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Résumeé

La dose efficace, E, est la grandeur de référence en protection radiologique, elle permet
d’estimer la nocivité des effets des rayonnements ionisants recus par l’ensemble des organes et
tissus d’un individu. La dose E est employée, d’un point de vue réglementaire, pour définir les
limites de doses annuelles des travailleurs et du public. La protection radiologique a pour objectif
de veiller au respect de ces limites par la surveillance dosimétrique, mais doit également contribuer
a la mise en ceuvre de dispositions conduisant a la diminution des doses recues par les individus.

La dose E n’étant pas directement mesurable, puisqu’elle nécessite la connaissance des doses
absorbées par chaque organe, un travail de thése précédemment mené au laboratoire a permis de
conclure sur la faisabilité théorique d’un mannequin anthropomorphe, instrumenté de capteurs,
offrant une estimation de la dose efficace a partir de mesures ponctuelles.

Suite aux conclusions de I’étude théorique, le travail de thése présenté ici se propose d’étudier
la faisabilité pratique de la réalisation de cet instrument d’expertise qui sera utilisé par le
Laboratoire de Dosimétrie des Rayonnements lonisants pour l’étude des postes en radioprotection.

Le travail se divise en deux aspects principaux : le premier concerne, le systéme de dosimétrie
dont les détecteurs seront insérés dans le mannequin et le deuxiéme étudie (par simulation a 'aide
d’un code de calcul Monte Carlo) les précisions des estimations de E pour différentes configurations
d’irradiation que U'on pourrait obtenir avec notre instrument de mesure, en prenant en
considération toutes les contraintes expérimentales. La caractérisation du détecteur a permis
d’obtenir une mesure de la dose approchant a +30 % la dose déposée dans le tissu-mou dont est
constitué le mannequin pour la gamme d’énergie entre 60 keV et 4 MeV. Les simulations numériques
Monte Carlo, ont été réalisées a partir de la voxelisation d’un mannequin physique existant dans
lequel ont été modélisés les capteurs placés aux positions déterminées lors de |’étude théorique,
adaptées a notre géométrie. Ainsi, pour des irradiations homogenes, hétérogénes et typiques d’un
poste de travail, le mannequin instrumenté permettrait ’estimation de la dose efficace E a +25 %
pour la gamme d’énergie de 50 keV a 4 MeV. Cette estimation est donnée dans le cas d’une
correction parfaite de la réponse des détecteurs par rapport au tissu-mou. De plus, la plus value du
mannequin instrumenté sur la précision de ’estimation de E a été démontrée par comparaison aux
valeurs obtenus pour ’équivalent de dose individuel H,(10) pour les configurations étudiées.

A la suite de cette étude, la précision de ’estimation pourra étre améliorée en modifiant les
positions des détecteurs par rapport aux doses déposées dans les futurs fantomes de référence de la
Commission Internationale de Protection Radiologique. Une adaptation du projet aux champs mixtes

photon-neutron pourra également étre menée.

Mots clés : Dose efficace, mannequin anthropomorphe, dosimétrie par scintillation, simulation

Monte Carlo, équivalent de dose individuel.
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Introduction

Le Laboratoire de Dosimétrie des Rayonnements lonisants du Service de Dosimétrie Externe de
UIRSN a, entre autres missions, celle de réaliser des études et des recherches menant au
développement de techniques permettant d’évaluer les doses recues par les travailleurs a leur
poste de travail. Ainsi, 'un des objectifs principaux du laboratoire est de pouvoir fournir des
solutions adaptées a [’évaluation des doses dans des situations d’expositions particuliéres
intervenant dans le domaine médical, nucléaire ou dans celui de la recherche. Ce travail de thése
s’inscrit dans le cadre du développement d’instruments d’expertise visant a étendre le plateau
technique du laboratoire.

Introduite par la Commission Internationale de Protection Radiologique, la principale grandeur
de référence pour évaluer les effets sur la santé des personnes exposées aux rayonnements
ionisants, est la dose efficace, notée E. Elle est définie comme la somme des doses absorbées a
certains organes de l’individu exposé, multipliées par deux facteurs de pondération dépendant
respectivement, de la radiosensibilité du tissu irradié et de la nocivité du rayonnement. C’est a
partir de cette grandeur que sont réglementées les limitations de dose des travailleurs et du public
exposés a des rayonnements ionisants. Néanmoins, le principe de limitation de la dose ne suffit pas
a lui seul a satisfaire a tous les principes de base de la protection radiologique ; il est également
nécessaire de se conformer au principe fondamental d’optimisation. Ce principe, souvent
représenté par l’acronyme ALARA (As Low As Reasonably Achievable), vise a maintenir aussi bas que
possible la dose recue par les individus compte tenu des aspects sociaux et économiques.

Partant de ces principes de protection, il est alors nécessaire de quantifier les doses recues
individuellement par les travailleurs exposés aux rayonnements ionisants afin de poursuivre
’objectif de diminution des doses par [’amélioration de la protection radiologique. La dose efficace
E est la grandeur utilisée pour établir ces limites. Elle n’est pas directement mesurable, puisqu’elle
demande d’évaluer les doses absorbées pour chaque organe, cependant, des estimations de E a
partir d’autres grandeurs mesurables sont possibles. Parmi ces grandeurs, |’équivalent de dose
individuel H,(10) est la grandeur la plus utilisée. Définie par la Commission Internationale des Unités
Radiologiques et des Mesures, elle permet une estimation de E a partir de dosimeétres personnels
passifs ou actifs portés sur la poitrine du travailleur. Néanmoins, des études numériques comparant
’estimation de la grandeur de protection et la grandeur opérationnelle ont montré que celle-ci
pouvait sous-estimer la dose efficace dans certains cas (configurations d’irradiation et gammes en
énergie) et, dans d’autres cas, la surestimer grandement, en donnant des valeurs trés éloignées de
la dose efficace. Les autres méthodes d’estimation de E, a partir de grandeurs physiques (kerma
dans ’air ou fluence) ou par la simulation de postes de travail sont moins directes et nécessitent un
travail préalable plus exhaustif (connaissance de la distribution en angle et en énergie) du
rayonnement.

C’est dans ce contexte, et en vue de mieux appréhender la radioprotection de postes de travail

soumis a des irradiations photoniques, que la possibilité d’estimer directement la dose efficace a
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partir de mesures ponctuelles dans un mannequin anthropomorphe instrumenté a été étudiée. Une
fois construit, cet instrument d’expertise devrait permettre d’évaluer de maniére suffisamment
précise la dose efficace recue par un travailleur rapidement et sans nécessairement connaitre

précisément les caractéristiques du rayonnement photonique présent au poste de travail.

Le projet a débuté en 2003 par une précédente étude réalisée dans le laboratoire, dont le but
était d’établir si la dose efficace était estimable a partir de mesures ponctuelles dans un mannequin
et si cette estimation était suffisamment précise pour rester pertinente. Cette étude théorique a
permis de conclure positivement sur ces deux questions et c’est a partir de ces résultats que le
projet a été poursuivi en vue d’étudier les possibilités d’une réalisation pratique de [Uoutil

d’expertise.

Dans ce rapport sont tout d’abord présentées les principales grandeurs dosimétriques. Le
premier chapitre expose également les solutions disponibles pour |’évaluation de la dose efficace au
poste de travail et leurs limites actuelles. A partir de ces constatations, l'objectif du projet
« fantome instrumenté » devant conduire a une estimation plus précise des doses efficaces est alors
exposé. Dans le chapitre 2, les principales conclusions obtenues lors de ’étude théorique de
faisabilité du projet mentionné plus haut sont rappelées. Puis, les différentes technologies
disponibles qui ont été envisagées afin de construire le dosimetre a implanter dans le mannequin
sont présentées, ainsi que le cahier des charges auquel le dosimétre doit répondre. Le résultat de
cette étude a mené a la construction d’un prototype de systeme de dosimétrie (SYDO) réalisé en
collaboration avec le Laboratoire de Physique Corpusculaire de Caen. Ses principales
caractéristiques sont présentées au chapitre 3. La caractérisation de SYDO nécessaire a son
utilisation a été effectuée dans les installations de métrologie de U'IRSN. Elle est expliquée au
chapitre 4 et a notamment conduit a I’établissement de facteurs de correction nécessaires a ce que
la réponse du détecteur soit équivalente a celle du tissu-mou pour la gamme d’énergies de 60 keV a
4 MeV. Enfin, [’adaptation de |’étude numérique de faisabilité aux conditions réelles de réalisation
de Uoutil d’expertise est présentée dans le chapitre 5. Ainsi, sont exposées les erreurs relatives
obtenues a ’aide du code de calcul Monte Carlo MCNPX, entre [’estimation de la dose efficace avec
notre instrument réaliste de mesure et celles obtenues avec le mannequin utilisé lors de l’étude de
faisabilité théorique, pour diverses configurations d’irradiations (homogénes, hétérogenes et
typique d’un poste de travail). Pour quelques configurations d’irradiation, une comparaison avec les
doses efficaces obtenues avec un mannequin proche de ceux de référence sont également
présentées. Dans tous les cas, les résultats de dose efficace ont été comparés a la grandeur

opérationnelle H,(10).
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Chapitre 1 : Estimation de la dose efficace : contexte et objectif

Chapitre 1 : Estimation de la dose efficace : contexte et objectif

On estime a 300.000 le nombre de travailleurs francais exposés réguliérement aux
rayonnements ionisants dans le cadre de leur activité professionnelle. Ils sont employés dans les
domaines de ’industrie nucléaire et non-nucléaire (alimentaire, construction, etc.), la recherche ou
le domaine médical et ils font "objet d’un suivi dosimétrique régulier. Les dosimetres individuels
portés par les travailleurs mesurent |’équivalent de dose individuel permettant d’estimer la dose
efficace, E. En effet, la dose efficace est une grandeur de protection qui quantifie le risque
radiologique induit par les expositions externes et internes ; elle est utilisée pour définir les limites
d’exposition aux rayonnements ionisants.

Dans ce chapitre, sont rappelés ['origine des régles de radioprotection ainsi que les concepts et les
grandeurs utilisées par le systeme international de radioprotection. Nous verrons ensuite comment
est estimée la dose efficace au poste de travail a partir des grandeurs opérationnelles et physiques,
puis leurs limites en termes d’information et de précision. Ainsi, seront dégagées les motivations de
nos recherches visant la réalisation d’un instrument précis pour ’estimation de la dose efficace aux
postes de travail a partir de mesures ponctuelles. La derniére partie présentera les objectifs du
projet de recherche dans lequel s’inscrit ce travail de these et nous conduira ainsi a préciser les

objectifs spécifiques de la these.

1.1. Origine des régles de radioprotection et leurs applications au droit francgais

1.1.1. Les bases historiques

Depuis la découverte des rayons X par Willem Roentgen en 1895, puis de la mise en évidence de
la radioactivité un an plus tard par Henri Becquerel, l'utilisation des rayonnements ionisants n’a
cessé de s’accroitre pour toucher aujourd’hui, aussi bien les domaines de l’industrie (construction,
alimentation, etc.) que du médical (diagnostic et thérapie) et, bien évidemment, la recherche. Dés
ces premieres utilisations (diagnostic médical), au début de XX® siécle, sont constatées les
premiéres lésions causées par les rayonnements ionisants. On comprend alors le risque pathogene
des rayonnements ionisants et les premiéres recommandations concernant leurs utilisations sont
publiées en décembre 1896 dans la revue scientifique américaine le Western Electrician par
Wolfram Fuchs (du laboratoire de rayons X de Chicago). Elles recommandent de « s’exposer le moins
longtemps possible [aux rayons X], de ne pas utiliser les tubes a rayons X a moins de 30 cm du corps
et, afin de protéger la peau, de s’enduire de vaseline en laissant une couche épaisse sur les parties
exposées » [Health Physics Society, 2009]. En 1898 les 60 premiers cas de radiodermite sont décrits
par Becquerel, alors qu’en 1904 on constate déja les premiers déces attribués aux rayons X.

Lors du premier Congrés International de la Radiologie (ICR') en 1925, une premiére commission

est créée : la Commission Internationale des Unités Radiologiques et des Mesures (CIUR, acronyme

! International Congress of Radiology
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anglais ICRU?), chargée de définir les unités décrivant la radioactivité et son effet sur la matiére.
Lors de ce congrés sont aussi définies les premiéres limites d’exposition, sur la base du dixieme de
la dose constatée provoquant un érythéme (soit une dose estimée aujourd’hui a 1000 mSv). C’est
lors du deuxieme congres de U'ICR, en 1928, qu’est créée la Commission Internationale de
Protection Radiologique (CIPR, acronyme anglais ICRP?), afin de définir les régles de
radioprotection. A ses débuts, la CIPR n’établira que des recommandations de principe visant a
réduire le temps d’exposition au travail et a augmenter les temps de récupération.

En 1934, la dose maximale autorisée est fixée a 0,1 rem par jour (équivalent a 1 mSv/j soit,
360 mSv sur une année). En 1951, les effets cancérigenes des rayonnements sont reconnus et, par
conséquence les limites de dose sont abaissées a 150 mSv par an. En 1956, la CIPR révise une
nouvelle fois les limites de dose a la baisse aprés avoir reconnu la possibilité d’apparition de
pathologies a long terme (ce qui est désormais appelé « effet stochastique ») suite aux exces de
leucémies constatées sur les populations suivies des survivants des bombardements d’Hiroshima et
de Nagasaki (the Life Span Study, LSS) ainsi que de ’excés de pathologies malignes apparues chez
les radiologues américains. Ces nouvelles limites paraissent dans la premiere publication
officielle de la CIPR en 1959 [ICRP 1, 1959]: 50 mSv par an pour les travailleurs et 5 mSv pour le
public. A partir de ce moment-la, la Commission a conseillé que « tous les efforts soient consacrés
pour réduire les expositions a tous les types de rayonnements ionisants au niveau le plus faible
possible » [ICPR, 1955], pour aboutir au principe d’optimisation et a la définition de [’acronyme
anglais ALARA* qui est : « [qu’il faut tendre vers les niveaux] les plus faibles auxquels on peut
parvenir sans difficulté, compte tenu des aspects économiques et sociaux » [ICRP 22, 1973].

Les limites de dose définies en 1959 ont été conservées jusqu’en 1990 [ICRP 60, 1990] ou elles
ont été abaissées a 20 mSv pour les travailleurs et 1 mSv pour le public et sont les limites de dose
en vigueur aujourd’hui en France. Ces limites ont été reprises par la derniére publication de la CIPR
[ICRP 103, 2007] (tableau 1.1).

1.1.2. Les principes de la radioprotection

La radioprotection est l’ensemble des moyens et mesures mis en ceuvre pour assurer la
protection de ’Homme et de son environnement contre les effets néfastes des rayonnements
ionisants, tout en permettant leur utilisation bénéfique dans plusieurs domaines.

C’est lors de la synthése des publications précédentes, en 1977 [ICRP 26, 1977], qu’a été
proposé par la CIPR un systéme de limitation des doses basé sur trois principes :

- la justification des pratiques ;
- Uoptimisation de la protection ;

- U’application des limites de dose.

2 International Commission on Radiation Units and Measurements
3 International Commission on Radiation Protection
4 As Low As Reasonably Achievable
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La justification des pratiques

Ce principe veille a ce que chaque décision qui modifie la situation d’exposition aux
rayonnements conduise a obtenir un bénéfice suffisant pour l'individu ou la société pour compenser

le détriment produit.

L’optimisation de la protection

Ce concept préconise une amélioration sans cesse de la protection radiologique afin que la
probabilité d’occurrence des expositions, le nombre de personnes exposées, ainsi que leurs doses
individuelles soient maintenus aussi bas que raisonnablement possible, compte tenu des facteurs
économiques et sociaux (concept ALARA : as low as reasonably achievable). Ce concept résulte de
la prise de conscience des risques liés aux faibles expositions. Les effets consécutifs a une
exposition aux rayonnements et préjudiciables au niveau de la santé de ’Homme, comprennent les
effets somatiques, lorsqu’ils se manifestent chez l’individu exposé, et les effets héréditaires,
lorsqu’ils affectent la descendance. Les effets somatiques des rayonnements ionisants dans les
tissus irradiés causent a la fois des effets stochastiques et déterministes.

Les effets déterministes sont ceux pour lesquels la gravité des lésions ou l’altération de la
capacité de récupération des tissus augmente avec la dose. Il existe une dose seuil (environ
100 mSv) au-dessus de laquelle des effets cliniques nocifs sont observés, ils peuvent aller du
dysfonctionnement grave a la mort cellulaire. Cependant, pour des doses absorbées inférieures au
seuil d’environ 100 mSyv, aucun tissu n’est considéré comme présentant une altération fonctionnelle
cliniquement significative.

En dessous de 100 mSv, U'effet de l’irradiation n’est plus déterministe mais stochastique. Les
effets stochastiques sont ceux pour lesquels la probabilité d’occurrence de Ueffet (non sa gravité)
est considérée comme une fonction sans seuil de dose. Ce sont principalement les cancers radio-
induits et les maladies héréditaires.

L’hypothése générale de la protection radiologique est que le risque de ces effets stochastiques
augmente de facon linéaire avec la dose dans la plage des faibles doses, sans seuil (modele linéaire
sans seuil : LNT) [UNSCEAR, 2000]. Ce modele est considéré comme étant la meilleure approche
pratique pour gérer le risque radiologique en accord avec le « principe de précaution » [UNESCO,
2005].

L’application des limites de doses

Le dernier principe incite a ne pas dépasser les limites recommandées par la CIPR, en termes de
dose totale recue par un travailleur ou un individu du public dans des situations d’exposition

planifiées (tableau 1.1).
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Tableau 1.1. Récapitulatif des limites de doses reglementaires en vigueur dans |’Union Européenne

pour des situations planifiées [ICRP 103, 2007].

Type de limite Professionnelle Public

Dose Efficace 20 mS5v par an, moyennes

1 mSv en 1 an’
sur une période de 5 ans*

Dose Equivalente annuelle pour :

le cristallin® 150 sy 16 msy
la peau®” 500 Sy B0 mSy
les rmains et les pieds BOO Sy -

! Cette limite est actuellement révisée par un groupe de travail de la CIPR

Za limitation sur la dose efficace assure une protection suffisante de la peau contre les
effets stochastiques.

3 Moyennée sur 1 cm? de peau, indépendamment de la zone exposée.
4 A condition que la dose efficace ne dépasse pas 50 mSv en une seule année
% Une valeur plus élevée de dose efficace pourrait &tre autorisée en une seule année, a

condition que la moyenne sur 5 ans ne dépasse pas 1 mSv.

Les limites d’exposition aux rayonnements ionisants sont données en termes de dose efficace,
c’est-a-dire la somme des doses recues par les principaux organes radiosensibles du corps humain
pondérées par la nocivité du rayonnement et la sensibilité du tissu (chapitre 1, section 1.2.2.2), et
en termes de dose équivalente (énergie déposée par unité de masse, pondérée par la sensibilité de
l’organe aux rayonnements) recue par quelques organes pouvant étre particulierement exposés.

Les déterminations des limites d’exposition aux rayonnements ionisants seront prochainement
calculée pour une personne de référence a partir des fantdomes anthropomorphes numériques (voir

section 1.2.4) de ’Homme de référence et la Femme de référence [ICRP 89, 2002 ; Zankl, 2007]
(figure 1.1).
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Exposition Externe ou
Incorporation de

Radionucléides
Dose Absorbée, DM, 5 Dose Absorbée, D,F, &
partir du fantdme de partir du fantéme de
référence masculin référence féminin
W,
H?I‘Ijln'le de + B > Femme de
Référence Référence
‘ Dose Equivalente, HM ‘ ‘ Dose Equivalente, Hyf |

. ~

Dose Equivalente
moyennés par rapport
au sexe, Hy

I<:w_—L\ > Personne de Référence

‘ Dose Efficace, E ‘

Figure 1.1. Principe de calcul de la dose efficace moyennée par rapport au sexe pour une situation

d’exposition planifiée

1.1.3. La transcription des recommandations

Nous avons vu que la Commission Internationale de Protection Radiologique émettait des

principes et recommandations d’aprés des études scientifiques internationales (synthése de
’UNSCEAR [UNSCEAR, 2000]) (figure 1.2).
Plusieurs agences (AIEA®, OCDE®, OMS’ et BIT® etc.) sont regroupées pour transposer les
recommandations de la CIPR en standard internationaux (« International Basics Safety Standard »)
utilisables par les pays qui le souhaitent. La Commission Européenne transcrit les recommandations
de la CIPR en Directives Européennes qui doivent subir, pour s’appliquer dans chacun des pays de
’Union Européenne, une transposition nationale.

Les recommandations et principes du rapport 60 de la CIPR sont la base de la Directive
Européenne Euratom 96/29 du 13 Mai 1996 qui fixe les normes relatives a la protection sanitaire de
la population et des travailleurs contre les dangers des rayonnements ionisants (en remplacement
des Directives antérieures 80/836 et 84/467). Cette Directive Européenne a été transposée en droit
francais par l’ordonnance n°2001-270 qui modifie le code de la santé publique et du travail et
amendée par les décrets 2002-460, 2003-270 et 2003-296, relatifs respectivement aux principes et a

la protection du public, a la protection des patients et a la protection des travailleurs.

> Agence Internationale pour ’Energie Atomique

6 Organisation de Coopération et de Développement Economique
7 Organisation Mondiale de la Santé

8 Bureau International du Travail
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ETUDES SCIENTIFIQUES PRINCIPES GENERAUX
INTERNATIONALES .~ DOCTRINE

A pantiv de considerations scientiques,
ACOnomigUes &t saciakes. 1a CIPR |Commission

’ Un congenses scierifique est elshore
| . au niveau infernational a parir des Sudes faites
fnns les diffarentz pays. intemanionala de protection radisloginue] propose

urmade de gestian du risque radiologigue

STANDARDS LEGISLATION NATIONALE
P“EH_EGLEMEHTMHES L& réglementation natorale vise & protger

| - lgs travailleurs, les parsonnas du public et
Les agences internatoneles @

I lag patierite pepngs s FAYONREMANS kaisants,
gouvernemeniaies |AIES, : &

Eurstom| dlaborent des
stantfards deslings aux
Etats, plus ow maing
contraignants.dun pein
do vue juridique

Figure 1.2. Transcriptions des recommandations en droit francais [Repéeres 7, 2005].

A ce jour, le niveau de qualité des systéemes de radioprotection internationaux est imputable en
grande partie aux travaux scientifiques et aux efforts de communication entrepris par la CIPR depuis

sa création.

1.2. Concepts et grandeurs utilisés en spectrométrie, dosimétrie et protection

radiologique

Le systéme international de radioprotection repose sur des grandeurs physiques mesurables et
quantifiables (dose absorbée, kerma et fluence) auxquelles des résultats issus d’expériences sur les
effets biologiques des rayonnements ionisants vont étre associés. A partir des données
radiobiologiques concernant [’estimation de la perte de vie, ’occurrence de cancers radio-induits et
d’effets héréditaires sur la descendance, des facteurs (facteur de conversion, facteurs de
pondération pour les tissus et les rayonnements) sont déduits et utilisés pour les définitions des
grandeurs de protection (dose équivalente et dose efficace). Ces grandeurs de protection sont
estimées en routine par les grandeurs opérationnelles.

Cette section rappelle les définitions des grandeurs physiques utilisées en spectrométrie et
dosimétrie, des grandeurs de protection, ainsi que des grandeurs opérationnelles utilisées pour la

surveillance des travailleurs et de ’environnement.
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1.2.1. Les grandeurs physiques

En radioprotection les grandeurs physiques utilisées sont la fluence des particules, le kerma
ainsi que la dose absorbée [ICRU 51, 1993 ; ICRU 60, 1998].

1.2.1.1. La fluence

La fluence permet de caractériser un champ d’irradiation appliqué a un espace libre ou dans la
matiéere, pour tous les types de rayonnements. La fluence des particules notée ¢, en un point du
champ est calculée a partir du nombre de particules incidentes, dN, pénétrant une sphéere de
section da :

= 3—2’ 0 (Eq. 1.1.)

La fluence représente un nombre de particules incidentes par unité d’aire. L’unité de la fluence
est le m?,

Elle peut également étre exprimée en termes de longueur de trajectoire, des particules
traversant un petit volume dV :

dl

=—[ Eq. 1.2.
0] 4V (Eq )

ou dl est la somme des longueurs de trajectoire au travers de ce volume dV.

1.2.1.2. Le kerma

Le kerma, K, représente le transfert d’énergie a la matiére a partir des particules non-chargées
(ou indirectement ionisantes). Il est défini par le rapport entre dE; et dm, ou dE; est une valeur
prévisionnelle de la somme des énergies cinétiques initiales de toutes les particules ionisantes
chargées et libérées par des particules incidentes ionisantes non-chargées dans un volume de masse
dm de matiere :
dE

K:d_ntqu (Eq. 1.3.)

Le kerma est une grandeur non-stochastique, dont l’unité est le joule par kilogramme [J.kg''],

également appelé gray [Gy].

1.2.1.3. La dose absorbée

La dose absorbée est considérée comme la grandeur physique utilisée pour le calcul de la dose
en radiobiologie, radiologie clinique et protection radiologique. Elle s’applique a tous les types de

rayonnements ionisants et pour toutes les géométries d’irradiation.
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La dose absorbée en un point est le quotient de de par dm, de étant ’énergie moyenne
conférée par le rayonnement ionisant a un volume élémentaire de matiére de masse dm :
de
D="°0 (Eq. 1.4.)
dm

L’unité de la dose absorbée est le joule par kilogramme [J.kg''] ou gray [Gy].

Cette quantité physique a pour but de fournir une grandeur corrélée aux effets des
rayonnements ionisants dans la matiére. Alors que le kerma dépend uniquement des interactions
dans la matiere, la valeur de la dose absorbée est obtenue a partir de la valeur moyenne de la
grandeur stochastique &, c'est-a-dire, l’énergie communiquée au milieu. Cette énergie moyenne
tient compte de I’énergie déposée par les particules ionisantes entrantes dans |’élément de volume
moins U’énergie emportée par celles qui en sortent plus la somme de tous les changements
concernant l’énergie au repos des atomes du milieu. La dose absorbée est directement mesurable a

’aide d’instruments dosimétriques.

1.2.1.4. La dose moyenne absorbée a |’organe

Lorsque la distribution de la dose absorbée dans un tissu spécifique ou un organe T est connue,
on peut estimer les effets des rayonnements ionisants sur cet organe ou tissu spécifique en
effectuant le calcul de la dose absorbée moyenne (Dy). Il est donné par :

1 de

1
Dy =—— | DM =—|—0m. Eq. 1.5.
r mTj o (Eq. 1.5.)

ou my est la masse de tissu spécifique ou organe et D la dose absorbée dans l’élément de masse dm
[ICRU 51, 1993].

1.2.2. Les grandeurs de protection

Les grandeurs de protection, introduites pour la premiéere fois dans le rapport 60 de la CIPR
[ICRP 60, 1991 ; ICRP 103, 2007], sont : la dose équivalente dans un organe ou tissu spécifique et la
dose efficace. Elles sont définies a partir des doses absorbées moyennées aux organes et tissus a
l’aide de facteurs de pondération. Ces grandeurs sont utilisées pour déterminer les limites de dose
auxquelles la survenue d’effets stochastiques sur la santé est maintenue en dessous des niveaux

inacceptables et les réactions tissulaires sont évitées (tableau 1.1).

1.2.2.1. La dose équivalente

La dose équivalente permet de mesurer les effets biologiques sur un tissu ou organe consécutifs

a une exposition par un type de rayonnement ionisant. En effet, les dégats observés sur un méme
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tissu ou organe varient selon la nature du rayonnement R. La dose équivalente, notée Hrpg, est
obtenue en multipliant la dose absorbée dans un tissu ou organe par un facteur de pondération :

Hrg =wWg Drg. (Eq. 1.6.)

ou Dy est la dose absorbée moyennée au tissu ou a ’organe, T, due au rayonnement R, et w; est le
facteur de pondération lié a la nocivité du rayonnement.

Lorsque le rayonnement est de nature diverse (différents types de particules présents dans le
faisceau) avec des valeurs de wy distinctes, la dose équivalente totale est la somme des doses

équivalentes liées a chaque rayonnement :

Hr = wg Drp. (Eq. 1.7.)
R

La dose équivalente s’exprime en sievert (Sv), car elle tient compte des effets biologiques. Un
sievert correspondant a un gray (un joule par kilogramme de matiére) pour les photons et les
électrons.

Les valeurs de wg, sont issues de données expérimentales radiobiologiques, et reposent
principalement sur la notion d’efficacité biologique relative (EBR) des différents types de
rayonnements par rapport aux effets stochastiques qu’ils produisent. L’EBR est liée aux différences
de propriétés des dépots d’énergie le long des traces des particules chargées mises en mouvement.
La connaissance de U’efficacité biologique relative des différents types de particules étant encore
mal maitrisée, celle-ci change en fonction de U’évolution des connaissances en la matiére. Les
facteurs de pondération des rayonnements définis dans le rapport 60 de la CIPR [ICRP 60, 1991]
(tableau 1.2) ont ainsi été modifiés en 2007 [ICRP 103, 2007]. Ces modifications concernent les

facteurs affectés aux protons ainsi qu’aux neutrons en fonction de l’énergie (tableau 1.3).

Tableau 1.2. Facteurs de pondération liés a la nocivité des rayonnements édictés dans le rapport 60
de la CIPR [ICRP 60, 1991].

Type de rayonnement Facteur de pondération, wg
Photons 1
Electron et muons 1
Particules alpha, fragment de fission, ions lourds 20
Meutrons:

<10 ke 5
10-100 ke 10
=100 ke jusqu'a 2 Mev 20
2-20 bl 10
=20 el 4]
Protons, autre que les protons de recul, =2 Mev 5
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Tableau 1.3. Facteurs de pondérations liés a la nocivité des rayonnements édictés dans le rapport
103 de la CIPR [ICRP 103, 2007].

Type de rayonnement Facteur de pondération, wg
Photons 1

Electron' et muons

Fratons et pions charges 2

Particules alpha, fragment de 20

fission, ions lourds

MNeutrons Fonction continue dépendante

de l'énergie du rayonnement®

A I’exception des électrons Auger émis par les noyaux de [’ADN
2Voir les équations décrivant les facteurs de pondération en fonction de
’énergie (Eq. 1.8).

[tn(E, )1*
25+182¢ ¢ E, <1 MeV
-In2€, )17
wgr =1:5,0+17,0e 6 s 1 MeV <E, <50 MeV (Eq. 1.8.)
-[ln(0,04E,, )1
2,5+ 3,25¢e 6 , E, >50 MeV

1.2.2.2. La dose efficace

La dose efficace, introduite dans la publication 60 de la CIPR [ICRP 60, 1991], est la grandeur de
protection radiologique de référence. Son utilisation principale consiste a fournir un moyen de
démontrer la conformité avec les limites d’exposition des travailleurs et du public (tableau 1.1).
Dans ce sens, la dose efficace est utilisée a des fins de réglementation dans le monde entier. Elle
est également utilisée pour limiter la survenue d’effets stochastiques en tenant compte des
caractéristiques d’exposition données, et non pas des caractéristiques d’un individu spécifique. Elle
ne peut donc pas étre utilisée a des fins de dosimétrie individuelle, mais représente une valeur
moyenne pour tous sexes et ages confondus d’une «Personne de Référence » (figure 1.1).

La dose efficace est définie par la somme pondérée des doses équivalentes recues par les
organes et tissus du corps humain considérés comme sensibles a U’induction d’effets stochastiques
et pouvant engendrer des risques de cancers radio-induits, des risques d’effets héréditaires pour la

descendance ou des risques de raccourcissement de l’espérance de vie :
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E =Y wr OHrg.
T

:ZWTZWR II)T,R‘ (Eq 1.9.)
T R

L’unité de la dose efficace est le sievert (Sv). Le facteur de pondération tissulaire wy, défini pour le
tissu T (avec Iwr = 1), refléte la sensibilité de plusieurs tissus et organes a l’induction d’effets
stochastiques. Les valeurs de wr sont issues d’études épidémiologiques réalisées sur les populations
irradiées d’Hiroshima et Nagasaki ainsi qu’a la suite de ’accident de Tchernobyl. Elles sont
complétées par les études scientifiques en radiobiologie menées sur ’animal et transposées a
’homme. Les facteurs de pondération pour les tissus ne sont pas différenciés par rapport au sexe.
Ils ont été définis pour 15 organes par la CIPR 103 (tableau 1.4) [ICRP 103, 2007] (ces organes
étaient au nombre de 7 lors de leur introduction dans la publication 26 de la CIPR [ICRP 26, 1977] et
13 dans la publication 60 [ICRP 60, 1991]).

Tableau 1.4. Valeurs des facteurs de pondération pour les tissus recommandées par la CIPR 103
[ICRP 103, 2007].

Tissu ou organe Facteur de S
. . - ¥
pondération, wr

toelle rouge, Célon, Pournons, Estomac, 0,12 0,72

Poitrine, Reste’

Gonades 0,08 0,08
Wessie, C(Esophage, Foie, Thyroide 0,04 0,164
Surface de l'os, Cerveau, Glandes 0,01 0,04

salivaires, Peau
Total 1

L’organe « reste » est composé des glandes surrénales, de la région extra-thoracique, de

la vésicule biliaire, du cceur, des reins, des ganglions lymphatiques, du muscle, de la
mugqueuse buccale, du pancréas, de intestin gréle, de la rate, du thymus, de "utérus/col

de Uutérus (chez la femme) et de la prostate (chez ’homme).

Les valeurs présentées au tableau 1.4 different de celles données par la CIPR 60 (annexe A.1.1,
tableau A.1.1). Les principaux changements concernent la poitrine (de 0,05 a 0,12), les gonades (de
0,20 a 0,08) et la pondération associée aux organes constituant le « reste » (de 0,05 a 0,12), ainsi
que la désormais prise en compte du cerveau et des glandes salivaires.

La dose équivalente recue par le « reste » est définie comme la moyenne arithmétique des
doses équivalentes dans les 13 tissus répertoriés plus les deux organes différenciés sexuellement.
Dans la publication 60 de la CIPR, le « reste » était composé des glandes surrénales, du cerveau, du
gros intestin (ou coélon), de U'intestin gréle (ou petit intestin), des reins, des muscles, du pancréas,

de la rate du thymus et de U'utérus.
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Pour les besoins de la protection radiologique, il est utile d’utiliser une seule valeur de dose
efficace pour les deux sexes. C’est pour cela que les facteurs de pondération pour les tissus sont des
valeurs moyennes de nombreux individus de tous ages et sexes confondus, y compris les seins de
’homme et de la femme, les testicules et les ovaires. Cette facon de moyenner implique que cette
approche se limite a la détermination de la dose efficace dans le cadre de la protection
radiologique, et ne peut pas étre utilisée pour I’évaluation du risque individuel. La dose efficace est

donc calculée a partir des doses équivalentes pour les organes des deux sexes selon |’équation :

HY +HE
E =Zw{%}. (Eq. 1.10.)
T

Par définition, les grandeurs de protection relatives a ’organisme (dose équivalente et dose
efficace) ne sont pas directement mesurables. Les doses équivalentes aux organes et tissus
spécifiqgues de ’homme et de la femme qui permettent de définir la dose efficace dans des champs
d’irradiation standard sont déterminés en utilisant des « Fantomes de Référence » numériques
(section 1.2.4). C’est dans le but de fournir une estimation de la dose efficace que des grandeurs

opérationnelles ont été introduites.

1.2.3. Les grandeurs opérationnelles

Ces grandeurs ont été introduites par la CIUR en 1985 [ICRU 39 et 43, 1985 et 1988], puis
définies plus précisément dans ses publications 51 et 66 [ICRU 51, 1993 ; ICRU 66, 2001]. Reprises
depuis dans les réglementations ou dans les guides pratiques pour la surveillance de
Uenvironnement ou des individus, ces grandeurs visent a fournir une «estimation enveloppe» ou
limite supérieure aux valeurs de protection relative a I’exposition des personnes dans la plupart des
conditions d’irradiation. Selon la CIUR [ICRU 74, 1996b], l’objectif des grandeurs opérationnelles est
de fournir des « grandeurs mesurables qui représentent de maniére adéquate les grandeurs de
protection ». Et celles-ci atteignent généralement leur objectif, notamment si leurs valeurs sont en
dessous des limites de protection.

Différents types de grandeurs opérationnelles sont utilisées pour les irradiations externes et
internes, toutes ayant pour unité le sievert (Sv). Ici nous nous intéresserons uniquement a celles

concernant notre domaine d’études, les irradiations externes.

1.2.3.1. L’équivalent de dose

L’équivalent de dose a été défini dans la publication 26 de la CIPR [ICRP 26, 1977], avec pour
but d’évaluer U'exposition de U’ensemble ou d’une partie du corps, relativement a efficacité

biologique en fonction de la qualité des rayonnements incidents, pour tout type de rayonnement :
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H=Q D.

= OQ(L)DJL relL. (Eq. 1.11.)

L=

avec D, la dose absorbée au point d’intérét dans le tissu, Q le facteur de qualité correspondant et L
le transfert d’énergie linéique.

La valeur du facteur de qualité est déterminée par le type et l’énergie des particules chargées
passant en ce point dans un volume élémentaire, autrement dit la valeur du transfert d’énergie

linéique, L, (TEL) des particules chargées dans ’eau :

1, L<10 keV/um
Q()=:03211L-2,2, 10<L <100 keV/um (Eq. 1.12.)
300

, L>100 keV/um
JL

Le transfert linéique d’énergie

Il est apparu que l’énergie absorbée dans un certain volume macroscopique de tissu ne suffisait
pas a caractériser U’effet biologique obtenu sur ce tissu car pour une méme quantité d’énergie
absorbée, Ueffet est différent suivant la nature des rayonnements primaires. L’expérimentation
radiologique montre que les dégats biologiques dépendent de la distribution microscopique de cette
énergie absorbée, autrement dit de la maniére dont U’énergie est cédée au milieu. L’effet
biologique dépend donc de la répartition de !’énergie absorbée le long du parcours des particules
chargées qui traversent le milieu. Cette distribution spatiale de ’énergie, le long de la trajectoire
d’une particule, s’exprime par le transfert linéique d’énergie.

Le TEL ou pouvoir d’arrét de collision, noté L,, d’un matériau, pour une particule chargée, est
le rapport de dE par dl, ou dl est la distance parcourue par la particule et dE est |’énergie moyenne
perdue par collision au cours d’événements entrainant un transfert d’énergie inférieur a un seuil
spécifié A.

dE

L, =—10 Eqg. 1.13.
T (Eq )

Cette énergie au dessus d’un seuil A est une énergie communiquée localement au matériau
traversé. Lorsque l'on prend en considération toutes les valeurs des pertes d’énergie possible, on
obtient alors le transfert d’énergie linéique L..

L’unité du TEL est le kilo électron-volt par micrométre [keV.um].
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1.2.3.2. Les grandeurs opérationnelles pour la surveillance d’ambiance

Elles sont définies pour tous les types de rayonnement externe, sur la base d’une valeur de
[’équivalent de dose en un point dans un fantome « simple », la sphére CIUR. C’est une sphéere en
matériau équivalent tissu-mou’ [ICRU 44, 1989] de 30 cm de diamétre et de densité égale a
1 g.cm™. Le matériau tissu-mou a été jugé comme celui s’approchant le mieux des propriétés du
corps humain en ce qui concerne la diffusion et ’atténuation des rayonnements pour le domaine de
la protection radiologique.

Pour la surveillance d’ambiance, les grandeurs opérationnelles font appel dans leur définition a
la notion de champ de rayonnement unidirectionnel et expansé.

Un champ de rayonnement expansé est défini comme un champ hypothétique dans lequel la
fluence spectrale et la fluence angulaire ont la méme valeur en tout point d’un volume
suffisamment grand, égale a la valeur dans le champ réel au point d’intérét. Ainsi ’ensemble de la
sphére est censé étre exposé a un champ de rayonnement homogéne, de méme fluence et de méme
distribution en énergie et en angle qu’au point d’intérét dans le champ de rayonnement réel.

Si ’ensemble des rayonnements est aligné dans le champ de rayonnement expansé, on obtient
un champ unidirectionnel et expansé. De cette maniére la sphére CIUR est irradiée de facon
homogéne et la fluence du champ est Uintégrale de la fluence différentielle angulaire au point

d’intérét dans le champ réel de rayonnement pour toutes les directions.

L’équivalent de dose ambiant

Pour la surveillance d’ambiance, la grandeur opérationnelle qui permet d’évaluer la dose
efficace est l’équivalent de dose ambiant, défini par le rapport 60 de la CIUR [ICRU 60, 1998].
L’équivalent de dose ambiant, H'(d), en un point dans un champ de rayonnement expansé et
unidirectionnel correspondant dans la sphére ICRU a une profondeur de d sur le rayon vecteur a
’opposé du champ de rayonnement unidirectionnel. La valeur recommandée de d est de 10 mm
pour les rayonnements pénétrants et de 0,07 mm pour les rayonnements faiblement pénétrants.
Dans la plupart des situations pratiques d’exposition aux rayonnements externes, |’équivalent de
dose ambiant remplit son réle en fournissant une limite supérieure pour les valeurs des grandeurs de
protection (exception faite des champs de rayonnement d’énergie trés élevée ou la profondeur de

10 mm ne suffit pas a obtenir ’équilibre électronique).

L’équivalent de dose directionnel

L’équivalent de dose directionnel, H’(d, Q), en un point dans le champ de rayonnement est
[’équivalent de dose qui serait produit par le champ expansé correspondant dans la sphére CIUR a

une profondeur, d, sur un rayon dans une direction spécifiée, Q. La valeur recommandée de d est

9 76,2% d’oxygene, 11,1% de carbone, 10,1% d’hydrogéne et 2,6% d’azote
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de 10 mm pour les rayonnements pénétrants et de 0,07 mm pour les rayonnements faiblement
pénétrants.

Dans le cas particulier d’un champ de rayonnement unidirectionnel, la direction peut étre
spécifiée en termes d’un angle, a, entre le rayon opposé au champ incident et le rayon spécifique

(figure 1.2). Lorsque a est égal a 0°, [’équivalent de dose directionnel, H’(d, 0°) est égal a H'(d).

