres physiques de traitement conformément aux recommandations 

ESTRO. 

Dans un premier temps, nous avons décrit les différentes méthodes proposées pour la 

détermination en temps réel de la position de la source de curiethérapie, du temps de pause à 

chaque position et de l’activité de la source. A partir de la mesure de ces différents paramètres, 

la dose aux points d’intérêt a été évaluée. Nous avons également étudié un critère de gamma 

index modifié pour la détection précoce et simplifiée des erreurs de traitement.  

Dans un second temps, nous avons présenté certaines études de caractérisation des 

systèmes développés. Elles portent notamment sur l’évaluation de la résolution spatiale pour la 

localisation de la source HDR et de la contribution de la fibre optique dans le signal collecté en 

sortie des sondes dosimétriques. Pour l’applicateur instrumenté, la perturbation de la dose 

résultant de la présence des transducteurs GaN au voisinage de la source d’irradiation a été 

étudié. Cette perturbation reste limitée et acceptable cliniquement. 
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Chacun des systèmes a ensuite été testé en conditions cliniques. Les positions de sources 

et les temps de pauses associés sont déterminés avec une précision de -0,1±0,7 mm et  

0,0±0,1 s dans le cas du fantôme instrumenté et de 0,4±0,0 mm et 0,1±0,0 s dans le cas de 

l’applicateur instrumenté. Ces précisions sont compatibles avec les besoins pour l’assurance 

qualité et le contrôle qualité des procédures de curiethérapie HDR. L’activité de la source et la 

dose aux points d’intérêt ont été estimées avec une précision de -0,7±2,2 % ce qui là encore, est 

acceptable cliniquement. De plus, ces systèmes permettent une détection systématique des 

erreurs de traitement lorsque la position de la source s’écarte de plus de 1,5 mm de la position 

planifiée et/ou lorsque le temps de pause diffère de plus de 300 ms. Nos travaux montrent 

également l’intérêt du critère de gamma index modifié pour une détection précoce des erreurs 

de traitement.  

Ainsi, ces résultats répondent dans leur ensemble aux recommandations de l’ESTRO 

comme cela apparaît dans le tableau 14.  

Paramètre physique 
Précision du système 

d‘assurance qualité 
Recommandation ESTRO 

Activité de la source -0,7±2,2 % < 5 % 

Position de la source -0,1±0,7 mm < 2 mm 

Temps de pause de la 

source  
0,0±0,1 s 

1 % du temps de traitement 

(précision sur le timer) 

Longueur des tubes de 

traitements 
0,0±0,7 mm < 1 mm 

Tableau 14 – Caractéristiques du système d’assurance qualité et recommandations de l’ESTRO [17]. 

En ce qui concerne les temps de pause, l’ESTRO recommande une précision de 1 % sur 

le timer utilisé, c’est à dire sur le temps de traitement. Notre système répond à cette 

recommandation dès lors que le temps de traitement dépasse 14 s, ce qui est le cas en général 

dans la pratique. 

Néanmoins, conformément à la norme IEC 60601-2-17 [127] qui recommande une 

résolution temporelle de 1 % des temps de pause (ou 100 ms selon la valeur la plus 

contraignante), il est souhaitable d’augmenter la fréquence d’échantillonnage de nos systèmes 

en diminuant la durée de la fenêtre utilisée pour le comptage des photons. Elle est actuellement 

de 100 ms et elle sera diminuée à 10 ms dans les prochaines versions de prototypes. 
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Conclusion générale 

 

Avec l’arrivée des projecteurs de source, les techniques de curiethérapie à débit pulsé et 

haut débit de dose se sont fortement développées au cours des 20 dernières années, remplaçant 

peu à peu les techniques conventionnelles à bas débit de dose. La curiethérapie à haut débit de 

dose a facilité la prise en charge des patients et amélioré leur confort lors des traitements. 