Direction spécifiée

Champ unidirectionnel

Point de mesure

Figure 1.2. Définition de ’angle a pour H’(d, a)

1.2.3.3. Les grandeurs opérationnelles pour la surveillance individuelle

La surveillance individuelle des travailleurs soumis a des expositions externes est réalisée par
'intermédiaire de ’équivalent de dose individuel, Hy(d). Les dosimétres individuels portés sur le

corps sont généralement étalonnés suivant cette grandeur.

L’équivalent de dose individuel

L’équivalent de dose individuel, H,(d, a) (figure 1.3), est défini comme l’équivalent de dose
recu dans le tissu-mou a une profondeur d, sous un point spécifié du corps en fonction d’un angle
d’irradiation a. Les valeurs de d sont : 0,03 mm pour une estimation de la dose au cristallin,
0,07 mm pour la dose recue a la peau, et 10 mm pour une estimation de la dose efficace corps
entier. H,(10) est évalué en routine par des dosimétres individuels (actifs ou passifs) portés a la
poitrine. Pour étalonner ces dosimétres, des fantomes ont été spécifiés par la CIUR afin de simuler
le torse humain : il s’agit de plaques de 30 cm x 30 cm x 15 cm constituées de matériau équivalent
tissu-mou [ICRU 44, 1989].
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Figure 1.3. Définition de ’angle a pour Hy(d, a).

1.2.4. Les fantomes numériques

Nous avons vu que la dose efficace était définie pour une Personne de Référence. Pour la
déterminer, les doses équivalentes dans les organes et les tissus de la Femme et de ’Homme de
Référence doivent d’abord étre évaluées, et ensuite moyennées pour obtenir les doses équivalentes
dans les organes de la Personne de Référence (section 1.1.2, figure 1.1). La dose efficace est
obtenue a partir de la somme pondérée de ces valeurs par les facteurs wr.

Les évaluations des doses équivalentes pour la Femme et ’Homme de Référence, et de la dose
efficace pour la Personne de Référence, reposent sur l'utilisation de modeéles anthropomorphes
numeériques.

Il existe deux grandes familles de fantomes anthropomorphes : les fantomes mathématiques et
les fantomes voxelisés.

Les fantomes mathématiques, apparus deés les années 1960, décrivent les organes d’intérét a
partir d’équations mathématiques, ils ont donc des formes géométriques peu réalistes. Divers
fantomes anthropomorphes mathématiques ont été développés, tels que les fantomes
hermaphrodites du MIRD [Snyder, 1969], les modéles spécifiques au sexe de Kramer et al. [Kramer,
1982] ou les fantomes spécifiques a |’age de Cristy et Eckerman [Cristy, 1987].

Les fantomes voxelisés (un voxel est un élément de volume en 3 dimensions), sont réalisés a
partir de données tomographiques d’imagerie médicale (tomographie scanner ou IRM). Ils procurent
une description plus réaliste du corps humain par rapport aux fantdomes régis par des équations
mathématiques (figure 1.4).

Auparavant, aucun fantdme anthropomorphe n’était préconisé pour effectuer les calculs des
doses équivalentes aux organes et aux tissus (comme décrit a la figure 1.1). La CIPR a désormais
adopté, dans sa publication 103, des fantémes de référence féminins et masculins (masse des

organes conformes aux valeurs de référence [ICRP 89, 2002]).
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Figure 1.4. Coupe transverse d’un fantome type MIRD (a gauche, utilisé par Furstoss) et d’un

fantome voxelisé (a droite, MAX réalisé par Kramer et al.)

Ces deux modéles voxelisés de référence, une femme adulte et un homme adulte ont été
développés par Zankl et al. [Zankl, 2005 ; Zankl, 2007], en s’appuyant sur les deux modéles
voxelisés de deux individus dont le poids et la taille sont proches de ceux de I’Homme et de la
Femme de Référence. Ils ont été développés a partir d’images tomographiques informatiques de
haute résolution d’un individu particulier, et sont constitués de millions voxels, fournissant une
représentation tridimensionnelle du corps humain et de la forme spatiale des organes ainsi que des
structures qui les constituent. Environ 140 organes et tissus ont été définis, y compris différents
tissus du squelette, ainsi que le cartilage, les muscles et les principaux vaisseaux sanguins. Les
masses des organes des deux modéles ont été ajustées pour s’approcher de celles attribuées a
’Homme et la Femme de Référence par la publication 89 de la CIPR, sans déformer l’anatomie
réaliste. A U’heure actuelle, ces mannequins numériques de Référence ont été réalisés, cependant
ils sont encore en phase de test et ne sont pas disponible pour tous les utilisateurs.

Des fantomes de référence numériques, pour les enfants de différents ages, allant jusqu’au
foetus, seront également développés pour calculer les coefficients de dose pour les individus du
public (modéle du foetus et de la femme enceinte en cours d’étude [Taranenko, 2009]).

Afin de fournir une méthode pratique pour l’évaluation des doses équivalentes et de la dose
efficace, la CIPR 103 propose également des coefficients de conversion se rapportant aux grandeurs
physiques (le kerma dans Uair libre, la fluence de particules ou les grandeurs de dose
opérationnelles [ICRU 57, 1998]) qui ont été calculés pour des conditions standard d’exposition
(exposition de U'ensemble du corps par des rayonnements mono-énergétiques paralléles et
uniformes provenant de géométries de sources planaires : Antéro-postérieure (AP), Postéro-
antérieure (PA), Latérale droite (RLAT), Latérale gauche (LLAT), Isotrope (ISO) et Rotationnelle
(ROT) (suivant l’axe médian de la hauteur)) a l'aide des codes simulant le transport des

rayonnements et les dépots d’énergie (chapitre 2, section 2.1.2).

Chapitre 1 - page 19



Chapitre 1 : Estimation de la dose efficace : contexte et objectif

1.3. Estimation de la dose efficace au poste de travail (étude bibliographique)

1.3.1. Suivi des travailleurs par les grandeurs opérationnelles

La surveillance individuelle des travailleurs exposés aux rayonnements ionisants est établie
selon les modalités décrites par les articles R.4453-19 a R.4453-33 du code du travail relatifs a la
directive Euratom 96/29. Ces articles de loi, renforcés en novembre 2007 par décret (notamment le
décret n°2007-1570), stipulent que les travailleurs appelés a intervenir en zone surveillée' ou en
zone contrdlée' doivent faire I’objet d’un suivi dosimétrique assuré par des mesures individuelles
de U'exposition externe, en utilisant la dosimétrie passive (figure 1.5) et, le cas échéant, par des
mesures permettant d’évaluer U’exposition interne (radiotoxicologie et anthroporadiamétrie). De
plus, tout travailleur intervenant en zone controlée fait également l'objet d’un suivi par des
mesures de dosimétrie opérationnelle (figure 1.6).

Selon larrété du 30 décembre 2004 (R.4454-11), les résultats de la dosimétrie passive et
opérationnelle ainsi que ceux du suivi de la contamination interne sont périodiquement transmises

I"> et peuvent étre consultés par le médecin du travail, la personne compétente en

au systéme SISER
radioprotection, et inspection du travail s’il en fait la demande. La gestion du systeme SISERI a été

réglementairement confiée a ’IRSN.

Figure 1.5. Exemple de dosimétres passifs photon et électron. De gauche a droite, la nouvelle
génération de dosimétres passifs RPL'* de 'IRSN (2008), le dosimétre OSL de Landauer et un ancien

dosimétre photographique photon de I'IRSN.

Les dosimétres passifs portés a la poitrine accumulent, jusqu’a leur lecture réalisée en différé,
’équivalent de dose individuel recu par le travailleur, alors que les dosimeétres actifs fournissent

une valeur en temps réel de |’équivalent de dose individuel H,

10 Une zone surveillée est une zone ou les travailleurs sont susceptibles de recevoir, dans des conditions normales
d’exposition, une dose efficace dépassant les 1 mSv.an™

" Une zone controlée est une zone ou les travailleurs sont susceptibles de recevoir, dans des conditions normales
d’exposition, une dose efficace dépassant les 6 mSv.an™

12 Systéme d’Information de la Surveillance de ’Exposition aux Rayonnements lonisants

13 RPL : Radio-Photo-Luminescent. Lecture par stimulation a l’aide d’ondes radio-fréquences
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Figure 1.6. Exemple de dosimétres actifs photon et électron (de gauche a droite) : Panasonic
COMET, MGPI. DMC 2000XB, Rados DIS 100, Polimasters 1621.A, APVL mk2.3.

La dose efficace peut également étre estimée par des radiamétres qui évaluent |’équivalent de
dose ambiant ou a ’aide d’instruments permettant de caractériser le champ de rayonnement
comme les spectromeétres qui mesurent la distribution spectrale en énergie de la fluence qui est

ensuite convoluée par les coefficients de conversion de la quantité recherchée [ICRU 57, 1998].

1.3.2. Limites expérimentales d’estimation de la dose efficace a partir de grandeurs physiques

Précédemment, nous avons vu qu’un champ de rayonnement pouvait étre décrit par des
grandeurs physiques telles que la fluence et le kerma dans U’air et leur distribution énergétique et
angulaire. Aussi, il est possible d’estimer les grandeurs opérationnelles et de protection a partir de
ces grandeurs physiques en convoluant les spectres de mesure avec les coefficients de conversion
adéquats [ICRP 74, 1996b]. Plusieurs équipes ont participé a la détermination de ces coefficients de
conversion ([Zankl, 1992 ; Zankl, 2001], [Reece, 1993] et [Yamagushi, 1994a]) a partir de
simulations effectuées sur des fantomes numériques mathématiques développés par plusieurs
équipes (les modeles homme et femme dérivés du MIRD [Snyder, 1969 ; Snyder, 1978] de Kramer et
al. [Kramer, 1982], un modéle hermaphrodite dérivé du MIRD de Yamagushi et al. [Yamaguchi,
1991 ; Yamagushi, 1992]) a ’aide de différents codes de transport Monte Carlo (i.e. GSF [Kramer,
1982], DEEP [Yamaguchi, 1991], JEUNESSE [Yamagushi, 1992] et MCNP [Breismeister, 1997]). Ces
simulations ont été réalisées pour des faisceaux de photons mono-énergétiques paralléles et pour
des configurations d’irradiation standard.

L’évaluation de la distribution en énergie, de la fluence ou du kerma provenant du champ
incident peut étre évaluée a l’aide de spectromeétres (généralement constitué d’un semi-conducteur
au germanium pour les rayonnements photoniques et d’un systéme de sphére de Bonner pour les
neutrons). Ces spectrometres permettent d’obtenir, en associant leurs mesures aux coefficients de
conversion appropriés fournis par la CIUR [ICRU 57, 1998], les débits de doses du champ ainsi que
’équivalent de dose ambiant. En revanche, pour l’estimation de la dose efficace et des autres

grandeurs opérationnelles (’équivalent de dose individuel et directionnel), il apparait que les
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coefficients de conversion sont trés fortement dépendants de la direction du rayonnement incident
donc la connaissance de la distribution angulaire du champ est indispensable.

Actuellement, aucun instrument de spectrométrie n’est a méme de fournir une mesure de la
distribution angulaire de la fluence ou du kerma issu d’un champ de particules, bien que des
recherches et développements soient entrepris ces derniéres années, notamment concernant la
reconstitution d’image issue de gamma caméra [Xu, 2007] et le développement de détecteurs
quatre-pi qui seront bientot capables de réaliser une spectroscopie a partir d’une sphére de
détecteurs germanium en utilisant la technique de détection des traces de dépot d’énergie dans le
cristal.

Une telle méthode d’estimation des grandeurs de protection (dose efficace, équivalent de dose
individuel et équivalent de dose directionnel), pose néanmoins le probléeme lié a la mesure
ponctuelle de la fluence. Cette méthode suppose une irradiation homogéne en termes de
distribution en angle et en énergie sur toute la surface du corps ce qui n’est pas souvent le cas au
poste de travail.

Ces derniéres années, le laboratoire EDF-SEPTEN' (situé a Villeurbanne) a développé un logiciel
pour la prévision des débits d’équivalent de dose nommé PANTHERE (acronyme pour Prévision et
Analyse Théorique de U’Exposition dans les Réacteurs) [Guigues, 2009]. Ce logiciel est un code de
calcul de radioprotection qui permet de modéliser le transport des rayonnements gamma dans la
matiére dus a des sources radioactives en fonction de la géométrie en trois dimensions d’une
installation nucléaire. Il a été développé pour s’adapter aux études de radioprotection (évaluation
des grandeurs opérationnelles) des centrales de type Réacteur a Eau sous Pression (REP), en vue de
permettre la prévision de la dosimétrie individuelle et collective d’une configuration de poste de
travail ol dans une installation nucléaire les mesures ne sont pas possibles ou les données
insuffisantes (locaux excessivement irradiant ou inaccessibles, projet de construction
d’installation). Ces études prévisionnelles, associées a une description des opérations, peuvent
conduire a une meilleure définition des postes de travail en termes de radioprotection
(dimensionnement et choix des protections). Pour une mesure de la dose efficace, il faudrait
cependant pouvoir y intégrer un fantdome numérique représentant le travailleur, ce qu’il n’est

actuellement pas possible de faire.

1.3.3. Limites des grandeurs opérationnelles pour I’estimation de la dose efficace

Nous avons vu que les grandeurs opérationnelles ont pour objectif de donner une « estimation
enveloppe » de la dose efficace. C'est en ce sens que les estimateurs de E ont été définis, car ils
doivent permettre de s’assurer que le risque encouru par le travailleur exposé n’est pas sous-
estimé.

Les relations entre la dose efficace et les grandeurs opérationnelles ont été décrites dans la
publication 74 de la CIPR [ICRP 74, 1996b] et reprises dans le rapport 57 de la CIUR. Pour ce

dernier, ’étude a été effectuée en simulant par calcul Monte Carlo des géométries d’expositions

4 Electricité De France
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standard, pour la gamme d’énergie photon allant de 10 keV a 10 MeV. Les configurations étudiées
concernent des plans d’irradiation unidirectionnels et expansés couvrant la totalité du mannequin
anthropomorphe mathématique de face, AP, de dos, PA, du coté droit, RLAT, du coté gauche, LLAT,
rotationnelle (ROT, qui correspond a un champ paralléle d’incidence orthogonale a ’axe
longitudinal du corps et tournant uniformément autour de cet axe) et isotrope (ISO, dont la fluence
des particules par unité d’angle solide est indépendante de la direction). La méme étude a été
réalisée pour les neutrons (annexe A.1.2, figure A.1.1).

Il apparait sur la figure 1.7, que la principale sous-estimation de la grandeur H,(10) par rapport
a la dose efficace est donnée lors d’une irradiation postéro-antérieure. Cette sous-estimation
augmente avec la diminution de U’énergie de la particule incidente. On observe également une
surestimation de H,(10) pour les énergies inférieures a 100 keV, alors que l’estimateur H'(10)

surestime systématiquement la dose efficace.
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Figure 1.7. Rapport entre la dose efficace E et les grandeurs opérationnelles (H,(10), H (10) et
H’(10)) pour différentes géométries d’irradiation en fonction de |’énergie des photons incidents
[ICRU 57, 1998].
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Figure 1.8. Dépendance angulaire de ’équivalent de dose individuel H,(10) en fonction de ’énergie
des photons incidents et de [’angle polaire a. Graphique réalisé a partir des données de Grosswendt
[Grosswendt, 1991a ; Grosswendt, 1991b].

Grosswendt a calculé la dépendance angulaire de ’équivalent de dose individuel (pour plusieurs
profondeurs), liée a la géométrie du fantome CIUR constitué de plaques en matériau équivalent
tissu-mou a ’aide d’un code de calcul Monte Carlo [Grosswendt, 1991a ; Grosswendt, 1991b]. On
peut constater (figure 1.8), que pour une méme énergie (100 keV par exemple), |’équivalent de
dose individuel décroit quand l’angle augmente. Cette tendance s’accentue d’autant plus que
’énergie des photons incidents diminue. Ceci s’explique aisément par la géométrie du fantome
CIUR, en effet plus l’angle d’irradiation augmente plus ’épaisseur de tissu traversée par le
rayonnement est importante. Ce phénomene est plus important a basse énergie ou l’atténuation du
rayonnement est plus forte.

On peut donc aisément comprendre que U'estimation de la dose efficace par |’équivalent de
dose personnel puisse étre mise en question pour certaines configurations d’irradiation.

Chumak et Bakahanova ont alors voulu vérifier ’hypothese selon laquelle le coefficient de
conversion de la dose efficace par rapport a l’équivalent de dose personnel (E/Hp(10)) restait
inférieur a 'unité, en fonction de Uincidence de lirradiation (angle polaire et azimutal) et de
’énergie du rayonnement [Chumak, 2003]. Pour cela, ils ont évalué par simulation Monte Carlo,
’estimation de la dose efficace fournie par la grandeur opérationnelle en fonction de la position du
dosimeétre sur le tronc d’un fantdome anthropomorphe mathématique et de l’angle azimutal

d’irradiation (figure 1.9).
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Figure 1.9. Dépendance angulaire du rapport entre la dose efficace, E, et |’équivalent de dose
individuel H,(70) en fonction de l’angle azimutal, pour un faisceau mono-énergétique paralléle
d’énergie 200 keV et pour un dosimeétre positionné au niveau de la poche gauche de la blouse d’un
travailleur [Chumak, 2003].

Au vue des travaux de Chumak et al. il apparait que selon l’angle d’irradiation, I’équivalent de
dose individuel peut sous-estimer la dose efficace jusqu’a un facteur 4 pour [’angle 90°. Les sous-
estimations les plus importantes sont constatées pour les angles compris entre 60° et 180°, elles
s’expliquent par l’atténuation dans le fantdme que subit le rayonnement avant d’atteindre le
dosimeétre.

Chumak et Bakahanova ont poursuivi leur étude en simulant des champs de photons
anisotropiques communément rencontrés sur un poste de travail [Chumak, 2008]. Ils ont comparé
les résultats de simulation obtenus pour un dosimetre individuel (Harshaw 8805) calibré en termes
de H,(10) au calcul de la dose efficace, E, obtenue par un fantdome numérique mathématique.
Plusieurs champs d’irradiation hétérogenes d’énergie variable, caractérisés par un coefficient
d’anisotropie ont été simulés. Les résultats montrent que pour les coefficients d’anisotropie les plus
importants, l’estimation de la dose efficace par un dosimétre n’est plus fiable puisque le coefficient
de conversion entre E et H,(10) est supérieur a 1 (égal a 1,024). Ce qui signifie que ’équivalent de
dose individuel sous-estime la dose efficace. Les auteurs concluent, que ’évaluation de la dose
efficace pour des champs anisotropes comme il est commun d’en rencontrer au poste de travail,
doit étre effectuée par une méthode différente comme [’utilisation de plusieurs dosimetres.

Une autre étude, expérimentale cette fois, menée par Golikov et al. [Golikov, 2007] a l’aide de
mesures sur fantdme RANDO® de tailles diverses (représentant une personne de référence a des ages
différents), a montré que |’équivalent de dose individuel pouvait, pour des configurations réalistes
d’exposition aux rayonnements photoniques comme la contamination d’un sol par des

radionucléides, sous-estimer la dose efficace. Ces sous-estimations sont principalement
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dépendantes de la taille du fantéme (masse du corps) et peuvent atteindre 16 % pour un mannequin
de 9,3 kg. D’importantes surestimations (33 %) ont également été constatées pour un mannequin
adulte de 71 kg.

Lors d’une étude numérique menée par Saito et al. [Saito, 1998] utilisant un code Monte Carlo
et un fantome anthropomorphe mathématique, les variations de la dose efficace ont été analysés
en fonction de la posture du fantome, des biais liés aux géométries d’irradiation réaliste des sources
et de la taille du corps. Les différences de valeurs obtenues pour la dose efficace atteignaient 30 %
entre la posture debout et couchée, jusqu’a 20 % pour des modifications de la géométrie de la
source d’irradiation (40 % pour les basses énergies, 50 keV typiquement) et de 80 % a 90 % pour des
tailles de mannequins différentes (entre adulte et enfant). La donnée la plus importante pour notre
étude est la différence de la valeur de E obtenue pour deux postures différentes d’un méme
mannequin et pour un méme champ d’irradiation. L’auteur explique qu’elle est liée aux propres
effets d’atténuation du corps en fonction de la distribution angulaire des photons incidents : dans
ces cas, l’équivalent de dose personnel peut fournir une mauvaise estimation de la dose efficace.

En 1997, Xu et Reece [Xu, 1997] en utilisant un code de transport de particules par simulation
Monte Carlo et un fantdme anthropomorphe hermaphrodite, ont comparé la dose efficace a la
lecture de ’équivalent de dose individuel provenant de 480 positions différentes sur le fantome. Les
résultats obtenus, pour des énergies de 80 keV a 1MeV, montrent qu’un dosimétre qui n’est pas
dans le faisceau primaire principal peut sous-répondre de 60 % a 90 %. Xu conclut son étude en
insistant sur U’importance d’une caractérisation approfondie du champ de rayonnement (direction,
énergie, type de particule), de l'orientation du corps par rapport au faisceau primaire de photons,
données qui sont indispensables afin d’adapter au mieux le placement du dosimétre et obtenir une
estimation fiable de la dose efficace. Chumak et al. [Chumak, 2003] et Zankl et al. [Zankl, 1999]
préconisent la méme chose pour les postes de travail. Les deux auteurs vont jusqu’a proposer la
double dosimétrie, un dosimeétre porté sur le buste et un autre sur le dos, afin de prendre en
compte les principales sous-estimations venant des irradiations postéro-antérieures lorsqu’un

dosimeétre est porté réglementairement dans la poche supérieure gauche de la blouse du travailleur.

1.3.4. Limites de détection des dosimeétres

Les grandeurs opérationnelles (principalement H,(10)) sont utilisées pour |’étalonnage des
dosimétres de surveillance individuelle. Les plus communs sont les dosimétres passifs,
photoluminescents et thermoluminescents (OSL, RPL, TL, etc.) (section 1.3.1).

Un groupe de travail de ’EURADOS" a réalisé une inter-comparaison a partir des données fournies
par 26 laboratoires sur la dépendance énergétique des dosimetres thermoluminescents qu’ils
utilisaient [Lopez Ponte, 2004]. La référence, notée H,(10),.i, a été calculée a partir de la mesure

du kerma dans [’air convoluée avec les coefficients de conversion appropriés.

15 European Radiation Dosimetry Group
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L’ensemble des réponses a été regroupé sur la figure 1.10. On constate alors qu’en dessous de
50 keV, la dispersion des réponses est trés forte et la plupart sont hors des limites comprises entre

plus et moins 20 %.

Hy (10} e e Hy (10);

0.0 -4 —— .
10 100 1000

Energie des photons (ke¥)

Figure 1.10. Inter-comparaison de la réponse Hp(10)mesurs Par rapport a la valeur Hy(10),.q; des

dosimétres thermoluminescents en fonction de l’énergie [Lopez Ponte, 2004].

Une inter-comparaison similaire a été menée concernant les dosimeétres personnels actifs [IAEA-
Eurados Projet, 2006]. Les résultats ont montré que la réponse de la majorité des dosimétres chute
pour des énergies en-dessous de 50 keV et dépasse la limite des +30 % d’erreur tolérée par la
Commission Electrotechnique Internationale (CEl). Pour les énergies supérieures a 50 keV, les
réponses des différents dosimétres sont trés variables, mais elles restent dans la limite des +30 %.
L’étude conclue sur l'importance de choisir un dosimétre personnel actif adapté a la distribution
d’énergie rencontrée au poste de travail, pour une estimation correcte de la dose recue.

Cette étude a été poursuivie en 2008 suite aux problémes soulignés par UAIEA concernant les
réponses a basse énergie (entre 10 et 100 keV) [Clairand, 2008]. Cette étude portant sur les champs
de rayonnement rencontrés en radiologie interventionnelle a conclu que quatre des cinq dosimétres
étudiés répondent aux critéres de la norme CEl 61526, tout en soulignant que la réponse de ces

derniers peut varier significativement (jusqu’a 14 %) d’un dosiméetre de méme technologie a ’autre.

1.3.5. Résultats de la revue bibliographique

Cette revue bibliographique nous a permis de prendre la mesure des difficultés liées a
’estimation réaliste du risque radiologique encouru au poste de travail. En premier lieu, il apparait
que pour des champs d’irradiation standard, la dose efficace peut s’avérer étre estimée de maniéere
trés imprécise voire erronée par l’équivalent de dose individuel, principalement en raison de

’atténuation du rayonnement dans le corps avant d’atteindre le dosimetre.
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Nous avons vus également que pour des configurations d’irradiation plus réalistes de poste de

travail soumis au rayonnement photonique (irradiation anisotrope), l’estimation de la dose efficace
par des dosimétres individuels pouvait s’avérer encore plus défaillante voire inadaptée. Cette
estimation peut également étre aggravée par la posture de |’opérateur soumis a irradiation.
De méme, il a été vu que, pour un controle de ’exposition a l’aide d’un dosimétre mesurant
[’équivalent de dose individuel H,(10), il était nécessaire que ce dernier soit porté a une position
représentative de U'exposition du corps. Ce qui suppose une connaissance précise du champ
d’irradiation (spectre et distribution angulaire).

Les réponses des dosimetres les plus communément utilisés pour la surveillance dosimétrique
individuelle (dosimétres passifs) ont été étudiées et montrent une grande dispersion qui augmente
avec la diminution de U’énergie incidente, certains ne répondant pas aux normes de réponses
standard.

La CIPR, dans son rapport 103, mentionne également qu’en cas d’exposition partielle du corps,
la lecture du dosimetre individuel peut ne pas donner une valeur représentative pour |’évaluation
de la dose efficace. Précisant que, si la valeur de la dose mesurée est bien en dessous de la limite
de dose annuelle, la valeur de H,(10) peut étre considérée comme une estimation suffisante de la
dose efficace. En revanche, pour les doses individuelles élevées, approchant la limite de dose
annuelle, ou pour des champs d’irradiation trés hétérogenes (source ponctuelle par exemple), il
serait nécessaire de considérer attentivement la situation réelle de |’exposition de la personne pour
une correcte évaluation de la dose efficace.

C’est pour cela que la CIPR envisage d’utiliser les fantomes numériques pour calculer de
nouveaux facteurs de conversion pour le calcul des doses équivalentes et de la dose efficace pour
des géométries d’irradiation spécifiques qui soient applicables aux expositions externes rencontrées
aux postes de travail. Cependant, pour pouvoir réaliser ce genre d’étude, il faudrait avoir
préalablement identifié les postes de travail a risque et les avoir clairement caractérisés. Ce qui a

ce jour n’a pas encore été réalisé.

1.4. Objectifs du projet

1.4.1. Une réponse au probléme : la création d’un « fantéme instrumenté »

Suite aux problemes constatés pour [’évaluation de la dose efficace au poste de travail, l’idée a
germé dans le laboratoire de réaliser un outil pour Uexpertise des postes soumis a des
rayonnements ionisants. Le but est donc d’obtenir la meilleure estimation possible de la dose
efficace, E, aux postes de travail quelle que soit la configuration d’irradiation et la position de
Uopérateur. Deés lors, ’approche retenue consiste a équiper un mannequin physique, dont les
matériaux et U’allure reproduisent ceux d’un corps humain de référence (matériaux équivalents au
tissu-mou, au tissu poumon et a ’os), de détecteurs dont la mesure de la dose déposée soit la plus

proche possible de celle déposée dans les organes.
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Les détecteurs placés a U'intérieur du fantome anthropomorphe devraient ainsi permettre de
mesurer la dose déposée aux organes les plus radiosensibles considérés (selon les valeurs de wr
fournies par la CIPR, section 1.2.2.1, tableaux 1.2 et 1.3) et pour n’importe quelle configuration
d’irradiation.

A partir de ces valeurs, cet instrument permettrait d’évaluer la dose efficace recue par un
travailleur a un poste de travail particulier de maniére plus précise qu’il n’est actuellement
possible. Ainsi, une référence dosimétrique pourrait étre établie, et les incertitudes concernant les
estimations de E par la dosimétrie ambiante et personnelle (électronique et passive) levées. Aussi
une sélection de dosimétres mieux adaptés aux rayonnements rencontrés au poste de travail
pourrait étre réalisée afin d’avoir un suivi dosimétrique des travailleurs le plus juste possible.

Enfin, en identifiant les détecteurs, c’est-a-dire les organes, contribuant le plus au calcul de la dose
efficace, la radioprotection du poste de travail ainsi que son ergonomie pourraient étre améliorées.

Nous pourrions ainsi contribuer au plus important des principes de la radioprotection, qui est
’optimisation en facilitant l’application du concept ALARA.

Le champ d’application de cet outil est trés large : le domaine médical, nucléaire ou dans le
domaine de la recherche, pour tous les postes de travail ou des rayonnements ionisants sont
présents (radiologie interventionnelle, radiologie, travail en boite a gants pour la fabrication du
combustible ou la manipulation et le transport d’échantillons de combustibles irradiés...).

Précisons enfin qu’une étude de faisabilité théorique de ce projet, réalisée par simulation Monte
Carlo et pour des champs d’irradiation photonique, a fait l’objet d’une précédente thése [Furstoss,

2006] (chapitre 2, section 2.2) sur laquelle nous avons basé notre propre travail.

1.4.2. Objectifs du projet de these

L’objectif de cette thése est de réaliser une étude de faisabilité expérimentale du fantome
instrumenté en vue de sa réalisation définitive, en se basant sur l’étude théorique de Furstoss
[Furstoss, 2006].

Le travail peut étre divisé en deux grandes parties. Tout d’abord, d’un point de vue
instrumentation, nous cherchons a identifier la technologie répondant le mieux au cahier des
charges établi pour les détecteurs qui doivent étre placés dans le mannequin (chapitre 2, section
2.3) ; puis nous devons réaliser et caractériser un prototype de systeme dosimétrique (SYDO)
(chapitre 3 et 4) afin d’estimer Uerreur sur la mesure de la dose déposée dans les capteurs. Ensuite,
nous devons adapter les résultats de simulation obtenus par Furstoss avec un fantome
mathématique, a un cas réel tenant compte des caractéristiques du mannequin physique existant
ainsi que du détecteur développé (chapitre 5). L’évaluation de cette adaptation sera également
faite par calcul Monte Carlo avec les paramétres réels de notre étude. Nous cherchons ainsi a
établir la précision de U’estimation de la dose efficace a partir de mesures ponctuelles réalisées

avec le fantome instrumenté.
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Chapitre 2 : Etude de faisabilité et choix de la technologie de

détection

Les limites de ’estimation de la dose efficace via les grandeurs opérationnelles et physiques
(fluence et angle d’irradiation) ont été identifiées et explicitées lors du premier chapitre de ce
document. Cherchant a palier les incertitudes mises en évidence et a étre en mesure d’offrir une
meilleure caractérisation des postes de travail soumis a une irradiation de type photonique, UIRSN a
choisi de développer un mannequin anthropomorphe équipé de détecteurs pour effectuer une
estimation directe de la dose efficace E aux postes de travail a partir de mesures ponctuelles.

Ce projet a débuté en 2003 par une étude de faisabilité numérique [Furstoss, 2006] a ’aide
d’un code de calcul Monte Carlo dont le principe est expliqué dans la premiére partie de ce
chapitre. Les principaux résultats obtenus lors de cette étude théorique seront rappelés dans la
section 2.2. Enfin, la derniére partie expose le cahier des charges du détecteur concu pour étre
placé a Uintérieur du fantome et dont les mesures permettront une estimation de la dose efficace.
Différentes technologies pouvant étre a priori utilisées pour la détection seront ensuite présentées,

afin de justifier le choix retenu pour la réalisation de notre projet.

2.1. Outil numérique de modélisation

L’outil numérique qui va étre présenté dans cette section a été utilisé pour mener a bien
’étude de faisabilité [Furstoss, 2006], mais aussi dans le cadre de ce travail de these. L’outil
numérique utilisé est le code Monte Carlo MCNPX pour le transport des particules dans la matiere.
Lors de ’étude de faisabilité, il a permis de simuler un fantome mathématique anthropomorphe
dans plusieurs champs d’irradiation et d’établir les positions de détection pour des capteurs idéaux
(sphéres de 0,5 cm) afin d’apporter des réponses théoriques a ’estimation de la dose efficace a
partir de mesures ponctuelles dans un mannequin.

Le code MCNPX a également été mis a profit pour évaluer les différences entre ’étude de
faisabilité de Furstoss, et une vision plus réaliste du projet a travers la prise en compte des
dimensions réelles des détecteurs (réalisé au chapitre 3 et 4), de la morphologie du mannequin
physique ainsi que des compositions de leurs matériaux. Cette étude comparative utilisant un
fantéme anthropomorphe RANDO® et le fantéme mathématique utilisé par Furstoss pour référence,
est présentée au chapitre 5.

Dans cette section, nous nous attarderons donc sur la description de U’outil numérique, en
expliquant les principes de la méthode Monte Carlo, les techniques de réduction de variance qui
permettent de diminuer le temps de calcul des simulations et les estimateurs statistiques de
vraisemblance du résultat. Ensuite, sera présenté plus particulierement le code Monte Carlo utilisé
lors de ce travail, MCNPX [Hendricks, 2004] : la structure d’un fichier d’entrée, le transport des

particules et les grandeurs de sortie.
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2.1.1. Les principes de base de la méthode Monte Carlo

La méthode de calcul Monte Carlo, ou méthode de résolution par échantillonnage, a été
proposée pour la premiére fois par Buffon [Buffon, 1777], avec son expérience connue sous le nom
de « laiguille de Buffon » destinée a calculer le nombre m. Le véritable essor de cette technique
s’est produit durant la seconde guerre mondiale, a ’occasion du projet Manhattan [Leslie, 1962],
grace aux travaux conjoints d’E. Fermi, N. Metropolis et S. Ulam [Metropolis, 1949 ; Ulam, 1950] sur
la conception et la réalisation de la premiére bombe atomique.

Le principe de la méthode est l’estimation de grandeurs physiques par la moyenne des résultats
de calculs d’intégrales pour un grand nombre d’histoires stochastiques. La méthode Monte Carlo
présente une meilleure convergence que les autres techniques, dites déterministes, pour les calculs
dans des espaces a plus d’une dimension, et est particulierement adaptée a la résolution de

problémes faisant intervenir des événements rares et aléatoires.

2.1.1.1. Les nombres aléatoires

La puissance de la méthode Monte Carlo réside dans la qualité de son générateur de nombres
aléatoires. Ceux-ci doivent en effet étre indépendants les uns des autres et uniformément
distribués entre 0 et 1. La génération de ces nombres aléatoires est régie par une relation de
récurrence qui entraine, de fait, une périodicité dans la séquence des nombres générés. Les
générateurs couramment utilisés générent donc uniquement des nombres pseudo-aléatoires. La
précision de la simulation est directement liée a la Uuniformité de la répartition des nombres
aléatoires et a la période du générateur. La description des phénomeénes physiques est obtenue a

partir de ’échantillonnage sur des lois de probabilités en utilisant ces nombres aléatoires.

2.1.1.2. Les techniques de réductions de variance

Afin d’obtenir des résultats avec une précision statistique correcte, il est nécessaire de
modéliser un grand nombre d’événements, ce qui peut étre trés couteux en temps de calcul (ce
temps est inversement proportionnel a Uerreur statistique). Grace aux moyens de calculs
informatiques de plus en plus puissants, la méthode Monte Carlo s’est largement démocratisée et
est maintenant utilisée pour résoudre un grand nombre de problémes. Dans notre cas, l’application
qui en est faite concerne la modélisation du transport de particules dans la matiére. Le temps de
calcul nécessaire a l’obtention du résultat est alors fonction du nombre et du type des particules
générées, de leur énergie, ainsi que du milieu dans lequel elles interagissent. Etant donné
’augmentation des niveaux de détail demandés, la résolution de ces calculs complexes peut vite
atteindre des jours, voire des semaines.

Afin de diminuer le temps de calcul tout en conservant une erreur statistique faible, des
techniques dites de réduction de variance, ont été développées [Bielajew, 1989]. Il en existe quatre
catégories, dont deux ont été utilisées dans ce projet. La premiére, l'interaction forcée ou « Forced

Collision », permet d’augmenter le nombre d’interactions dans les cellules de mesure étudiées et
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les méthodes de modification/biaisage des distributions, « Modified Sampling Methods » [Burn,
1996 ; Breismeister, 2000]. L’interaction forcée est utilisée lorsque la majorité des particules
incidentes simulées ne contribuent pas a la mesure dans la région d’intérét (ou cellule pour
MCNPX). Dans ce cas, la réduction de variance consiste a forcer les particules a interagir par
modification des libres parcours moyens. Le poids statistique des particules forcées a interagir est
ensuite modifié pour tenir compte de la contrainte imposée et ne pas fausser le résultat final. Cette
réduction de variance est réalisée a [’aide de la carte « FCL » en spécifiant, le type des particules
et les cellules ou la collision sera forcée.

La deuxiéeme méthode employée consiste a modifier les distributions des densités de probabilité
de la source et/ou du transport des particules. Elle se traduit par la modification du poids
statistique associé a la particule. Seule la modification de la source a été étudiée lors de ce projet.
Elle peut étre appliquée a tous les parameétres de la source : sa position, son énergie et l’angle
d’émission des particules par modification de la densité de probabilité de chaque paramétre avec la
carte « SB ». Ainsi, seules les particules émises par la source dans une direction d’intérét, définies

par un angle solide, sont simulées.

2.1.1.3. Les estimateurs de I’incertitude statistique

Les désintégrations radioactives ainsi que les interactions rayonnement-matiére des particules
émises qui en découlent sont des phénomeénes physiques aléatoires. Les grandeurs de mesure qui en
résultent sont également a caractére aléatoires, et leur estimation revient donc a résoudre un
probléme statistique.

La méthode Monte Carlo donne lieu a Uestimation de plusieurs grandeurs statistiques, qui
permettent de juger de la fiabilité et de la précision du résultat [Breismeister, 2000]. MCNPX
propose différents estimateurs :

L’erreur statistique sur la moyenne :

S, == (Eq. 2.1.)

-\2 . s NP
(x,- —x) (Eq. 2.2.), la variance associé€e a la distribution des valeurs x; et

n
2 1
avec s,° =——

=1

n-14
n le nombre total d’histoires simulées.
L’erreur relative du résultat d’un calcul normalisé par rapport au nombre de particules

incidentes est donnée par :

R = (EQ. 2.3.)

x ||><M

En regle générale, pour que le résultat d’un calcul soit considéré comme satisfaisant, il
faut que R soit inférieur a 5 %.
La précision du calcul peut étre définie par un autre estimateur : la « Figure Of Merit »

(ou FOM), définie par ’équation :
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FOM =

Eq. 2.4.
R2.T (Fq )

Avec T le temps de calcul (en minutes). Si le résultat est bien défini, c'est-a-dire s’il converge,
la FOM doit rester a peu prés constante aprés quelques fluctuations statistiques au début du calcul
pour un nombre suffisamment important d’histoires simulées.

Il existe d’autres tests statistiques, comme la variance de la variance ou les résultats de dix
tests statistiques donnés pour un canal (bin), qui permettent a U’utilisateur de vérifier la fiabilité de

son calcul et d’en connaitre la précision [Booth, 1985].

2.1.2. Le code MCNPX

A Uheure actuelle plusieurs codes de transport de particules par méthode Monte Carlo ont été
développés et nombre d’entre eux sont employés a la résolution de problémes de radioprotection.
Les plus répandus d’entre eux sont :

- Le code Monte Carlo EGS (Electron Gamma Shower) développé au « Stanford Linear

Accelerator Center ». Il est employé dans un grand nombre d’utilisations en métrologie des

rayonnements. La version actuelle est EGS5 [Hirayama, 2005].

- Le code GEANT 4.0 développé au CERN, il permet le transport de plusieurs types de

particules : photons, électrons, hadrons, ions. Sa particularité est d’offrir une programmation

orientée objet (codage en C++) ouverte a ’utilisateur.

- PENELOPE a été concu a ’Université de Barcelone dans le but de suivre dans un premier temps

uniquement les électrons et les positrons. Le transport des photons fut ajouté par la suite. Le

langage de programmation est du Fortran [Salvat, 2001].

- Le code MCNP (Monte Carlo N-Particules), est développé au « Los Alamos National Laboratory »

depuis les années 1940. La premiere version MCNP1A date d’aoiit 1977. La version actuelle du

code MCNP offre la possibilité de simuler le transport de particules neutres (neutrons et

photons) et de particules chargées (électrons et positrons). Le code est régulierement mis a

jour et sans cesse amélioré par de nouvelles versions. Ces améliorations sont maintenant

réalisées par deux équipes distinctes du laboratoire de Los Alamos. Le premier a gardé

’acronyme MCNP pour ses nouvelles versions, [’autre s’est différencié par ’appellation MCNPX

(Monte Carlo N-Particule radiation transport code eXtending the capabilities of MCNP4C). En se

basant sur la version MCNP4C [Breismeister, 2000], le code MCNPX [Hendricks, 2004] integre en

plus les bases de données nécessaires au transport des protons, ainsi que des modeéles physiques

(haute énergie) pour simuler le transport de 32 particules supplémentaires [Hendricks , 2003].

Pour les besoins du projet de these présenté dans ce mémoire, le code MCNPX a été choisi. Ce
code de calcul a été sollicité car ses caractéristiques pour la modélisation ainsi que le transport de
particules et les calculs de dose correspondaient a nos besoins de simulation. De plus, en raison de

sa reconnaissance internationale en matiére de radioprotection [Kim, 1998 ; Wieczorek, 1998 ; Kim,
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1999] et de la relative simplicité de mise en ceuvre de ses fichiers d’entrée, il est apparu comme

étant Uoutil le mieux adapté.

2.1.2.1. Structure d’un fichier d’entrée MCNPX

La description de la simulation que ’on souhaite réaliser avec le code MCNPX est réalisée au
travers d’un fichier d’entrée. Ce fichier a une structure fixe ou sont définis: les géométries
relatives a l’étude, les matériaux utilisés, le type de particules que 'on souhaite transporter, la
description de la source de rayonnement, et ’information que ’on souhaite obtenir de la simulation
(appelée « tally » en MCNPX). Il est également possible de spécifier, par l'intermédiaire de
« cartes » appropriées, certains choix dans la simulation comme les modéles de physique a utiliser,
’information dans le fichier de sortie souhaitée, etc.

La premiere partie du fichier d’entrée concerne la description de la géométrie. Elle est réalisée
a partir de cartes de surface ou de volume (« macrobodies ») a ’aide du principe des inclusions et
exclusions booléennes des différents espaces. Ces équations booléennes permettent de définir des
ensembles appelés « cellules ». Vient ensuite la description de la composition des matériaux
considérés dans le probléeme, avec la spécification des librairies contenant les sections efficaces
utilisées. Puis, La source de rayonnement est décrite a travers un certain nombre de paramétres
permettant de définir le type de particules émises, leur énergie, leur direction et d’éventuelles
méthodes de réduction de variance. Enfin, la derniére partie du fichier d’entrée concerne la
spécification des grandeurs de sortie désirées par l'utilisateur (fluence, dose absorbée, etc.), le
type de particule a prendre en compte dans le résultat et les cellules de mesure ou sont effectués

les calculs.

2.1.2.2. Les modes de transport

L’étude étant consacrée au calcul de la dose efficace en champs photoniques (section 2.1),
nous nous attacherons a décrire uniquement le mode de transport des photons (« MODE P ») et des
électrons (« MODE P E ») qui en découlent.

Le transport des photons est calculé a partir des librairies contenant les sections efficaces
différentielles (mcplib04 pour cette étude). Elles permettent de déterminer le libre parcours moyen
des photons, c'est-a-dire la distance parcourue par un photon entre deux interactions, en fonction
de Uénergie initiale des particules, du type de matériau traversé ainsi que de l’angle solide
élémentaire. Une fois le libre parcours moyen déterminé, le photon est transporté en ligne droite
sans perte d’énergie jusqu’au lieu de la prochaine interaction. Le type d’interaction produit est
alors de nouveau échantillonné selon les différentes sections efficaces. La perte d’énergie liée a
Uinteraction et la direction des particules résultantes sont calculées ainsi que le nouveau libre
parcours moyen du photon sortant. Ce processus est réitéré jusqu’a l’absorption totale du photon
primaire ou lors de son passage dans une région de la géométrie ou le transport des particules n’est

pas pris en compte.
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Les électrons secondaires produits par les photons peuvent étre transportés ou non. Si le MODE :

P E [Shaart, 2002] est choisi, tous les électrons secondaires créés par interactions photoniques sont
transportés, excepté ceux résultant de la diffusion cohérente. Il faut néanmoins tenir compte du
grand nombre d’interactions que subissent les électrons dans la matiére, et donc du rallongement
du temps de calcul que leur transport implique.
Si le « MODE : P » est choisi et que le paramétre IDES de la carte PHYS : P est égal a O (valeur par
défaut), alors "’approximation du kerma est prise en compte : les électrons secondaires sont créés
mais annihilés immédiatement en déposant toute leur énergie localement. Les photons de
Bremsstrahlung qui seraient produits par les électrons non transportés sont tout de méme pris en
compte.

Le code MCNPX propose deux modes de transport des photons, spécifiés a travers la carte
PHYS : P. Le premier, dit mode « simple », prend en compte U’effet photoélectrique, la production
de paires et la diffusion Compton. L’autre mode (« détaillé ») incliit, en plus des effets précédents,
la diffusion cohérente (ou diffusion Thomson) et tient compte de U’émission de fluorescence. Le
mode « détaillé » est pris par défaut lors de la simulation lorsque ’énergie des photons est
inférieure a 100 MeV.

Il est indéniable que le mode de transport P E offre une meilleure précision au calcul. Il
nécessite cependant un temps de calcul beaucoup plus important. Un facteur 1000 a 10000 de
temps supplémentaire intervient entre un calcul en « MODE P » et un calcul « MODE P E ».

Pour cette étude, le calcul de la dose absorbée par l’approximation du modéle couche épaisse
(approximation par le Kerma): « MODE P » a été validé. Les électrons déposent alors leur énergie
proche du lieu d’interaction du photon primaire et suivant la direction de ce dernier. La précision
supplémentaire apportée par le calcul en « MODE P E » n’était pas suffisamment importante

comparée a ’allongement de la durée du temps de calcul.

2.1.2.3. Les grandeurs de sortie

Le code MCNPX met a la disposition de lutilisateur six types de sorties différents pour les
calculs en champs photonique qui sont appelés « tallies ». Ces derniers sont indiqués dans le tableau
2.1.

Le calcul d’un « tally » peut étre réalisé dans une cellule, au travers d’une surface ou sur un point
isolé et son résultat est normalisé par rapport au nombre de particules sources simulées.
Dans cette étude, nous avons utilisé les « tallies » F4 pour [’estimation de la fluence dans un volume

et les « tallies » F6 et *F8 pour estimer ’énergie déposée dans les cellules de mesure.
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Tableau 2.1. Liste des « tallies » disponibles dans le code MCNPX pour les photons (P) et les

électrons (E).

Tally Particules Description F unité *F unité

F1 PouE Mombre de particules ou énergie des ey
particules traversant une surface )

F2 PouE Fluence de particules & travers une cr e MY o2
surface

F4 PoukE Fluence de particules & travers une cr® M o2
cellule

F& P Fluence de particules en un détecteur o2 KAeh o e
point

Fa P Energie déposée par unité de masse we, g jerks.g!

Fa Poukou Energie déposée coups ey

PfE

D’autres formats de sortie sont également disponibles. La méthode des « MESH » par exemple,
consiste a superposer une grille virtuelle (maillage) sur la géométrie d’entrée. Ce format permet, a
travers le calcul dans les éléments de volume (voxel) définis par la grille virtuelle, d’étudier la
distribution spatiale des « tallies » dans la géométrie. La taille des voxels est définie dans le fichier
d’entrée MCNPX. Plus la précision voulue sur la distribution spatiale des « tallies » est fine (maillage
fin), plus long est le temps de calcul nécessaire a l’obtention du résultat.

Les points essentiels concernant la méthode de calcul Monte Carlo et le code MCNPX ont été
abordés. Leurs applications a l’étude numérique de faisabilité du fantome anthropomorphe sont

présentées dans le paragraphe suivant.

2.2. Etude de faisabilité [Furstoss, 2006]

Le code MCNPX a été utilisé pour la réalisation d’une étude de faisabilité numérique concernant
le projet de construction d’un fantome anthropomorphe instrumenté entre 2003 et 2006. Son
objectif était de simuler un mannequin anthropomorphe mathématique (de type MIRD) dans des
champs d’irradiation photonique, d’énergie comprise entre 40 keV et 4 MeV, afin de vérifier s’il
était possible d’évaluer la dose efficace recue par un travailleur a son poste a partir de mesures
ponctuelles effectuées dans le mannequin. Cette section est consacrée aux principaux résultats de

cette étude menée par Furstoss [Furstoss, 2006].
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2.2.1. Le modéle mathématique anthropomorphe utilisé

Pour les calculs réalisés dans cette étude, un mannequin (ou fantdome) anthropomorphe
mathématique a été utilisé. Le modéle choisi est basé sur les travaux réalisés par Cristy et
Eckerman [Cristy, 1987], qui ont mis en équation les principaux organes du corps humain a partir
des données publiées sur « ’lhomme de référence » par la CIPR [ICRP 30, 1980]. Tous les organes
sont modélisés par des formes géométriques simples et leurs volumes ont été déterminés a partir de
données épidémiologiques. La seule modification par rapport aux travaux de Cristy et Eckerman
concerne la thyroide, dont le modéle proposé par Clairand [Clairand, 1999] a été préféré car il
permet une modélisation optimisée.

Trois types de matériaux sont définis afin de représenter l’ensemble des organes et des tissus
du fantome : le tissu-mou, le tissu-os et le tissu-poumon. Leur composition et masse volumique sont
définies dans le rapport 23 de la CIPR [ICRP 23, 1975].

Les caractéristiques géométriques du fantome mathématique sont représentées sur la figure 2.1.
La validation de ce modéle mathématique anthropomorphe a été réalisée par comparaison aux
travaux réalisés par Zankl [Zankl, 1997] et publiés dans le rapport 57 de la CIUR [ICRU 57, 1998].

80 cm

Figure 2.1. Dimensions extérieures du fantdbme mathématique et positionnement du repere.

2.2.2. Principaux résultats

Afin de répondre a la problématique posée par la volonté de réaliser un instrument de mesure
de la dose efficace, l’étude a d’abord consisté a déterminer le nombre et la position des détecteurs
nécessaires a une correcte estimation de E. Lors de la deuxiéme partie, nous verrons comment le
calcul de la dose efficace a été réalisé a partir de points de mesure. Puis dans une troisieme

section, nous décrirons !’optimisation faite sur le nombre de détecteurs en vue de la réalisation

Chapitre 2 - page 38



Chapitre 2 : Etude de faisabilité et choix de la technologie de détection

pratique de Uoutil d’expertise et ’estimation de la dose efficace qui peut étre attendue. Enfin,
dans une derniére partie, nous présenterons les résultats obtenus pour la simulation de postes de

travail.

2.2.2.1. Détermination du nombre et de la position des détecteurs

Les points choisis pour U'implantation des futurs détecteurs doivent étre représentatifs de la
dose moyenne recue par les organes qui sont considérés dans le calcul de la dose efficace E
(chapitre 1, section 1.2.2.2, tableau 1.4). Afin de déterminer ces positions, cette étude a simulé
dans un premier temps des configurations d’irradiation standard, c'est-a-dire, des champs incidents
mono-énergétiques, unidirectionnels, paralléles et irradiant entiérement et de facon homogene la
surface du fantome. L’objectif était de trouver des positions situées dans chaque organe ou la dose
déposée correspondait a +30 % de la dose moyenne déposée a l’organe, et ceci pour la gamme
d’énergie photonique de 40 keV a 4 MeV et pour quatre configurations d’irradiation standard :
antéro-postérieure (AP), postéro-antérieure (PA), latérale droit (RLAT) et latérale gauche (LLAT)
(figure 2.2).

= ¥ 1171
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AP RLAT

Figure 2.2. Configurations standard par rapport au plan d’irradiation : antéro-postérieure (AP),

postéro-antérieure (PA), latérale droit (RLAT) et latérale gauche (LLAT).

Dans un premier temps, les énergies moyennes déposées dans chaque organe (D, 7, dose
absorbée par l'organe T) ont été calculées en tenant compte de leur volume. La dose efficace dite
« de référence » (E.s) a été calculée a partir de ces doses moyennes déposées dans chaque organe,
en utilisant les facteurs de pondération relatifs a la radiosensibilité des tissus des organes décris

dans le rapport 60 de la CIPR [ICRP 60, 1990]. En outre, les modifications apportées par les
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« nouvelles recommandations » de la CIPR [ICRP, 2005] (précédent les recommandations du rapport
103 [ICRP 103, 2007]), concernant le calcul de E, ont également été prises en compte. Ces
modifications concernent les organes contribuant au calcul de la dose efficace, ainsi que la
définition de l’organe « reste » et leurs facteurs de pondération tissulaire associés (chapitre 1,
section 1.2.2.2, tableau 1.4).

Les positions de détection dans les organes ont été déterminées a partir de l’étude de la
distribution de dose sur toute la gamme en énergie et sur ’ensemble du fantéme pour les quatre
irradiations standard, par la méthode des « MESH » (section 2.1.2.3). Le volume des cubes du
maillage a été pris égal a 8 cm®. Ce choix tient compte du volume du détecteur, dont le volume
maximum a été fixé a la taille des voxels (élément de volume en trois dimensions) du maillage et du
temps de calcul nécessaire a ’obtention du résultat.

Le critére de choix pour les positions de détection était de trouver un point commun aux quatre
configurations d’irradiation standard (AP, PA, RLAT et LLAT) pour les énergies étudiées, offrant une
estimation de ’énergie déposée, représentative de D, r avec un écart inférieur ou égal a +30 %.
Pour les organes de moins de 20 cm®, la position de détection a été prise au centre de ’organe. Un
probléme se pose, néanmoins, pour l’évaluation de l’énergie déposée dans certains organes
étendus : squelette, moelle rouge ou muscle. Etant donné que la plupart des éléments de volume
(« voxel » de 8 cm®) peuvent contenir plusieurs types de tissus (muscle et os, par exemple), leurs
positions de détection ont été choisies de maniére intuitive, en visant une bonne répartition dans le
volume de matiére.

Ainsi, un total de 106 positions a été défini pour déterminer la dose absorbée aux organes soit :

- 28 positions pour les organes, dont 7 dans des organes de volume inférieur a 20 cm?,

- 39 positions dans le squelette,

- et 39 autres dans le muscle.
Deux positions ont été ajoutées afin d’estimer la dose absorbée au coeur et a la vésicule biliaire,
nécessaire au calcul de la dose efficace d’apres les « nouvelles recommandations » de la CIPR [ICRP,
2005]. C’est a partir de ces positions évaluant la dose absorbée aux organes (E,), que la dose

efficace a été estimée.

2.2.2.2. Résultats obtenus pour I’évaluation de la dose efficace a partir de points de détection

Le calcul de la dose efficace, aux positions de détection préalablement déterminées (E,), a été
réalisé a partir de |’énergie déposée dans des sphéres de 1 cm de diamétre et comparé a E.;. La
composition des sphéres de détection a été prise comme équivalente au matériau dont elles
estiment la dose déposée.

La dose efficace a été évaluée pour différents types de champs d’irradiation : standard (figure

2.2.) et inhomogeénes (sources ponctuelles).
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- Pour des configurations standard d’irradiation : AP, PA, RLAT, LLAT

Le calcul montre que pour des configurations standard d’irradiation, avec 106 positions de
détection et pour la gamme d’énergie photonique de 40 keV a 4 MeV, U'estimation de la dose
efficace, par rapport a la dose efficace de référence, était sous-estimée avec une erreur inférieure
a 15 %. Cette estimation vaut pour les deux critéres de calcul, selon la CIPR 60 et les « nouvelles
recommandations ». Il est important de remarquer que cette estimation de E, trés satisfaisante, est
issue de compensations entre des surestimations et des sous-estimation de la dose déposée aux

organes étudiés [Furstoss, 2006].

- Pour des champs d’irradiation inhomogénes

La simulation a été réalisée avec trois sources ponctuelles, disposées face au fantoéme
anthropomorphe (a 40 cm du tronc) a trois hauteurs différentes (a 10 cm du sol, 125 cm puis 170 cm
du sol) et pour les énergies 60 keV, 100 keV et 700 keV.

Dans ces conditions, la dose efficace déterminée a partir des positions de détection (E,) est sous-
estimée avec une erreur inférieure a 14 % pour les deux critéres de calcul. La aussi, les doses
déposées aux organes sont surestimées ou sous-estimées suivant l’énergie et la position étudiée (le
foie par exemple a l’énergie 60 keV et sous-estimé de 43 % en position basse et surestimé de 35 %

en position haute) [Furstoss, 2006].

2.2.2.3. Optimisation : réduction du nombre de détecteur

Les résultats mentionnés plus haut montrent un écart relatif maximum de -15 % entre la dose
efficace calculée a partir de sa définition (E,) et celle évaluée a partir des points de mesure E,
pour des énergies de 40 keV a 4 MeV en champs d’irradiation standard et pour des sources
d’irradiation ponctuelles a certaines énergies.

En vue d’une réalisation pratique de U'outil d’expertise il était nécessaire d’évaluer ’impact
d’une réduction du nombre de positions de détection (106 en principe) sur l’estimation de E,. Pour
diminuer le nombre de détecteurs, il a été choisi de considérer uniquement les organes contribuant
a 90 % de la dose efficace et de re-normaliser leurs facteurs de pondération tissulaire wy. Cette
étude a été menée pour les quatre configurations d’irradiation standard sur ’ensemble de la
gamme en énergie de 40 keV a 4 MeV.

Puis la dose efficace mesurée a partir du nombre optimisé Ej..,:, de points de détection a été
calculée pour les sources d’irradiation ponctuelles décrites précédemment. Pour chaque
configuration, la dose efficace Ep.opr @ €té comparée a la dose efficace calculée a partir des doses

absorbées moyennées aux organes du fantome (Ej).
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- Pour des configurations standard d’irradiation : AP, PA, RLAT, LLAT

Les calculs des doses absorbées aux organes ont permis de constater que, quelle que soit la
configuration d’irradiation, si les doses absorbées a la surface de l’os, au « reste », a |’cesophage et
a la peau sont négligées, on obtient la dose efficace évaluée a 90 % de la valeur de référence.

Ainsi, en négligeant la dose absorbée par ces organes, le nombre de positions de détection est
diminué a 24 pour un calcul de la dose efficace a partir des facteurs de pondération fournis par le
rapport 60 de la CIPR et dans le cadre des « nouvelles recommandations ».

Cette optimisation offre une estimation de la dose efficace comprise entre -21 % et 4 % sur
toute la gamme en énergie. L’écart devient inférieur a +10 % pour les énergies supérieures a
100 keV.

- Pour des champs d’irradiation hétérogénes

Pour les trois positions de la source ponctuelle (10 cm, 125 cm et 170 cm du sol) et pour les
trois énergies étudiées (60 keV, 100 keV et 700 keV), Uerreur relative sur 'estimation de E, par
Ept-opt reste entre -15 % et 1 % pour les deux critéres de calcul de la dose efficace. Exception faite
des résultats a 60 keV et a 100 keV, lorsque la dose efficace est calculée en fonction des valeurs de
wr des « nouvelles recommandations » [ICRP, 2005] pour la source positionnée a 10 cm du sol, ou la
dose efficace est sous-estimée respectivement de 25 % et 20 %. La encore, les surestimations des
doses aux organes (comme la poitrine ou ’estomac principalement) compensent presque

entierement les sous-estimations (au foie par exemple) [Furstoss, 2006].

2.2.2.4. Exemples de champs d’irradiation typiques de poste de travail

Deux scénari de situations proches d’un poste de travail ont également été modélisés afin de
valider la réduction du nombre de détecteurs en conditions « réelles » et d’évaluer la pertinence de
la mesure de la dose efficace avec un mannequin anthropomorphe instrumenté.

Le premier scénario correspond a un travailleur placé dans une zone de stockage de déchets

radioactifs. Deux empilements de quatre flts ont été modélisés devant et derriére le travailleur a
2 metres de distance. Le champ d’irradiation est approximativement isotrope avec une activité
totale de la matrice de déchets de 154 GBq et pour une énergie moyenne de 400 keV.
Le deuxiéme scénario correspond a un travailleur devant une boite a gants. L’irradiation provient
des deux ouvertures pour le passage des bras situées a 130 cm du sol et a 10 cm en face du
travailleur. Le rayonnement d’énergie moyenne de 56 keV n’est donc pas uniforme sur toute la
surface du mannequin.

Pour chaque poste de travail, le calcul de la dose efficace aprés optimisation du nombre de
positions de détection a été comparé a la dose efficace de référence E.; (section 2.2.2.1) et au
résultat de la simulation de l’équivalent de dose individuel H,(10) (grandeur avec laquelle sont

étalonnés les dosimetres portés a la poitrine par les travailleurs). L’équivalent de dose a été calculé
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en placant le centre de la cellule de mesure a 1 cm de profondeur dans le fantdme cube défini par
la CIUR (chapitre 1, section 1.2.3.3).

- L’entreposage de déchets radioactifs

Pour les deux critéres de calcul de la dose efficace de référence (valeurs de wrde la publication
60 de la CIPR ou celles des nouvelles recommandations) l’erreur relative est de -3 % (1,34 pSv.h’
pour Es et 1,30 pSv.h‘1 pour Epe.op). Les erreurs d’évaluation des doses absorbées aux organes dans
lesquels les sphéres de détection sont positionnées, sont toutes inférieures a #15 % en valeur
absolue.

L’estimation fournie par Hp(10) (1,38 uSv.h™) montre un bon accord avec la dose efficace de

référence (3 %).

- La boite a gants

Les erreurs relatives entre E et Ep.ope N'€St que de +2 % lorsqu’elles sont calculées avec les
facteurs de pondération tissulaire de la publication 60 de la CIPR et de +7 % pour les facteurs des
nouvelles recommandations. La encore, les doses déposées aux organes sont estimées avec une
erreur inférieure a +15 % par les sphéres de détection.

Il faut néanmoins noter que, dans ce scénario, |’équivalent de dose individuel H,(10) surestime
d’un facteur 2,5 (145,6 % d’erreur relative) et 1,9 (89 % d’erreur relative) la dose efficace
respectivement pour les valeurs de wy du rapport 60 de la CIPR et celles des nouvelles

recommandations.

2.2.2.5. Conclusion de I’étude de faisabilité

L’optimisation du nombre de détecteurs nécessaires a une correcte évaluation de la dose
efficace est satisfaisante puisque, pour toutes les configurations d’irradiation et sur toute la gamme
en énergie étudiées, la dose efficace est en général évaluée avec une erreur de +20 %.

Furstoss [Furstoss, 2006 ; Furstoss, 2007] a donc démontré de cette maniére la faisabilité
théorique d’un mannequin anthropomorphe équipé de 24 détecteurs, donnant une estimation
satisfaisante de la dose efficace a partir de mesures ponctuelles de la dose absorbée aux organes en
champ d’irradiation photonique d’énergie comprise entre 40 keV et 4 MeV. Il a également montré
que, dans certaines configurations d’irradiation, cette mesure apporte une meilleure estimation de
la dose efficace que celle offerte par H,(10), permettant ainsi une meilleure connaissance de
’exposition du travailleur et le choix d’une surveillance dosimétrique mieux adaptée.

Néanmoins, la faisabilité théorique de cet outil d’expertise dosimétrique n’implique pas une
faisabilité technique immédiate. En effet, dans les simulations présentées plus haut, le systéme de
détection est symbolisé par une sphére de 1 cm de diamétre, composée du méme matériau dont

elle estime la dose et aucune erreur n’y est associée. De plus, les dosimétres disponibles sur le
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marché ne présentent pas couramment les caractéristiques requises a une telle détection (tres

faible volume et matériau équivalent au tissu-mou [ICRU 44, 1989] entre autres).

2.3. Technologies de détection adaptables a la réalisation de I’outil d’expertise

dosimétrique

Nous avons précédemment examiné la faisabilité théorique de U'outil d’expertise de postes de
travail en radioprotection. Afin de réaliser le mannequin anthropomorphe instrumenté, il est
important de définir un cahier des charges du systéme de détection a implanter dans ce dernier. Les
caractéristiques requises pour nos applications sont décrites dans la premiéere partie de cette
section. La deuxiéme partie traite des atouts et inconvénients des techniques de détection
existantes et adaptables a notre projet. Enfin, la derniére partie présente les choix retenus pour le

systeme de détection et pour le mannequin anthropomorphe.

2.3.1. Cahier des charges du systéme de détection

Comme nous ’avons précisé (chapitre 1, section 1.1.2, tableau 1.1), le classement en zones
d’exposition est défini en fonction de la dose efficace intégrée sur une heure. Si l’on considere
uniquement des irradiations externes et des débits de dose continus, on peut définir le zonage a
partir des débits d’équivalents de dose ambiants. La limite de la zone surveillée est ainsi fixée a
80 pSv intégrée sur un mois. Comme il est estimé qu’un travailleur surveillé intervient environ
800 heures par an en milieu « irradiant », nous avons choisi comme limite de détection un débit de
dose de 1 pSv.h™.

Les caractéristiques, fluence et énergie, des champs de rayonnement ionisant au poste de
travail sont trés variées. C’est pourquoi nos détecteurs doivent étre sensibles a une large gamme en
énergie de 40 keV a 4 MeV, choisie également dans ’étude de faisabilité numérique présentée plus
haut.

Le capteur du systéme de détection a vocation a étre implanté dans le mannequin
anthropomorphe. Il doit donc étre concu de maniére a ce que sa composition soit proche du
« matériau fantome » (apparenté a du tissu-mou) (section 2.2.1) afin de ne pas perturber la mesure
des autres capteurs environnants. Le volume de détection employé doit étre également le plus
faible possible afin de ne pas modifier la distribution de dose a Uintérieur du fantome, de se
rapprocher ainsi le plus possible d’une détection « ponctuelle » comme celle étudiée dans ’étude
de faisabilité, et de faciliter l'usinage du mannequin anthropomorphe. Les distributions angulaires
des rayonnements ionisants au poste de travail étant définies sur 360 degrés, le capteur doit
pouvoir fournir une réponse indépendante de l’angle d’incidence des rayonnements. La forme
sphérique est donc privilégiée. Enfin, la performance de l'outil de dosimétrie réside dans sa

capacité a fournir une réponse fiable mais aussi rapide de la mesure des 24 détecteurs. Afin de
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faciliter Uexploitation des résultats, les détecteurs doivent étre a lecture directe (détecteurs actifs)

ou bien disponible dans un court délai permettant d’avoir ’information en temps réel.

En résumé, les principaux points auxquels doit répondre le systéme de détection sont :
- une réponse linéaire en énergie dans la gamme allant de 40 keV a 4 MeV ;
- un seuil de détection pour le débit de dose fixé a 1 pSv.h™;
- un volume sensible de détection inférieur a 8 cm?;
- un comportement proche du matériau équivalent tissu-mou au sens du rapport 44 de la
CIUR;
- une indépendance angulaire de la réponse sur toute la gamme d’énergie ;
- la possibilité d’une lecture fiable en quasi temps réel des résultats ;
- la possibilité de connecter 24 détecteurs au systeme d’acquisition, de traitement et de

lecture des résultats.

2.3.2. Etude des technologies de détection

Les critéres requis pour le systéme de détection imposent un développement spécifique pour
notre application. C’est pourquoi nous avons étudié les avantages et inconvénients des techniques
de détection afin de définir une méthodologie permettant d’adapter un systeme dosimétrique aux

besoins du projet.

2.3.2.1 Transistor a effet de champ a métal oxyde semi-conducteur (MOSFET")

Les dosimetres MOSFETs ont été utilisés pour la premiére fois en 1974. Depuis, leur utilisation
s’est largement répandue : leur domaine d’application va de la dosimétrie spatiale au controle in
vivo des traitements par radiothérapie. De récentes innovations, notamment [’augmentation de leur
sensibilité, ont permis leur utilisation pour le controle de dose délivrée par les appareils d’imagerie
radiologique [Dong, 2002 ; Kwan, 2008]. Ces dosimétres présentent comme avantages principaux
d’étre faciles d’utilisation, de petite taille, et surtout de fournir une lecture de la dose immédiate.

Les transistors MOSFETs se composent de 4 électrodes : la source (S) en silicium dopé n, tout
comme le drain (D), d’un substrat (B) en silicium dopé p et d’une grille constituée d’une couche de

dioxyde de silicium (Si0,) (figure 2.3).

! Métal-Oxyde Semiconductor Field Effect
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Figure 2.3. Structure d’un MOSFET a canal P (jonction PN)

Leur principe de fonctionnement est proche de celui des détecteurs a semi-conducteurs a
jonction P-N. Une tension de polarisation est appliquée entre la grille et le substrat. Si cette tension
est supérieure a la tension seuil (V7), le nombre de porteurs de charge (paire électron-trou) créés
par ionisation dans le dioxyde de silicium est proportionnel a la dose déposée dans ce dernier. Le
champ électrique créé entre la grille et le substrat empéche en effet la recombinaison des porteurs
de charge. Et les paires électron-trou contribuent ainsi a intensifier les changements en V;. Ce sont
alors ces variations de la tension de seuil qui permettent la mesure de la dose absorbée.

L’énergie nécessaire a la création d’une paire électron-trou dans le dioxyde de silicium est en
général assez faible (inférieure a la dizaine de eV), ce qui leur confére une trés bonne sensibilité et
de tres bons résultats en spectrométrie (résolution en énergie de 100 eV a 6 keV) [Ponpon, 1996].
Ce potentiel d’ionisation tres bas n’est cependant obtenu qu’avec des montages incluant un
systeme de refroidissement de U’électronique (de 77°K a 300°K). La nécessité d’adapter un
dispositif cryogénique pour la détection des faibles énergies, augmenterait |’encombrement dans le
mannequin anthropomorphe et engendrerait des perturbations sur la mesure. Les problémes de
mesure viendraient aussi de la non-équivalence des matériaux constituant les transistors MOSFETSs
au matériau tissu-mou.

En outre, alors que les données des constructeurs donnent une isotropie de #2 % sur 360°,
’étude menée par Dong et al. [Dong, 2002] montre que, lorsque la radiation est paralléle a l’axe
longitudinal du dosimétre ou lorsqu’elle est opposée au coté du dosimétre ou se situe le volume
sensible de détection, une sur-réponse importante peut étre constatée a faible énergie (jusqu’a
40 % pour un faisceau mono-énergétique de 60 kVp). Cette sur-réponse en énergie, pouvant
atteindre un facteur 6-7 pour des énergies inférieures a 100 keV [Wang, 2004] est d’autant plus
génante qu’elle dépendrait du dosimetre MOSFET employé.

Enfin, une étude réalisée par Yoshizumi et al. [Yoshizumi, 2007], a comparé les mesures de la
dose moyenne absorbée par 20 organes, obtenues avec des transistors MOSFETs et avec des
dosimeétres thermoluminescents (TLDs) lors d’un examen scanner de la région pulmonaire. L’auteur
conclut que ’évaluation des doses déposées aux organes lors d’examens scanner (doses comprises
entre 0,1 et 1 mGy) peut étre réalisée, en quasi-temps réel, par des transistors a effet de champ

MOSFETs. Il apparait que, méme si les évolutions technologiques ont permis d’avoir des seuils de
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détection de dose toujours plus faibles, ils restent au mieux de ’ordre de 1 cGy. [Technical note 7,
Best Medical Canada, 2009]. Ce seuil de détection est donc trop élevé pour utiliser ce type de

dosimeétre dans le cadre de la radioprotection des travailleurs (section 2.2.1).

2.3.2.2. Dosimétre OSL a fibre optique

Le phénoméne physique a lorigine de la détection de dose par luminescence stimulée
optiquement est similaire a celui de la thermoluminescence (TLD). Néanmoins, la lecture des
détecteurs TLDs est réalisée par une stimulation thermique (émission de lumiére en fonction d’une
loi de chauffe des détecteurs), alors que ’OSL est basée sur la lecture a partir d’une source de
lumiere.

Lorsqu’un matériau de type OSL est soumis a un rayonnement ionisant, |’énergie déposée par ce
rayonnement fait passer certains électrons de la bande de valence a la bande de conduction du
matériau (figure 2.4, étape 1). Ces électrons vont ensuite décroitre vers la bande de valence mais
certains peuvent se trouver piégés par des niveaux d’énergie intermédiaires créés par des dopants
ou impuretés du cristal OSL. Le nombre d’électrons ainsi piégés est proportionnel a la dose recue.
La lecture du dosimétre est faite au moyen d’une source lumineuse qui va libérer les électrons
piégés et leur permettre de passer vers des niveaux de recombinaison (figure 2.4, étape 2). Lors de
ce passage, des photons de fluorescence sont alors émis et générent un signal de lumiére

proportionnel a la dose de radiation absorbée (figure 2.4, étape 3).

Bande de
— & " Conduction
(2) Stimulation
[ Optique (IR) :
Niveau Piege {3) Emission
Visible
(1) Radiation Miveau
lonisante Recombinaison

Bande de Valence

Figure 2.4. Schéma de principe de I’émission lumineuse d’un cristal OSL.

Dans la mesure ou la lumiere émise par certains matériaux présentant des propriétés OSL
correspond au spectre visible, le signal peut étre déporté par fibre optique. Ce point est
particuliérement intéressant pour notre projet puisqu’il permettrait de limiter I’encombrement
dans le mannequin anthropomorphe.

Le Laboratoire de Mesure Optique (LMO) du CEA (Commissariat a ’Energie Atomique) a
développé un dosimétre a lecture instantanée basé sur la Luminescence Stimulé Optiquement
(Optically Stimulated Luminescence, OSL) et sur Uutilisation de fibres optiques pour le transport de

la lumiére. Le développement de ce dosimetre, initié en 1993, avait pour objectif ’amélioration de

Chapitre 2 - page 47



Chapitre 2 : Etude de faisabilité et choix de la technologie de détection

la surveillance dosimétrique des travailleurs dans le cadre du concept de radioprotection ALARA
(« as low as reasonably achievable ») [Ranchoux, 2002]. Son développement s’est poursuivi dans le
cadre du projet européen MAESTRO (« Method and Advanced Equipment for Simulation and
Treatment in Radiation Oncology ») avec le but d’améliorer le controle des doses délivrées lors des
traitements par radiothérapie (dosimétrie in vivo) [Magne, 2008].

Le détecteur développé au LMO est constitué :

- d’une téte de capteur, contenant un cristal d’alumine (a-Al;0;: C) et U'optique de
guidage de la lumiére vers la fibre optique. L’alumine a été retenue pour ses qualités en
termes de seuil de détection (10 pGy) et de sensibilité aux rayonnements, pour ses
propriétés de transparence a sa propre lumiére émise, pour son faible fading (perte du
signal enregistré en fonction du temps avant lecture), et enfin, pour sa composition
proche du tissu-mou (numéro atomique proche de 7 pour le tissu-mou alors que celui de
’alumine est égal a 10) ;

- d’une fibre otique en silice permettant le guidage de la lumiére de la téte du capteur a
Uunité centrale ;

- d’une unité centrale de lecture incluant un laser émettant de la lumiére verte de
532 nm, un systeme optique de guidage et de filtration de la lumiére et un tube

photomultiplicateur fonctionnant en mode de comptage de photons.

Le principe de fonctionnement peut étre divisé en deux étapes. Durant ’exposition de la téte
du capteur a des rayonnements ionisants, les niveaux d’énergie des piéges du matériau OSL se
remplissent d’électrons, stockant ainsi ’information de la dose. Aprés un temps d’intégration de la
mesure (dépendant du débit de dose et de la puissance du laser de lecture), le processus de lecture
peut alors étre déclenché par Uutilisateur. La lumiére verte du laser est transmise par la fibre
optique jusqu’au cristal d’alumine et provoque le phénomeéne de luminescence. Une lumiére bleue
(420 nm) d’intensité proportionnelle a la dose absorbée est alors émise et transmise par la méme
fibre optique vers un tube photomultiplicateur (TPM). Un systéeme de filtre optique et de miroir
permet de différencier les faisceaux de lumiere, ainsi la lumiére verte du laser ne vient pas
perturber la mesure de la lumiere bleue émise par le capteur. Un schéma du dosimetre est présenté

sur la figure 2.5.
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Figure 2.5. Schéma simplifié du dosimetre OSL a fibre optique [Magne, 2002]

Ce détecteur répond aux exigences de la norme CEI 610066 [IEC, 2006], relative a la dosimétrie
par thermoluminescence pour la surveillance individuelle et de l’environnement. Il présente un seuil
de détection d’équivalent de dose de 50 pSv avec une incertitude inférieure a 30 % pour des
photons incidents d’énergie entre 15 keV et 3 MeV et une indépendance angulaire de sa réponse sur
un angle incident de +150°. Ces deux derniéres caractéristiques ont été obtenues par simulation a
’aide du code Monte Carlo MCNP4b [Ranchoux, 2002].

Comme il a été indiqué précédemment, pour une correcte mesure de dose, le temps
d’intégration de la mesure (typiquement 20 min pour un débit de dose de 55 pSv.min™ et pour une
puissance de 8 mW au niveau du capteur) augmente de maniére inversement proportionnelle avec
les débits de doses qui sont mesurés et diminue proportionnellement a la puissance du laser de
lecture. A titre d’exemple, Polf et al. [Polf, 2002] ont réalisé un dosimeétre similaire qui permet les
controles dosimétriques in vivo au cours de traitement par radiothérapie. Ce dosimétre permet une
lecture en quasi-temps réel (1 seconde d’intégration), pour des débits de doses de l’ordre de
10 mGy.s™", avec un laser de 35 W.

Ce dernier point est trés pénalisant pour [’utilisation d’un détecteur de type OSL a fibre optique
dans notre projet, car le temps nécessaire a l’intégration d’un signal de 1 pSv.h™ de débit serait de

plusieurs heures, et ceci est incompatible avec ’application souhaitée.

2.3.2.3. Dosimétre a fibre optique scintillante

Le plastique scintillant est connu pour avoir un comportement proche de celui des tissus mous
lorsqu’il est soumis a des champs de rayonnement ionisant d’énergie comprise entre 140 keV et
7 MeV (figure 2.6), pour avoir une réponse linéaire en fonction de la dose et pour avoir la possibilité
d’acquérir des spectres de dépot d’énergie [Beddar, 1992b. ; Lobdell, 1997 ; Williamson, 1999]. Il
posséde également de bonnes propriétés de résistance aux rayonnements ionisants et a une faible

dépendance de la réponse avec la température.
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Figure 2.6. Coefficient d’absorption d’énergie massique du scintillateur plastique (vinyltoluene) et
du tissu-mou [ICRU 44, 1989].

Le Laboratoire de Physique Corpusculaire de Caen (LPC Caen), Unité Mixte de Recherche (UMR
6534) associant UIN2P3 (CNRS) (Institut National de Physique Nucléaire et de Physique des
Particules), U'Université de Caen Basse Normandie et UENSICAEN (Ecole Nationale Supérieure
d’Ingénieur de Caen & Centre de Recherche) a développé un dosimétre temps réel permettant de
controler la dose délivrée aux patients au cours d’un traitement par radiothérapie, en particulier
dans le cas des radiothérapies conformationnelles et par modulation d’intensité, pour des champs
de photons et d’électrons de 4 a 25 MeV [Fontbonne, 2002 ; Frelin, 2005 ; Frelin, 2006]. Pour les
énergies et les débits de doses propres aux traitements par radiothérapie, la réponse de dose en
profondeur du détecteur est uniforme a +1 % prés, comparée a la mesure de référence faite avec
une chambre d’ionisation. De plus, sa réponse est indépendante de |’énergie de traitement [Frelin,
2006]. Au vu des caractéristiques avancées et de ses possibilités d’évolution, nous nous sommes
intéressés a ce dosimetre.

Le détecteur est basé sur une fibre optique, a laquelle est collé un scintillateur plastique de
faible dimension et reliée a une caméra CCD (Charge Coupled Device). Le schéma du dosimétre est

présenté sur la figure 2.7.
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Figure 2.7. Schéma du détecteur développé au LPC Caen.

Le volume sensible de détection est un cylindre de petite taille (1 mm de long et 1 mm de
diameétre). Il est localisé a U’extrémité de la fibre optique et est constitué en matériau équivalent
au tissu-mou (vinyltoluéne). Lors d’une irradiation, du fait de son numéro atomique faible (proche
de celui du tissu-mou), les photons incidents sur le scintillateur interagissent principalement par
effet Compton. L’électron éjecté par effet Compton va transférer son énergie a d’autres électrons
du plastique scintillant par excitations et ionisations successives du milieu. Les atomes excités du
scintillateur plastique vont se désexciter en émettant une lumiere visible de fluorescence
proportionnelle a la dose déposée par les photons du rayonnement incident. Les photons visibles
sont ensuite transportés dans la fibre optique jusqu’a la caméra CCD pour y étre convertis en signal
électrique. L’intensité du signal électrique est ainsi proportionnelle a U’énergie déposée par le
rayonnement dans le scintillateur. Le rayonnement parasite Cerenkov, présent aux énergies des
champs de radiothérapie (a partir de 6 MeV), est supprimé par une méthode associant une filtration
optique avec une analyse spectrale de la lumiére transmise au niveau de la caméra.

La connexion de la fibre optique a la téte du capteur empéche la réponse angulaire du
détecteur d’étre égale a 1 sur un angle de 360°. L’isotropie due a la forme cylindrique de son
volume sensible reste toutefois satisfaisante : réponse relative a #15 % sur un angle de +150°
[Fontbonne, 2002].

Dans sa configuration initiale, la sensibilité minimale du détecteur n’est que de 500 pGy, et cela
pour des énergies élevées (de 4 a 25 MeV). Ces performances restent insuffisantes pour répondre a
nos besoins concernant la mesure de la dose efficace au poste de travail avec un fantome
anthropomorphe.

De par sa conception, le détecteur peut cependant subir des modifications sans un remaniement
complet de son principe de fonctionnement afin d’augmenter la sensibilité minimale de détection.
La fibre scintillante, qui ne mesure qu’un millimétre de diameétre dans sa version commercialisée

(commercialisation effectuée par la société ELDIM) [Boher, 2008], peut étre de volume plus
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important et le diamétre de la fibre optique peut également étre augmenté, de maniére a diminuer

le seuil de détection

2.3.3. Adaptation du détecteur a fibre optique scintillante pour la réalisation de I’outil

d’expertise en radioprotection

Une étude de faisabilité théorique a été réalisée au LPC Caen afin de déterminer quelles
seraient les modifications a apporter au détecteur a fibre optique scintillante de maniére a ce qu’il

puisse répondre a notre cahier de charges.

2.3.3.1. Etude de faisabilité théorique d’un détecteur de faible volume pour la dosimétrie

photon au poste de travail

Initialement concu pour les énergies et débits de dose des traitements par radiothérapie, il
s’avérait nécessaire de diminuer le seuil de détection du dosimétre autour de quelques pGy.h™ et
de vérifier son fonctionnement sur une large gamme en énergie de photons incidents (de 40 keV a
4 MeV) afin de pouvoir adapter cette technique de détection a notre projet. Plusieurs hypothéses
ont alors été formulées.

L’énergie nécessaire a la création d’un photon visible dans un scintillateur organique plastique
est en moyenne de 100 eV [Dragoret-Campagne, 2006]. Concernant les effets du rayonnement
incident, le photon n’étant pas considéré comme une particule lourde, on suppose qu’il n’y a pas de
« quenching » (on suppose que la relation linéaire entre l’énergie déposée et la lumiére produite
dans le scintillateur est toujours vérifiée).

Un des points importants a déterminer est la dimension du scintillateur. D’une part, étant
donné les faibles débits de dose mis en jeu, il doit étre de taille importante pour que des
interactions puissent se produire en son sein, et pour arréter les électrons secondaires générés par
effet Compton par les photons incidents de haute énergie (4 MeV). Mais, d’autre part, il doit étre
suffisamment petit pour que les photons Compton diffusés puissent s’échapper du volume sensible
de détection sans effectuer d’autres interactions (on reste ainsi dans le cadre du théoreme des
cavités de Bragg-Gray).

Pour cette étude théorique, un volume initial de 25 cm?® a été utilisé lors des calculs.

L’estimation du débit de photons lumineux dN produit par le scintillateur est alors donnée par :

dD Vip
N=—— — (Eq. 2.5.)
100eV

avec dD le débit de dose, V et p respectivement le volume et la densité du scintillateur plastique.