Néanmoins, du fait de leur haute technicité et de la forte activité de la source, ces systèmes de 

traitement entrainent de nouveaux risques. Afin de limiter ces risques, il est nécessaire de mettre 

en place de nouvelles procédures d’assurance qualité adaptées, afin de contrôler les paramètres 

physiques de ces systèmes avec précision. 

D’autre part, une dosimétrie à base du GaN a récemment été développée au sein de l’INL 

[1]. Le GaN offre des propriétés avantageuses par rapport à d’autres technologies, notamment 

sa grande sensibilité, qui permet de réaliser un transducteur de petite taille, parfaitement adapté 

pour mesurer des doses ponctuellement dans des zones à très fort gradient, comme c’est le cas 

en curiethérapie à haut débit de dose. De plus, le signal de radioluminescence spontanée du 

GaN permet de concevoir des systèmes de mesure en temps réel. 

Dans ce contexte, les travaux de cette thèse consistent à développer des systèmes à 

dosimétrie GaN, pour l’assurance qualité en curiethérapie. En premier lieu, nos études portent 

sur le transducteur GaN afin d’optimiser la réponse dosimétrique de la sonde. Par des mesures 

de photoluminescence (PL) et de radioluminescence (RL) sur plusieurs types de wafer GaN, 

nous avons observé une corrélation entre le rendement d’émission luminescente du GaN, sa 

qualité cristallographique et le dopage. Nous avons aussi étudié les effets d’autoabsorption dans 

le GaN sous une irradiation de rayons X, et les effets d’un dépôt d’aluminium agissant comme 

un réflecteur. Ces études montrent que le meilleur choix pour la réalisation de la sonde 

dosimétrique est d’utiliser un transducteur de faible longueur (~ 300 µm), fortement dopé, avec 

une qualité cristallographique élevée, puis de déposer un réflecteur en aluminium à l’extrémité 

du transducteur.  

Nous avons aussi travaillé sur la caractérisation de la sonde dosimétrique GaN en 

conditions cliniques de la curiethérapie, en nous appuyant sur des précédents travaux portant 

sur l’application de la même sonde en radiothérapie externe, principalement dans le cadre du 
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travail de thèse de Ruoxi Wang [5]. Nos résultats montrent que la sonde dosimétrique a une 

réponse temporelle instantanée et linéaire jusqu’à un débit de 6,48 Gy.min-1 (non mesuré au-

delà de ce débit de dose), une dépendance en température qui varie de façon linéaire sur une 

plage de mesure allant de 20 à 40°C (-0,39 % par degrés Celsius) et une faible dépendance 

angulaire (< 3 %). Ces caractéristiques de la sonde dosimétrique sont parfaitement adaptées 

pour des mesures en curiethérapie HDR. En revanche, à la fois par mesures et par simulations 

MC, nous confirmons une sur-réponse du GaN comparé à des détecteurs de référence qui sont 

équivalent tissu. 

Par l’utilisation d’une ou plusieurs sondes dosimétriques GaN, nous avons proposé des 

méthodes qui permettent d’estimer les principaux paramètres physiques de la source radioactive 

lors d’un traitement de curiethérapie HDR : sa position, le temps de pause, et son activité. Afin 

de s’affranchir de la sur-réponse de la sonde GaN, nous avons proposé une approche de calcul 

de la dose basée sur la détermination de la position de la source en temps réel en utilisant 

plusieurs sondes dosimétriques et sur le calcul du débit de dose en utilisant le formalisme TG-

43. A partir de ces paramètres, il est possible de déduire la distribution de dose en temps réel.  

Avec la mise en œuvre de ces méthodes, deux prototypes de système d’assurance qualité 

ont été conçus et fabriqués : un fantôme instrumenté qui permet de contrôler les paramètres de 

la source avant un traitement, et un applicateur instrumenté qui permet de contrôler ces mêmes 

paramètres pendant l’administration du traitement à la patiente. Ces deux systèmes ont été testés 

en conditions cliniques. Leurs fonctionnements sont validés et leurs principales caractéristiques 

évaluées. Ils ont un taux de détectabilité d’erreurs à 100% pour toutes erreurs de position de 

source supérieures à 1,5 mm et de temps de pause supérieures à 300 ms. Ces deux systèmes 

permettent d’améliorer la sécurité des patients en détectant rapidement une anomalie avant ou 

pendant le traitement. 