Dans le cas d’un débit de dose fixé par le cahier des charges a 1 uGy.h™", pour un volume de

25 cm® et une densité de 1,032 g.cm?, le nombre de photons lumineux créés dans le scintillateur est

de dN =0,45.10° photons. s™.
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Si 'on considére que la collection de la lumiére est faite avec une efficacité de 100 %, le
capteur effectuant la collection des photons issus du scintillateur doit pouvoir mesurer un courant
de Uordre 70 femto ampéres. Ce courant, trés faible, implique ’emploi d’un capteur auto amplifié,
typiquement un tube photomultiplicateur.

Néanmoins, lors de l'utilisation d’un tube photomultiplicateur, il faut prendre en compte le
rendement quantique de la photocathode (de l’ordre de 20 a 30 %), ainsi que son bruit. Ce dernier
est constitué de deux sources principales : le courant de fuite et l’émission thermique.

- Le courant de fuite est lié au fait que "impédance de sortie du tube photomultiplicateur n’est
pas infinie. C’est un courant qui est intrinsequement présent dans la réponse du tube
photomultiplicateur. Ce courant est typiquement évalué autour de 2 nA pour un gain de 10°. Ce
qui correspond approximativement a 0,42.10° photons par seconde arrivant sur la photocathode.
Cette source de bruit reste donc inférieure d’un facteur 10 au comptage attendu pour un débit
de dose de 1 puGy.h™', avec une efficacité de collection de 100 % et en négligeant les pertes
associées aux couplages des interfaces scintillateur-fibre optique et fibre optique-tube
photomultiplicateur.

- L’émission thermique est principalement due aux électrons créés spontanément par la
photocathode lorsque le tube photomultiplicateur est sous tension et dans ’obscurité. La valeur
typique de ce courant est de 1000 a 2000 électrons par seconde, mais présente une forte
dépendance avec les conditions environnementales, telle que la température. Il peut ainsi étre
envisagé d’effectuer une mesure alternée du signal et du courant d’obscurité afin de
s’affranchir de cette source de bruit.

Un schéma du systéme de détection a été réalisé :

—

Scintillateur  Guide de lumigre Shutter optique Tube Embase HT Electrométre
photomultiplicateur

Figure 2.8. Ebauche du systéme de détection.

Le scintillateur convertit les photons X ou y en photons lumineux émis dans les longueurs
d’ondes du visible (400 nm a 700 nm). Ces photons sont ensuite transmis vers le tube
photomultiplicateur au travers d’un guide de lumiére. Les photons lumineux sont transformés en
électrons par effet photoélectrique sur la photocathode du tube photomultiplicateur.
L’alimentation haute tension crée un champ électrique a ’intérieur du tube photomultiplicateur qui

accélere les électrons vers un systeme de dynodes qui les multiplie (figure 2.9). L’amplitude de
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Uimpulsion mesurée au niveau de ’anode est proportionnelle au nombre d’électrons émis par la

photocathode.
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Figure 2.9. Schéma d’un tube photomultiplicateur.

Pour la collection des charges en sortie du tube photomultiplicateur, un électrométre a été
proposé (intégration de la mesure sur 20 ps), celui-ci présente ’avantage de ne pas étre paralysé
par le temps mort et peut donc fournir des données exploitables aussi bien pour les faibles
activités, que pour les débits de dose importants.

Si ’on souhaite déporter la mesure des photons lumineux, par une fibre ou un faisceau de fibres
optiques, il faut tenir compte du pourcentage de photons lumineux créés dans le scintillateur et
arrivant sur la photocathode. Celui-ci est en effet proportionnel au rapport de surfaces entre la
surface de sortie du scintillateur et d’entrée du guide de lumiére. Ainsi, la différence entre
Uutilisation d’une fibre optique d’'un 1 mm de diamétre ou un toron de fibres optiques 1 cm de
diameétre est d’un facteur 100.

Deux suppositions peuvent étre formulées concernant la collection de lumiére. Si le taux de
comptage des photons lumineux est faible (inférieur a 10* événements par seconde), une méthode
spectroscopique de mesure peut étre envisageable ; il faudra alors privilégier une excellente
collection de la lumiere afin d’obtenir un spectre bien résolu. Cette méthode permettrait de
compenser la réponse du scintillateur qui n’est pas équivalent tissu pour des énergies en dessous de
140 keV (figure 2.6). Si, a contrario, le taux de comptage est élevé, une spectroscopie dans des
conditions de métrologie n’est plus possible et le matériau de mesure doit étre le plus proche
possible du matériau équivalent tissu. L’accent devrait alors étre mis sur la précision de la mesure
du niveau de référence (stationnarité de la mesure en l’absence de source) et de la dérive du

photomultiplicateur (dépendance de |’émission thermique avec la température).
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Afin de réaliser ces mesures de contrdle, ’emploi d’un « shutter » optique’ a été proposé. Situé
en amont du capteur auto amplifié, il empécherait les photons lumineux d’arriver sur ce dernier

pour effectuer une mesure de référence (figure 2.8).

2.3.3.2. Ebauche du prototype de détection

Le guide de lumiere envisagé par le LPC Caen afin d’optimiser la collection des photons
lumineux a été supprimé. Nous avons ainsi privilégié une solution qui permette le déport de la
mesure a l’extérieur du mannequin anthropomorphe afin de limiter son encombrement et d’éviter
de perturber la mesure. Pour cette raison, un toron de fibres optiques sera utilisé dans ce projet.

La forme sphérique du scintillateur a di étre modifiée (cylindre droit) afin de permettre la

connexion du toron de fibres optiques (figure 2.10). De plus, il a été recouvert d’une couche de
peinture blanche (coefficient de réflexion de la peinture n compris entre 0,80 et 0,95), afin que les
photons lumineux émis, dans le scintillateur, suivant des directions différentes a la surface de sortie
soient réfléchis vers cette derniere.
La lumiére émise par le scintillateur plastique est centrée sur le bleu (420 nm). A cette longueur
d’onde, les fibres optiques en PMMA (Polyméthacrylate de méthyl) ont des indices d’atténuation
autour de 0,1-0,3 dB.m™ ce qui correspond a une perte d’intensité de la lumiére transmise de 3 % a
7 % par meétre de fibre.

Le shutter optique initialement prévu afin de faire le noir dans le tube photomultiplicateur et
de mesurer ainsi sa dérive thermique a été abandonné. En effet, le shutter ne pouvant pas étre
mécanique, car cela impliquerait U'utilisation d’un poussoir magnétique a proximité des tubes
photomultiplicateurs, seuls des shutters a cristaux liquides étaient envisageables, or ceux-ci
occasionnent des pertes par transmission (de lordre de 20 %). Etant données les trés faibles
quantités de lumiére qui sont susceptibles d’étre détectées, nous avons préféré ne pas retenir
Uoption du shutter optique pour privilégier la collection de lumiére. Des mesures du bruit ambiant
seront donc effectuées avant chaque mesure de rayonnements. Pour des mesures de longue durée

le bruit devra étre vérifié régulierement afin de controler une éventuelle dérive.

scintillateur Fibre Optigue Photacathode Tube Signal de
photomultiplicateur sortie

Figure 2.10. Schéma du systéme de détection.

Ecran a cristaux qui s’opacifie par une commande électrique
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Le schéma du prototype du systéme de détection (figure 2.10) est donc composé d’un
scintillateur cylindrique plastique qui convertit les photons énergétiques en photons lumineux, d’un
toron de fibres optiques permettant de déporter la mesure en transportant la lumiére vers un tube
photomultiplicateur qui transforme les photons lumineux en signal électrique. Ainsi, la charge
électrique obtenue est proportionnelle a la quantité de lumiére recue par le tube
photomultiplicateur, elle-méme étant proportionnelle a l’énergie déposée dans le volume sensible

de détection.

2.3.3.3. Le mannequin anthropomorphe

D’aprés l’étude de faisabilité numérique [Furstoss, 2006] présentée dans la section 2.2, les
organes nécessaires a Uestimation de la dose efficace en fonction des valeurs de wr de la
publication 60 de la CIPR ou des nouvelles recommandations sont : les gonades, le célon, les
poumons, l’estomac, la vessie, les seins, le foie, la thyroide et le squelette incluant la colonne
vertébrale, le pelvis et les cotes. Les jambes et les bras du fantdme ne sont donc pas nécessaires
pour nos applications.

Par ailleurs, du fait de la différence de densité entre les différents organes il serait souhaitable
de disposer d’un fantome constitué de différents matériaux, comme par exemple matériau
équivalent tissu-mou, matériau équivalent-poumon et matériau équivalent-os. Chacun d’entre eux
doit étre proche des compositions définies dans le rapport 44 de la CIUR [ICRU 44, 1989]. Les
organes, autres que les poumons et le squelette, étant tous décrits comme constitués en matériau
équivalent-tissu-mou, il n’est pas nécessaire qu’ils soient représentés individuellement dans le
mannequin.

Plusieurs sociétés développent des mannequins anthropomorphes. La plupart de ces fantomes
anthropomorphes sont utilisés pour des applications dans le domaine médical (services de
radiothérapie, radiologie et médecine nucléaire) ou industriel, pour des études dosimétriques de
poste de travail par exemple.

Notre choix s’est rapidement porté sur le fantéme RANDO®, réalisé par Le Laboratoire Fantdme
(The Phantom Laboratory) du département de radiologie de l'université de Chicago (lllinois) et
développé par Alderson et Lanzl [Alderson, 1962].

Le fantéme RANDO®, dont l’acronyme signifie « RAdiation ANalog DOsimetry system» (systéme
analogique de dosimétrie des rayonnements), représente un homme de 175 cm de hauteur et
73,5 kg. Ces dimensions correspondent a un homme standard ; elles sont fondées sur les données
épidémiologiques de ’armée de l’air Américaine (United States Air Force) modifiées afin de
correspondre aux données statistiques de la population civile. Ces données appartiennent aux
Laboratoires de Recherche Alderson (Alsderson Research Laboratories Inc.) et n’ont pas été publiées
[Alderson, 1962].

Le fantdme RANDO® est constitué des trois matériaux indiqués plus haut. Il contient un
squelette naturel humain dont la taille a été ajustée aux dimensions du mannequin. Le matériau

équivalent-tissu est réalisé a partir d’une forme complexe de plastique basée sur du caoutchouc
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isocyanate synthétique. Sa densité est de 0,985 g.cm™ pour un numéro atomique de 7,30, cela
représente une composition moyenne de muscle, de graisse, de fluide, etc. Ce matériau est tres
résistant (en particulier aux radiations) et reste stable pour différents facteurs environnementaux
(température, humidité, etc.). Les poumons sont réalisés a partir du matériau équivalent tissu
expansé avec de lair afin de lui donner une densité de seulement 0,3 g.cm™.

Le fantdme RANDO® est composé de tranches de 2,5 cm d’épaisseur. La surface de chaque
tranche est percée de trous (5 mm de diametre) a intervalles réguliers et représente un maillage
uniforme sur chaque coupe. Ces trous servent a accueillir les chambres d’ionisation ou les
dosimeétres thermoluminescents pour la réalisation d’études dosimétriques (figure 2.11).

Pour notre projet, ces trous seront bouchés et le fantdme anthropomorphe devra étre usiné
spécialement pour permettre l’implantation de nos détecteurs aux positions que nous avons établies

et qui seront présentées au chapitre 5.

Figure 2.11. Sur l’image de gauche, différentes coupes du fantéme RANDO®. On remarque les
interstices dans lesquels peuvent étre positionnés des détecteurs TLD, ainsi que les os autour
desquels est moulé le matériau équivalent au tissu-mou. Une fois assemblées, les coupes
constituent le tronc et la téte, auxquels on peut ajuter les bras et les jambes pour reconstituer un

mannequin de taille réelle (image de droite).
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2.4. Conclusion

Ce chapitre a fait état d’une étude préalable portant sur la faisabilité d’un outil d’expertise
pour ’étude de postes de travail en radioprotection et de ’analyse de plusieurs technologies de
détection pouvant étre mises en ceuvre dans notre projet.

Les résultats numériques ont montré que l’estimation de la dose efficace a partir de 24 points
de détection positionnés dans un mannequin mathématique anthropomorphe était satisfaisante.
Celle-ci est évaluée avec une erreur relative inférieure a 15 %, quelle que soit la configuration
d’irradiation. L’intérét d’un outil d’expertise a également été mis en évidence en comparant
’évaluation de la dose efficace a partir du fantome instrumenté et a partir de la grandeur
opérationnelle H, (fantome CIUR) pour deux exemples de configurations d’irradiation typiques de
celles rencontrées aux postes de travail. Le mannequin instrumenté semble d’autant plus nécessaire
pour une bonne estimation de la dose efficace que la majorité des postes de travail ne sont pas
soumis a des irradiations uniformes et que, dans certains cas, il a été montré que l’équivalent de
dose individuel ne fournissait pas une estimation précise de la dose efficace (surestimations
importantes).

L’étude de différentes technologies a permis d’établir un schéma du prototype du systéme de
dosimétrie (SYDO) que nous allons implanter dans le mannequin anthropomorphe RANDO®. Celui-ci
est basé sur le principe du dosimeétre a fibre optique scintillante développé au Laboratoire de
Physique Corpusculaire de Caen. Il devra répondre au cahier des charges défini par I'IRSN imposant
notamment un détecteur de faible volume sensible avec un seuil de détection de 1 pGy.h™ et la
possibilité de connecter 24 dosimétres.

La faisabilité théorique du fantome instrumenté de 24 détecteurs a été démontrée. La
faisabilité technique des détecteurs répondant a notre cahier des charges reste néanmoins a
vérifier. C’est dans le but de réaliser un prototype du systeme de dosimétrie a implanter dans
RANDO® qu’une collaboration avec le LPC Caen a été initiée. Le chapitre 3 fait l’objet de cette

étude et présente le prototype réalisé.
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Chapitre 3 : Réalisation du prototype du SYstéme de DOsimétrie par
scintillation (SYDO)

Le chapitre précédent a fait état des études effectuées sur la faisabilité théorique du projet de
réalisation d’un mannequin anthropomorphe instrumenté [Furstoss, 2006] et de la réalisation d’un
détecteur adapté a la mesure de la dose efficace au poste de travail, répondant a notre cahier des
charges.

Suite a ces études, une collaboration a été initiée entre I’IRSN et le Laboratoire de Physique
Corpusculaire de Caen (LPC Caen), Unité Mixte de Recherche (UMR 6534) associant I’IN2P3' (CNRS),
[’Université de Caen Basse Normandie et ’ENSICAEN?. Cette collaboration de huit mois a abouti a la
réalisation d’un prototype du systéeme de mesure de dose par scintillation. Les différentes étapes de
conception et de réalisation du prototype sont présentées dans ce chapitre.

La premiére partie de ce chapitre est consacrée aux études concernant l’estimation théorique
de Uintensité de la lumiére collectée et a la détermination du volume de détection permettant de
répondre au cahier des charges. La réalisation des modules composant le prototype du systéme de
détection est décrite dans la deuxiéme partie du chapitre. Enfin, la derniére partie fait état des

premieres mesures de caractérisation réalisées au LPC Caen.

3.1. Lumiére collectée et volume de détection

Dans cette section, nous avons cherché a déterminer le volume de détection optimum de notre
dosimeétre qui est lié, entre autres, a la quantité de lumiére minimale émise par le scintillateur et
qui permettra de répondre aux critéres du seuil de détection de débit de dose fixé par le cahier des
charges.

Ce volume doit permettre la détection des photons y compris dans une gamme d’énergie allant

de 40 keV et 4 MeV, et produire un signal lumineux suffisamment intense pour étre détecté par le
tube photomultiplicateur (TPM) situé a ’extrémité du toron de fibres optiques.
Dans un premier temps, nous avons réalisé une étude théorique sur la collection de la lumiére pour
un scintillateur plastique de 25 cm® posé directement sur un tube photomultiplicateur. Les pertes
de lumiere sont ainsi réduites a celles issues de l’interface entre le scintillateur plastique et le tube
photomultiplicateur. Nous avons ensuite confronté notre résultat a U'expérience afin de valider
notre théorie.

Une fois notre approche validée et notre volume sensible de détection établi, les conditions de
guidage dans la fibre optique, induisant des nouvelles pertes sur la quantité de lumiére collectée,
ont été prises en compte, afin d’évaluer si les quantités de lumiére qui seront réellement mesurées

permettront d’atteindre le seuil de détection du prototype fixé a 1 puSv.h™.

! Institut National de Physique Nucléaire et de Physique des Particules
2 Ecole Nationale Supérieure d’Ingénieur de Caen & Centre de Recherche
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3.1.1. Etude de la collection de la lumiéere

Afin d’augmenter la collection de la lumiére issue du scintillateur plastique, celui-ci a été peint
(sauf sur sa surface de sortie, figure 3.1) avec de la peinture blanche dont la réflectivité estimée,
n, est comprise entre 0,80 et 0,95. De cette maniere, la majeure partie des photons lumineux émis
par le scintillateur seront réfléchis vers la surface de sortie qui n’est pas peinte, augmentant ainsi
la quantité de lumiére transmise. Le but était d’obtenir en sortie une source de lumiére
Lambertienne, source dont U'intensité lumineuse est uniforme sur toute sa surface d’émission. Dans
notre cas nous n’avons pu que nous approcher de cette uniformité car le volume de détection
retenu n’était pas sphérique mais cylindrique.

Le schéma du systéme étudié est présenté sur la figure 3.1.

Photon
lurnineusx

r/

ha \ b
A /'.J\jw‘ 100pm
Photony /)' x\ \
Scintillateur Peinture Photocathode Tube
Blanche Photomultiplicateur

Figure 3.1. Schéma du systeme de détection utilisé pour I’étude théorique.

3.1.1.1. Etude théorique quantitative

En premiére approximation, le nombre de photons en sortie du scintillateur est fonction de
plusieurs paramétres : le nombre de photons créés, leur direction et la réflectivité n de la peinture.

En moyenne, le nombre de photons produits dans le scintillateur peut étre calculé par :
E
N=—0 (Eq. 3.1.)

ou E; est U'énergie de U’électron Compton transférée par le photon y incident et ¢ est ’énergie

moyenne nécessaire a la création d’un photon lumineux dans un scintillateur organique plastique.
Cette énergie est estimée a 100 eV par photon [Dragoret-Campagne, 2006] dans le cas de notre
matériau scintillant.

La probabilité pour un photon lumineux de sortir du scintillateur par la surface de transmission,
Ps, est donnée par le rapport entre cette surface et la surface totale du scintillateur.

Par U'intermédiaire d’une chaine de Markov (figure 3.2), le processus stochastique qui porte sur
un nombre fini d’états et dont les probabilités de transition ne tiennent pas compte des états

précédents, on peut établir la probabilité pour qu’un photon sorte du scintillateur peint (P sortie)-

Chapitre 3 - page 60



Chapitre 3 : Réalisation du prototype du SYsteme de DOsimétrie par scintillation (SYDO)

Ps
Photon collecté: @ ©

1-n Photon pern:ju:'ff;‘i| 1-n

Figure 3.2. Chaine de Markov du parcours d’un photon lumineux pour sortir du scintillateur.

Lorsqu’il est créé, un photon a deux possibilités : soit il se dirige vers la surface de sortie (Ps) ou
non (1- Ps). Il sera donc réfléchi par la peinture blanche (n), ou absorbé (1- n). On obtient ainsi une

suite géomeétrique de raison (1- Ps).n :

Psortie = Ps +(1=Ps) ) [P +(1=Ps)* (* [Ps +...+(1=Ps)" (" [P
P
=— 5 [ (Eq. 3.2.)
1-(1-FPs)h

Comme cela a été précisé, ce résultat est une approximation car le scintillateur n’est pas de forme
sphérique mais cylindrique.

Le scintillateur n’étant pas collé a la photocathode du tube photomultiplicateur, il existe une

interface d’air entre eux. Pour qu’un photon lumineux soit transmis au travers de cette interface, il

faut que son angle d’incidence soit inférieur ou égal a l’angle critique (lois de Descartes):

Ngiintillateur

6, =Arcsin[n”—”JD (Eq. 3.3.)

L’indice de réfraction du scintillateur est de 1,58, celui de ’air étant égal a 1. Autrement dit, pour

gu’un photon émis en direction de la surface de sortie soit transmis, il faut qu’il soit compris dans

Q4 .
<, (figure 3.3.) avec :
n

le demi espace défini par [’angle solide

6,
Qq = J-ZﬂEinHB:IH =2m1-cosf,)0 (Eq. 3.4.)
0

En résumé, compte tenu de ’exemple de la chaine de Markov qui nous intéresse, la probabilité
finale qu’un photon créé dans le scintillateur soit transmis a la photocathode du tube

photomultiplicateur est donnée par (figure 3.3) :
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Qg P ..
PSortie—totale = = sortie U (Eq. 3.5.)

2n 1= (1= Psyreie) [0

Figure 3.3. Chaine de Markov du parcours d’un photon lumineux pour sortir du scintillateur en

prenant en compte ’angle solide de transmission entre le scintillateur et la photocathode.

Pour cette étude nous avons négligé toutes les pertes de lumiéere autres que celles liées a la
transmission, notamment celles dues a ’auto-absorption de la lumiére dans le scintillateur et a la
réflexion d’une partie de la lumiéere transmise au niveau de U'interface d’air entre le scintillateur et
le tube photomultiplicateur.

Enfin, en prenant en compte LUefficacité quantique de la photocathode du tube
photomultiplicateur ainsi que le rapport des surfaces entre la surface de sortie du TPM et la
dimension de la photocathode, nous avons obtenu le résultat théorique de 260 photoélectrons
produits au niveau de la photocathode du tube photomultiplicateur, pour 4770 photons produits
dans le scintillateur (Eq. 3.1).

Les 4770 photons issus du scintillateur correspondent au résultat théorique d’une interaction

Compton du 'Cs d’énergie maximale (E- =477 keV). Compte tenu que l’énergie de

emax Compton

création d’un photon lumineux dans le scintillateur est de 100 eV, un électron qui déposera une
énergie de 477 kev dans le scintillateur produira 4770 photons lumineux. Nous avons pris l’exemple
d’une source de césium ("*’Cs), car la validation expérimentale, décrite dans le paragraphe suivant,

a été réalisée avec ce méme radioélément.

3.1.1.2. Validation expérimentale

Afin de valider notre approche théorique quantitative nous avons réalisé trois mesures au moyen
d’un oscilloscope numérique :
- Une mesure avec une tension d’alimentation du tube photomultiplicateur de 400 V,
inférieure a la tension de fonctionnement (typiquement 900 V) afin de déduire la position du zéro
électronique. Autrement dit, afin de prendre en compte U'offset du signal dii au courant de fuite

des composants électroniques et du TPM.
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- Une mesure a la tension de fonctionnement du tube photomultiplicateur, sans source
radioactive et dans l'obscurité afin d’arracher un électron a la photocathode. Cet électron est
ensuite amplifié et provoque une déviation en tension, c’est le bruit thermique du tube
photomultiplicateur. Il représente la déviation que provoquerait ’interaction d’un photon lumineux
sur la photocathode du TPM.

- Une mesure avec une source de césium (*’Cs de débit de dose égal a 5 pSv.h™).

Une fois ces expériences réalisées, les données ont été analysées afin, tout d’abord de
déterminer la déviation en tension que provoque linteraction d’un photon lumineux sur la
photocathode du tube photomultiplicateur, et pouvoir ainsi accéder a une estimation du nombre de
photoélectrons collectés lors d’une mesure avec une source de '*’Cs de faible activité.

Pour obtenir la déviation en tension provoquée par ’amplification d’un photoélectron dans le
tube photomultiplicateur, le signal du zéro électronique obtenu a 400 V doit étre soustrait au signal
représentant la détection d’un photon (signal photon figure 3.5). Cependant, pour que cette
soustraction ait du sens, il faut que les conditions environnementales de mesure soient stables et
reproductibles d’une mesure sur l’autre, ce qui n’était pas notre cas et induisait une variation de la
position du zéro électronique. Pour palier a cela, nous avons alors déterminé un modéle du zéro
électronique du TPM en ajustant ce signal a une gaussienne a ’aide du logiciel « Excel » (figure
3.4).

1200 4

1000

* Térn
BOQ

m rnodéle zéro

600 '!
400 "

200

0.004 00045 0,005 00055 0006 00085 0,007 00075 0,008

Mbre de coups

Tension (V)

Figure 3.4. Mesure du signal de zéro électronique ajusté par une courbe gaussienne.

L’ajustement gaussien du zéro électronique ainsi réalisé, nous l’avons ensuite soustrait au signal
de bruit acquis a la tension de 900 V dans U"obscurité. Le résultat obtenu correspond a la déviation
en tension provoquée par l’amplification d’un photoélectron dans le tube photomultiplicateur
(figure 3.5).

Chapitre 3 - page 63



Chapitre 3 : Réalisation du prototype du SYsteme de DOsimétrie par scintillation (SYDO)
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Figure 3.5. Mesure du signal provoqué par la détection d’un photon, aprés soustraction du signal de
bruit thermique du TPM.

A partir de U’histogramme représentant la déviation provoquée par la détection d’un photon, la

tension moyenne de détection d’un photoélectron, U, a été calculée :

U - i=1

pu - ~Ugauss O (Eq. 3.6.)
N
=1

1

1

U gauss, est la tension correspondant a la moyenne de l’ajustement gaussien du signal du zéro
électronique, x; et N; représentent respectivement la valeur du canal en abscisse et la hauteur du
canal. La tension U p, a été estimée a 1,5 mV.

Il est alors possible de mesurer la tension correspondante a l’énergie maximale du plateau

Compton de la source de 'Cs (E max), U cs. Elle a été déterminée intuitivement a partir de
[’histogramme acquis a l’oscilloscope (figure 3.6).

- o

Hbre de coups

0 0.05 o 0,15 0.2 026 | 0.3 0.35 0.4
Tension (V)

Figure 3.6. Estimation de ’énergie maximale du plateau Compton a partir de [’histogramme d’une

source de "¥Cs.
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La tension moyenne du zéro électronique ayant été soustraite, on trouve la tension U ¢ égale a
0,27 V. Il est alors possible de déduire le nombre maximum de photoélectrons détectés dans le cas

0,27
0,0015

de la mesure de la source de "¥'Cs: N = =1780

Ce chiffre est a mettre en relation avec le résultat de 260 photoélectrons estimés lors de
I’étude théorique. Ce résultat montre que notre étude théorique surestime le nombre de photons
collectés (46 %).

La surestimation de 80 photoélectrons peut avoir plusieurs origines. D’une part, la mauvaise
estimation lors de ’étude théorique de la réflectivité de la peinture. Celle-ci peut faire varier le
nombre de photoélectrons collectés de 160 a 400 (écart de 150 %) lorsqu’elle fluctue
respectivement entre 0,8 < n < 0,95. D’autre part nous avons négligé les pertes par réflexion au

niveau de linterface entre le scintillateur et le tube photomultiplicateur, et enfin nous avons
o Qg . . - . .
définit 'angle solide Z—Ccomme etant issu d’un volume sphérique au lieu d’un cylindre. Toutes ces
T

approximations peuvent étre a ’origine de la surestimation de 80 photoélectrons.

3.1.2. Détermination du volume de détection

Plusieurs facteurs sont a prendre en compte pour déterminer le volume du scintillateur
plastique le plus approprié. Le cahier des charges spécifie la nécessité d’avoir un faible volume de
détection (< 8 cm®) afin de correspondre du mieux possible aux mesures ponctuelles telles qu’elles
ont été déterminées par Furstoss [Furstoss, 2006], mais également suffisamment grand afin de
pouvoir répondre au critére du seuil de débit de dose (de l'ordre du pSv.h™ dans la gamme
d’énergie 40 keV - 4 MeV) tout en conservant des incertitudes acceptables sur la mesure.

L’étude présentée précédemment a permis de mettre en évidence que, pour un méme nombre
de photons lumineux créés dans le scintillateur, seules les dimensions du scintillateur permettent de
jouer sur la quantité de lumiére recue. En effet, la plus importante perte de lumiére provient de
Uinterface entre le scintillateur et le toron de fibres optiques. La vérification que la transmission de

la lumiére augmente quand le rapport entre ces surfaces diminue a été réalisé.

3.1.2.1. Prise en compte des contraintes de détection pour la détermination du volume

scintillant

Le cahier des charges définit un débit de dose de référence de 1 pSv.h™'. Nous avons estimé
que, pour chaque détecteur, un temps de mesure de 2 min et une incertitude de 15 % seraient
raisonnables sur un plan pratique, afin d’obtenir une estimation de la dose efficace satisfaisante. A
partir de ces conditions, le volume de scintillation a été calculé, de maniere théorique, pour la

gamme d’énergie de 40 keV a 4 MeV.

Le débit de dose de référence rapporté au temps de mesure est D= 104,06 MeV.g'.min™".
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La dose délivrée en un temps donné peut étre approximée par la relation :

(Eq. 3.7.)

avec E |’énergie moyenne déposée par les particules incidentes et N, le nombre
d’interactions produites dans le scintillateur de masse m.

Les rayonnements que l’on veut mesurer sont uniquement des photons (X ou y). Dans ce cas, le
dépot d’énergie dans les tissus mous (numéro atomique efficace compris entre 6,5 et 7,5) est
principalement réalisé par des interactions Compton. Partant de l’approximation que le dépot
d’énergie dans le matériau (plateau Compton) est un profil plat, on définit |’énergie moyenne
Eqy

5 Avec E, 'énergie de la particule

déposée dans le volume de détection de masse m par E =

incidente.
D’aprés la note technique du National Institut of Standard Technology [Taylor, 1994],
concernant [’évaluation, "expression et la propagation des incertitudes de mesures, l'incertitude

standard liée a la dose détectée est donnée par l’équation 3.8 :

2 2 —\2 2
aD oD 2(F)_[ E N,
oD)=|— | W2AN,)+|—=| WE)=|—| W?ZN,)+|—| W2E)O Eq. 3.8.
O=( g | )+ (32) )= £ | i) +[5] )0 ea2e
L’écart type de N, échantillons est./N, . Pour la méme approximation du dépét d’énergie dans le

scintillateur que précédemment, la loi uniforme sur un segment nous permet de déterminer

. . . . . o =\_ Eg
Uincertitude sur |’énergie moyenne des particules incidentes : O'(E) = —— . Cette incertitude est a

V12

diviser par ,/N, car l’énergie moyenne dépend du nombre de particules interagissant dans le volume

en question. En effet, plus le nombre de particules interagissant dans un volume est important plus
fine est la précision de |’énergie moyenne déposée dans le volume.
L’incertitude sur la dose déposée dans un scintillateur de volume, V, de densité p par des

particules d’énergie E, durant un temps T est donc :

\/'\T’EF_ \/"T’ 1/ OpEDD/U (EQ. 3.9.)

De cette formule, il est possible de déduire le volume minimum de détection afin d’obtenir une

incertitude de 15 % sur la dose mesurée avec un temps d’intégration T de 2 minutes et pour les
débits de dose rencontrés au poste de travail de U'ordre du pSv.h™'. Pour les énergies comprises

entre 40 keV et 4 MeV, ce volume minimum varie respectivement de 0,29 a 29 cm’.
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3.1.2.2. Choix du volume de détection

Nous avons vu que pour la détermination du volume de détection, un compromis devait étre fait
entre d’une part, la détection des photons énergétiques et d’autre part la transmission de la
lumiére du scintillateur vers la fibre optique. En effet, les photons énergétiques (4 MeV)
interagissent peu, leur libre parcours moyen dans le scintillateur en vinyltoluéne avoisine les 30 cm
et le parcours maximal des électrons mis en mouvement est de l’ordre de 2 cm (d’aprés les données
fournies par le NIST). Ces photons nécessitent donc un important volume de détection.

La collection des photons, quant a elle, est améliorée si les dimensions de la surface de sortie
du scintillateur sont inférieures ou égales a celles du toron de fibres optiques. Le cahier des charges
du systéme de détection spécifiait que le volume sensible ne devait pas excéder 8 cm® pour des
contraintes liées a la représentativité de la dose déposée a l'organe ainsi que pour des raisons
pratiques d’inclusion dans le fantdome anthropomorphe. De plus afin d’avoir une isotropie et une
efficacité de détection proche de celle d’une sphére, les dimensions du scintillateur cylindrique
(hauteur et diametre) doivent étre proches.

Il a été estimé qu’un volume de 6 cm® (cylindre de 2 cm de hauteur et 2 cm de diamétre) offrait
un bon compromis et permettait de s’affranchir des approximations faites lors des études
théoriques. En effet, dans un petit volume de détection les photons trés énergétiques ne déposent
gu’une petite partie de leur énergie ce qui dégrade le spectre. Une correction de la mesure n’est

envisageable qu’avec un spectre suffisamment net.

3.1.2.3. Estimation de la lumiére collectée par le systéme de détection final

Sur la base de ’étude théorique présentée a la section 3.1.1.1, nous nous proposons de calculer
la lumiére collectée par le systéeme de détection final avec les dimensions réelles et l’introduction
du toron de fibres optiques qui réalisera le transport des photons lumineux sortant du scintillateur
vers la photocathode du tube photomultiplicateur.

Le guidage a lintérieur du toron de fibres optiques est réalisé s’il y a réflexion totale a
Uinterface cceur-gaine des fibres optiques. En tenant compte de la réfraction liée a Uinterface et
de Uouverture numérique du toron de fibres optique la condition sur ’angle d’incidence 6 g5 pour

qu’un photon soit transmis est :

2 2
\/ncoeur + ngaine

n

Biqe < Arcsin

s O (Eq. 3.10.)

air

Un photon ayant une incidence inférieure a ’angle critique (6,), afin d’étre transmis dans le
toron de fibres optiques, doit aussi étre inférieur a ’angle 0 4,q¢ pour étre guidé le long de la fibre
optique et arriver jusqu’a la photocathode du tube photomultiplicateur. Si le photon est transmis du
scintillateur a ’entrée du toron mais que son angle d’incidence est supérieur a 6 g4q, le photon
sera perdu. Dans ce cas, et en tenant compte de tous les facteurs qui viennent d’étre décrits, la
probabilité finale pour qu’un photon produit dans le scintillateur arrive jusqu’a la surface d’entrée

du tube photomultiplicateur est :
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Qgguidé P Sortie
Pouige = E (F O (Eq. 3.11.)
2 1-n = Pgyrie)

La probabilité P s+ €tant celle définie au paragraphe 3.1.1.1.

Le toron de 1 cm de diameétre est composé de 80 fibres optiques de 1 mm de diameétre. Les
fibres optiques ne couvrent que 80 % de la surface du toron. Ces pertes sont prises en compte par
le facteur F. La surface de sortie du toron de fibres optiques étant inférieure a la surface d’entrée
du tube photomultiplicateur, on suppose qu’il n’y a pas de perte a Uinterface fibre optique-tube
photomultiplicateur.

Nous avons obtenu ainsi un résultat théorique d’une dizaine de photoélectrons produits dans la
photocathode pour 4770 photons produits dans le scintillateur de 6 cm® dans le méme cas d’une
source de "’Cs de faible activité présentée dans la section 3.1.1.1. Ce nombre est augmenté d’un
facteur 3 lorsque le rapport entre les surfaces de sortie du scintillateur et d’entrée de la fibre

optique est égal a ’unité. Pour notre prototype, ce rapport est de 0,5.

3.1.3. Bilan de I’étude pour la détermination du volume scintillant

Cette étude nous a permis de nous rendre compte que, pour notre projet, les quantités de
lumiére qui seront mesurées sont trés faibles. Ces faibles quantités, telles quelles étaient
pressenties, laissent a penser que la mesure pourra étre spectroscopique, c'est-a-dire, que nous
pourrons obtenir des histogrammes de mesure caractéristiques de l’énergie des photons incidents.
Ainsi un étalonnage en énergie de [’axe des abscisses de |’histogramme est envisageable. La sous-
estimation de ’énergie déposée constatée lors du chapitre 2 (section 2.3.2.3), due a la différence
de comportement entre le scintillateur organique plastique et le matériau équivalent au tissu-mou
[ICRU 44, 1989] pour les énergies inférieures a 140 keV, pourrait alors étre corrigée.

Cette partie, regroupant études théoriques et expérimentales, a permis d’évaluer quel allait
étre Uordre de grandeur de la quantité de lumiére détectée correspondant au seuil de détection
fixé par le cahier des charges. Ainsi, en tenant compte de toutes les contraintes liées a notre
projet, le volume de détection a été établi a 6 cm®.

Les différents modules composant le systéeme de détection vont étre décrits dans la section

suivante.

3.2. Réalisation du prototype de détection

Le rapport annexe « Détecteur multivoies pour la dosimétrie environnementale » réalisé au
Laboratoire de Physique Corpusculaire de Caen fournit les caractéristiques des composants utilisés

pour la réalisation du prototype SYDO.
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3.2.1. Le systéme de dosimétrie SYDO

Suite aux précédentes études, un prototype de systeme dosimétrique et sa chaine
d’instrumentation associée ont été entiérement réalisés au Laboratoire de physique Corpusculaire
de Caen dans le cadre d’une collaboration IRSN-CNRS (IN2P3). Une photographie de ce dispositif est
présentée sur la figure 3.7.

L’objectif de ce dispositif est de mesurer le nombre total de photons lumineux produits au sein
du scintillateur par une irradiation photonique de facon a déterminer la dose délivrée au volume

actif.

~ \Wers la carte PCl de ordinateur

Module de Détection

~Module d*Alimentation

Scintillateur peint

BoTtier Pl avec les cartes
6230 et 6143

Toron de fibres optiques
gainé d’un isolant

Figure 3.7. Ensemble du systéeme de dosimétrie SYDO.

Le systeme de dosimétrie se compose de plusieurs parties représentées schématiquement sur la
figure 3.8 :

- Le module de détection. Il est constitué d’un scintillateur cylindrique de 6 cm?, associé a
un toron de 80 fibres optiques transportant la lumiére jusqu’a un boitier contenant les
tubes photomultiplicateurs (TPM) et les électrometres (figure 3.9).

- Le module d’alimentation. Il contient [’alimentation haute tension des tubes
photomultiplicateurs, ’alimentation de U’électronique basse tension et une carte
électronique de génération des signaux de commande TTL (figure 3.11) ;

- Le module d’acquisition, permettant de commander et de gérer le systéme de détection
a travers un programme LabWindows. Son interface matérielle est réalisée par

’intermédiaire d’un boitier PXI.
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Natronal Instruments
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Figure 3.8. Schéma fonctionnel du systeme de détection.

3.2.2. Module de détection (scintillateur, fibre optique et électronique de détection)

Le boitier contenant les tubes photomultiplicateurs possede six ouvertures en face avant afin

d’accueillir six voies de mesure (figure 3.9).

Figure 3.9. Boitier du module de détection.

Le projet final devra gérer 24 voies, il comprendra alors 4 boitiers comme celui-ci. Pour le
prototype, seulement deux voies de mesure ont été réalisées. L’intérieur du boitier est entiérement
recouvert d’une peinture noire mate afin d’éviter toute réflexion de lumiére pouvant entrainer des
perturbations de mesure d’une voie sur 'autre. En effet, il est préférable qu’un photon lumineux
n’arrivant pas directement sur la photocathode du TPM soit absorbé, plutot que diffusé (avec perte
d’énergie) et que son information, erronée, soit prise en compte dans le résultat total.

Sur chaque voie de mesure, la lumiére est convertie en signal électrique par le tube
photomultiplicateur puis en une quantité de charge par |’électrométre. Cette charge correspond a

Uintégration sur une capacité du courant délivré par les tubes photomultiplicateurs a travers des
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électromeétres pendant une durée de 20 ps. L’amplitude de ce signal est ensuite lue par un systéeme
d’acquisition de données.

L’emploi d’un scintillateur plastique, en tant que capteur de rayonnements ionisants, a été
motivé en raison de ses propriétés (section 2.3.2.3) comme sa réponse linéaire en fonction de la
dose ainsi que son comportement proche du matériau équivalent-tissu-mou [ICRU 44, 1989] pour les
énergies supérieures a 140 keV. De plus, ce choix a été conforté par l’aspect pratique et maniable
que doit avoir U'instrument dosimétrique (sur site ’emploi doit étre facile et rapide). C’est donc en
vue d’une lutilisation a Uintérieur d’un mannequin qui devra étre déplacé fréquemment, que les
caractéristiques mécaniques du scintillateur solide plastique (robustesse, fiabilité et facilité
d’emploi) ont été privilégiées.

Le scintillateur retenu (BC 412, Bicron Corporation, Newbury, OH, USA), est constitué de
vinyltoluéne® [NIST] dopé au fluor organique. Il a la particularité d’avoir une bonne efficacité de
détection photonique pour la gamme d’énergie comprise entre 100 keV et 5 MeV et sa réponse est
indépendante de la température de -60°C a +20°C. La longueur d’onde d’émission maximale de la
lumiére est située autour de 434 nm.

Le scintillateur a été recouvert de quatre couches de peinture blanche, sauf sur sa surface
connectée au toron de fibres optiques, afin d’améliorer ’efficacité de collection de la lumiére, et
de six couches de peinture noire afin de diminuer la sensibilité du détecteur a la lumiére provenant
de Uenvironnement extérieur.

Afin d’optimiser la transmission de la lumiére au travers de Uinterface scintillateur-toron de
fibres optiques, les surfaces ont été polies et le couplage a été réalisé a ’aide d’une colle optique
époxy (Epotek 302, Epoxy Technology, USA).

Le toron de fibres optiques de 5 m de long (PGU Fb1000, Luxeri, Gometz-le-Chatel, France) et
10 mm diametre, est constitué de 80 fibres optiques de 1 mm de diameétre chacune. Le cceur de
chaque fibre est réalisé en polyméthylméthacrylate (PMMA) et la gaine est en polymeére fluoré. Les
fibres optiques sont tenues sous une gaine tressée en verre siliconé. Nous nous sommes rendu
compte que cette gaine était perméable a la lumiére. Le passage d’une source lumineuse sur la
gaine engendrait un signal conséquent au niveau de la mesure réalisée par les électrometres, bien
plus important que les mesures de radioactivité que l’on a pu observer avec des sources de faible
activité par exemple. Nous avons alors ajouté une gaine électrique isolante autour de la gaine en
verre siliconé, afin de palier aux perturbations de la mesure qui étaient engendrées. Néanmoins, il
faut souligner qu’il existe dans le commerce des torons de fibres optiques qui ne présentent pas cet
inconvénient. Ils devront étre utilisés pour la réalisation du systéme final.

L’autre extrémité du toron de fibres optiques vient s’enchasser dans une encoche en regard du
tube photomultiplicateur. Le toron de fibres optiques n’est pas collé a la photocathode du TPM, un
espace d’air inférieur a 5 mm les sépare. Nous avons vu précédemment (section 3.1.2.3) que le

diameétre de la photocathode (15 mm) étant supérieur a celui du toron de fibres optiques (10 mm),

3 Densité : 1,032 g.cm?®
Composition : H=0,085 (fraction de Z en fonction du poids)
C=0,0915
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les pertes liées a linterface d’air pouvaient étre négligées, puisqu’elles sont uniquement
constituées des pertes par réfraction (estimées a 10 % maximum).

Les tubes photomultiplicateurs (Philips XP2802, Photonis Holding S.A.S., Merignhac, France), ont
été choisis pour leurs faibles courants d’obscurité (typiquement 0,3 nA, mesuré a température
ambiante aprés un temps passé dans l'obscurité de 1 minute) et leurs faibles bruits de fond
(typiquement 50 coups, mesuré avec un circuit électronique de sortie de bande passante de 3 MHz
et un seuil de détection de 0,2 photoélectrons). Leur tension typique de fonctionnement est de
900 V, ce qui correspond d’apreés leurs caractéristiques a un gain d’amplification de 10°.

Ils offrent un maximum de sensibilité pour des longueurs d’ondes comprises entre 400 et
450 nm. Les tubes photomultiplicateurs ont été placés dans des blindages « mu-métal » (MS178,
Photonis Holding S.A.S., Merignac, France), qui permettent une protection contre les champs
magnétiques jusqu’a 5 mT auxquels les TPMs sont tres sensibles. Ces blindages sont également
recouverts d’une peinture noire mate afin de diminuer les perturbations liées aux photons perdus
qui viendraient se réfléchir sur les parois du blindage.

Chacun des tubes photomultiplicateurs est connecté a un électrometre (IVC102U de Texas
Instrument Inc., Farnell France S.A.S., Villefranche sur Sadne, France). Ils ont pour objet de
collecter les charges une fois amplifiées par le TPM sur une certaine période de temps. Pour chaque
voie de mesure, la charge collectée correspond a l’intégration du courant a travers une capacité de
10 pF pendant 20 ps (figure 3.10). La période de 20 ps est la limite inférieure du temps

d’intégration, déterminée par la fréquence de fonctionnement de |’électronique.

e+
+15V
' 0. 1pF
] C, y 60pF Lo
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5 C,“ 30pF —
"
4 C, 11 10pF
I
8
: S
oL o Sortie :Données
= ‘ _,\ = digitales
I R ci s —
R | 1
1 | J
* L
i
- I I'
iu 112
1! Zignal fonction du courant | =
R: Résistance 54 32
LGafacity S,z Comimande

interrupteurs
Figure 3.10. Schéma électronique de ’électrometre IVC 102U de chez Texas Instrument.
Le schéma électronique ci-dessus présente le systeme d’acquisition de la charge collectée. Le

capteur de mesure (tube photomultiplicateur) est représenté par un générateur de courant (/), sa

résistance et sa capacité de sortie (respectivement R et C). L’électrometre est constitué d’un
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amplificateur opérationnel bouclé sur une capacité de valeur variable (C; C, ou C;3) (10 pF dans
notre cas), le tout est commandé par deux interrupteurs (S; et S;). Ces interrupteurs fonctionnent
par des signaux TTL (signaux logique de 0 ou 5 V). Le premier interrupteur (signal de commande $,),
sert a transférer la charge du tube photomultiplicateur a la capacité de ’électrometre, c’est
Uintégration de la mesure. Le deuxiéme (signal de commande S,) intervient pour vider la capacité
une fois que celle-ci a été lue. Ainsi la capacité est rendue disponible pour une autre intégration de
la mesure.

Les mesures étant effectuées en continu du démarrage a U’arrét du systéme, lors de la lecture
au bout de chaque période de mesure (S; ouvert), les charges sont accumulées dans la capacité C du
capteur. Ainsi, il n’y a pas de perte d’information, autrement dit notre systéme n’est pas paralysé
par le temps mort. Le fonctionnement des interrupteurs pour ’acquisition de la mesure est décrit

au paragraphe suivant.

3.2.2. Module d’alimentation

Figure 3.11. Module d’alimentation avec la carte de génération de signaux logiques TTL.

Dans le deuxieme module (figure 3.11), sont disposées trois alimentations de basse tension (5 V,
12 V et 24 V) et U'alimentation haute tension (1 kV) des photomultiplicateurs. L’alimentation 5 V
sert a la conformation des signaux logiques TTL (0 ou 5 V) de commande des électrométres. Cela
permet de mettre en forme les sighaux et synchroniser des voies de mesure afin qu’il n’y ait pas de
délai de transmission des signaux de commande et de lecture. L’alimentation 12 V permet le
fonctionnement de U’électronique basse tension (électromeétres, conformateurs, routeurs et
monostables). Enfin celle de 24 V sert a piloter ’alimentation haute tension.

Les cartes National Instruments ne posseédent que deux sorties TTL, or, pour notre application,
trois étaient nécessaires : deux pour les signaux de commande (S; et S;) et une pour le
déclenchement de la lecture de la mesure. Nous avons alors concu au LPC Caen, une carte

électronique qui réalise les deux signaux de commande et le signal de lecture par 'intermédiaire de
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monostables et de circuits analogiques Résistance-Capacité. La lecture de la mesure est alors
réalisée suivant le chronogramme de la figure 3.12.

Le signal Déclenchement est réalisé par le programme informatique LabWindows. Il est généré
toutes les 20 ps et permet de synchroniser les signaux Sy, S, et Lecture.
Le fonctionnement est le suivant: la charge du tube photomultiplicateur est transférée vers
l’électrométre lorsque S; est a l’état « bas ». Quand l’interrupteur S; s’ouvre (signal a l’état
« haut »), la capacité (C,) de U’électrométre integre le signal de mesure des photomultiplicateurs.
Une fois C; chargée, le signal Lecture passe au niveau logique haut qui déclenche la conversion
analogique/numérique des données et Uenregistrement de la mesure par le programme
informatique. Une fois U’enregistrement de la mesure effectué, la capacité est court-circuitée
quand le signal de commande de 'interrupteur S, passe au niveau logique bas. La capacité C; est de
nouveau préte pour une autre mesure.

Les alimentations de tension ont été dimensionnées pour alimenter les 4 modules de mesures du

projet final.

Déclenchement 20ps _|
51 I i 17ps
S2 ! 12ps ‘4us
Lecture s 4ps

Figure 3.12. Chronogramme de la séquence de lecture des électrométres. Le signal Déclenchement
est généré par le programme LabWindows, les signaux S; et S, commandent les interrupteurs 1 et 2

et le signal de Lecture déclenche ’enregistrement de la mesure par le programme.

3.2.3. Module d’acquisition

Pour gérer les acquisitions et les diverses commandes pour le fonctionnement du systéme, nous
avons choisi la technologie développée par National Instruments et son logiciel LabWindows
(LabWindows-CVI 8.5.1, National Instruments France, Nanterre, France). Un boitier PXI fait
Uinterface entre les modules d’alimentation et de mesure et U'ordinateur (carte PCl), il contient
deux cartes. L’une sert pour la gestion du slow control (carte PXI-6230), c’est-a-dire le controle des
taches de fond comme la gestion du courant et des tensions d’alimentation. La seconde carte (carte

PX1-6143) est utilisée pour gérer les acquisitions et les signaux de commandes rapides.
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Le logiciel LabWindows a permis de créer une interface graphique conviviale donnant acces au
controle de Ualimentation des tubes photomultiplicateurs et permettant de générer les
interruptions nécessaires a |’acquisition ainsi qu’au traitement de la mesure.

Actuellement, il n’existe pas d’installation automatique du logiciel, le code source est compilé sous

LabWindows a chaque utilisation.

3.2.3.1. Lancement du logiciel

Lors du lancement du logiciel la fenétre du panneau principal apparait (figure 3.13). Le panneau
principal permet d’accéder aux commandes concernant la gestion de la haute tension et le
lancement de U'acquisition.

L’utilisateur fixe la consigne pour la tension d’alimentation des tubes photomultiplicateurs,
entre 0 et 1000 V, typiquement leur tension de fonctionnement est de 900 V. Un interrupteur
(On/Off) permet d’activer cette haute tension et deux indicateurs de mesure (Tension et Courant)
permettent de contréler le bon fonctionnement de celle-ci. Un voyant lumineux rouge indique ’état
de la haute tension et alerte ainsi Uutilisateur du danger a manipuler les boitiers de mesure et
d’alimentation alors qu’ils sont en fonctionnement.

Le panneau principal permet également de lancer l'acquisition des données (Start/Stop).
Lorsque le bouton Start est pressé (il apparait en sous-impression), l’acquisition est lancée sur

toutes les voies de mesures simultanément.

Acquisition

File Haute Tension  Measure  Dosimétrie

Haute Tension Acquisition

HT ON ACT ON

sl -

Courant 1
0.070 | ma !J or

| I | ol

i STOP
Conzigne
i 5 QuiT

Figure 3.13. Panneau principal de l’interface graphique réalisée a l’aide du logiciel Labwindows.

Plusieurs menus sont accessibles a partir du panneau principal : l'onglet « File », qui permet de
sauvegarder ou quitter U’application ; les onglets « Haute Tension », « Mesure » et « Dosimétrie »
sont également disponibles.

L’onglet « Haute Tension » permet d’accéder a U’historique de la tension appliquée aux tubes

photomultiplicateurs. L’utilisateur peut ainsi suivre la consommation de courant des TPMs et
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l’évolution de la tension appliquée a ces derniers en fonction de la consigne qui a été choisie (figure
3.14).

aFs)

Suivi Tension Courant HT

Tenzion KWalts
U JUE N0 ]

Figure 3.14. Panneau de contrdle de la haute tension. L’axe des abscisses représente le temps et

’axe des ordonnées représente la tension des tubes photomultiplicateurs en kVolts.

L’onglet « Mesure » permet ensuite d’accéder a la visualisation des données brutes issues d’une
voie de mesure (figure 3.15), équivalente a la visualisation qui serait obtenue avec un oscilloscope.
Chaque point de ce graphique représente le codage en amplitude de la quantité de signal lumineux
provenant du scintillateur accumulée durant 20 ps. Mille points étant représentés, ’axe complet

représente 20 ms de mesure (vitesse 1 canal par 20 ps).
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Figure 3.15. Panneau de visualisation des données brutes. L’axe des abscisses représente les mille

derniéres mesures acquises et ’axe des ordonnées représente [’amplitude de ces mesures.

3.2.3.2. Dose et histogramme de mesure

L’onglet « Dosimétrie » donne accés a l’histogramme de mesure et a la dose mesurée en

fonction de la voie sélectionnée. Il fait apparaitre une fenétre composée de plusieurs éléments
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(figure 3.16). La partie affichage graphique des histogrammes de mesure est située au centre de la
fenétre. La partie concernant le paramétrage de ’acquisition de la voie sélectionnée est située a

droite du graphique et enfin ’affichage des résultats apparait sous le graphique.

- L’affichage graphique

Cet histogramme peut afficher la dose intégrée pendant le temps de mesure indiqué ou un
histogramme de la derniére seconde de mesure représentant le débit de dose. Ce choix est réalisé
par Uinterrupteur Dose/Débit.

L’intensité lumineuse provenant du scintillateur est représentée sur [’axe des abscisses. Plus la
lumiére sera intense, plus la valeur du canal la représentant sera élevé. L’intensité lumineuse étant
proportionnelle a ’énergie déposée par les particules, [’axe des abscisses est proportionnel a une
énergie. De ce fait, si [’on somme le produit du nombre de coups par le numéro de canal, on obtient
une quantité qui est proportionnelle a la dose déposée dans le volume sensible de détection.
Autrement dit le graphique nous montre la construction de [’histogramme de dose et son intégrale
est une image de la dose déposée dans le scintillateur.

La conversion des données pour l’affichage de U’histogramme de mesure s’opére sur 32768
canaux (15 bits suivant l’axe abscisse) entre 0 et 5 V. Ce qui représente une sensibilité de 150 pVv
par canal. Compte tenu de la capacité d’intégration (10 pF), la sensibilité du systéme vaut

1,5 fC/canaux soit un peu moins de 10* électrons par canal.
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Figure 3.16. Panneau de visualisation de [’histogramme de dose. Sur le graphique est représentée
’acquisition d’un histogramme typique de bruit de fond. L’axe des abscisses représente le nombre
de canaux pouvant servir au codage (proportionnel a l’énergie déposée) et |’axe des ordonnées

représente l’amplitude du signal lumineux mesuré.

- Configuration de ’acquisition

Aprés avoir choisi le mode d’affichage des données (Dose ou Débit), |utilisateur doit
sélectionner le mode de traitement a appliquer aux données : « Etalonnage » du zéro de dose,
« Calibration » de la mesure de dose ou le mode « Exploitation ».

Le mode « Etalonnage » permet de déterminer les canaux correspondant au zéro électronique
et de faire une acquisition du bruit de mesure. Le signal obtenu avec ce mode sans source
radioactive est composé de deux parties (figure 3.17). Un pic centré autour du canal 1500, est
constitué du niveau d’offset introduit par U’électrométre et les autres composants électroniques de
la voie de mesure combiné au courant de fuite du tube photomultiplicateur. C’est ce que nous
avons appelé lors de la section précédente (section 3.1.1.2) le zéro électronique. Les impulsions
situées a droite du pic (figure 3.17), correspondent au bruit d’obscurité issu du tube
photomultiplicateur additionné au bruit radioactif ambiant. Ce bruit a pour origine la libération, par
suite de l’agitation thermique, d’électrons au niveau de la photocathode et la mesure de
photoélectrons générés par les photons provenant d’éventuelles fuites optiques et/ou issus de la

radioactivité ambiante (rayonnement cosmiques ou tellurique).
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Figure 3.17. Histogramme représentant le zéro de dose composé du zéro électronique et du bruit de

mesure.

En sélectionnant ce mode, une fonction recherche le canal le plus peuplé de U’histogramme
qu’il signale par un curseur vertical bleu (figure 3.16 et 3.18). A partir de ce canal (= 1505), appelé
aussi ligne de base, ’histogramme est parcouru vers le zéro a la recherche du canal dont le contenu
est inférieur a la moitié de la valeur du canal le plus peuplé. On recherche ainsi la largeur a mi-
hauteur du pic du zéro électronique. Une fenétre de canaux est déterminée, centrée sur le canal le
plus peuplé dont la largeur est de dix fois la largeur a mi-hauteur. C’est sur cette fenétre que le
calcul de la déviation standard ou écart type est effectué.

L’onglet « Calibration » a servi lors de la phase de développement et de test du systéeme
dosimétrique. Une fois la détermination du bruit ambiant réalisée, ce mode permet de calculer la
droite d’étalonnage du détecteur, a partir d‘une source de rayonnement connue. Cette partie fait
intervenir la fenétre de réglage des Paramétres permettant de définir le débit de dose de la source
de rayonnement de référence utilisée en pSv. La fenétre des parametres permet également de
définir le seuil a partir duquel est réalisée ’intégrale de [’histogramme pour la détermination de la
dose. Ce seuil d’intégration est calculé a partir de la ligne de base déterminée lors de |’étape
« Etalonnage » et d’un certain nombre de fois [’écart type associé (typiquement fixé a 30 afin de ne
pas prendre en compte les canaux appartenant au zéro électronique). Uniquement les données
situées apres le seuil d’intégration serviront au calcul de la dose. Un curseur vertical vert indique la
position du seuil d’intégration de la dose (figure 3.18).

Néanmoins, comme il sera détaillé au chapitre 4, cette étape « Calibration », n’est plus
utilisée. En effet, suite a l’étalonnage en conditions métrologiques du prototype, il n’est plus
nécessaire de procéder par cette étape avant de réaliser des mesures de dose.

Une fois la droite d’étalonnage déterminée par son ordonnée a l'origine (kg) et son coefficient
directeur (k,), Uutilisation du systeme de dosimétrie se fait en sélectionnant |’onglet
« Exploitation ». Le seuil d’intégration devient U'origine de U’histogramme et l'intégrale de ce
dernier est directement le résultat de la mesure du débit de dose ou de la dose cumulée au cours

du temps d’acquisition dans 6 cm® de plastique scintillant.
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Figure 3.18. Méthode de calcul de la dose.

Le dernier paramétre a régler avant d’effectuer une mesure concerne le temps d’acquisition. Il
peut étre défini soit directement en indiquant une durée en secondes, soit en spécifiant le nombre
de points (ou coups) que l’on souhaite dans [’histogramme, sachant qu’un point est acquis toutes les
20 ps (50000 points par seconde).

La construction de ’histogramme de la voie sélectionnée est lancée a ’aide du bouton Start.
Une fois terminé, il est possible de sauvegarder [’histogramme de mesure, charger ou sauvegarder

les coefficients d’étalonnage ou tout effacer (bouton Raz).

- L’affichage des résultats

Au niveau de la partie inférieure de la fenétre dosimétrie (figure 3.16), sont récapitulés les
principaux résultats. Ainsi, le temps de mesure effectif, I’écart type du zéro électronique, les
coefficients d’étalonnage, le seuil d’intégration, la ligne de base et les résultats de la mesure du
débit de dose (en pSv.s™) et de la dose cumulée (en pSv) sont aisément accessibles.

Cette partie a permis de présenter les travaux de construction, réalisés au LPC Caen, qui ont
abouti au prototype du systeme de dosimétrie. Une fois le prototype achevé, des tests destinés a

maitriser le comportement de 'outil de mesure ont été entrepris. Ils sont décrits dans la partie ci-

apres.

Chapitre 3 - page 80



Chapitre 3 : Réalisation du prototype du SYsteme de DOsimétrie par scintillation (SYDO)

3.3. Premiéres mesures de la chaine d’acquisition

Les premiéres mesures qui ont été réalisées, avant la caractérisation compléte en conditions
métrologiques (chapitre 4), avaient pour objectif la caractérisation du tube photomultiplicateur.
Pour ce faire, nous disposions du module de détection et du module d’alimentation ainsi que d’une
version incompléte du programme LabWindows permettant uniquement d’enregistrer les
histogrammes de mesure et de gérer la haute tension d’alimentation des TPM. La caractérisation a
été réalisée a I’aide d’une source de lumiére d’intensité variable. L’intérét était de comprendre la
forme du spectre de lumiére mesuré afin d’identifier d’éventuelles sources de bruit qui viendraient
s’additionner a la mesure de la lumiére ainsi que de vérifier la proportionnalité du signal avec
'intensité de lumiére incidente.

La mesure de la lumiére au travers de notre dispositif est régie par la loi de Poisson ou loi
normale pour les événements rares. Voici un rappel de cette loi : sur une période, un événement
arrive en moyenne A fois. La probabilité pour que l’événement arrive k fois au cours de la période

(k étant entier) est :

k
P(k,A)=e™ FARy (Eq. 3.12.)

Appliqué a Uhistogramme de mesure de notre dispositif de détection, cela signifie que ce dernier
est constitué d’un nombre moyen de A photoélectrons inconnu et que sa forme répond a la
convolution d’une infinité d’histogrammes de k photons détectés pondérés par leur probabilité de
Poisson.

Nous avons alors réalisé une analyse des spectres de mesure de la lumiére afin de valider notre
chaine d’acquisition de données. La réalisation d’un ajustement suivant la loi de Poisson ne peut
étre faite qu’a partir d’une base d’histogrammes théoriques de lumiére régis par la méme loi de
probabilité. Pour créer cette base d’histogrammes, il nous faut obtenir la probabilité du signal de
mesure d’un photon unique. Ainsi, par tirage Monte Carlo, on peut produire les histogrammes
théoriques résultant de la détection d’un nombre voulu de photoélectrons. Puis, en convoluant ces
histogrammes, on peut construire n’importe quel histogramme régi par une loi de Poisson.

La méthode pour l’obtention du signal représentant la détection d’un photon est la méme que celle

gue nous avons utilisé lors de I’étude pour l’estimation de la collection de lumiére (section 3.1.1.2).

3.3.1. Caractérisation du signal de mesure

Nous avons acquis, comme décrit précédemment (section 3.1.1.2), le signal que provoquerait
Uinteraction d’un photon lumineux sur la photocathode du tube photomultiplicateur pour une
tension de 900 V, la mesure est effectuée dans le noir.

Lors de cette acquisition, ont également été enregistrés les canaux contenant le zéro

électronique qu’il faut soustraire au signal représentant ’interaction d’un photon. Ce signal a été
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obtenu par une acquisition réalisée avec une tension d’alimentation des tubes photomultiplicateurs
inférieure a la tension de fonctionnement normale (400 V).

Nous avons soustrait le zéro électronique, afin d’éliminer l'offset de tension lié au courant de
fuite de Uélectrométre et au bruit thermique du tube photomultiplicateur, pour obtenir
uniquement la déviation provoquée par la détection d’un photoélectron (figure 3.19).

Nous avons ensuite lissé le signal de photon unique par une moyenne périodique (figure 3.20),
afin de pouvoir U'utiliser dans notre étude et obtenir la densité de probabilité correspondante
(figure 3.21).
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Figure 3.19. Signal de mesure total obtenu pour un photoélectron amplifié dans le TPM (en rose). La

courbe bleue représente ce signal aprés soustraction du zéro électronique.
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Figure 3.20. Histogramme de mesure du signal de photon unique. En rose, le signal lissé.

L’histogramme est normalisé par rapport au nombre total d’événements enregistrés.
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Figure 3.21. Histogramme de mesure du photon unique réalisé avec le photomultiplicateur de la

voie 1.

On intégre ensuite la densité de probabilité du signal d’un photon, pour obtenir la probabilité
correspondante comprise entre 0 et 1 (figure 3.22). Celle-ci sera utilisée par la suite pour réaliser

les histogrammes théoriques de plusieurs photons arrivant sur la photocathode.
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Figure 3.22. Probabilité du signal de photon unique. Aprés avoir fait un tirage aléatoire entre 0 et 1,
on regarde le canal correspondant a cette probabilité. On construit alors par incrémentation

successive un nouvel histogramme.

Au moyen d’une source de lumiére visible d’intensité réglable, nous avons réalisé par la suite
U’acquisition de 17 histogrammes différents (figure 3.23), en augmentant graduellement la quantité
de lumiére avec une statistique suffisante pour avoir des histogrammes représentatifs et dans des
temps similaires pour qu’ils soient comparables. Ces histogrammes ont ensuite été normalisés en

nombre de coups afin de pouvoir les comparer.
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Figure 3.23. Histogrammes de mesure de lumiére pour plusieurs intensités.

L’objectif était de vérifier que chaque histogramme de mesure correspondait bien a une mesure
de quantité de lumiéere. Nous avons alors généré une base de 100 histogrammes théoriques,
contenant de 1 a 100 photons par histogramme, par tirage Monte Carlo sur la probabilité du signal
de photon unique (figure 3.22). Les histogrammes théoriques de Poisson en fonction du nombre de

photons par spectre sont représentés figure 3.24.
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Figure 3.24. Les trente premiers histogrammes théoriques de lumieére régis par la loi de Poisson.

Afin de vérifier si les histogrammes expérimentaux suivaient bien la loi des événements rares,
nous avons réalisé une fonction qui calcule la probabilité de Poisson de chacun, (P (k, A)). Pour le
calcul de A, le canal de fin du zéro électronique et le canal de fin du signal d’un photon ont été
utilisés (déterminés a priori par |’expérience, respectivement aux canaux 565 et 780). La moyenne

de chaque histogramme a ensuite été calculée :
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n
ZXi N;

moyenne=i:"n—D (Eq. 3.13.)

Avec x; les numéros des canaux et N; la hauteur du canal i. Puis, afin d’obtenir le nombre de
photons contenu dans [’histogramme, la moyenne est divisée par le nombre de canaux qu’occupe un
photon (i.e. 780-565=215).

Une fois A déterminée pour chaque histogramme et afin d’ajuster les histogrammes avec la loi
de Poisson, nous avons utilisé une fonction disponible dans les outils de LabWindows qui utilise
’algorithme de Levenberg-Marquardt pour déterminer les coefficients de moindres carrés offrant le
meilleur ajustement entre les données d’entrée et le modéle non-linéaire. Cette fonction retourne
en sortie un tableau de données correspondant a la fonction ajustée ainsi que ’erreur associée. On
peut alors réaliser l'ajustement de chaque histogramme de mesure avec les histogrammes
théoriques de Poisson et ainsi obtenir des histogrammes expérimentaux le nombre de photons ayant
contribué a leur formation.

Nous avons ensuite réalisé une fonction qui, pour chaque histogramme de la base réalise la
multiplication par la probabilité de Poisson puis effectue la convolution des 100 histogrammes.
Notre programme permet d’afficher sur un graphique les histogrammes expérimentaux et leur
ajustement poissonnien correspondant.

Nous avons limité notre base d’histogrammes théoriques a 100, représentant la mesure de 1 a
100 photons, car étant donné les faibles quantités de lumiére qui vont étre mesurées, la détection
de 100 photons arrivant simultanément sur la photocathode devrait étre exceptionnelle.

On remarque sur la figure 3.25, que ’ajustement de Poisson reproduit correctement la trace du
spectre expérimental. Cette constatation vaut pour tous les histogrammes de mesures que l'on a

réalisés (représentés sur la figure 3.23).
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Figure 3.25. Exemple d’ajustement d’un histogramme de mesure (noir) par la loi de Poisson (vert).
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On peut de ce fait déduire que notre systéme mesure bien une quantité de lumiére et que celle-
ci est tres peu bruitée hormis des problémes autour du zéro électronique liés a des problémes de
compatibilité électromagnétique (figure section suivante 3.27).

Afin de mieux comprendre la méthode de construction de l’ajustement de Poisson, un exemple

va étre détaillé : un histogramme contenant une moyenne, A, de 1,58 photons (figure 3.26).

Figure 3.26. Construction de ’ajustement d’un histogramme de mesure par convolution de plusieurs

histogrammes théoriques régis par la loi de Poisson.

Sur la figure 3.26, sont représentés : l’histogramme expérimental (1) et son ajustement par la

loi de Poisson qui permet d’obtenir A (7), ainsi que les histogrammes théoriques de Poisson (avec A=

1
1,58) de un (P(X =1)=e "8 D1'15—?) (3), de deux (4), de trois (5) et de quatre photons (6) ainsi

que leur convolution (2). On remarque que les histogrammes représentant la convolution (2) et
Uajustement (7) sont trés proches. La différence observée a partir du canal 1000 et jusqu’aux
fréquences élevées est due au fait que pour plus de clarté nous avons effectué la convolution des
quatre premiers histogrammes uniquement alors que [’ajustement est fait avec les cent
histogrammes théoriques générés précédemment.

Il est intéressant de voir que la convolution des quatre premiers histogrammes de la base
multipliés par leur loi de Poisson suffit a réaliser un ajustement correct de U’histogramme de
mesure. En effet, les histogrammes théoriques contenant plus de quatre photoélectrons participent
peu a la correcte réalisation de ’ajustement, cela signifie que la détection simultanée de plus de
quatre photons interagissant au niveau de la photocathode des tubes photomultiplicateurs est un
événement rare. Notre systéme de détection est donc sensible a de trés faibles quantités de

lumiere.
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3.3.2. Caractérisation de la chaine de mesure, premiére approche

Les premiers tests de la chaine compléte de mesure, comprenant le scintillateur et le toron de
fibres optiques ont été réalisés en conditions non-métrologiques. Nous ne disposions pas, la encore,
du programme LabWindows d’analyse final. Des tests en conditions métrologiques sont présentés
dans le chapitre 4.

L’objectif de ces premiers tests était de vérifier la stationnarité du zéro électrique et la
reproductibilité du bruit de mesure en ’absence de rayonnement (exemple sur la figure 3.27) ainsi

que le comportement du détecteur face a des sources de faible activité et d’énergies différentes.
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Figure 3.27. Exemple de mesure du bruit radioactif ambiant

3.3.2.1. Caractérisation du bruit de mesure

Etant donné le faible nombre de photons lumineux enregistrés au cours d’une acquisition,
’histogramme de mesure issu du systéme de détection est, pour U'essentiel, constitué de mesures
nulles contribuant au zéro électronique (section 3.2.3.2, figure 3.17). Le rapport entre le nombre
d’événements contenus dans le pic du zéro électronique et le nombre d’évenements participant a
'information de dose peut varier d’un facteur 100 a 100000 en fonction du débit de dose. C’est
pourquoi, avant de réaliser toute acquisition de données physiques liées a une source de
rayonnement gamma, il est nécessaire de caractériser le comportement du détecteur en l’absence
de source d’irradiation. Ce signal est composé du zéro électronique et du bruit de mesure (bruit
thermique des tubes photomultiplicateurs additionné au bruit radioactif ambiant).

La stationnarité du zéro électronique est primordiale dans notre méthode d’analyse, car le
calcul du seuil d’intégration de U’histogramme de mesure est effectué a la suite de ’étape
d’étalonnage en ’absence de source, a partir de la largeur a mi-hauteur du pic du zéro électronique
(section 3.2.3.2). Si la position du zéro électronique venait a varier au cours du temps, ne serait-ce
que de quelques canaux, sans qu’un nouvel étalonnage du bruit soit réalisé, 'erreur sur ’estimation
de la dose déposée dans le volume sensible pourrait devenir importante.

Dans un premier temps, nous nous sommes intéressés au temps nécessaire pour que le tube

photomultiplicateur soit stable, c'est-a-dire le temps a partir duquel la réponse du TPM est
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reproductible. C’est ce que nous appellerons le temps de stabilisation du systéeme. Afin de
’évaluer, nous avons réalisé des mesures de la valeur efficace de bruit ambiant dans une des salles
d’expérience du LPC CAEN. Cette valeur est une quantité de lumiére exprimée en unités arbitraires,
traduite en charge électrique et intégrée sur un temps de mesure, comprenant la radioactivité
naturelle ajoutée au bruit thermique du tube photomultiplicateur et aux fuites optiques du systeme
de détection.

Dans la salle d’expérience, comportant de grandes ouvertures vitrées, les conditions
environnementales de U’expérience n’étaient pas maitrisées. Les acquisitions, d’une durée de 1
minute, ont été réalisées deés la mise sous tension du systéme. Le temps entre les mesures a été
évalué a 20-30 secondes correspondant au temps nécessaire a l’enregistrement de I’histogramme et
au lancement d’une nouvelle acquisition.

Pour étudier la stabilité de la position du zéro électronique, le pic du zéro électronique
(compris entre les canaux 525 et 560) des histogrammes de données a été ajusté a une courbe de
Gauss afin de déterminer la position du canal contenant le maximum de coups (par exemple sur la
figure 3.27, le maximum est situé autour du canal 540).

La figure 3.28 montre la valeur du pic du zéro électronique pour différentes mesures du bruit
de fond acquise pendant une minute. On remarque que le canal maximal du zéro électronique est
stable autour de la cinquantiéme mesure. Passées les 15 a 20 premiéres mesures (20 a 25 minutes
de fonctionnement), moment ou le canal du maximum tend a décroitre, l’écart type de la position
du canal est inférieur a 3 canaux.

Néanmoins, on observe que la position du pic du zéro électronique varie peu de |’établissement
de la haute tension sur les tubes photomultiplicateurs a la stabilisation du systéme. L’écart maximal
est de 5 canaux. Nous n’avons pas pu étudier les conséquences directes de ces variations sur la
valeur efficace de bruit, car nous ne disposions pas encore de méthode de détermination

automatique du seuil d’intégration.
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Figure 3.28. Variation du canal maximal du zéro électronique. L’axe des abscisses représente le
nombre de mesure (de 1 minute chacune). L’axe des ordonnées représente le numéro du canal du

pic du zéro électronique.
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Cependant, la valeur efficace du bruit, correspondant a l’intégrale sous la courbe du bruit de
fond sans le zéro électronique, a été calculée a partir de la détermination graphique du seuil
d’intégration sur chaque histogramme de mesure. Pour le cas de la figure 3.27, par exemple, le
canal d’intégration a été pris au canal 600, quelques canaux aprés le zéro électronique.

En calculant de cette maniére la valeur efficace de bruit de chaque histogramme de mesure
(figure 3.29), on remarque que les variations par rapport a la moyenne, de la vingtiéme mesure a la
quatre-vingtiéme, ont été trouvées inférieures a 4 %.

Cependant, nous pouvons remarquer qu’au cours d’une méme journée de mesure, le systeme
diverge pendant les 20 a 30 premiéres minutes de fonctionnement (ce qui correspond dans ce
graphique aux mesures de 0 & 25-35) puis se stabilise et diverge a nouveau a partir de la 80
mesure. Nous avons estimé que la premiére phase correspondait au temps de stabilisation du
dispositif et était suffisante pour obtenir du systéme de détection une mesure stable et

reproductible.
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Figure 3.29. Intégrale du zéro de dose ou valeur efficace de bruit. Variation au cours d’une méme
journée. L’axe des abscisses représente le nombre de mesures et ’axe des ordonnées représente
Uintégrale de ’histogramme de lumiére collectée (unité arbitraire).

La divergence du signal de réponse, a partir de la 80"™ mesure (autour de 2 heures de
fonctionnement), se traduit par une augmentation progressive de la valeur de lintégrale de
lumiére. Ceci peut étre imputable aux conditions environnementales, la température et la
luminosité étant ni stables ni controlées dans la salle de mesure, ou a une dérive thermique de la
réponse du tube photomultiplicateur. Cette réponse ne pourra étre apportée que par des mesures
effectuées en conditions métrologiques (chapitre 4, section 4.4.1.2). Il en est de méme pour le

temps de stabilisation du systéme.
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Le comportement du systeme au cours de différents jours a également été étudié. Sur la figure
3.30, est représentée la valeur de l'intégrale du bruit de fond de plusieurs séries de mesure

réalisées a des dates différentes.
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Figure 3.30. Moyenne et écart type de la lumiére collectée pour 6 séries de 20 mesures réalisées a
6 jours différents. L’axe des abscisses représente les jours de mesure. Pour chaque série les 20
mesures ont été effectuées apres stabilisation du systéme et avant la possible la dérive du bruit

thermique.

Au vu des résultats de la figure 3.30, on remarque que la valeur de U’intégrale de bruit varie en
fonction des jours de mesure, donc pour des conditions environnementales différentes. Cependant,
il apparait qu’au cours d’une méme journée, les mesures (prises avant la dérive thermique des TPM)

varient peu puisque [’écart type le plus important des 6 séries est inférieur a 10 % (tableau 3.1).

Tableau 3.1. Récapitulation des données présentées sur la figure 3.30.

Jours de mesure
1 2 3 4 o) 6

tovenne de lYntégrale de

” , 0,41 +0,02  0,35+0,02 0,46 +0,06  0,42:0,02  0,6£0,1 0,79 + 0,01
lumigre du bruit de fond [u.a.)

Nous n’avons pas quantifié le bruit pour de longues séries de mesures (supérieures a [’heure). Il
apparait alors important de controler la stabilité du zéro de dose au cours d’une journée compléte
de mesure (chapitre 4, section 4.4.1.2).

Dans le cas de séries de mesures réalisées a des jours différents, une acquisition de la valeur
efficace de bruit est indispensable avant chaque mesure de source de rayonnement. Ainsi, il
apparait qu’un seuil d’intégration fixe, a partir duguel est déterminée la valeur efficace de bruit,

n’est pas adapté.
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3.3.2.2. Mesure de sources de rayonnement gamma

Les premiéres mesures tests ont été réalisées a l’aide de sources radioactives ponctuelles de
trés faibles activités disponibles au LPC Caen en conditions non-métrologiques (le débit de dose des
sources n’était pas complétement maitrisé). Par ailleurs, afin d’obtenir un débit de dose de U’ordre
de 1 pSv.h™", les sources devaient étre placées proche du scintillateur (entre 2 et 10 cm en fonction
des sources). Si U'on tient compte des dimensions du volume sensible, 2 cm de diametre,
Uincertitude sur le débit de dose arrivant sur le scintillateur, lié au point d’interaction dans ce
dernier, pouvait atteindre jusqu’a 50 %. Les différentes sources employées pour ces séries de
mesure étaient : du césium *’Cs (7,34.10* Bq), du cobalt ®°Co (1,53.10* Bq) et de [’américium **'Am

(3,66.10% Bq).
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Figure 3.31. Intégrale de la lumiére collectée produite par différentes sources radioactives. Le bruit
de fond associé a chaque mesure a été soustrait. L’axe des abscisses représente le nombre de
mesures et ’axe des ordonnées ’intégrale de la lumiére collectée obtenue pour chaque mesure (en

unités arbitraires).

Les résultats des intégrales de dose (avec la soustraction du bruit effectuée), pour des séries de
mesures indépendantes réalisées avec les trois sources citées précédemment, sont présentés sur la
figure 3.31. Toutes les séries de mesures ont été réalisées aprés 25 minutes de mise sous tension
des tubes photomultiplicateurs, le systéme était alors considéré comme stabilisé.

Quatre séries de mesures ont été réalisées : deux avec la source de cobalt 60, une avec la
source de césium 137 et une avec la source d’américium 241. Par ces expériences, nous voulions
tester la reproductibilité de la mesure de sources de rayonnement ainsi que la réponse du systéme
de détection face a des énergies différentes (**'Am : 14, 26 et 59 keV ; ®°Co: 1,17 et 1,33 MeV ;
37Cs : 662 keV, 32 et 36 keV).

Deux séries de mesures indépendantes ont été réalisées avec la source de cobalt 60, suivant

deux conditions environnementales différentes (expérience réalisée a une journée d’intervalle),
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afin de vérifier si en effectuant la soustraction du bruit de fond, la quantité de lumiére produite par
la source de rayonnement restait inchangée.

Pour les quatre séries de mesures les écarts-types sont compris entre 5 et 7 %. Les valeurs des
intégrales de dose sont : 1,49+0,09 pour la premiére série de mesures au cobalt 60 (Cobalt 1) et
1,48+0,075 pour la seconde (Cobalt 2). Cela a permis de vérifier la reproductibilité de la mesure
d’une source de rayonnement a des jours différents.

En tenant compte de l'incertitude liée aux conditions expérimentales, les résultats obtenus
pour les sources de cobalt 60 (Cobalt 1) et de césium 137 (1,72+0,11) peuvent étre considérés
compatibles avec un méme débit de dose. Notons que le résultat obtenu avec la source de '¥Cs est
supérieur de 15,4 % au Cobalt 1.

En revanche, les résultats obtenus avec la source d’américium 241 sont trop faibles pour
correspondre au débit de dose attendu de 1 pSv.h™'. L’émission gamma de cette source se situe dans
la région de non-équivalence du scintillateur plastique au matériau équivalent-tissu (énergies
inférieures a 140 keV, section 2.3.2.3). Cela pourrait expliquer, en plus de Llincertitude
expérimentale, les différences entre les intégrales de lumiére collectée obtenues pour ’américium
241 (1,06+0,05) et les résultats des autres sources.

Néanmoins, afin d’écarter toute autre origine pour cette différence, une derniére expérience a
été réalisée afin de vérifier si la différence des intégrales de dose ne pouvait pas étre liée a
[’émissions B de ces radioéléments. On remarque par exemple, que le spectre d’émission 8 du "*’Cs
posséde une composante rapide (jusqu’a 900 keV) alors que ce n’est pas le cas pour le radioélément
o (figure 3.32).

Co60 Cs-137
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Figure 3.32. Spectre d’émission B (en unités arbitraires sur [’axe des ordonnées) des sources de *“°Co

et de "*'Cs. Les axes des abscisses représentent ’énergie des électrons.

Les électrons du "*’Cs ont un parcours dans l’air de 2,7 m et de 1,33 mm dans U’aluminium
contre 0,4 mm pour ceux du ®Co dans le méme matériau. Ils traversent donc facilement de la
couche de résine dans laquelle la source radioactive est enchassée, et peuvent contribuer au dépot
de dose dans le volume sensible.

Des mesures ont alors été réalisées en intercalant une épaisseur de 1 mm puis de 1,5 mm

d’aluminium (figure 3.33). Les résultats montrent que la valeur moyenne de 'intégrale de dose de
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cobalt 60 reste quasiment inchangée : 1,46+0,07 pour 1 mm d’aluminium et 1,42+0,11 pour 1,5 mm
d’aluminium. Ce qui confirme le fait que les deux épaisseurs d’aluminium sont suffisantes pour
arréter les électrons du ®“Co.

En revanche, pour le césium les résultats sont de : 1,73+0,05 pour 1 mm d’aluminium et
1,64+0,07 pour 1,5 mm d’aluminium. Il y a donc une contribution des électrons a la dose avec la
source de césium mais celle-ci n’est pas suffisante pour expliquer la surestimation de 12,3 % entre
les résultats obtenus pour '¥Cs et ceux du ®Co. Il faut également préciser que les composantes X de
basses énergies du '¥’Cs, notamment celle a 32 keV, n’ont pas été prises en compte dans le calcul
du débit de dose, et peuvent donc étre source d’une partie de la surestimation.

Il apparait que les conditions expérimentales concernant le positionnement manuel des sources,
ainsi que les incertitudes sur les débits de dose et celles liées aux conditions environnementales,
représentent trop de parametres non maitrisés pour pouvoir conclure a propos de la différence de
intégrale de dose trouvée entre le *'Cs et le *°Co. Des mesures réalisées en conditions

métrologiques, devront ainsi nous permettre d’identifier les sources d’erreur.
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Figure 3.33. Intégrale de la lumiére collectée produite par les sources de *°Co et de "*’Cs pour
différents épaisseurs d’aluminium. La valeur efficace de bruit associée a chaque mesure a été

soustraite.