Ces deux systèmes réalisés et testés au cours de cette thèse sont en cours de transfert pour 

une industrialisation par la société DOSILAB. Pour la curiethérapie HDR, ils répondent au 

besoin des physiciens médicaux et aux recommandations de l’ESTRO. 

Les travaux réalisés au cours de cette thèse présentent des avancées significatives pour 

répondre aux besoins cliniques en assurance qualité en curiethérapie HDR, et plusieurs pistes 

pour poursuivre ce travail ont été identifiées. 
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Ainsi, il est possible d’améliorer la résolution temporelle en utilisant une fenêtre 

d’échantillonnage de 10 ms au lieu des 100 ms actuelles, ce qui permettra d’être conforme aux 

recommandations ESTRO, y compris pour des temps de traitement court. 

Nous avons également amorcé un travail sur une extension du modèle de TG-43 qui 

permette de calculer la réponse du transducteur GaN en fonction de sa position par rapport à 

une source de curiethérapie. Des mesures et des simulations MC avec de l’iridium 192 ont été 

effectuées à l’hôpital Lyon Sud et se poursuivent avec du cobalt 60 au centre hospitalier de 

Grenoble dans le cadre du stage de master 2 de Johan Kristiansen [128]. Cette méthode 

permettra de remplacer la procédure de simulation décrite dans ce manuscrit et ainsi, de 

s’affranchir des erreurs de mesure. 

L’applicateur instrumenté présenté ici permet de vérifier le positionnement de la source, 

mais il ne permet pas de détecter d’éventuels mouvements de l’applicateur dans la patiente. Une 

solution simple consisterait à positionner 1 ou 2 sondes dosimétriques GaN à l’extérieur de 

l’applicateur comme par exemple dans le rectum, ou l’urètre, comme cela a déjà été proposé 

dans certaines études [47], [53]. Il serait intéressant de conduire une étude pour évaluer la 

précision avec laquelle ces 2 sondes supplémentaires permettraient de détecter des mouvements 

de l’applicateur. 
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Annexe A : Formalisme TG-43 

 

En 1995, groupe de travail (Task Group 43) a été constitué par l’American Association 

of physicists in Medecine (AAPM) afin de développer une méthode de calcul de la dose dans 

l’eau en curiethérapie interstitielle à partir d’une source non ponctuelle et anisotropique [33]. 

Cette méthode a été mise à jour en 2004 avec le TG-43U1 [34] puis en 2007 avec le TG43U1S1 

[35]. Cette méthode, plus communément appelée TG-43 est reconnue comme un standard 

international pour le calcul de dose en curiethérapie et a été largement adoptée par les systèmes 

de planification de traitement utilisant des sources d’iridium 192 du fait de sa praticité et de sa 

rapidité de calcul. 

Le TG-43 est basé principalement sur des calculs réalisés par des simulations par Monte 

Carlo dans un fantôme d’eau homogène (de densité 0,998 à une température de 22°C [34]), de 

géométrie axisymétrique et il est uniquement valide dans ce cas précis. Dans ce formalisme, 

différents paramètres sont négligés comme : l’influence des hétérogénéités des tissues ou de 

l’applicateur, les atténuations inter-source ou les dimensions finies du patient. Le formalisme 

2D permet de calculer le débit de dose dans l’eau en un point P(r,θ) exposé à une source 

axisymétrique, comme c’est le cas en curiethérapie HDD avec les sources cylindriques. En 

multipliant cette valeur par le temps d’exposition, on obtient la dose déposée à ce point. 

Les coordonnées sont données dans un repère polaire qui a pour origine le centre de la 

source comme représenté sur la figure A. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure A - Système de coordonnées polaire de référence pour calculer la dose au point P dans le 

formalisme TG-43. 
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L’équation générale bidimensionnelle du débit de dose �̇� en cGy.h-1 au point 𝑃(𝑟0, 𝜃0) 

est donné par : 

�̇�(𝑟, 𝜃) = 𝑆𝑘𝛬
𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)

𝐺𝐿(𝑟0, 𝜃0)
𝑔𝐿(𝑟)𝐹(𝑟, 𝜃) 

Avec : 

 r : la distance en cm à partir du centre de la source jusqu’au point d’intérêt P ; 

 θ : l’angle polaire définissant le point d’intérêt 𝑃(𝑟0, 𝜃0) par rapport à l’axe longitudinale de la 
source ; 

 r0 : la distance de référence qui est défini à 1 cm pour ce protocole ; 

 θ0 : défini le plan transverse de la source égal à π/2 (90°). 

Débit de kerma de référence dans l’air Sk 

Le débit de kerma de référence dans l’air 𝑆𝑘 est le débit de kerma dans l’air, à une distance 

d, multiplié par le carré de cette distance. Son unité est donnée en µGy.m2.h-1 avec 

1 µGy.m2.h-1 = 1 cGy.cm2.h-1 = 1 U. Il est défini par : 

𝑆𝑘 = �̇�𝛿(𝑑)𝑑2 

Avec  

 d : la distance du centre de la source au point �̇�𝛿(𝑑) qui doit se situer sur le plan transversal 
de la source en m (ou cm); 

 �̇�𝛿(𝑑) : est la mesure dans l’air sur le plan transverse de la source du débit de kerma en µGy.h-

1 (ou cGy.h-1). Elle est réalisée à une grande distance, généralement 1 m. 
 

L’énergie de coupure δ est supposée exclure les photons de basse énergie ou contaminant 

et est généralement fixée à 5 keV. 

La définition de Sk pour ce protocole diffère en 2 points de la définition originale donnée 

dans le rapport TG-32 de l’AAPM de 1987 (exclusion des photons de base énergie, et 

établissement des conditions pour une détermination expérimentale) et est numériquement 

identique au débit de kerma dans l’air tel qu’il est défini par les rapports 38 et 60 de l’ICRU 

[129], [130]. 
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Constante de débit de dose dans l’eau 𝜦 

La constante de débit de dose dans l’eau 𝛬 est le rapport du débit de dose au point de 

référence 𝑃(𝑟0, 𝜃0) sur 𝑆𝑘. Son unité est donnée en µGy.h-1.U-1. Elle est défini par : 

𝛬 =
�̇�(𝑟0, 𝜃0)

𝑆𝑘
 

Avec : 

 �̇�(𝑟0, 𝜃0) : le débit de dose au point de référence P(r0,θ0), à 1 cm de la source sur le plan 
transverse en µGy.h-1 

 𝑆𝑘  : débit de kerma de référence dans l’air en µGy.m2.h-1 
 

La constante de débit de dose dans l’eau dépend du radionucléide et de la géométrie de la 

source. Dans le cas de la source Nucletron Microselectron mHDR-v2, elle a été calculée par de 

nombreuses simulations Monte Carlo et il a été convenu d’utiliser la valeur suivante :  

CONΛ = (1,109 ± 0,012) cGy.h-1.U-1 [24]. 