3.4. Conclusion

Au cours de ce chapitre ont été exposées les études qui ont conduit a la détermination du
volume sensible de détection qui est utilisé dans notre prototype de systéme dosimétrique (SYDO).
Ce volume, de 6 cm?, est le résultat d’un compromis entre la détection des photons gamma et la
collection des photons lumineux (photons dans le domaine de lultra violet) au niveau du tube
photomultiplicateur. En effet, nous avons mis en évidence, par des études théoriques et
expérimentales, les faibles quantités de lumiére qui vont étre mises en jeu pour ’estimation de la

dose absorbée pour les débits rencontrés aux postes de travail (autour du pSv.h™). Ainsi, nous avons

Chapitre 3 - page 93



Chapitre 3 : Réalisation du prototype du SYsteme de DOsimétrie par scintillation (SYDO)

démontré U’impossibilité d’utiliser un shutter optique (induisant trop de pertes par transmission)
pour le controle régulier de la stabilité du zéro de dose. La mesure de faibles quantités de lumiere
laisse augurer la possibilité de réaliser des mesures spectrométriques pour la construction des
histogrammes de mesure de dose. Effectivement, si le nombre de photons arrivant sur la
photocathode par intervalle de temps de 20 ps (période d’intégration de la mesure) est faible, alors
l’énergie correspondant a cette quantité de lumiére pourrait étre clairement définie, ce qui permet
d’envisager un étalonnage en énergie de l’axe des abscisses des histogrammes de mesure ainsi que
l’éventualité d’une correction de la non-équivalence au tissu-mou du scintillateur.

La collaboration entre le LPC Caen et UIRSN (aolt 2007 a mars 2008) a ainsi abouti a la
réalisation d’un prototype de systéme de détection. La description compléte du prototype ainsi que
les premieres mesures réalisées avec la chaine d’instrumentation associée ont également été
présentées dans ce chapitre.

Ce prototype est adapté a la détection de faibles débits de dose sur une large gamme en
énergie et a été concu en tenant compte du cahier de charges établi par UIRSN.

Il est composé d’un scintillateur en vinyltoluéne de 6 cm? relié & un tube photomultiplicateur a
bas bruit thermique par un toron de fibres optiques. Un programme de gestion du systéeme de
détection, d’acquisition et d’analyse de la mesure a également été développé a ’aide du logiciel
LabWindows.

Les premiéres mesures tests ont montré une bonne reproductibilité de la réponse une fois le
temps de stabilisation des tubes photomultiplicateurs établi, au cours d’une méme journée mais
aussi pour des conditions environnementales de mesures différentes, a condition d’évaluer
précisément le bruit de mesure et de le soustraire a chaque acquisition. Cependant, il apparait
également que pour une longue période de fonctionnement les tubes photomultiplicateurs perdent
de leur stabilité et commencent a dériver (augmentation de la réponse). La cause de cette dérive
(dérive thermique ou influence des conditions ambiantes) ne pourra étre établie qu’a partir de
mesures réalisées en conditions stables et contrdlées.

Plusieurs mesures réalisées avec des sources radioactives ont permis de confirmer une sous-
réponse pour les faibles énergies (< 140 keV). Cette sous réponse est certainement liée au probléeme
de non-équivalence au tissu-mou du scintillateur plastique a basse énergie, néanmoins, cette source
d’erreur n’a pas pu étre quantifiée car ces tests n’ont pas été réalisés en conditions métrologiques,
et d’autres paramétres non-contrélés ont également contribué a U’erreur sur la mesure.

Des tests en conditions métrologiques ont été effectués a UIRSN afin de caractériser
précisément le fonctionnement du détecteur. Ces tests avaient pour objectif, entre autre, de
définir le comportement du détecteur pour chaque gamme d’énergie (fluorescence X pour les
énergies de 40,1 keV a 75 keV, filtration X de 87 et 100 keV puis par sources gamma de "*’Cs et de
%9Co) afin de réaliser une caractérisation de la réponse du détecteur pour plusieurs énergies et ainsi

permettre une correction de la dose due a la non-équivalence tissu-mou du scintillateur plastique.
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Chapitre 4 : Caractérisation du prototype du SYstéeme de DOsimétrie
par scintillation (SYDO)

"Si vous pouvez mesurer ce dont vous parlez, et l'exprimer par un nombre, alors vous connaissez
quelque chose de votre sujet. Si vous ne le pouvez, votre connaissance est dune bien pauvre espece

et bien incertaine.” (Lord Kelvin')

La conception du prototype du systéme de dosimétrie par scintillation (SYDO), réalisée en
collaboration avec le Laboratoire de Physique Corpusculaire de Caen, a été présentée au chapitre
précédent. Les premiers tests réalisés en conditions non-métrologiques ont montré la
reproductibilité de la réponse, une fois la réponse du tube photomultiplicateur stabilisée. Les
premiéres mesures réalisées avec des sources radioactives de différentes énergies ont également
mis en évidence le probléme lié a la non-équivalence du scintillateur plastique par rapport au tissu-
mou du corps humain pour les faibles énergies.

Dans la premiére partie de ce chapitre nous faisons un rappel concernant la réalisation d’une
mesure et quelles sont les incertitudes qui y sont associées. La deuxiéeme partie décrit les
installations métrologiques de I’IRSN qui ont été utilisées pour la caractérisation du détecteur alors
que la troisiéme partie concerne la description de la méthode utilisée pour la caractérisation du
prototype de dosimétrie SYDO. Tout d’abord nous décrivons la procédure utilisée pour la mesure du
bruit ambiant puis la méthode utilisée pour réaliser |’étalonnage de notre prototype, viennent
ensuite |’étude de la dépendance angulaire et la réponse du détecteur en fonction de la profondeur
(atténuation dans du PMMA) et enfin la méthode de correction de la réponse en énergie. Dans la
quatriéme partie nous présenterons et discuterons les résultats obtenus et enfin la derniére partie

de ce chapitre sera consacrée a la conclusion obtenue a partir de ces résultats de caractérisation.

4.1. Expression de la mesure

Afin d’obtenir une réponse fiable de notre détecteur, la mesure doit étre réalisée en conditions
d’équilibre électronique. Par ailleurs, le bruit de fond dans les salles d’expérience doit étre mesuré

et Uincertitude sur la mesure correctement évaluée.

! William Thomson, mieux connu sous le nom de Lord Kelvin, (26 juin 1824 en Irlande - 17 décembre 1907) était un physicien
britannique reconnu pour ses travaux en thermodynamique. Il a laissé son nom a l'échelle de température, dite absolue, ou
température « thermodynamique », mesurée en kelvins.
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4.1.1. Les conditions d’équilibre électronique

Pour obtenir un bon étalonnage de notre prototype, les mesures doivent étre réalisées en
conditions d’équilibre électronique. Un écran en matériau équivalent au tissu-mou, d’épaisseur
suffisante (en fonction de l’énergie) est disposé devant le détecteur afin que le nombre d’électrons
entrant dans le détecteur soit égal au nombre d’électrons sortant. Ainsi, la valeur du kerma dans le
détecteur est égale a la dose déposée.

Pour les rayonnements gamma du "*’Cs (662 keV) et du ®°Co (1250 keV), un écran en Plexiglas de
section 30 cm x 30 cm et d’une épaisseur de 2 mm et 5 mm respectivement, a été positionné
perpendiculairement au faisceau incident, au contact du détecteur. La diffusion et ’atténuation du
rayonnement incident par cet écran sont prises en compte par un facteur correctif appliqué a la
dose délivrée. Ce type d’écran n’est pas employé pour les étalonnages avec des faisceaux de
rayonnement X de basse énergie (< 600 keV) car, comme ils sont peu pénétrants, l’équilibre

électronique est réalisé dans les premiers millimétres de matiére du détecteur.

4.1.2. Le bruit de fond

Au cours d’un étalonnage, le bruit de fond provenant de la radioactivité naturelle, des
rayonnements diffusés et/ou atténués des sources gammas ou des générateurs a rayons X, doit étre
pris en compte. Pour les deux salles dans lesquelles nous avons travaillé (voir annexe A.4.2 et
A.4.3), le bruit radiologique mesuré par le laboratoire était équivalent a un débit de dose compris
entre 60 nSv.h™ et 110 nSv.h™". Il correspond au débit du bruit fond naturel pour la région lle de
France typiquement de 70 nSv.h™'. Concernant ’étalonnage de notre prototype, la mesure du bruit
de fond et le bruit de ’appareil de mesure (bruit thermique des tubes photomultiplicateurs) sont
regroupés sous le terme bruit de mesure. Ce bruit sera mesuré et soustrait a chaque mesure de

source de rayonnement.

4.1.3. Les incertitudes
4.1.3.1. L’incertitude-type composée

Les incertitudes associées a une mesure peuvent étre regroupées en deux catégories selon la
méthode utilisée pour leur évaluation : type A et type B. Les incertitudes dites de type A sont
obtenues a partir de n observations indépendantes d’une variable aléatoire dans les mémes
conditions de mesure (typiquement, ’écart-type expérimental). Une évaluation de type B de
Uincertitude est utilisée dans le cas de U'estimation d’une grandeur d’entrée qui n’a pas été
obtenue a partir d’observations répétées mais évaluée par un jugement scientifique fondé sur
toutes les informations disponibles au sujet de sa variabilité. Dans ce cas, la variance ou l’écart-
type sont calculés a partir de la densité de probabilité supposée. Les incertitudes prises en compte
par le laboratoire lors de U’étalonnage d’un appareil dosimétrique, et utilisées pour notre

prototype, sont regroupées au tableau 4.1.
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L’incertitude-type composée est alors obtenue en effectuant la somme quadratique de toutes

les incertitudes (type A et type B).

Tableau 4.1. Incertitudes concernant |’étalonnage d’appareil de dosimétrie au laboratoire de l’IRSN.

Incertitude de type A (statistique)

Incertitude de repetabilité estimée par 'écart type d'une série de
mesures du courant d'ionisation de '8talon employé pour déterminer la
valeur conventionnellement vraie de la grandeur de reférence,

Incertitude de répétabilité estimée par l'acart type d'une série de
mesures de l'indication de l'instrument étalonné.

Incertitude de type B (intrinséque)

Incertitude associée au coefficient d'étalonnage de l'étalon de
référence utilisé pour déterminer la valeur conventionnellement vraie
de la grandeur de référence.

Incertitude associee a la grandeur de reférence.

Incertitude lige & la mesure de la température et associée au facteur
de correction k.

Incertitude lige & la mesure de la pression atmosphérique et associée
au facteur de correction ke,

Incertitude lige & la mesure de lhygrométrie et associée au facteur de
correction ky.

Incertitude associée a la mesure de la distance d'étalonnage.
Incertitude lige a la stabilite du générateur X durant les mesures,
Incertitude associée aux valeurs des capacités d'intégration du
systeme de mesure des courants dionisation,

Incertitude lige & l'utilisation de faibles débits de kerma dans l'air [Kair

= 100 pGy.h') pour les rayonnements & de filtration, due 3 l'emploi
d'un détecteur de transfert,

Incertitude liée & la correction de latténuation dans l'air du
rayonnement v entre le point d%talonnage et la distance de référence.
Incertitude liee 4 la correction de la décroissance de l'activité de la
source radioactive.

Incertitude résultant de la répétabilité du positionnement des sources
dans lirradiateur,

4.1.3.2. L’incertitude relative élargie

Cette grandeur définit lintervalle autour du résultat de mesure ou la probabilité de trouver la
« valeur vraie » de la mesure est élevée (pourcentage de la distribution appelée niveau ou taux de
confiance).

Un facteur multiplicatif, appelé facteur d’élargissement, permet d’obtenir l’incertitude relative

élargie a partir de U'incertitude-type composée. Ainsi, dans le cas de la loi normale, pour obtenir un
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taux de confiance de 95 %, le facteur d'élargissement vaut 1,96. La norme AFNOR? [NF ENV 130056,
1999] de controle qualité préconise un facteur d’élargissement, k, entre 2 et 3 suivant le
pourcentage de confiance voulu, respectivement 95 % et 99 %. Le laboratoire de U'IRSN a choisi
d’utiliser un facteur d’élargissement de 2 (k=2) pour présenter ses résultats.

Sur une série de mesures, si le nombre d’acquisitions est inférieur a 30, le facteur
d’élargissement, k, n’est pas applicable car il ne fournit plus un taux de confiance sur la mesure de
95 %. Nous avons alors choisi de nous référer au coefficient de Student [Bevington, 1994], lequel
donne le niveau de confiance que l’on souhaite en fonction du nombre de mesures réalisées, afin de
calculer Uincertitude relative élargie de la série de mesures. Ainsi, d’aprés le tableau 4.2, plus le
niveau de confiance que l'on souhaite est grand, plus le facteur d’élargissement de Student est

élevé, car on diminue le risque que la « valeur vraie » soit située hors de lintervalle de confiance.

Tableau 4.2. Valeur du coefficient de Student pour le calcul de l'incertitude élargie en fonction du

nombre de mesures dans le cas d’une distribution uniforme et de Uintervalle de confiance souhaité.

Hombre de mesure Valeur & 95 % Valeur a 99 %
3 4,30 9,90
4 3,20 5,80
] 2,80 4,60
6 2,60 4,00
¥ 2,80 3,70
8 2,40 3,50
10 2,60 3,30
12 2,20 3,10
15 2,10 3,00
30 2,00 2,80

Les résultats que nous présenterons seront donc accompagnés d’une incertitude relative élargie
(o) calculée en fonction du nombre n de mesures réalisées lors de ’expérience, du coefficient de
Student, 1(n), de ’écart-type de la série de mesures, o,.s, et de l'incertitude liée aux conditions de
réalisation de l’étalonnage (type d’appareil, positionnement, utilisation d’un écran d’équilibre
électronique, etc.) fournie par le laboratoire accrédité, oi,s:, pour un intervalle de confiance de
95 % (k=2):

2
0= \/(O-install x k)2 + (O-L\/Hes X t(n)J (Eq. 4.1 .)

Les meilleures valeurs d’incertitude élargie pour |’étalonnage d’un instrument de dosimétrie aupres

des installations de I’IRSN sont de +1,4 % et +1,2 %, respectivement pour les sources gamma du "*’Cs

2 - . -
Association Francaise de Normalisation
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(débits de 1 pGy.h™ & 90,5 mGy.h™") et du *°Co (débits de 1 uGy.h" 49,3 Gy.h™") ; de +1,8 % pour la
fluorescence X (débit de 10 pGy.h" & 150 mGy.h™") et +1,6 % pour les rayonnements X filtrés (débit
de 5 uGy.h" a5 Gy.h™").

4.2. Les installations de I'IRSN délivrant des rayonnements photoniques de référence

Les moyens métrologiques d'irradiation en rayonnements photoniques du Laboratoire de
Dosimétrie des Rayonnements lonisants sont situés a Fontenay-aux-Roses. La premiére
accréditation, délivrée par le Bureau National de Métrologie pour ce laboratoire, a été obtenue en
1974, depuis 1995 les installations ont été accréditées par le COFRAC® dans la section étalonnage.
Ces installations sont rattachées a U’Institut de Radioprotection et de Siireté Nucléaire (IRSN) suite a
sa création par décret (n° 2002-254) le 22 Février 2002.

Le laboratoire accrédité de U'IRSN utilise trois irradiateurs gamma :

- un irradiateur contenant une source scellée de ®°Co de haute activité permettant des
irradiations a trés haut débit de kerma allant de 60 mGy.h™ & 9280 mGy.h" en kerma
dans l’air a un métre de distance ;

- un irradiateur « CoCsS16 », possédant une source de ®Co et une de "’Cs et délivrant
des débits de kerma dans Uair respectivement de 4 mGy.h™ & 112,2 mGy.h”" et de 3
mGy.h™ 4 90,5 mGy.h™ ;

- un irradiateur contenant plusieurs sources de ®°Co et "*’Cs, permettant de couvrir une

large gamme de débits de kerma, décrit dans la section 4.2.2.

Pour les irradiations a plus faible énergie, le laboratoire possede deux générateurs de rayons X
de tension maximale 100 kV, utilisés pour la production de spectres de rayonnements X filtrés
d’énergies moyennes inférieures a 50 keV et un générateur de 320 kV décrit dans la section 4.2.1.
Les sections suivantes sont consacrées a la description des deux installations utilisées dans le cadre
de ce travail.

Pour plus d’information il est rappelé, en annexe A.4.1 comment est obtenue une raie
monochromatique de fluorescence ainsi que les facteurs de pureté associés (norme francaise 1SO
4037 [NF ISO 4037-1, 1998]).

4.2.1. Le générateur RX-320 kV

Le générateur de rayons X 320 kV, du type ISOVOLT HS, dont la tension accélératrice maximale
est de 320 kV (4,2 kW en puissance), produit un faisceau de rayonnement orienté selon l'axe d'une
salle de 6 m x 3 m (figure 4.5 et plan de la salle en annexe A.4.2), laquelle est prolongée par une

zone « anti-diffusion ».

3 Comité Francais d’Accréditation
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La salle de mesures, contigué a la salle du générateur, regroupe le pupitre de commande et de
controle du générateur X ainsi que les différents appareils de mesure reliés, soit aux détecteurs de
référence, soit aux instruments en cours d'étalonnage.

Lors des étalonnages, les détecteurs sont positionnés dans le faisceau de rayonnement a laide de
supports, solidaires des plateformes de mesure, se déplacant sur les bancs (figure 4.5) suivant :

- laxe du faisceau de rayonnement X de filtration, pour des spectres d’énergie moyenne
comprise entre 10 keV et 250 keV (figure 4.6). Les résolutions en énergie des spectres
de rayons X vont de 18 %, pour les énergies moyennes élevées, a 36 % pour certaines
séries d’énergies moyennes inférieures a 50 keV. Il est également possible d’obtenir de
larges spectres dont la résolution en énergie est de 57 %. Les débits disponibles pour les
rayonnements X filtrés sont compris entre 5 uGy.h™ et 5 Gy.h™.

- l'axe du faisceau de rayonnement X de fluorescence (figure 4.6). Cette installation
permet d’obtenir des raies mono-énergétiques de 9,89 keV a 75 keV, avec des débits
allant de 10 pGy.h™" a 150 mGy.h™".

Le générateur est entouré de protections plombées afin de limiter son rayonnement de fuite et
ainsi conserver des conditions métrologiques de mesure.

Des protections mobiles en plomb (de 5 mm d'épaisseur) permettent d'isoler, selon les besoins, les
deux différentes zones d'expérimentation pour éviter linfluence de rayonnements diffusés
parasites sur les appareils en cours d'étalonnage.

La salle du générateur RX-320 kV (figure 4.5), bien que n'étant pas climatisée, présente une
stabilité en température de l'ordre de 1°C sur un intervalle de temps de 8 heures. En effet, cette
salle est située sous terre et ne recoit pas la lumiére du jour, elle est donc trés peu sensible aux

variations climatiques.
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Banc d’étalonnage pour les
rayonnements de
fluorescence X

e

Axe du faisceau de
fluorescence X

Sortie du générateur a
rayon X

| Plateforme de mesure

fxe du faisceau de
rayons X filtrés

Banc d’étalonnage pour les
rayonnements X filtrés

Figure 4.5. Salle d’expérience contenant le générateur RX-320 kV pour la production de rayons X

filtrés et de raies de fluorescence X.

Sortie du générateur &
rayons X

Support pour la
filtration des raies
parasites

Support pour la fenétre
de production des rales
de fluorescence X

Pxe du faisceau de
fluorascence X

Axe du faisceau de
rayons X filtrés

Figure 4.6. Sortie du générateur RX-320 kV permettant la production de rayons X filtrés et de raies

de fluorescence X.
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4.2.2. Irradiateur multi-sources *°Co-"*’Cs

L’irradiateur multi-sources de type CANBERRA a été mis en place au cours du mois de juin 1998.
Il contient huit sources radioactives d’activité différentes : quatre sources de °Co et quatre sources

de "'Cs. Les sources de ®°Co et de "*’Cs ont pour spectre d’émission respectif :

- 2 photons y émis simultanément d’énergie 1,173 MeV (99,89 %) et 1,332 MeV (99,98 %),
ainsi qu’une composante B d’énergie moyenne 95,8 keV a 99,92 %. Cependant, le
parcours moyen des électrons de cette source de ®°Co est de 10,5 cm dans [’air, ce qui

signifie qu’ils ne contribuent pas au dépot de dose.

-1 photon y de 661,66 keV dont la probabilité d’émission est 85,2 % ainsi que des photons
X d’énergie 31,8 keV, 32,2 keV et 36,3 keV émis respectivement avec les probabilités
1,9 %, 3,6 % et 1 %. Le "¥Cs posséde également deux composante B8 d’énergie moyenne
respectives 174 keV d’intensité 94,6 % et 415 keV a 5,4%. Les photons X contribuent tres
peu au débit de kerma dans l’air de la source de césium étant donné leurs énergies et
leurs faibles taux d’émission. Les électrons sont eux arrétés par la capsule en inox
scellant la source et ils ne participent pas au dépot de dose.
Le rayonnement diffusé, produit par la collimation interne du rayonnement isotrope des sources,
correspond a 10 % de la fluence du faisceau et est centré autour de l’énergie 250 keV.
Les activités au 1% Janvier 2009 des sources de l’irradiateur multi-sources, et leurs débits de

kerma dans l’air a un méetre sont décrits dans le tableau 4.3.

Tableau 4.3. Débits de kerma dans [’air a un metre du centre de la source et activités a la date du

01/01/2009, des sources de ®°Co et de '*’Cs de l’irradiateur multi-sources.

. . . Debits de kerma dans Pair a
Radionucléides Activités (Bq)

un métre (mGy.h')

g 9,14, 107 2,842

g 8,437, 10° 2,620, 10"
g 1,080, 10° 3,266, 107
g 1,033, 107 3,212, 10
e 1,003, 10" 7,961

i of- 9,128, 10° 7,240, 10
i of- 7,393, 10° B, &867, 10
et 8,902, 107 7,064, 10

Les activités des sources ont été choisies de telle maniére qu’il y ait un facteur 10 entre elles.
De plus, le banc d’étalonnage, d’une longueur de 3 métres (figure 4.7), permet d’avoir un facteur
10 entre un débit de dose pris en début de banc et un autre en bout de banc. Ainsi, en combinant

une activité de source avec sa distance par rapport au point de mesure, on obtient une large gamme
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pour |’étalonnage en débit de kerma dans [’air. Celle-ci est comprise entre 1 pGy.h™ et 3 mGy.h™

pour le cobalt 60 (°Co) et entre 1 uGy.h™" et 7,96 mGy.h™" pour le césium 137 (*/Cs).

Sarcophage

plombé contenant — .
les sources Laser de Ecran d’équilibre Plateforme ajustable
radioactives pasitionnement électronique en hauteur

Banc d’étalonnage
automatisé

Figure 4.7. Irradiateur Canberra utilisé lors de la caractérisation du prototype SYDO.

On peut remarquer sur la figure 4.7, la configuration employée pour la caractérisation du
prototype SYDO (voir plan de la salle en annexe A.4.3). Cette salle, située en sous-sol, ne recoit pas
la lumiére du jour, elle est de plus climatisée et donc trés peu soumise aux variations de
température (variations inférieures a 2 °C au cours d’une journée de 8 heures).

Les huit sources sont disposées dans un barillet a U'intérieur du sarcophage plombé. Lorsque
gu’une source est sélectionnée, elle est placée en regard du collimateur de Uirradiateur, devant un
obturateur en plomb. Un collimateur permet de limiter la géométrie du faisceau, son diametre est de
24 cm a un metre de distance. Un faisceau laser permet de vérifier le centrage du point de mesure
par rapport a ’axe du faisceau sur le banc d’étalonnage. Une plate-forme est située sur le banc
d’étalonnage, sur laquelle sont prévus des systémes de fixation pour faire tenir les instruments de
mesure. Elle permet également un ajustement en hauteur du point de mesure.

Un programme permet de calculer les paramétres de l’irradiation afin d’obtenir le débit de
référence souhaité pour ’étalonnage. A partir de la sélection d’une source en fonction de son
activité, le programme tient compte de la décroissance radioactive du radioélément par rapport a la
date a laquelle est effectuée la mesure. Aussi, il réalise la correction de l’atténuation du faisceau
dans Uair (correction de la température, de la pression et de ’hygrométrique de la salle par rapport
a l’air sec (0°C et 1013 hPa)), ainsi que la correction du rayonnement diffusé de la source et tient

compte de la distance entre le point de mesure et la source (loi de U'inverse carré des distances).
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Suivant le type d’étalonnage que l’on souhaite réaliser, le programme calcule également le
coefficient de conversion pour le passage de la mesure du kerma dans ’air a l’équivalent de dose

ambiant, individuel ou directionnel.

4.3. Méthode suivie pour caractériser le prototype de SYDO

L’utilisation du prototype SYDO, également développée au chapitre 3 (section 3.2.3.2),
consistait jusqu’a présent, a réaliser une acquisition du bruit de mesure, puis a effectuer un
étalonnage du signal de sortie a ’aide d’une source radioactive de débit de dose connu, avant de
pouvoir évaluer une dose inconnue. Ces deux points permettaient d’obtenir une droite
d’étalonnage. Dorénavant, des mesures en conditions métrologiques ont été réalisées pour plusieurs
débits de dose permettant d’obtenir un coefficient d’étalonnage précis. Le coefficient obtenu sera
sauvegardé, et une mesure du bruit réalisée lors de ’utilisation de ce détecteur pour des études de

poste par exemple, permettra d’obtenir une droite d’étalonnage.

4.3.1. Introduction

L’objectif de cette étude de caractérisation et d’étalonnage du prototype SYDO est d’obtenir
une réponse provenant du volume sensible du détecteur qui soit la plus proche possible de celle qui
aurait été déposée dans le tissu-mou pour des conditions identiques d’irradiation. Or, les réponses
aux rayonnements ionisants des différents matériaux intervenant dans notre étalonnage ne sont pas

les mémes en fonction de |’énergie, comme cela est montré sur la figure 4.8.
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Figure 4.8. Rapport des coefficients d’absorption d’énergie massique (ue,) entre le matériau du
scintillateur, l’air et le matériau équivalent au tissu-mou [ICRU 44, 1989] en fonction de |’énergie

des photons, d’apres les données disponibles du NIST [NIST].
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En effet, sur cette figure sont représentés les rapports des coefficients d’absorption d’énergies
massiques entre les matériaux intervenant dans notre étude, le scintillateur réalisant la détection
pour la mesure, ’air, milieu de référence dans lequel est réalisé l’étalonnage et le tissu-mou dont
on veut approcher la réponse. La caractérisation de notre prototype s’est alors déroulée en deux
étapes. En premier lieu ’étalonnage en dose, réalisé a partir des faisceaux de rayonnements
gamma connus du ®Co et du '¥Cs de ’irradiateur multi-source. En effet, si l’on se reporte a la
figure 4.8, on remarque que les coefficients d’absorption d’énergie massique (ue,) du scintillateur
et du tissu-mou sont a peu prés équivalents (rapport des coefficients p., proche de un) pour les
énergies comprises entre 140 keV et 4 MeV. Sur ce plateau, incluant les énergies des photons
gamma du ®°Co (1,25 MeV) et du "*’Cs (0,662 MeV), la réponse en dose des deux matériaux est donc
trés semblable. Puis dans un deuxiéme temps, pour la correction de la réponse en fonction de
’énergie, les raies monochromatiques de la fluorescence X situées dans la zone de sous-estimation
(entre 10 keV et 140 keV) ont été employées afin de comparer les dépots de dose observés, a ceux
des sources gammas obtenus pour les mémes débits de dose et temps d’acquisition. Ainsi, la sous-
estimation de la réponse du scintillateur par rapport au tissu-mou a basses énergies (énergies
inférieures a 140 keV) (chapitre 2, section 2.3.2.3) devrait étre corrigée a la suite de la
caractérisation du détecteur en dose et en énergie.

Précédemment expliqué au chapitre 3, le prototype qui a été construit dispose de deux voies de
mesure. Excepté pour l’étalonnage en dose qui a été réalisé sur la voie de mesure n°2, toutes les
mesures présentées ici, ont été acquises avec la voie de mesure n°1.

Pour chaque série de mesures réalisée, un chronométre a été déclenché a ’établissement de la
haute tension sur les tubes photomultiplicateurs et le temps a été relevé a la fin de chaque

acquisition.

4.3.2. Mesure du bruit de fond : stabilité de la réponse

Des mesures ont été effectuées pour l’évaluation de la stabilité de la réponse du détecteur en
’absence de source. L’intégration de la mesure a été effectuée durant un temps d’acquisition de 2
minutes, afin de reproduire les conditions d’utilisation de ’appareil SYDO lors d’une étude de poste
et obtenir une estimation rapide de la dose.

La premiére étape de la caractérisation a consisté a étudier le comportement de la valeur du
zéro de dose de !’appareil. Ce signal correspond au bruit thermique des tubes photomultiplicateurs
additionné a I’ambiance radioactive.

Afin d’évaluer ce signal, le seuil d’intégration de chaque histogramme de mesure doit étre
défini (explication au chapitre 3, section 3.2.3.2, figure 3.18) dans le but de ne pas prendre en
compte le zéro-électronique (ou offset électronique). Ainsi, une mesure de la quantité de lumiére
collectée au niveau du tube photomultiplicateur est obtenue par intégration de ’histogramme a
partir de ce seuil. L’intégrale du débit de dose du bruit, c'est-a-dire l’ordonnée a l’origine (kg) de la

droite d’étalonnage est alors donnée par |’équation suivante :
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0=k, . Ddm, +ks

kB = _deo . kA (Eq. 4.2.)

avec Ddm, Uintégrale obtenue pour la mesure de bruit, et k, le coefficient directeur de la droite
d’étalonnage.

Cette valeur, comme présenté au chapitre 3 (section 3.3.2.1, figure 3.30), est susceptible de
varier en fonction des conditions expérimentales et du comportement de ’électronique du systéme
de dosimétrie. Elle devra donc étre déduite de toutes les mesures réalisées en présence des sources
de rayonnement que l’on souhaite évaluer dans les mémes conditions d’expérimentation.

Les acquisitions du bruit de mesure réalisées lors de la caractérisation du prototype SYDO ont
permis d’étudier la stabilité de la réponse :

- au cours de plus de 8 heures de fonctionnement en |’absence de source ;

- pour une méme durée de fonctionnement, mais intercalée de mesures réalisées avec une
source de ®Co pour un débit de dose 30 puGy.h™" (trés supérieur au débit équivalent de dose
du bruit).

- puis, pour différents jours mais avec des conditions d’expérimentation reproductibles.

4.3.3. Etalonnage du prototype : détermination du coefficient k,

Toutes les mesures dédiées a ’étalonnage en débit de dose étaient réalisées en |’absence de
lumiére dans la salle d’expérience et pour un temps d’acquisition de 2 minutes. Cependant, pour la
comparaison de différents histogrammes, elles ont systématiquement été normalisées par rapport
au nombre total de coups, donc au temps d’acquisition.

Pour chaque débit de dose utilisé lors de la caractérisation de la voie n°1 du prototype de
détection, des séries de 5 mesures ont été réalisées (seulement 3 pour |’étalonnage de la voie de
mesure n°2). L’hypothése selon laquelle la mesure du bruit ne variait pas significativement durant
un intervalle de temps de 5 a 6 minutes ayant été vérifiée, le bruit mesuré avant ou apres la mesure
du débit de dose a pu étre retranché canal par canal a U’histogramme de mesure afin de n’obtenir
que la lumiére produite par la source.

Nous avons bénéficié de la possibilité offerte par les installations métrologiques de U’IRSN
d’utiliser plusieurs débits connus a des énergies ou la réponse du scintillateur est équivalente a
celle du tissu-mou. Ainsi, afin d’obtenir le coefficient k, de la droite d’étalonnage du détecteur en
fonction de la dose déposée, des mesures avec les sources de rayonnement gamma (°Co et '*’Cs)
ont été réalisées pour chacun des débits suivants : 1 puGy.h”, 5 pGy.h™, 10 puGy.h", 20 pGy.h",
50 pGy.h", 100 uGy.h™, 200 pGy.h™", 500 pGy.h™", 1 mGy.h™" et 2 mGy.h™".

Le coefficient k4 a été obtenu a partir de la courbe de régression linéaire passant par les points

d’étalonnage a partir de |’équation suivante :

Ddc =k, . (Ddcm - Ddmy ) (Eq. 4.3.)
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ou, Ddc, est la dose mesurée pour le débit connu, Ddcm, représente la valeur mesurée par le
systeme de dosimétrie et Ddmy, est 'intégrale du débit de dose équivalent du bruit réalisée en
’absence de source de rayonnements mesurée par SYDO.

La droite d’étalonnage du prototype SYDO ainsi réalisée, |’exploitation des données au cours
d’une expertise de poste de travail est alors possible. Le débit de dose, Dd, et la dose D présent
dans un champ d’irradiation seront alors déterminés en fonction du débit de dose mesuré Ddm et du

temps d’acquisition T, de la mesure, suivant les équations suivantes :
Dd =k, (Ddm + kg (Eq. 4.4.)
D = (k, (Ddm + kg ) (T g (Eq. 4.5.)

Comme précédemment expliqué, pour l'utilisation en routine de l'appareil lors d’études de
poste, k, étant fixé et connu, le coefficient kg sera calculé a partir de la mesure de bruit, réalisée
suivant les mémes conditions que celles rencontrées au poste de travail, mais en ’absence de

champ d’irradiation autre que naturel.

4.3.4. Etude de la dépendance angulaire

La dépendance des détecteurs de SYDO en fonction de l’angle d’incidence du rayonnement a
été caractérisée a l’aide d’un plateau tournant qui offre une précision sur ’angle au dixiéme de
degré et avec un faisceau de ®°Co de débit 30 pGy.h". Les mesures ont été réalisées dans des
conditions d’équilibre électronique dans le détecteur avec ’ajout d’écrans en plexiglas (matériau
équivalent au tissu-mou pour les énergies du ®°°Co et du '*Cs) accolés au scintillateur. Le temps
d’acquisition des mesures était de 2 minutes, la mesure du bruit associé a chaque mesure a été
considérée constante. L’angle 0° a été pris dans [’axe longitudinal du scintillateur, la surface de
sortie a laquelle est connectée le toron de fibres optiques étant située a 180°. Les mesures ont été
effectuées pour chaque angle variant de 10° entre 0° et 180°. Le scintillateur étant symétrique

suivant son axe longitudinal, ’étude a été validée pour des irradiations sur 360°.

4.3.5. Etude de la réponse en fonction de la profondeur dans du PMMA

Pour cette étude, réalisée avec un faisceau de *°Co de débit 30 pGy.h™, [’écran d’équilibre
électronique a été utilisé seulement pour la premiére mesure (sans PMMA). Ensuite, des plaques en
plexiglas de 0,5 cm, 1 cm et 2 cm ont été placées entre le faisceau de rayonnement et le
scintillateur, accolées a ce dernier fournissant |’équilibre électronique. Les mesures ont été
réalisées tous les 0,5 cm entre 0 et 4 cm d’épaisseur de plexiglas, puis tous les centimeétres jusqu’a

une épaisseur de 20 cm. Ces mesures ont ensuite été comparées a des simulations (MCNPX)
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reproduisant le dépdt de dose d’une source de ®°Co dans le scintillateur en fonction de |’épaisseur

de PMMA atténuante.

4.3.6. Correction de la réponse en fonction de I’énergie
4.3.6.1. Méthode

Pour la correction de la réponse en fonction de l’énergie deux possibilités ont été envisagées.
En sachant que, pour les matériaux et la gamme d’énergie considérée, la diffusion Compton est
Uinteraction la plus probable pouvant donner lieu a un dépot d’énergie dans le scintillateur
plastique, la premiére correction envisagée a consisté a déterminer expérimentalement la position
des fronts Comptons sur les histogrammes de mesure (comme cela a été réalisé pour la source de
'37Cs au chapitre 3, section 3.1.1.2, figure 3.6), puis d’y associer des régions en énergie affectées
d’un facteur de correction. Pour cela, plusieurs énergies de fluorescence X ont été utilisées :
40,1 keV, 59,3 keV et 75 keV (tableau 4.4).Pour toutes ces énergies plusieurs débits de dose ont été
employés : 10 pGy.h™', 25 pGy.h™", 50 pGy.h", 100 ou 110 pGy.h', 500 pGy.h" et 1 mGy.h".
L’utilisation des raies de fluorescence X mono-énergétiques, ainsi que les sources gamma (section
4.3.2.1), devaient permettre de pouvoir associer une seule énergie Compton (front Compton) a un

numeéro de canal.

Tableau 4.4. Radiateurs et filtres utilisés pour les rayonnements de fluorescence K afin de

caractériser le détecteur en énergie.

Energie Théorique Radiateur . Filtre secondaire
& q Tension Filtre

Farme Masse appliquée  primaire Farme Masse

Ko [kew) Elément L ] . o surfacique
chimigue  surfacique aw tube (kv [gfomd chimigue .

[2/cm”)
40,1 Samarium SmeOs 0,175 120 alo,27 Cedy 0,195
59,3 Tungsténe W 0, 60100 170 al0,27 g Oy 0,358
7h Flormb Pb 0,700 190 AL0,2T Ay 0,476

En observant sur la figure 4.8 (section 4.3.1), Uallure des rapports des coefficients d’absorption
d’énergie massique (ue,) entre le scintillateur plastique en vinyltoluéne et le matériau équivalent au
tissu-mou décrit par la CIUR 44. On constate que ce rapport est proche de un pour la gamme
d’énergie de 140 keV a 4 MeV, puis s’effondre au fur et a mesure que ’énergie diminue pour
atteindre sa valeur minimale a Uénergie 30 keV. A cette énergie la dose déposée dans le
scintillateur sous-estime de 60 % celle déposée dans le tissu-mou.

Partant de ces observations, trois régions ont été identifiées afin de corriger la réponse du
scintillateur plastique dans la gamme d’énergie de 1 keV a 140 keV :

- larégion 1 de 1 a 40 keV, correspondant a la zone de plus forte sous-estimation ;
- larégion 2 de 40 a 140 keV, correspondant a la zone de transition ;
- la région 3 de 140 keV a 4 MeV, étant la zone ou le scintillateur et le tissu-mou ont le

méme comportement.
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L’objectif consistait a caractériser la réponse en dose du scintillateur pour ces trois régions, puis
d’appliquer un facteur de correction aux deux premiéres (représentés par a et B dans |’équation
4.6). Ainsi la mesure de la dose déposée dans le volume sensible de détection, Detaionnage

équivalente a la dose déposée dans le tissu-mou suivrait I’équation 4.6 :

Détalonnage = (a D1 +8 DZ + I3)D(A + kB (Eq. 4.6.)

avec [;, Uintégrale de la région 1 de U’histogramme de mesure, I,, l’intégrale de la région 2 et I,
Uintégrale de la région 3.

Les résultats obtenus aprés [’acquisition de plusieurs histogrammes pour différentes énergies et
plusieurs débits de dose, n’ont pas permis de déterminer de maniéere suffisamment précise, les
fronts Compton. Ainsi, pour déterminer la largeur des régions a corriger sur U’histogramme de
mesure (en nombre de canaux), nous avons décidé d’utiliser les histogrammes obtenus lors des
mesures en fluorescence X et avec les sources gamma. En effet, en constatant que pour un méme
débit dose, les spectres de fluorescence X occupaient moins de canaux sur [’histogramme que ceux
des sources ®Co et *’Cs, la méthode a consisté :

- a déterminer les régions de ’histogramme comprenant 90 % des intégrales de basses
énergies (section 4.4.5.2) ;

- puis a effectuer une correction de maniére empirique, en appliquant des facteurs de
correction aux régions déterminées (section 4.4.5.3).

Les trois régions décrites a |’équation 4.6, peuvent alors étre définies a partir du canal final
contenant 90% de ’intégrale a : 40,1 keV (pour la région 1), 59,3 keV et 75 keV (pour la limite de la
région 2) et la région 3, non corrigée, définie a partir de la fin de la région 2 jusqu’a la fin de
’histogramme.

L’allure des rapports des coefficients d’absorption d’énergie massique (u.,) fait naturellement
penser a trois régions pour la correction (Eq. 4.7) (une zone de forte sous-estimation, une zone de
transition et une zone ou la réponse du scintillateur équivaut a celle du tissu-mou). Finalement,
nous verrons dans ce chapitre que trois régions se réveleront étre un découpage trop fin de
’histogramme pour une correction empirique. Ainsi, la méme méthode mais avec uniquement deux
régions (Eq. 4.8), a été proposée et finalement validée. Ces deux nouvelles régions correspondent a
la zone en énergie de sous-réponse du scintillateur (< a 140 keV, figure 4.8) et a celle ou la réponse
est équivalente au tissu-mou. Les deux régions doivent néanmoins étre corrigées car, pour des
énergies élevées, la correction sur la partie basse du spectre va influencer le résultat final, ainsi la
partie correspondant aux hautes énergies doit étre également corrigée pour compenser la partie

basse.

Détalonnage = ((11 D1 +31 DZ +I3)B<A +kB (Eq. 4.7.)

Détalonnage = (GZ D1I +32 DIZ)D(A +kB (Eq. 4.8.)
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avec Degtqionnage, la dose déposée dans le scintillateur plastique équivalente a celle déposée dans le
tissu-mou, a;, et B;,, les coefficients de correction obtenus pour les deux méthode et I’;,, les

intégrales des nouvelles régions 1 et 2. Ces deux nouvelles régions ont été définies de maniere a ce
que I, =1, +1, contient 90 % des intégrales des histogrammes de fluorescence X et/l, = I .

Les facteurs de correction ay ; et B;,ont été obtenus a partir des histogrammes acquis, au débit
de dose de 50 pGy.h™', avec les sources de rayonnement gamma et de fluorescence X dont
Uintégrale de lumiére était la plus proche de l'intégrale moyenne de chaque série de mesures
(fonction de ’énergie).

Pour les calculs, le débit de dose de 50 pGy.h" a été retenu car c’était le plus faible qui soit

commun a toutes les énergies de fluorescence utilisées.

4.3.6.2. Validation de la méthode de correction

Des mesures réalisées a l'aide de rayonnements X filtrés d’énergie 87 et 100 keV, avec une
résolution en énergie de respectivement 27 % et 22 %, ont permis la validation de notre systeme de
correction de la dose. Ces rayonnements ont été choisis car leurs spectres s’étendent de 60 keV a
120 keV. Cette gamme d’énergie correspond a une région de transition, ou la dose déposée dans le
scintillateur sous-estime tres fortement la dose au tissu-mou pour l’énergie la plus faible, et offre
une estimation correcte pour ’énergie la plus élevée (figure 4.8). Des séries de 3 mesures ont été
effectuées a différents débits: 6,6 pGy.h™', 15 pGy.h™", 25 pGy.h', 50 pGy.h", 75 pGy.h™,
100 pGy.h™", 150 pGy.h™", 200 pGy.h™", 300 pGy.h™", 400 pGy.h™', et 500 pGy.h™ pour le rayonnement
de 87 keV et 12 uGy.h™", 50 pGy.h™, 100 pGy.h™" pour ’énergie 100 keV.

4.4, Résultats et discussions

Cette section présente les résultats des mesures en conditions métrologiques réalisées afin de
caractériser le comportement du détecteur. En I’absence de rayonnement tout d’abord, puis en
fonction de faisceaux de rayonnement connus. La dépendance en fonction de ’angle d’irradiation
du détecteur sera ensuite exposée, ainsi que sa réponse en fonction de I’épaisseur d’atténuation en
PMMA. Enfin, les résultats de la correction de la non-équivalence du scintillateur plastique par

rapport au tissu-mou et sa validation seront commentés.

4.4.1. Résultats des acquisitions du bruit de mesure
4.4.1.1. Histogramme du bruit

Un histogramme du bruit de mesure, est présenté a titre d’exemple sur la figure 4.9. Le zéro-
électronique et le bruit de mesure proprement dit, décrit a la section 4.3.1, ont été mis en
évidence. La hauteur maximale des canaux contribuant a la mesure du bruit (de Uordre de 30

coups) est tres inférieure a celle qui contribue au zéro-électronique. On remarque également que
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’occupation des canaux de [’histogramme se limite aux 3000 premiers sur un total de 32770.
L’intégrale de la lumiére collectée pour cette mesure du bruit (réalisée aprés 379 minutes de

fonctionnement des TPM), correspond a la valeur 0,55 en unités arbitraires (u.a.).
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Figure 4.9. Histogramme du bruit de mesure. Le tracé en vert correspond au zéro-électronique, le

bruit de mesure est en bleu (calcul décrit au chapitre 3, section 3.2.3.2).

4.4.1.2. Evolution du bruit au cours d’une journée

D’aprés les résultats du chapitre 3 concernant ’évolution du signal de bruit, nous avions conclu
gu’une dérive du signal du tube photomultiplicateur pouvait apparaitre suivant la durée de
fonctionnement. Cette conclusion devait étre vérifiée pour des conditions d’expérimentation
stables, c’est ce qui a été réalisé a U'IRSN. Ainsi, sur la figure 4.10, I’évolution de la quantité de
lumiére correspondant au bruit de mesure est représentée en fonction du temps. La premiére
mesure a été réalisée 16 minutes aprés |’établissement de la haute tension au niveau des tubes
photomultiplicateurs, la derniére mesure a été réalisée apres 8 heures et 13 minutes d’expérience.
Il apparait sur cette figure que la réponse du tube photomultiplicateur met un certain temps a se
stabiliser. Au cours des premiéres mesures, la valeur de l’intégrale de la lumiére collectée chute de
43 % aprés 34 minutes de fonctionnement, puis remonte légérement jusqu’a la valeur 0,59 aprées 37
minutes (entouré rouge sur la figure 4.10). Au chapitre 3 (section 3.3.2.1), les premiéres mesures
laissaient apparaitre une surestimation de la réponse du tube photomultiplicateur durant les 20 a 30
premiéres minutes de fonctionnement.

La moyenne des intégrales de lumiére collectée pour cette journée, calculée a partir de la
37°™ minute de mesure, est de 0,55 (u.a.) avec un écart-type relatif de 6,3 %. Les valeurs
maximale et minimale, représentées par deux lignes pointillées, ont respectivement pour valeurs

0,63 (u.a.) et 0,46 (u.a.). Elles correspondent a un écart par rapport a la moyenne de 15 % et 16 %.
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Ces mesures ont été obtenues au bout de 349 minutes et 396 minutes de fonctionnement
respectivement.

Ainsi, aprés 30 minutes de fonctionnement, ’intégralité des mesures reste comprise entre ces
deux valeurs extrémes. Aucune dérive de la réponse du tube photomultiplicateur n’a été constatée
a la suite d’un fonctionnement prolongé. Ainsi, pour des conditions expérimentales stables en
termes de luminosité et température, le bruit de mesure du détecteur est également stable (écart

relatif maximum de 16 %).
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Figure 4.10. Evolution du bruit de mesure du systéeme SYDO au cours d’une journée de 8 heures.

Les résultats sur la figure 4.11, présentant les acquisitions du bruit de mesure au cours d’une
journée intercalées d’acquisitions réalisées avec la source de ®°Co (débit de dose 30 pGy.h™),
mettent de nouveau en évidence une diminution de la valeur du bruit. Celle-ci s’observe depuis
I’établissement de la haute tension sur le tube photomultiplicateur jusqu’a la mesure effectuée 31
minutes aprés. La quantité de lumiére mesurée ensuite est en moyenne de 0,55 (u.a.) avec un
écart-type relatif de 5,9 %. Les valeurs maximale et minimale du bruit, pour cette expérience, sont
respectivement de 0,48 et 0,63 représentant un écart a la moyenne de 14 % chacune. Pour avoir un
élément de comparaison, les mesures réalisées avec la source de ®°Co a 30 pGy.h™" donnent comme
résultat une moyenne de 138 (u.a.) et un écart-type relatif de 0,42 %. Ces expériences montrent
que la mesure du bruit suivant deux acquisitions d’une quantité de lumiére bien supérieure a celle
du bruit reste stable. La réponse du tube photomultiplicateur n’est donc pas influencée par la
quantité de lumiére mesurée dans ces conditions expérimentales. La dérive trouvée aprés 2 heures
de fonctionnement au chapitre 3 (section 3.3.2.1) est maintenant attribuée a une modification des
conditions expérimentales.

De plus, en tenant compte du fait que le scintillateur sera placé a Uintérieur du fantome

RANDO® les conditions expérimentales en termes de lumiére ambiante seront trés stables et donc la
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réponse du détecteur aussi. Il sera ainsi possible de réaliser une seule mesure du bruit, aprées le
temps de stabilisation des TPM, qui soit représentative du bruit parasite lié au tube

photomultiplicateur et a l’ambiance radioactive naturelle de la journée de mesure.
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Figure 4.11. Mesures alternées des intégrales de lumieres issues du bruit au cours d’une journée de
8 heures (courbe verte, axes des ordonnées situé a gauche) et des mesures avec un débit de dose de

30 uGy.h™" au ®Co (courbe bleue, axes des ordonnées situé a droite).

4.4.1.3. Evolution du bruit pour différentes journées

Plusieurs séries d’acquisition du bruit de mesure obtenues au cours de différentes journées
(mais pour des conditions expérimentales similaires) sont représentées sur la figure 4.12. Les
mesures effectuées durant le temps de stabilisation de la réponse (30 a 35 premiéres minutes de
fonctionnement du systéme) fluctuent beaucoup. Ensuite, 'allure des courbes du bruit de mesure
au cours de ces journées sont analogues.

Sur la figure 4.13, sont représentées les mesures du bruit en fonction des jours de mesure avec
leurs écarts types associés. Tous les résultats et leurs écarts types ont été calculés a partir de la
mesure effectuée apres la 30®™ minute de fonctionnement. Les écarts-types relatifs de chaque
série sont inférieurs a 7,5 % (série du 21/01/09 : 0,63 (u.a.) 7,5 %). On montre, en s’assurant que
Uincertitude de |’écart d’une série de mesures du bruit a "autre est supérieure a I’écart entre ces
séries, qu’elles sont représentatives du méme mesurande. Le calcul de la moyenne de toutes les
mesures du bruit réalisées pour des jours différents, peut alors étre effectué [Blanchis, 2009]. On
obtient ainsi une valeur moyenne du bruit de 0,59 (u.a.) avec un écart-type relatif de 10,9 % et une

incertitude relative élargie de 2,2 %.

Chapitre 4 - page 113



Chapitre 4 : Caractérisation du prototype du systéeme de mesure de la dose par scintillation

——09_02_13
——09_02_18
——09_02_19
——09_05_20
——09_05_22

0,2

Integrale de lumiére collectée (u.a.)

0 T T T T T T T T T T T ]
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500 550 600

Temps (min})

Figure 4.12. Mesures du bruit au cours de différentes journées. Certaines mesures de bruit étaient
associées a des mesures de débit de dose. La légende sur la figure indique ’année, le mois et le

jour de mesure.
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Figure 4.13. Moyennes et écarts type associés des séries de mesure du bruit au cours de différentes

journées.

La reproductibilité de la mesure du bruit au cours de plusieurs journées, dans un environnement
peu soumis aux lumiéres parasites est ainsi démontrée (figure 4.12 et 4.13).

Si une valeur moyenne a pu étre calculée avec un écart-type relatif et une incertitude relative
élargie acceptable, les résultats obtenus au chapitre 3, préconisent de ne pas établir une valeur fixe

du bruit et donc du coefficient kg. Ainsi, nous rappelons que le bruit sera mesuré avant d’effectuer
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toutes autres acquisitions lors d’une expertise de poste de travail, et le coefficient kg sera calculé

pour chaque condition expérimentale (Eq. 4.2).

4.4.2. Etalonnage du prototype : détermination du coefficient k,

Sur les figures 4.14 et 4.15, ont été représentés les histogrammes de mesure obtenus avec les
sources de rayonnements gamma du *°Co et du "™’Cs pour différents débits. Chaque histogramme
représenté a eu son bruit de mesure associé soustrait canal a canal (le zéro-électronique ne
contribuant pas au calcul de la dose). Sur ces figures, la moyenne lissante sur 10 échantillons de
chaque histogramme a également été dessinée car elle permet un tracé plus précis en diminuant les
fluctuations statistiques.

L’observation de ces histogrammes de mesure met en évidence la diminution de la fluctuation
statistique pour des débits de dose croissants. De méme, l'augmentation du débit se traduit
graphiquement par une augmentation de la hauteur de chaque canal ainsi qu’une augmentation du
nombre de canaux occupés par le spectre.

Il apparait également que les histogrammes obtenus pour les sources de rayonnement gamma ne
présentent pas de front Compton trés marqué. Néanmoins, par exemple pour le débit 100 pGy.h™,
on remarque que le spectre de ®“°Co est trés étiré, il occupe tous les canaux de ’histogramme,
contrairement au spectre de 'Cs pour le méme débit. Cela confirme le bon fonctionnement du
détecteur montrant une relation entre ’axe des abscisses de [’histogramme et |’énergie déposée.
En effet, le ®Co peut déposer une énergie allant jusqu’a 1,04 MeV dans le scintillateur, par
interaction Compton, supérieure a ‘énergie maximale de l’électron Compton du '¥Cs qui est de
0,477 MeV.

4.4.2.1. Voie de mesure n°1 du prototype

Mesures au Cobalt-60

L’intégrale obtenue pour chaque débit de dose, le bruit ayant été soustrait, est présentée au
tableau 4.5, avec l’écart-type relatif (en fonction du facteur de Student pour 5 mesures) et

Uincertitude élargie relative (a 95 %) associés a chaque mesure.

Chapitre 4 - page 115



Chapitre 4 : Caractérisation du prototype du systéeme de mesure de la dose par scintillation

1000000
—— 1 pGyrh
TG0 - —
—— 10 pGyfh
=y
s — 1 mGy/h
=
2 1000 —— 2 mGyfh
@ 5 .
=
=

100

1000 B0 11000 16000 21000 28000 31000
Canal

Figure 4.14. Pour chaque histogramme de débit réalisé avec les sources de °Co, |’histogramme du
bruit associé a été soustrait. Une moyenne ayant une période de 10 échantillons a été représentée

sur chaque histogramme afin d’obtenir un tracé plus lisible.

Tableau 4.5. Moyenne et incertitude élargie relative de chaque série de mesures de lumiére

collectée (u.a.) en fonction du débit de dose d’étalonnage.

Débit de dose dans Fair  Dose déposée dans le Intégrale moyenne des Ecart type relatif de  Incertitude élargie de la
(uGy.h') scintillateur (pGy) séries de mesures (u.a.) mesure (r=2,8) (%) mesure (K=2) (%)
1 0,04 44 3,8 3,5
5 0,2 22,2 2,2 7,1
10 0,4 43,9 0,6 4,7
20 0,7 8E,4 0,4 4,6
50 1,8 218,59 0,3 4,5
100 3,8 439,2 0,4 2,9
200 7,2 8ed,5 0,4 2,9
500 18,1 2164,5 0,4 2,9
1000 36,2 4300,8 0,2 2,5
2000 72,4 8536,4 0,2 2,5

Mesures au Césium-137

Comme précédemment pour la source de *Co, les tracés des histogrammes du '*’Cs sont
présentés sur la figure 4.15, le tableau 4.6 récapitule la moyenne de chaque série de mesures
obtenue pour chaque débit de dose de la source de *’Cs avec leur I’écart-type relatif et leur

incertitude relative élargie a 95 % associés.
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Figure 4.15. Pour chaque histogramme de débit réalisé avec les sources de '¥’Cs, [’histogramme du
bruit associé a été retranché. Une moyenne ayant une période de 10 échantillons a été représentée

sur chaque histogramme afin d’obtenir un tracé plus lisible.

Tableau 4.6. Moyenne et incertitude élargie relative de chaque série de mesures en fonction du

débit de dose d’étalonnage.

Dose déposée dans le Intégrale moyenne des Ecart type relatif de Incertitude élargie de la
Débit de dose (Gy.h™) scintillateur (pGy) séries de mesures (u.a.) mesure (r=2,8) (%) mesure (K=2) (%)
1 0,04 4,2 4,1 10,4
5 0,2 20,4 0,8 6,7
10 0,4 42,0 0,4 5,6
20 0,7 83,3 0,3 5,6
50 1,8 207,2 1.2 6,1
100 1,6 408,73 0,1 2,9
200 7,2 807,6 0,2 2,9
500 18,1 2041,5 0,3 2,9
1000 36,2 4059,6 0,3 2,5
2000 72,3 £194,3 0,3 2,5

Droite d’étalonnage

Sur la figure 4.16, sont représentés toutes les intégrales de lumiére collectée obtenues pour la
voie n°1 a [’aide des sources de *°Co et "*’Cs en fonction de la dose déposée dans le scintillateur en
micro-Gray (MGy). La droite de régression linéaire passant par ces points donne un coefficient
directeur de 8,6.10°3, pour un coefficient R? de 0,9993.
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Figure 4.16. Droite d’étalonnage de la voie de mesure n°1 du prototype de détection représentant
la dose déposée dans le scintillateur en fonction de l’intégrale de lumiére collectée, réalisé a partir

des mesures des sources de ®°Co (en vert) et "*’Cs (en bleu).

Comme attendu d’apreés le rapport des coefficients d’absorption d’énergie massique (section
4.3.1, figure 4.8), sur la figure 4.16, les mesures réalisées avec les deux sources gamma montrent
un bon accord. D’apres les données du tableau 4.7, les droites de régressions linéaires, des points a
bas débit (obtenus pour 1, 5, 10 et 20 pGy.h"; r2=0,9899), des points moyens (50, 100 et
200 pGy.h™; r2=0,9999) et des points a haut débit (500 pGy.h™", 1 et 2 mGy.h™"; r2=1) ont été
tracées séparément afin de vérifier que le coefficient de détermination reflétait effectivement la
bonne proportionnalité de la lumiére collectée en fonction du débit de dose. Pour ces trois cas, les
droites sont systématiquement comprises entre les barres d’incertitude.

Pour chaque débit de dose, l’intégrale moyenne obtenue avec les sources de ®°Co et "*’Cs ainsi

que leur incertitude associée ont été calculées dans le tableau 4.7.
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Tableau 4.7. Intégrale moyenne obtenue pour la voie n°1 avec les sources de *“°Co et "*’Cs pour

chaque débit de dose avec l'incertitude associée a la mesure du débit.

Deébit de dose dans lair Dose déposée dans le Intégrale moyenne des Incertitude élargie de la
(nGy.h'") scintillateur (pGy) séries de mesures (u.a.) mesure (K=2) (%)
1 0,04 4,3 14,1
5 0,2 21,3 9,8
10 0,4 42,9 7.3
20 0,7 H5,8 T2
50 1,8 212,8 A
100 3,6 422,2 4,1
200 7,2 36 4,1
500 18,1 2103,3 4,1
1000 36,2 4195,2 3.5
2000 72,4 8365,3 3,5

A partir des données du tableau 4.7, on obtient par régression linéaire, une relation entre la
quantité de lumiére collectée au niveau du tube photomultiplicateur proportionnelle au débit de

dose pour les énergies du ®°Co et du "*'Cs :

D =0,0086 x | + kg (Eq. 4.9.)

avec, D, la dose déposée dans le scintillateur, I, l'intégrale de la lumiére collectée correspondant a
D, et kg, ’ordonnée a l'origine de la droite d’étalonnage déterminé a partir de |’équation 4.2.

Le coefficient de détermination (R2) de la droite d’équation 4.9 est égal a 1. Le coefficient
d’étalonnage de la voie de mesure n°1, k,, est ainsi fixé a la valeur 0,0086.

On remarque également, que les valeurs extrémes du bruit, mesurées au cours d’une journée
(0,45 (u.a.) et 0,63 (u.a.)), sont 7 a 9 fois plus faibles que la quantité de lumiére mesurée pour le
débit de dose de 1 pGy.h™. Ceci signifie que le prototype de mesure de dose par scintillation répond
bien au cahier des charges qui a été défini, en détectant aisément les débits de dose de ’ordre de
1 uGy.h™.

Le coefficient k,, permet ’estimation du débit de dose équivalent du bruit de mesure, lequel a
été trouvé égal a 135 nGy.h™ pour une quantité de lumiére de 0,59 (u.a.) (moyenne de toutes les
journées de mesure). Ce résultat, comparé aux mesures du bruit de fond effectuées dans les salles,
comprises entre 60 nGy.h™ et 110 nGy.h™', indique une surestimation de la mesure du bruit de fond
radiologique par le prototype SYDO. Ceci s’explique par U'ajout du bruit thermique des tubes
photomultiplicateurs a la mesure, qui est de Uordre de grandeur du rayonnement naturel, et qui

pénalise ’estimation des trés faibles débits de dose (nGy.h™).
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4.4.2.2. Voie de mesure n°2 du prototype

Droite d’étalonnage

De la méme maniére que pour la voie de mesure n°1 du prototype, une calibration de la voie de
mesure n°2 a également été effectuée. Sur la figure 4.17, sont représentées toutes les mesures de
doses déposées dans le scintillateur en fonction des intégrales de lumiéere collectée, obtenues pour
différents débits avec les sources de ®°Co et de "’Cs. Les données moyennées sont présentées au

tableau 4.8.
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Figure 4.17. Droite d’étalonnage de la voie de mesure n°2 du prototype de détection en fonction du

débit de dose réalisé a partir des mesures des sources de *°Co (en vert) et "*’Cs (en bleu).

Tableau 4.8. Moyenne des intégrales obtenues pour la voie de mesure n°2 avec les sources de ®Co

et "’Cs pour chaque débit de dose avec l’incertitude associée a la mesure du débit.

Débit de dose dans l'air  Dose déposée dans le Intégrale moyenne des  Incertitude élargie de la
(HGy.h'") scintillateur (pGy) séries de mesures (u.a.) mesure (K=2) (%)
1 0,04 4 20,9
5 0,2 15,8 10,6
10 0,4 ,3 9,1
50 1,8 153 7,4
100 1,6 203,1 4,1
500 18,1 14648 4,2
1000 28,2 01,1 1,9
2000 72,4 BE53 5
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Les résultats obtenus lors de I’étalonnage de la voie de mesure n°2 permettent de déduire
un coefficient d’étalonnage k,, de 0,0123. Les coefficients d’étalonnage des deux voies sont
différents, ce qui implique que l’étalonnage en dose devra étre réalisé pour chacune des 24 voies de

mesure du projet final.

4.4.3. Dépendance angulaire (voie n°1)

Le graphique de la figure 4.18 représente ’intégrale de la lumiére collectée en fonction de
’angle d’irradiation du prototype de détection. Les valeurs ont été normalisées par rapport a la

valeur obtenue pour U'incidence 0°.
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Figure 4.18. Réponse du prototype de détection en fonction de l’angle d’irradiation, les valeurs ont

été normalisées par rapport a la valeura 0°.

Les intégrales de lumiére normalisées permettent de définir Uisotropie de détection du
prototype SYDO. La réponse du systéeme est indépendante pour des irradiations comprises entre 0°
et +140°, ou Uerreur relative reste inférieure a -3,2 %. L’anisotropie de détection devient plus
importante pour les angles compris entre 150 ° et +180°, ou ’erreur relative va de -8,4 % a son
maximum -30,3 %.

Cette dépendance, est liée a la géométrie du détecteur et a la connexion du toron de fibres
optiques sur la surface de sortie du scintillateur. En effet, les principales sous-estimations de la
dose efficace proviendraient alors d’irradiations postéro-antérieures. Pour y remédier le placement
des détecteurs dans le fantdme RANDO® se fera de telle sorte que le scintillateur soit orienté vers la
surface de sortie du fantome la plus proche. Ceci devrait permettre de compenser les sous-
estimations. L’influence d’une irradiation postéro-antérieure sur le mannequin équipé de

détecteurs devra néanmoins étre réalisée.
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4.4.4. Réponse en fonction de la profondeur dans du PMMA (voie n°1)

La figure 4.19, représente l'intégrale de la lumiére collectée par le détecteur en fonction de
[’épaisseur (en cm) atténuante de PMMA lors d’une irradiation avec une source de *Co de débit
30 pGy.h™'. Des simulations avec le code Monte Carlo reproduisant I’expérience ont également été
réalisées afin de comparer les deux comportements en fonction de ’épaisseur d’un méme milieu

atténuant. Les résultats ont été normalisés par rapport a la valeur du maximum.
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Figure 4.19. Réponse du prototype de détection en fonction de I’épaisseur (en cm) atténuante de
matériau équivalent tissu (PMMA), les valeurs ont été normalisées par rapport a la valeur maximale.

Des simulations reproduisant ’expérience ont été réalisées.

Au fur et a mesure que U’épaisseur de PMMA augmente, l’énergie moyenne du rayonnement
arrivant sur le détecteur diminue mais sa dispersion augmente. Néanmoins, on remarque figure
4.19, que la quantité de lumiére collectée diminue proportionnellement et linéairement avec la
profondeur. La mesure de ’atténuation dans le matériau PMMA, proche du matériau équivalent
tissu-mou, est en accord avec les simulations réalisées. Ceci signifie que les mesures réalisées a
différentes profondeurs dans le mannequin anthropomorphe conservent la proportionnalité de la

dose.

4.4.5, Correction en fonction de I’énergie (voie n°1)

La méthode de correction de la réponse du systeme de mesure de dose par scintillation (SYDO)
en fonction de ’énergie a été précisée a la section 4.4.2.1. Graphiquement il n’a pas été possible
de déterminer de maniére suffisamment précise les fronts Compton des spectres de fluorescence ou
ceux du ®Co et du "™Cs (figure 4.21). Nous avons alors opté pour la correction empirique de la

réponse en fonction de ’énergie car l'objectif de notre systéme de mesure de dose n’est pas de
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permettre la réalisation d’une spectrométrie des rayonnements recus au niveau des organes, mais

de faire une estimation de la dose déposée qui soit proche de la dose déposée dans le tissu-mou.

4.4.5.1. Mesures aux énergies de fluorescence X (voie n°1)

Sur les figures 4.20 et 4.21, sont respectivement représentés les histogrammes de mesure
obtenus avec ’énergie de la fluorescence X du plomb (75 keV) pour différents débits, ainsi que les
histogrammes d’un méme débit (110 pGy.h™), a différentes énergies. Pour chaque histogramme, le
bruit associé a la mesure a été soustrait canal a canal. La méme constatation que précédemment
pour des photons de haute énergie a été faite, ’augmentation du débit de dose mesuré occasionne
une augmentation de la hauteur de chaque canal ainsi que du nombre de canaux occupés par le
spectre (figure 4.20). De méme également, a débit comparable (figure 4.21), il existe une relation

entre le nombre de canaux occupés par le spectre et I’énergie des photons incidents.
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Figure 4.20. Ces histogrammes de mesure représentent la lumiere produite dans le scintillateur par
les photons X de fluorescence de 75 keV a différents débits de dose. Une moyenne ayant une
période de 10 échantillons a été représentée sur chaque histogramme afin d’obtenir un tracé plus

lisible.
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Figure 4.21. Ces histogrammes de mesure représentent la lumiere produite dans le scintillateur par
les sources de photons gamma du ®°Co et du "*’Cs et par les photons X de fluorescence de 40,1 keV,
59,3 keV et 75 keV pour un méme débit de 110 pGy.h™'. Une moyenne ayant une période de 10

échantillons a été représentée sur chaque histogramme afin d’obtenir un tracé plus lisible.

Le tableau 4.9, présente les intégrales de lumiére collectées avec leurs incertitudes relatives
élargies associées, obtenues pour les énergies de la fluorescence X. L’incertitude la plus importante
(13,5 %) a été obtenue pour la mesure du débit de dose de 10 pGy.h™" a [’énergie de la fluorescence
du plomb (75 keV). Pour la plupart des mesures, débits et énergies confondus, les incertitudes ont
été trouvées inférieures a 5 %, hormis pour le débit de 50 uGy.h™ ou celles-ci sont de 5,4 %, 7,5 % et

6,1 % respectivement pour les énergies 75 keV, 59,3 keV et 40,1 keV.

Chapitre 4 - page 124



Chapitre 4 : Caractérisation du prototype du systéeme de mesure de la dose par scintillation

Tableau 4.9. Intégrales obtenues pour la voie de mesure n°1 pour les énergies de la fluorescence X

en fonction des débits de dose avec l’incertitude associée a la mesure de chaque débit.

fluorescence du samarium (40,1 keV)

Dose déposée dans
le scintillateur

Intégrale moyenne
des séries de

Débits de dose dans

lair (uGy.h')

Incertitude élargie
de la mesure (K=2)

(HGy) mesures (u.a.) (%)
10 - -
25 e -
50 0,8 69,3 6,1
100 - -
110 1,7 150,46 4,4
500 7,9 Be3,1 4,6
1000 18,9 1842,6 4,6

fluorescence du tungsténe (59,3 keV)

Débits de dose dans

lair (pGy.h)

Dose déposée dans
le scintillateur

Intégrale moyenne
des séries de

Incertitude élargie
de la mesure (K=2)

(nGy) mesures (u.a.) (%)

10 - -
25 0,6 63,7 4,4
50 1,2 116,8 7,5
100 2,3 258,1 4,5
110 5 4,4
500 1,7 111,68 4,6
1000 23,5 2247,9 4,6

fluorescence du plomb (75 keV)

Débits de dose dans

lair (pGy.h)

Dose déposée dans
le scintillateur

Intégrale moyenne
des séries de

Incertitude élargie
de la mesure (K=2)

(pGy) mesures (u.a.) (%)

10 0,3 27,3 13,5
25 0,7 64,9 4,5
50 1,4 124,1 5,4
100 2,8 238,31 4,7
110 3,1 261,8 4,4
500 14,1 130%,0 4,6
1000 28,2 2580,7 4,6

Sur la figure 4.21, on s’apercoit que pour un méme débit il n’est pas possible de faire la
différence entre les différents spectres obtenus aux énergies de fluorescence X.
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Figure 4.22. Linéarité de la réponse du prototype SYDO pour les énergies de la fluorescence, pour la

voie de mesure n°1 du prototype de détection en fonction du dépot de dose.

Sur la figure 4.22, sont représentées les doses déposées dans le scintillateur en fonction des
intégrales de lumiére collectée pour les trois énergies de fluorescence X du tableau 4.9, ainsi que
leur droite de régression linéaire. Les coefficients directeurs des droites ont été trouvés croissants
pour les énergies d’étalonnage de 75 keV a 40,1 keV, tout en restant supérieur au coefficient
d’étalonnage k, de la voie de mesure n°1 (section 4.2.4.1). Le coefficient de détermination le plus
défavorable est de 0,9970, il a été trouvé pour ’énergie 40,1 keV. Ainsi, la proportionnalité entre la
dose déposée dans le scintillateur et la lumiére collectée est vérifiée en fonction du dépot de dose

(obtenus pour différents débits) pour les énergies de la fluorescence X.

4.4,5.2. Détermination du canal de fin de 90 % de l’intégrale de lumiére collectée

Le seuil a partir duquel est effectuée l’intégrale de lumiére a été déterminé a la suite de
chaque nouvelle mesure du bruit (chapitre 3, section 3.2.3.2). Cependant, le seuil d’intégration
moyen déterminé a partir de plus de 330 mesures réalisées aprés 30 minutes de fonctionnement du
tube photomultiplicateur a été calculé. Cette valeur, a partir de laquelle sont réalisées les
intégrales de lumiére, correspond au canal 1505 (avec un écart-type relatif de 0,2 % et une
incertitude relative élargie de 0,02 %). Par ailleurs, ce résultat indique que la stationnarité du zéro
électronique est vérifiée. Le canal 1505 a donc été retenu comme étant le seuil d’intégration des
histogrammes étudiés (canal de début de la région n° 1, section 4.3.5.1) lors de la détermination du
canal que ’on nommera 90 %.

Les canaux représentant 90 % de l’intégrale de lumiére collectée, pour le débit de dose dans

[’air de 50 pGy.h™ et pour les énergies 40,1 keV, 59,3 keV et 75 keV, sont respectivement : 3780,
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3870 et 3750. Ainsi, en choisissant le canal 3800, on prend en compte 90,1 % de la valeur de
Uintégrale a 40,1 keV, 89,8 % a 59,3 keV et 90,5 % de la valeur moyenne de ’intégrale du 75 keV.

Si Uon suit la méthode présentée dans la section 4.3.5.1, le canal 3800 correspond alors au
canal de fin de la région de correction n°2. La région de correction n°1 a été déterminée
arbitrairement entre le seuil d’intégration et le canal 2200. Ainsi deux méthodes de correction ont
été établies et testés :

- La premiére distinguant trois régions sur |’histogramme : du canal seuil (1505) au canal
2200, constitue la région de correction n°1, puis du canal 2201 au canal 3800 représente
la région de correction n°2. Enfin la derniére région de ’histogramme (non corrigée)
s’étend du canal 3801 au canal de fin de U’histogramme (32769) (section 4.3.5.1, Eq.
4.7).

De¢tatonnage = (ag Oy + 8,0y +13) Tk +kg (Eq. 4.7.)

- La deuxiéeme méthode comprenant deux régions de correction (détermination d’un
facteur de correction associé a chaque région). La région de correction n°1 s’étend du
canal seuil au canal 3800, et la région de correction n°2 du canal 3801 au canal 32769
(section 4.3.5.1, Eq. 4.8).

Détalonnage = (GZ D1I +32 DIZ)D(A +kB (Eq. 4.8.)

avec Degtqionnage, la dose déposée dans le scintillateur plastique équivalente a celle déposée dans le

tissu-mou, a;, et B;,, les coefficients de correction obtenus pour les deux méthode et I’;,, les

intégrales des nouvelles régions 1 et 2. Ainsi [, =/, +/,contient 90 % des intégrales des

histogrammes de fluorescence X etl, =I5 .

4.4.5.3. Calcul des facteurs de correction

Tout d’abord, les intégrales de chaque région, définies précédemment pour les deux méthodes
de correction, ont été calculées pour les histogrammes de mesure du ®Co et du "*’Cs ainsi que pour
les énergies de la fluorescence X de 40,1 keV, 59,3 keV et 75 keV, utilisés pour la correction de la
réponse. Ainsi les équations 4.7 et 4.8 ont été déterminées pour chaque énergie. Les facteurs de
correction (a et B) ont ensuite été calculés en résolvant, pour chaque méthode (section 4.4.5.2), le
systeme de deux équations a deux inconnues, réalisé avec une équation obtenue pour une faible
énergie nécessitant une correction et une équation obtenue a plus haute énergie (*°Co et '*’Cs)
n’ayant pas besoin de correction. Les facteurs de correction ont donc été déterminés pour chaque
méthode suivant les couples d’équations: 40,1 keV-°°Co; 40,1 keV-"*’Cs; 59,3 keV-*Co;
59,3 keV-"¥Cs ; 75 keV-%°Co ; 75 keV-"*"Cs. Ils sont récapitulés au tableau 4.12.
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Tableau 4.12. Facteurs de correction, déterminés a partir des histogrammes de mesure obtenus

pour le débit de dose 50 pGy.h™.

Facteurs de correction

Méthode 1 Qg B
40 kev et P7Cs 15,48 -5,48
40 ke et *"Ca 22,16 -10,39
59 kew et 7Cs 5,26 0,79
59 kev et *"Cao 6,81 -2,09
75 ke et s 4,88 0,615
75 ke et *"Ca 6,24 -1,78

Méthode 2 (r B,
40 kev et s 3,46 0,34
40 ke et *"Ca 3,44 0,54
59 ket et s 1,98 0,76
59 ket et “°Ca 1,97 0,82
75 kew et P7Cs 1,93 0,77
75 kew et *°Ca 1,91 0,83

Les valeurs absolues des facteurs de correction obtenues avec la méthode 1 (trois régions
définies sur I’histogramme, équation 4.8) sont plus importantes que celles qui sont obtenues avec la
méthode 2 (équation 4.9). Les facteurs les plus importants concernent le couple de 40,1 keV et
9Co, car ce sont les énergies extrémes utilisées pour la correction. Les valeurs absolues des
facteurs de correction les plus faibles ont été trouvées pour les couples d’équations 75 keV et °Co

et 75 keV et *’Cs puisque leurs spectres sont les plus proches en termes d’occupation de canaux.

4.4.5.4. Erreurs relatives sur l'intégrale de lumiére collectée introduites par les facteurs de

correction

Sur le tableau 4.13, ont été récapitulées les erreurs relatives (en %) de 'estimation de la dose
mesurée et corrigée par notre systeme de dosimétrie par rapport a la dose étalonnée (Detqionnage),
pour le débit de dose de 50 uGy.h™". Les erreurs relatives ont été calculées pour le premier systéme

de correction (s;) par ’équation 4.10 et pour le second (s;), par l’équation 4.11 :

- |.kA [((11 “1 +31 “2 +I3)_Détalonnage]

D étalonnage

3 (100 0 (Eq. 4.10.)

— |_kA [(az “'1+BZ [I'Z)_Détalonnage]

D étalonnage

s, (100 0 (Eq. 4.11.)
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Tableau 4.13. Erreurs relatives sur la détermination de la dose mesurée par le prototype SYDO en

fonction des facteurs de correction associés aux deux systémes étudiés, pour le débit de dose 50

pGy.h™.
Facteurs de correction Erreurs relatives [en 3] liées i la méthode 1
Méthode 1 @y 84 40,1 kev 59,3 kev 75 ke s *Co
40-Cs 15,48 5,48 2,0 95,4 106, 4 2,0 11,0
40-Co 22,16 -10,39 -2,0 112,4 127,0 -28,2 -1,9
59-Cs 5,26 0,73 47,0 -2,0 1,9 -2,0 2,6
5%9-Co 6,81 -2,09 -49,5 =251 2,5 -10,4 -2,0
75-Cs 4,88 0,615 48,8 5,6 2,0 2,0 2,3
75-Co 6,24 -1,748 28,4 -4,4 -2,1 -9,7 -2,0
Méthode 2 [} 8y Erreurs relatives [en %) lides & la méthade 2
40-Cs 3,46 0,34 2,2 6,6 69,8 2,3 18,4
40-Co 3,44 0,54 2,0 gl & 69,8 12,2 2.9
59-Cs 1,98 0,76 -41,7 -4,8 0,5 -1,8 2,0 0-5%
59-Co 1,97 0,82 41,5 2.1 0,5 2.5 2,5 B0 %
78-Cs 1,93 0,77 -43,1 -4,3 -1,8 -2,1 -6,9 10-20 %
75-Co 1,91 0,83 -43,4 -4, 8 2,4 2,0 2,3 520 %

Les erreurs relatives comprises entre 0 et +5 % sont représentées en vert, celles entre +5 % et

+10 % en jaune, entre +10 % et +20 % en orange et enfin les erreurs supérieures a +20 % en rouge.

Pour les deux systemes, les erreurs relatives obtenues pour [’histogramme 40,1 keV sont
comprises entre -43,4 % et 95,4 %, sauf lorsque U’histogramme de cette énergie est utilisé pour
calculer les coefficients de correction (erreur maximale de -2,2 %). Si les coefficients obtenus avec
Uhistogramme de Uénergie 40,1 keV sont utilisés, U’estimation de la dose sur les autres
histogrammes est comprise entre -28,2 % et 127 %.

Les erreurs relatives, obtenues pour le premier systéme avec les autres coefficients, sont toutes
comprises entre -5,6 % et 2,6 %, exceptées pour ’estimation de la dose a [’énergie du "*’Cs par les
coefficients obtenus avec les histogrammes du ®°Co et des énergies de fluorescence du tungsténe
(59,3 keV) et du plomb (75 keV), ou elles sont respectivement de -10,4 % et -9,7 %.

Les erreurs relatives calculées a l’aide du second systéme sont toutes inférieures a +4,8 %, sauf dans
le cas de l'estimation de la dose a l’énergie du ®“Co par les coefficients obtenus avec les
histogrammes du 75 keV et du "*’Cs, ou U’erreur est de -6,9 %.

Les calculs ont été répétés avec les histogrammes acquis au débit de 110 uGy.h™" en utilisant les
facteurs de correction déterminés au débit 50 pGy.h™". Les coefficients n’ont pas été recalculés car
le prototype réalisé a pour objectif la détection et la correcte évaluation des faibles débits de dose
(les mesures avec le débit de dose de 25 uGy.h™ n’ayant pas été réalisées pour toutes les énergies).
Ainsi, une correction de la réponse en énergie, basée sur les histogrammes de faibles débits, est
mieux adaptée.

Les erreurs relatives, calculées pour le débit de 110 uGy.h™ sont présentées sur le tableau 4.14.

L’utilisation du premier systéme d’équation offre des estimations de dose beaucoup moins précises
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que le second. Hormis Uestimation de la dose a !’énergie du ®°Co (de -3,7 % a 1 %), les erreurs
relatives sont toutes négatives et comprises entre -6,7 % et -26,4 %.
Avec le second systéme, les estimations de dose sont aussi toutes négatives, mais elles restent

comprises entre -0,4 % et -6,7 %.

Tableau 4.14. Erreurs relatives sur la détermination de la dose mesurée par SYDO en fonction des

facteurs de correction associés aux deux systémes étudiés, pour le débit de dose 110 pGy.h™.

Facteurs de correction Erreurs relatives (en %) liges & la méthode 1
Méthode 1 a; 8, 40,1 ke 59,3 ke 75 kev el *Co
40-Cs 15,48 -5,48 -6,3 41,2 47,6 -9,8 7,4
40-Co 22,16 10,39 23,6 30,6 37,2 34,3 N
59-Cs 5,26 0,79 27,5 18,0 -15,2 6,8 1,2
59-Co 6,81 -2,09 -48,3 -24.8 22,1 =1l -3,7
78-Cs 4,88 0,615 -42,1 -20,2 -17,5 -6,7 1,0
75-Co 6,24 1,78 26,4 26,8 24,2 14,3 -3,5
Méthode 2 Tz &, Erreurs relatives [en %] liées & la méthode 2
40-Cs 3,46 0,34 24,0 59,3 65,8 -8,2 18,6
40-Co 3,44 0,54 24,8 &0,0 66,3 5,9 -1,9
59-Cs 1,98 0,76 25,5 4,3 1,0 -6,3 -5,3 0-5%
59-Co 1,97 0,82 -28,8 -4,3 -1,0 -2,1 0,4 B-10 %
75-Cs 1,93 0,77 27,2 4,6 -3,3 -6,5 5,2 10-20 %
75-Ca 1,91 0,83 27,8 -6,7 -3,8 2,8 0.4 220 %

Les résultats présentés sur les tableaux 4.12 et 4.13, ont permis de déterminer le systeme de
correction le plus approprié. Ainsi, la méthode de correction n°1 (correction a partir de la
détermination de trois régions sur [’histogramme de mesure), est tres spécifique au débit de dose
de 50 pGy.h", U'estimation de la mesure de la dose déposée pour un débit de 110 uGy.h™ est moins
précise. En effet, plus la méthode de correction compte un grand nombre de régions a corriger, plus
il devient spécifique et applicable dans un cas précis uniqguement. C’est pourquoi, la méthode de
correction n°2 (Eq. 4.10), comprenant seulement deux régions de correction est mieux adaptée.
Dans tous les cas, la correction de la réponse pour les énergies inférieures a 59,3 keV semble ne pas
pouvoir étre réalisée convenablement. Ainsi, avec la méthode de correction n°2, quatre couples de
facteurs de correction (obtenus a partir des histogrammes: 59,3 keV-"*’Cs, 59,3 keV-*Co,
75 keV-"*"Cs et 75 keV-®°Co), ayant des valeurs proches, offrent une bonne estimation de la dose
déposée dans le tissu-mou. La moyenne de ces coefficients a alors été réalisée et appliquée pour
effectuer la correction de la réponse du détecteur. On obtient pour les coefficients de
corrections :

* a=1,9475 (écart-type relatif élargi (en % avec 1=3,2) : 2,7 %) pour la région 1

*  B=0,7950 (écart-type relatif élargi (en % avec 1=3,2) : 7,1 %) pour la région 2.

Les erreurs relatives sur ’estimation de la dose déposée dans le tissu-mou en fonction de
’énergie et pour différents débits sont alors calculées avec ces facteurs et présentées au tableau
4.14.

L’estimation de la dose est ainsi réalisée avec une erreur relative comprise entre -5,5 % et 3 %

pour les débits de dose de 5 pGy.h™ a 110 pGy.h™'. La dose est sous-estimée de -9,7 % a -27,2 %
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lorsque le débit est de 500 pGy.h™" et atteint -43,9 % au débit 1 mGy.h™. Pour le débit le plus faible
(1 HGy.h™") et aux énergies du '*Cs et ®Co, la dose est surestimée de 18,2 % et 18,8 %, la dose est
également surestimée aux énergies 59,3 keV et 75 keV pour le débit d’étalonnage de 25 pGy.h™,
respectivement de 8,7 % et 12,9 %.

Il apparait que le systéeme empirique de correction de la dose est bien adapté pour les énergies
et histogrammes étudiés pour des débits compris entre 1 et 110 pGy.h", Uerreur relative est
inférieure a +20 %. L’erreur relative reste inférieure a +30 % pour les débits de 1 a 500 pGy.h™.

Ces facteurs de correction seront préenregistrés dans le programme LabWindows d’analyse et de
gestion du prototype SYDO mais pourront étre modifiés ou désactivés en fonction de la connaissance

du champ de rayonnement et des énergies rencontrées.