Fonction de géométrie GL(r,θ) 

La fonction de géométrie de source 𝐺𝐿(𝑟, 𝜃) permet de corriger l’atténuation du débit de 

dose par une loi en inverse-carré. Cette quantité est sans dimension. Le protocole TG-43 

recommande d’utiliser une fonction différente pour des sources ponctuelles et des sources 

linéaires en utilisant les formules suivantes : 

𝐺𝑝(𝑟, 𝜃) = 𝑟−2 pour approximer une source ponctuelle 

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃) = {

𝛽

𝐿𝑟 sin𝜃
             𝑠𝑖 𝜃 ≠ 0°

(𝑟2 −
𝐿2

4
)
−1

   𝑠𝑖 𝜃 = 0°
  pour approximer des sources linéaires 

Avec : 

 r : la distance en cm à partir du centre de la source jusqu’au point d’intérêt P ; 

 θ : l’angle polaire définissant le point d’intérêt P(r,θ) par rapport à l’axe longitudinale 

de la source ; 

 β : représente l’angle en radiant se projetant sur la source linéaire à partir de la position 

d’intérêt P(r,θ) comme montré sur la figure A ; 

 L : la longueur active de la source en cm. 
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Fonction de dose radiale gx(r) 

La fonction de dose radiale décrit la diminution du débit de dose sur le plan transverse 

due à l’atténuation et à la diffusion des photons, en excluant celles incluses dans la fonction de 

géométrie de la source. Cette quantité est dans dimension. Elle est égale à 1 à r0 = 1 cm. 

𝑔𝑥(𝑟) =
�̇�(𝑟, 𝜃)

�̇�(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)
 

Il existe des tables présentant les valeurs en fonction de la géométrie de la source ; 𝑔𝑃(𝑟) 

pour les sources ponctuelles et 𝑔𝐿(𝑟) pour les sources linéaires. 

Fonction d’anisotropie 2D F(r,θ) 

La fonction d’anisotropie bidimensionnelle décrit le ratio entre le débit de dose à une 

distance r et un angle θ par rapport à l’axe de la source par rapport au point de référence 𝑃(𝑟, 𝜃0) 

en s’affranchissant de la géométrie de la source. Cette quantité est sans dimension. Elle est 

définie par : 

𝐹(𝑟, 𝜃) =
�̇�(𝑟, 𝜃)

�̇�(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)
 

Cette fonction décrit la variation de dose comme une fonction de l’angle polaire par 

rapport au plan transverse de la source. Sa valeur est égale à 1 sur le plan transverse de la source 

et globalement, elle diminue lorsque i) r diminue, ii) θ se rapproche de 0 ou 180° ; iii) 

l’épaisseur de l’encapsulation augmente et iv) l’énergie des photons décroit. Néanmoins, dans 

certains cas, sa valeur peut être supérieure à 1. Ces valeurs sont calculées par simulations MC 

et données dans des tables [24]. 

Pour les fonctions de géométrie et d’anisotropie, il existe des formules 

unidimensionnelles pour les cas avec des sources ponctuelles isotropiques. 
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Limitations du formalisme TG-43 

En 2009, Mark Rivard et al. [131] relèvent 5 principales limitations du formalisme TG-

43 qui sont les suivantes : 

 Les différences entre la dose absorbée dans l’eau et la dose absorbée dans le tissu ; 

 Les différences entre l’atténuation du rayonnement dans le tissu et dans l’eau ; 

 Les interactions avec l’applicateur et/ou avec l’enveloppe de la source ; 

 Les différences entre le rayonnement de diffusion en simulation MC et dans le patient ; 

 Les subtilités associées au calcul de dose, kerma et les effets des électrons. 

 

L’ensemble de ces paramètres peuvent induire une sous-estimation ou une surestimation 

de la dose déposée de plus de 5% dans certains cas. Certaines études reposant sur des 

algorithmes de calcul de dose basés sur des modèles comme celle présentée par Beaulieu et al. 

dans son rapport du groupe de travail 186, offrent la possibilité de simuler le transport des 

particules dans des milieux autres que l’eau, comme les tissus ou les applicateurs, permettant 

ainsi d’obtenir une distribution de dose dans le patient plus précise [132].



 

 

 

  



 

 

 

 