Tableau 4.14. Erreurs relatives sur la détermination de la dose déposée dans le tissu-mou, mesurée
par SYDO et corrigée par les facteurs de correction moyens, en fonction du débit de dose du champ,

pour les énergies de la fluorescence X et celles de rayonnements gammas.

a=1,9475 | &=0,7950 Erreurs relatives [en %)

Débits de Kair 59,3 ke 75 ke 1370 g
1 pGy.h = = 18,2 18,8
5 pGy.h = - 0,5 0,3
10 pGy. b = = 3,0 -3,1
20 pGy. b - - 0,0 -3,0
25 pGy.h! 8,7 12,9 . .
B0 pGy. b -3,3 -0,8 -4,5 0,2 0-5%
100 PGy, b -5,5 -2,3 -2,8 -4,3 B-10 %
OO PGy, b -2, 2 -19,5 -11,2 -8,7 10-20 %
1 Gy, h! -43,9 -37,3 17,0 15,8 520 %

4.4,5.5. Validation de la correction pour des rayonnements X filtrés

A partir des intégrales de lumiére obtenues pour les différents débits de dose des rayonnements
X filtrés de 87 keV et de 100 keV, les incertitudes relatives élargies de mesures ont été calculées
(annexe A.4.4). Elles sont en majorité inférieures a 5 %, la plus importante (6,2 %) ayant été
trouvée pour le débit de dose de 50 uGy.h™ a 100 keV. Ces mesures nous ont permis de valider la
méthode empirique de correction de la réponse a basse énergie.

Comme précédemment, U'erreur relative d’estimation de la dose déposée dans le scintillateur
plastique par rapport a la dose déposée dans le tissu-mou a été calculée pour des rayonnements X
filtrés de 87 keV et 100 keV (tableau 4.16). Ces rayonnements, dont les énergies couvrent une large
partie de la zone de sous-estimation (de 63 keV a 122 keV), sont surestimés avec une erreur
maximale de 26,5 % pour tous les débits de dose étudiés. L’erreur a tendance a diminuer pour des
débits de dose croissants et atteint sa valeur minimale (-0,1 % avec |’énergie 87 keV) pour le débit
de 500 pGy.h™.
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La correction de la dose en fonction de |’énergie a ainsi été validée. Elle permet une estimation

de la dose déposée inférieure a 30 % pour des débits de doses de 1 uGy.h™ a 500 pGy.h™.

Tableau 4.16. Erreurs relatives sur la détermination de la dose mesurée par le prototype de
dosimétrie avec les facteurs de correction moyens, pour différents débits obtenus avec les
rayonnements X filtrés de 87 keV et 100 keV.

a=1,9475 | £=0,7950 Erreurs relatives [en %)
Débits 87 ke +27 % [100 kev +22 %
By6 PGy b 14,1
12 pGy.h! = 26,5
18 pGy. b 22,1
25 paEy, i 24,9
850 pGy.h! 23,1 24,4
75 pay i 22,2
100 PGy, b 21,3 23,8
150 pGy.h 19,2
200 pGy.h! 16,7 S 0-5%
300 pGy.h! 11,5 S 5-10 %
400 pGy.h? 5,9 S 10-20 %
500 pGy. b -0,1 = 5200 %

4.5. Conclusion

Au cours de ce chapitre, la caractérisation du prototype de mesure de la dose déposée SYDO a
été réalisée. Le bruit de mesure du prototype, induit par le bruit thermique des tubes
photomultiplicateurs ainsi que par ’ambiance radiologique de la salle de mesure, a été évalué au
cours de plusieurs jours. Les résultats obtenus ont permis de conclure a une bonne reproductibilité
et a l’absence de dérive thermique des tubes photomultiplicateurs au cours du temps. L’étalonnage
de la réponse en dose, pour plusieurs débits de dose a été réalisé de maniere métrologique pour
deux d’énergies (0,662 keV et 1,25 MeV, sources de "¥’Cs et ®°Co). Rappelons que, pour ces énergies,
la réponse du scintillateur plastique est pratiquement la méme que celle du tissu-mou (figure 4.8).
La proportionnalité entre la quantité de lumiére collectée et la dose déposée a été trouvée linéaire
et sans saturation entre 1 pGy.h" et 2 mGy.h™'. Cet étalonnage a permis d’obtenir le coefficient
(ks), pour la voie de mesure n°1, utilisé par le logiciel LabWindows pour ’estimation de la dose
déposée dans le volume scintillant. Les mémes expériences ont été réalisées sur la voie de mesure
n°2 du prototype (SYDO). Les résultats ont montré que les coefficients d’étalonnage étaient
différents pour chaque voie, impliquant la nécessité de caractériser chaque voie de mesure du
détecteur final.

Sur la figure 4.23, sont représentées les intégrales de lumiére non-corrigées des énergies
utilisées lors de la caractérisation, multipliées par le coefficient d’étalonnage k4 et normalisées par

rapport a ’énergie déposée dans le tissu-mou. Ainsi, on observe d’une part que la mesure ne sature
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pas en fonction du débit qui augmente. D’autre part on remarque la sous-estimation pour les
énergies de la fluorescence X qui atteint plus de 60 % pour ’énergie la plus faible (40,1 keV).

Les mesures, réalisées aux énergies de la fluorescence X (40,1 keV, 59,3 keV et 75 keV), ont été
utilisées pour la correction de la réponse en fonction de l’énergie du détecteur par rapport au tissu-
mou dans la zone de sous-estimation (pour les énergies inférieures a 140 keV).

A partir de ces mesures, des facteurs de correction pour différentes régions de |’histogramme
ont été calculés et validés par des mesures en rayonnement X filtrés. Ainsi, une correction de la
réponse en fonction de I’énergie a été réalisée, offrant une estimation de la dose inférieure a
+30 % pour la gamme d’énergie de 59,3 keV a 1,25 MeV et pour les débits de 1 pGy.h™" a
500 uGyh™ (figure 4.24).

0,8

0,6 “\ A T
R e — —— 40 ke

—+— 59 kel

o o —— 75 kel

—
—— —— 137-Cs

—+—60-Co

0,2

Intégrale de la lumiére collectée normalisée par rapport a
I'énergie déposée dans le tissumou

4] 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000

Débit de Kerma dans lair (pGy/h)

Figure 4.23. Intégrales non corrigées de la lumiére collectée pour différentes énergies en fonction
du débit de dose d’étalonnage obtenus avec la voie de mesure n°1 du prototype de détection,

normalisée par rapport a l’énergie déposée dans le tissu-mou.
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Figure 4.24. Intégrales corrigées de la lumiére collectée pour différentes énergies en fonction du
débit de dose d’étalonnage obtenus avec la voie de mesure n°1 du prototype de détection,

normalisée par rapport a l’énergie déposée dans le tissu-mou.
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Chapitre 5 : Evaluation de la dose efficace a partir de la simulation

de ’outil réel d’expertise

La caractérisation du prototype du systéme de mesure de la dose par scintillation (SYDO) a été
présentée au chapitre précédent. Elle a permis d’obtenir erreur associée a la mesure de la dose
déposée dans le scintillateur plastique et corrigée de facon a obtenir une réponse équivalente au
tissu-mou, pour les énergies comprises entre 60 keV et 4 MeV et pour les débits de dose de 1 puGy.h™
a 500 pGy.h™". Ainsi le résultat de la mesure estime avec une erreur inférieure a 30 % la dose qui
serait déposée dans un volume sensible composé de matériau équivalent au tissu-mou. Dans ce
chapitre, nous nous attacherons a étudier, a partir de simulations Monte Carlo, ’estimation de la
dose efficace par le fantéme instrumenté RANDO®, tenant compte des caractéristiques réelles de
'instrument final (composition et morphologie du fantdme RANDO®, géométrie et position des
capteurs placés a Uintérieur). La dose E a été obtenue pour différentes configurations d’irradiation
et comparée aux résultats de référence de Furstoss [Furstoss, 2006] ainsi qu’a d’autres résultats
obtenus avec des fantémes voxelisés anthropomorphes proches des futurs fantomes de Référence
[ICRP 89, 2002 ; ICRP 103, 2007].

La premiére partie de ce chapitre décrit en détail les différents fantomes numériques qui ont
été utilisés pour réaliser nos calculs. La deuxiéme partie présente les simulations réalisées avec le
code MCNPX, qui ont permis de comparer les calculs de dose efficace. Les résultats obtenus seront
ensuite présentés et discutés dans la troisiéme partie du chapitre. Enfin, nous conclurons sur les

études réalisées dans la derniere partie de ce chapitre.

5.1. Les fantdmes anthropomorphes numériques utilisés

Deux types de fantdomes numériques ont été utilisés lors de cette étude, un mannequin
numérique modélisé a partir d’équations mathématiques et deux mannequins numériques voxelisés
qui ont été construits a partir d’images diagnostiques tomodensitométriques (TDM, images scanner)
ou obtenues par résonance magnétique (IRM). Les différences entre ces deux types de fantomes
numériques (mathématique et voxelisé) sont décrites au chapitre 1, section 1.2.4. L’étude de
faisabilité théorique du projet a été réalisée a l’aide d’un fantome mathématique [Furstoss, 2006],
les résultats obtenus avec ce mannequin numérique ont été choisis comme référence lors de nos
calculs d’erreurs relatives sur I’estimation de la dose efficace. Un fantéme voxelisé RANDO® a été
modifié puis utilisé afin d’obtenir des estimations de la dose efficace a partir de plusieurs capteurs
de mesure. Ces calculs ont permis d’approcher au plus prés la dose qui serait obtenue avec
Uinstrument réel. Enfin, les fantdmes voxelisés MAX et FAX [Kramer, 2006] ont également été
utilisés afin de comparer nos résultats a une estimation de la dose efficace qui soit proche de celle

qui pourra étre obtenue avec les fantémes de référence de la CIPR (chapitre 1, section 1.2.4).
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5.1.1. Fantdme anthropomorphe mathématique [Furstoss, 2006]

Le fantome numérique mathématique utilisé par Furstoss lors de |’étude théorique du projet a
été présenté au chapitre 2, section 2.2.1. Ce fantdbme mathématique hermaphrodite ayant servi de

base a ’étude théorique, il a été utilisé comme référence pour les comparaisons de nos calculs.

5.1.2. Fantdme anthropomorphe RANDO® voxelisé

Des simulations Monte Carlo ont été effectuées, pour différentes configurations d’irradiation,
dans le but d’évaluer quelle serait la dose efficace obtenue a partir des mesures de 24 capteurs du
prototype SYDO, implantés dans un fantdme RANDO® (chapitre 2, section 2.3.3.3). Pour ce faire, il a
été préalablement nécessaire d’introduire la géométrie du fantdme dans un fichier d’entrée du
code MCNPX. Le fantome a alors été obtenu a partir d‘images scanner existantes d’un mannequin
physique RANDO®, en utilisant Uoutil informatique SESAME [Huet, 2009] développé dans notre
laboratoire. Les capteurs ont ensuite été intégrés au fichier d’entrée suivant les positions
déterminées lors de ’étude de faisabilité théorique réalisée par Furstoss [Furstoss, 2006] et

adaptées a la nouvelle géométrie du mannequin.

5.1.2.1. Numérisation du fantdme RANDO® avec I’outil SESAME

Un fantdme voxelisé RANDO® a été créé au sein du laboratoire en utilisant [’application SESAME
pour générer des fichiers d’entrée au format MCNPX.

SESAME est un programme mis au point a 'IRSN sous ’environnement de développement PV-
Wave. Il est principalement utilisé pour réaliser des calculs dans le cadre de reconstitutions
dosimétriques en cas d’accidents d’irradiation [Huet, 2009]. Il est utilisé pour la création de fichiers
d’entrée comportant un fantdome voxelisé au format du code de calcul Monte Carlo MCNPX (chapitre
2, section 2.1). Le schéma de principe de ’application SESAME est présenté sur la figure 5.1. Ses
principales fonctionnalités sont :

- la création de fantomes voxelisés a partir d’images TDM ou IRM,

- la définition et le positionnement de la source,

- la définition de ’environnement de la configuration d’irradiation,
- la création du fichier d’entrée au format MCNP(X),

- Uexploitation du fichier de sortie de MCNP(X) et I’affichage des résultats.

Notons que dans notre étude, seule la fonction de création du fichier d’entrée MCNPX intégrant

le fantdme voxelisé RANDO® a été utilisée.
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Figure 5.1. Schéma de principe général de ’application SESAME

Le fantdme numérique RANDO® a été construit a partir d’images tomodensitométriques du
fantome physique. Pour cela le logiciel 1SOgray, développé par la société Dosisoft, est utilisé en
premier lieu pour définir les contours du fantome sur les images importées du scanner ou de
imageur par résonance magnétique. Puis ces données de contours sont, elles mémes, importées
dans SESAME. L’étape de segmentation, consiste a discriminer les différents tissus du fantdome par
seuillage des niveaux de gris (étape 2 sur la figure 5.1). Les tissus os cortical, poumon et tissu-mou
du fantéme numérique sont ainsi identifiés (figure 5.2). Apres ’étape de segmentation, le fichier
d’entrée MCNPX comportant le fantdme numérique RANDO® voxelisé, défini en réseau lattice

(structure répétée dans le code MCNPX), est généré.

4

Figure 5.2. Visualisation du fantdme numérique voxelisé RANDO® (corps entier) obtenu

apres segmentation sous SESAME ; tissu-mou a gauche, squelette et poumon a droite.
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5.1.2.2. Comparaisons morphologiques et anatomiques entre le mannequin RANDO® et le

fantome mathématique

Dans cette section sont décrites les différences anatomiques et morphologiques intervenant

dans ’adaptation de |’étude de faisabilité théorique a notre cas pratique.

Figure 5.3. Différences morphologiques entre le fantdme voxelisé RANDO® (de face a; et du profil
gauche a,) et le fantome mathématique (de face b, et du profil gauche b,) utilisé par Furstoss. Pour

le fantome voxelisé, le tissu-mou apparait en bleu et le squelette en noir.

Sur la figure 5.3, ont été représentés les fantdmes voxelisé RANDO® et mathématique. Les
différences morphologiques entre ces deux mannequins sont nettement visibles. Le fantome
RANDO® est de taille plus petite que le mannequin mathématique (chapitre 2, section 2.2.1). Il
mesure 175 cm contre 178,8 cm pour le fantdome mathématique, mais il est plus large (54,5 cm
contre 40 cm) et plus épais (27,5 cm contre 20 cm). On remarque que ’allure générale du fantome
RANDO® est plus proche d’un étre humain que celle du fantdome mathématique. Cependant, alors
que dans le fantome mathématique, plusieurs organes ont été définis, permettant d’effectuer un
calcul de la dose efficace a partir de la dose déposée dans chaque organe, dans le fantdme RANDO®
seuls les poumons et le squelette sont délimités, le reste étant constitué de tissu-mou. Les
compositions utilisées pour ces trois matériaux lors des simulations pour la description des deux
fantomes, correspondent aux compositions définies par le MIRD (Medical Internal Radiation Dose
Committee) dans le rapport 23 de la CIPR [ICRP 23, 1975]. Elles sont données par fraction massique
dans le tableau 5.1. Les masses volumiques utilisées pour les matériaux os cortical, tissu mou et

poumon sont respectivement égales a 1,4 g.cm?, 1,04 g.cm®et 0,296 g.cm™ [Furstoss, 2006].
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Tableau 5.1. Compositions (par fraction massique) et masse volumique des trois matériaux composés entrant dans la composition du fantéme RANDO®

ainsi que du fantdbme mathématique. Les mémes compositions de matériaux ont été utilisées pour les deux fantémes [ICRP 23, 1975].

Tissu-mou Os cortical / squelette Poumon
.. Numéro Masse volumique .. Numéro Masse volumique L. Numéro Masse volumique
Matériaux . Matériaux . Matériaux .
Atomique (g.cm-3) Atomique (g.cm-3) Atomique (g.cm-3)
H 1 0,10454 H 1 0,07337 H 1 0,10134
C 6 0,22663 C 6 0,25475 C 6 0,10238
N 7 0,02490 N 7 0,03057 N 7 0,02866
0 8 0,63525 0] 8 0,47893 0] 8 0,75752
Na 11 0,00112 F 9 0,00025 Na 11 0,00184
Mg 12 0,00013 Na 11 0,00326 Mg 12 0,00007
Si 14 0,00030 Mg 12 0,00112 Si 14 0,00006
15 0,00134 Si 14 0,00002 P 15 0,00080
S 16 0,00204 P 15 0,05095 S 16 0,00225
Cl 17 0,00133 S 16 0,00173 Cl 17 0,00266
K 19 0,00208 Cl 17 0,00143 K 19 0,00194
Ca 20 0,00024 K 19 0,00153 Ca 20 0,00009
Fe 26 0,00005 Ca 20 0,10190 Fe 26 0,00037
Zn 30 0,00003 Fe 26 0,00008 Zn 30 0,00001
Rb 37 0,00001 Zn 30 0,00005 Rb 37 0,00001
Ir 40 0,00001 Rb 37 0,00002
Sr 38 0,00003
Pb 82 0,00001
Masse volumique 1,04 Masse volumique 14 Masse volumique 0,296
totale (g.cm-3) totale (g.cm-3) totale (g.cm-3)
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5.1.2.3. Modification du fichier d’entrée MCNPX du fantéme RANDO®

Le fantdme RANDO® qui a été voxelisé ne comportait pas de seins, or, afin d’évaluer la dose
efficace, notre outil d’expertise se doit d’étre hermaphrodite. Ainsi, une poitrine en matériau
équivalent au tissu-mou a été ajoutée au fichier d’entrée MCNPX en reprenant les dimensions
définies par Furstoss dans son étude [Furstoss, 2006] (figures 5.3 et 5.4).

De la méme maniére que pour l'introduction de la poitrine, le fichier d’entrée MCNPX du
fantdme RANDO® a été modifié afin de disposer les capteurs de SYDO dans le fantdome voxelisé (i.e.
les scintillateurs : cylindres de 2 cm de hauteur et 2 cm de diamétre, en matériau plastique
scintillant’ [NIST]).

Un nombre total de 24 capteurs (figure 5.4) ont été ajoutés, correspondant aux 24 positions de
détection définies par Furstoss [Furstoss, 2006]. Néanmoins, du fait du changement de mannequin
(du mathématique au voxelisé), ces positions ont du étre modifiées afin qu’elles soient adaptées a

la géométrie et aux dimensions du fantéme voxelisé.

Figure 5.4. Images du fantdme voxelisé RANDO® réalisée par le Dr. Kenneth A. Van Riper a l’aide du
logiciel MORITZ [Van Riper, 2006]. L’image a, représente le fantdme RANDO® de % modifié par
’ajout de sphéres représentant une poitrine et de cylindres représentant ’emplacement des

scintillateurs. L’image b est représentée suivant le profil gauche.

De plus, en gardant pour objectif la réalisation du mannequin instrumenté RANDO®, notons que

ce dernier devra étre usiné pour permettre l’introduction du scintillateur et du toron de fibres

! Densité : 1,032 g.cm?®
Composition : H=0,085 (fraction de Z en fonction du poids)
C=0,0915
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optiques accolé. Ce toron doit sortir a I’extérieur du fantéme pour permettre le transport du signal
jusqu’au module de détection (chapitre 3, section 3.2.2).

Ainsi, le fantdme RANDO® étant constitué d’un empilement de 36 tranches de 2,5 cm
d’épaisseur (figure 5.5), et afin de faciliter 'usinage du fantéme pour en diminuer le coit, la
position trouvée suivant la hauteur (par redimensionnement de la hauteur du fantome
mathématique) a été modifiée pour correspondre a Uintervalle entre les deux tranches le plus

proche (tableau A.5.1, positions de détection en annexe A.5.1).

Figure 5.5. Photographie du tronc constituant le mannequin physique RANDO®.Dans cette

photographie on peut apprécier la constitution en tranches du mannequin.

En effet, comme expliqué sur la figure 5.6, le scintillateur et une partie du toron de fibres
optiques seront positionnés a différentes profondeurs dans le mannequin. Le diameétre du
scintillateur étant de 2 cm, contre 1 cm pour le toron de fibres optiques, afin de l'insérer jusqu’a la
position adaptée de ’étude de Furstoss, un trou de 2 cm de diamétre devra étre usiné. Un espace
d’air autour du toron serait alors créé, modifiant la réponse du milieu vis-a-vis des rayonnements
ionisants. Nous avons alors choisi de modifier la position de détection suivant la hauteur, et de
’ajuster a espace entre les tranches du fantéme RANDO® le plus proche. Ainsi, aucun espace d’air
ne sera laissé autour du toron, ne créant pas d’hétérogénéité dans le milieu, la dosimétrie ne sera

alors pas perturbée et l’usinage facilité.
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Tranches jointives du Scwlntltuateur :
fantéme RANDO® I plastique ;

Interface entre
le scintillateur
et le toron de
fibres optique

Connexion avec
le module de
détection

Toron de fibres
optique

Figure 5.6. Schéma représentant deux tranches jointives du fantdme RANDO® entre lesquelles est

disposé un capteur relié a un toron de fibres optiques.

En ce qui concerne les coordonnées x et y (respectivement abscisse et ordonnée pour une
hauteur z donnée), I’adaptation des positions de détection a été réalisée en essayant de conserver
la proportionnalité vis-a-vis de ’épaisseur du mannequin et des positions relatives par rapport au
squelette et aux poumons visibles dans RANDO®. Sur la figure 5.7, sont représentées les coupes
transversales du fantdme mathématique (a gauche) et du fantdome RANDO® (a droite), illustrant

’adaptation des positions de détection pour les ovaires d’un mannequin a "autre.

x=-20,2 cm ‘ ‘ y=10 cm ‘ ‘ x=20,2 cm ‘ ®=-19 cm ‘ ‘\;:9 cm ‘

‘\;:—13,? cm ‘ ‘ x=24,5cm |

Figure 5.7. Coupes transversales du fantdme mathématique (a gauche) et du fantéme RANDO® (a

droite) sur lesquelles sont représentées les positions de détection pour les ovaires.

Chapitre 5 - page 142



Chapitre 5 : Evaluation de la dose efficace a partir de la simulation de [’outil réel d’expertise

5.1.3. Fantdmes anthropomorphes voxelisés FAX et MAX

Des calculs de dose efficace ont été réalises a partir des fantomes voxelisés MAX et FAX
[Kramer, 2006] (fichier MCNPX réalisé par le Dr. Jan Jansen?) en raison de leurs similitudes avec
I’Homme et la Femme de Référence. En effet, les fantémes de référence définis par la CIPR [CIPR
89, 2002] n’étant pas encore disponibles, MAX et FAX (adaptés aux exigences de calcul de la dose
efficace selon les recommandations de la CIPR 103) ont été utilisés afin de comparer des résultats
de calculs de dose efficace « proche de la référence », a ceux obtenus avec le fantome
mathématique et le fantdme RANDO®. Sur la figure 5.8, sont représentés les deux fantdmes MAX et
FAX, permettant un calcul de la dose efficace a partir des doses déposées aux organes. Le fantome
MAX, mesure 175 cm pour 75 kg.

Le fantome MAX est issu du fantome de Zubal [Zubal, 2004]. En effet, ’équipe de G. Zubal de
’Université de Yale a construit un fantdome numérique voxelisé sur le méme patient agé de 35 ans,
mesurant 178 cm pour un poids de 70 kg. Des d’images ont été obtenues a partir :

- d’un examen scanner s’étendant du cou jusqu’a mi-cuisse sans les membres,

- d’un examen de la téte.
Les données ont été raccordées au niveau du cou pour obtenir VOXELMAN, un fantéme voxelisé de la
téte jusqu’a mi-cuisse [Zubal, 2004].

Par la suite, ce fantdbme a été complété notamment par Sjogreen en 1998 [Kramer, 2003] en y
adaptant des bras et des jambes dérivés du projet Visible Human afin de construire un fantome

corps entier nommé VOXTISS8 (disponible sur http://noodle.med.yale.edu/zubal).

Enfin, le département de U’énergie nucléaire brésilien a modifié la masse des organes du
fantome corps entier VOXTISS8 pour obtenir un fantdbme numérique voxelisé correspondant a
’Homme de Référence [ICRP 89, 2002] et nommé MAX (de ’anglais, « Male Adult voXel ») [Kramer,
2003]. En paralléle, le fantdme FAX (de U’anglais, « Female Adult voXel ») a été construit a partir
d’images scanner d’une femme (37 ans, 165 cm, 63,4 kg), de morphologie proche de la Femme de

Référence [Kramer, 2004a].

2 Dr. Jan T.M. Jansen
Medical Radiation Dosimetry Group, Medical Exposure Department, Centre for Radiation, Chemical and Environmental
Hazards, Radiation Protection Division, Health Protection Agency, Chilton, Didcot, Oxon, OX11 ORQ, UK
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Figure 5.8. Coupes coronales des fantomes numériques MAX [Kramer, 2006] (a) et FAX

[Kramer, 2006] (b) utilisés dans notre étude.

5.2. Comparaissons des doses efficaces obtenues avec les différents fantomes

présentés : méthodes de calcul utilisées

5.2.1. Le calcul des grandeurs

Dans cette section, sont décrites les méthodes de calcul utilisées afin d’évaluer : la dose
efficace calculée a partir de U’énergie déposée dans le volume des organes des fantomes
mathématique et voxelisé MAX/FAX, ainsi que la dose efficace calculée a partir de ’énergie
déposée dans les capteurs cylindriques placés dans le fantdme RANDO® et des facteurs de
pondération renormalisés associés (section 5.2.1.1, tableau 5.2). Enfin, pour certaines
configurations d’irradiation, |’équivalent de dose individuel a été calculé et comparé aux résultats
de dose efficace obtenus.

Les calculs ont été effectués par simulation Monte Carlo a l'aide du code de calcul MCNPX
(chapitre 2, section 2.1). L’approximation de la dose absorbée aux organes par le kerma, validée
par Furstoss dans son étude, a été reconduite. Les doses déposées ont ainsi été calculées a partir du
tally F6 (chapitre 2, section 2.1.2.3) en MODE P (chapitre 2, section 2.1.2.2).

Les recommandations de la CIPR prévalant a ce jour sont celles de la publication 103 [ICRP 103,
2007]. L’étude de Furstoss ayant été réalisée sur la base des recommandations de la CIPR 60 [ICRP
60, 1991], les calculs de dose efficace ont été effectués suivant les deux critéres de calcul. Furstoss
avait également effectué ses calculs en utilisant les recommandations d’un rapport intermédiaire de

la CIPR [ICRP, 2005] (« nouvelles recommandations » [Furstoss, 2006]) qui modifiait le nombre et le
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facteur de pondération des organes pris en compte dans le calcul de la dose efficace par rapport a
la CIPR 60. Cependant ces recommandations ont de nouveau été modifiées et sont différentes des

recommandations de la CIPR 103.

5.2.1.1. Facteurs de pondération utilisés

Les organes et leurs facteurs de pondérations associés renormalisés qui ont été utilisés pour le
calcul de la dose efficace selon les publications 103 et 60 de la CIPR sont présentés dans le tableau
5.2. Les doses déposées a |’cesophage, a la peau, au cerveau, aux glandes salivaires, a la surface de
Uos et au « reste » ont été négligées tel que préconisé par Furstoss dans son étude. Ainsi la dose E
calculée a partir des organes principaux comportant des capteurs, évalue la valeur de référence a
90 % pour les énergies de 50 keV a 4 MeV en conditions standard d’irradiation [Furstoss, 2006]. La
valeur de référence est la dose efficace calculée a partir de la dose déposée moyennée aux organes

calculée avec le fantome mathématique (section 5.2.1.1).

Tableau 5.2. Valeurs renormalisées a 1 des wy pour [’évaluation de la dose efficace, E, avec 24

points de détection par rapport aux publications de la CIPR 103 et 60.

Tissus ou organes  Mombres de détecteur Facteur de pondération, Valeurs de wy Facteur de pondération, Valeurs de wy
wr (CIPR. 103) rencrmalisées (CIPR 103) wy (CIPR 60) renormalisées (CIPR 60)

tAoelle rouge 9 0,12 0,15 0,12 0,136

Cilon 4 0,12 0,15 0,12 0,138

Poumans 2 0,12 0,15 0,12 0,136

Estomac 1 0,12 0,15 0,12 0,138

Poitrine 2 0,12 0,15 0,08 0,0568

Reste™ S 0,12 S 0,05

Gonades 3 0,08 0,1 0,2 0,227

Wessie 1 0,04 0,08 0,08 0,0568

Foie 1 0,04 0,05 0,05 0,0568

Thyroide 1 0,04 0,08 0,08 0,0568

CEsophage - 0,04 - 0,08

Peau - 0,01 - 0,01

surface de l'os - 0,01 - 0,01

Cerveau - 0,01

Glandes salivaires - 0,01

’ L’organe « reste » de la CIPR 103 est composé des glandes surrénales, de la région extra-thoracique, de la
vésicule biliaire, du coeur, des reins, des ganglions lymphatiques, du muscle, de la muqueuse buccale, du
pancréas, de Uintestin gréle, de la rate, du thymus, de utérus/col de U'utérus (chez la femme) et de la
prostate (chez ’homme).

’ L’organe «reste » de la CIPR 60 est composé des glandes surrénales, du cerveau, du gros intestin, de

Uintestin gréle, des reins, des muscles, du pancréas, de la rate, du thymus et de l’utérus.

5.2.1.2. Calcul de la dose efficace de référence de notre étude (fantome mathématique)

Comme cela a été présenté lors du premier chapitre (section 1.2.2.2, Eq. 1.9), la dose efficace
est la somme des doses absorbées aux organes pondérées par deux facteurs wr et wg.
Notre étude ne portant que sur les champs d’irradiation photonique, le facteur de pondération

associé a la nocivité des rayonnements, wy est égal a 1 pour toutes les énergies. La dose efficace
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est alors égale a la dose absorbée aux organes multipliée par leur facteur de pondération tissulaire
associé, wr.

Au moment de ’étude réalisée par Furstoss [Furstoss, 2006], les organes ou tissus tels que, les
glandes salivaires, ainsi que certains autres utilisés pour le calcul de la dose au niveau du « reste » :
la région extra-thoracique, les ganglions lymphatiques, la muqueuse buccale et la prostate (chez
’homme), n’étaient pas considérés dans le calcul de la dose efficace [ICRP 60, 1991 ; ICRP, 2005] et
n’ont donc pas été modélisés.

Ainsi, le fantome mathématique contient tous les organes et tissus spécifiés par un wr dans le
tableau 5.2 (section 5.1.1.4), mis a part la surface de l'os, la moelle rouge et les organes non
modélisés précédemment cités.

Des approximations ont donc été effectuées pour les calculs de la dose efficace a partir des
recommandations de la CIPR 103 [ICRP 103, 2007]:

- L’os étant considéré comme un milieu homogéne constitué d’os dur, de moelle osseuse
et de tissu, la surface de ’os n’a pas été modélisée spécifiquement. L’ensemble de [’os
a alors été pris pour représenter la dose a la surface [Zankl, 1997].

- Pour évaluer la dose a la moelle rouge, la dose moyenne au squelette a été multipliée
par deux facteurs de correction: le rapport entre les coefficients d’absorption
d’énergie massique de la moelle rouge et du milieu homogéne constituant le squelette,
et le rapport entre la masse de la moelle rouge et la masse du milieu homogene. Un
troisieme facteur a été appliqué afin de tenir compte de l’augmentation de ’énergie
déposée dans la moelle a basse énergie du fait de ’accroissement de la section efficace
de Ueffet photoélectrique se produisant dans l’os entourant la moelle au-dessous de
140 keV.

- Les glandes salivaires n’ayant pas été modélisées par Furstoss, de fait la dose absorbée
pour cet organe n’a pas été calculée. Ceci a peu d’incidence sur les valeurs de dose
efficace puisque le facteur de pondération wr associé est tres faible (0,01).

- Les différents muscles du corps humain n’ayant pas été représentés, toute la partie du
corps ne représentant ni un organe ni un os du squelette a été assimilée a du muscle. Le
muscle intervient dans le calcul de la dose au niveau du « reste ».

Pour la région extra-thoracique, les ganglions lymphatiques, la muqueuse buccale ainsi que la
prostate et ’utérus faisant partie du « reste » n’ont pas été modélisés. Ainsi, au lieu des 14 organes
composant le « reste » décrit par la CIPR 103, nous n’avons considéré dans notre calcul que 9
organes. Par conséquent, le facteur wr du « reste » attribué a chaque organe le composant a été
divisé par 9 et non par 14. Cela a ainsi permis de compenser la non prise en compte de 5 organes,
dans le calcul de la dose au « reste ».

Les doses aux organes constitués de plusieurs régions, tels que les poumons ou la poitrine, ont
été calculées en effectuant la moyenne de la dose absorbée dans chaque région pondérée par leur

masse.
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Pour le calcul de la dose absorbée aux gonades, la moyenne arithmétique des doses aux
testicules et aux ovaires a été effectuée. Cette approche est celle préconisée par la CIPR [ICRP 103,
20071].

Furstoss a validé ses résultats de dose efficace obtenus a partir du fantome anthropomorphe
mathématique pour plusieurs irradiations standard, par comparaison aux résultats de doses
absorbées aux organes et de dose efficace obtenus par Zankl [Zankl, 1997] avec les fantomes
mathématiques ADAM et EVA [Kramer, 1982] publiés par la CIUR [ICRU 57, 1998]. Ces comparaisons
ont montré que les erreurs relatives sur la dose efficace calculée par Furstoss étaient comprises
entre -11,6 % (en RLAT a Uénergie 50 keV) et 4,6 % (en PA a U’énergie 4 MeV). La validation du
fantome anthropomorphe mathématique a ainsi été considérée comme acquise, y compris pour les
calculs de dose efficace effectués a partir des recommandations 103 de la CIPR.

Comme indiqué précédemment, les valeurs de dose efficace obtenues a partir du fantome
mathématique ont été prises comme valeurs de références lors de notre étude pour les différentes

configurations d’irradiation.

5.2.1.3. Calcul de la dose efficace a partir de la mesure des détecteurs (fantéme RANDO®)

Le calcul de la dose E a partir des 24 positions de détection déterminées dans le fantome
RANDO® a été effectué a partir de I’énergie déposée dans les capteurs cylindriques de 2 cm de
hauteur et 2 cm de diamétre (volume de 6,28 cm®). La dose absorbée au niveau des capteurs de
mesure a ensuite été pondérée par les facteurs wr renormalisés décris au tableau 5.2. Chaque
calcul de dose efficace a été effectué selon les deux recommandations de la CIPR étudiées
(publication 103 et publication 60).

Pour Uestimation de la dose absorbée au niveau d’organes nécessitant plusieurs points de
mesure (comme les poumons ou la moelle rouge par exemple), la dose absorbée a cet organe a été

calculée comme la somme des doses déposées dans les cylindres.

5.2.1.4. Calcul de la dose efficace a partir des fantomes voxelisés FAX et MAX

Pour les fantomes voxelisés MAX et FAX, tous les organes pris en compte dans le calcul de la
dose efficace selon les recommandations de la CIPR 103, ont été segmentés a l’exception de la
moelle rouge ou la dose a été approximée, en utilisant la méme approche que pour son estimation
réalisée avec le fantome mathématique. Les doses équivalentes ont d’abord été calculées a partir
des doses déposées dans le volume des organes pour le mannequin FAX puis MAX. La dose efficace a
ensuite été calculée comme préconisé par la CIPR 103 [ICRP 103, 2007] pour les fantomes de

référence :

MAX FAX
Hr™ +Hr } (Eq. 5.1.)

E:Zw{f
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5.2.1.5. Calcul de I’équivalent de dose individuel H,(10)

Dans le rapport 57 de la CIUR [ICRU 57, 1998], les valeurs de |’équivalent de dose individuel ont
été calculées afin de les comparer aux valeurs de dose efficace pour des configurations standard
d’irradiation photonique. Il a été montré que l’estimateur H,(10) fournissait une surestimation de la
dose efficace de 10 keV a 10 MeV, pour la plupart des configurations d’irradiation étudiées,
exception faite de ’irradiation postéro-antérieure pour des énergies inférieures a 40 keV (chapitre
1, section 1.3.3). Toutefois, les champs d’irradiation rencontrés aux postes de travail sont rarement
des champs standard. Il est donc apparu intéressant d’estimer E par la grandeur opérationnelle
(Hp(10)) pour des champs non paralleles, irradiant de facon hétérogéne le fantome (c’est-a-dire
pour une fluence du champ incident qui ne soit pas constante sur toute la surface d’entrée du
fantome) et de comparer cette estimation avec celle qui pourrait étre obtenue par le fantome
instrumenté RANDO®.

La grandeur H,(10) est définie a partir de la dose absorbée a 1 cm de profondeur dans un
fantome CIUR constitué de plaques composées de matériau équivalent au tissu-mou de dimension
30 cm x 30 cm x 15 cm (chapitre 1, section 1.2.3.3), censé reproduire un tronc humain. Une
modélisation de cette plaque a été réalisée et complétée par une cellule de mesure cylindrique
d’axe longitudinal z, de 2,5 cm de rayon et de 0,11 cm de hauteur, centrée a 1 cm de profondeur
(figure 5.9). Les dimensions de cette cellule ont été choisies de maniére a avoir a la fois une erreur
statistique inférieure a 5 % sur le résultat de la dose déposée avec un temps de calcul relativement
court, ainsi que pour obtenir une estimation quasi-ponctuelle par rapport a la profondeur de la dose

absorbée.

Direction specifiée
normale & la surface

Champ
unidirectionnel
»> ¥ ¥
a
« == A
30 em —— 15 cm
¥ \j
- >

Figure 5.9. Schéma de la méthode de calcul de I’équivalent de dose individuel dans le fantome CIUR

constitué d’une plaque de 30 x 30 x 15 cm en matériau équivalent au tissu-mou.
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5.2.2. Modélisations réalisées afin de valider le fantéme instrumenté RANDO®

Pour chaque configuration d’irradiation, les simulations ont été réalisées pour les énergies
40 keV, 50 keV, 100 keV, 500 keV, 1 MeV et 4 MeV. Seules les énergies 50 keV, 100 keV, 500 keV,
1 MeV ont été simulées pour la comparaison des résultats avec le fantome voxelisé MAX/FAX.

Concernant le fantdme instrumenté RANDO®, les simulations ont été réalisées avec des cylindres
de détection en matériau plastique scintillant et en matériau équivalent au tissu-mou. Les
simulations réalisées en remplacant le matériau du scintillateur par du tissu-mou ont permis
d’estimer Uerreur de calcul de la dose efficace, uniquement impartie a U’estimation de E a partir de
mesures ponctuelles dans les capteurs cylindriques et non pas du fait de la sous-réponse en énergie
imputable au matériau scintillant. Par ailleurs, au chapitre 4 a été présenté la méthode de
correction de la non-équivalence des scintillateurs au matériau tissu-mou pour la gamme d’énergie
étudiée.

Pour les irradiations non-standard, ’équivalent de dose individuel a été simulé a égale distance
des sources que les fantdmes numériques et pour une hauteur de 140 cm, représentant la hauteur
moyenne du tronc humain.

Tous les résultats ont été obtenus avec une erreur statistique inférieure a 5 %. Pour cela, des
techniques de réduction de variance ont été employées (chapitre 2, section 2.1.1.2) : le biaisage
des distributions de densité de probabilité (utilisation de la carte « SB ») et les collisions forcées
(utilisation de la carte « FCL »).

Ainsi, les résultats de dose efficace obtenus en configurations d’irradiation standard a partir des
énergies déposées dans le volume des organes du fantome mathématique, établis par Furstoss dans
son étude avec les recommandations de la CIPR 60 ont été utilisés. Ils ont néanmoins été recalculés
avec les facteurs de pondération de la CIPR 103. Pour les mémes configurations d’irradiation et pour
les deux critéres de calcul, les doses efficaces obtenues a partir des énergies déposées dans le
volume des capteurs cylindriques, disposés dans le fantdme voxelisé RANDO® ont été calculées.

La dose efficace a également été calculée, pour les mémes énergies et pour des irradiations
hétérogenes réalisées par des sources ponctuelles placées a trois hauteurs différentes (10 cm,
125cm et 170 cm). Les modélisations des sources ponctuelles qui ont été employées sont
différentes de celles utilisées par Furstoss dans son étude et la gamme d’énergie plus large. Dans ce
cas, ont été comparées les doses efficaces calculées a partir :

- des énergies déposées dans le volume des organes du fantome mathématique ;

- des énergies déposées dans le volume des organes du fantome voxelisé MAX/FAX ;

- des énergies déposées dans le volume des capteurs cylindriques, disposés dans le

fantdome RANDO®.

Ces calculs ont également été comparés au calcul de l’équivalent de dose individuel placé a une
hauteur de 140 cm (position du port d’un dosimeétre) et irradié dans les mémes conditions.
Enfin, la dose efficace issue d’une irradiation typique de poste de travail a été calculée a partir :

- des énergies déposées dans le volume des organes du fantome mathématique ;

- des énergies déposées dans le volume des capteurs cylindriques, disposés dans le

fantome voxelisé RANDO®.
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L’estimation de E par ’équivalent de dose individuel (H,(10)) a également été calculée pour cette

configuration d’irradiation.
5.2.2.1. Simulations en champs d’irradiation standard

La premiére étape de la validation du fantéme anthropomorphe instrumenté RANDO® a consisté
a évaluer les erreurs relatives sur la mesure de la dose efficace, par rapport aux valeurs de
référence, pour des configurations d’irradiation standard (i.e. des champs unidirectionnels et
expansés). Ainsi, afin de réaliser une irradiation homogéne, la source utilisée pour chaque
configuration standard était un plan (60 cm x 190 cm) couvrant la totalité du fantome. La fluence
était uniforme sur toute la surface d’entrée du fantome.

Dans un premier temps les capteurs cylindriques ont été simulés en matériau équivalent au
tissu-mou. Cela a permis d’évaluer la pertinence de la mesure de la dose efficace a partir d’un
capteur de 6 cm®. Les calculs ont ensuite été de nouveaux effectués en remplacant la composition

des capteurs en matériau tissu-mou par le matériau réel du scintillateur plastique.

5.2.2.2. Simulations en champs d’irradiation hétérogénes

Outre les champs d’irradiation standard, qui sont en général peu représentatifs d’une
irradiation au poste de travail, nous avons voulu évaluer ’estimation de la dose efficace obtenue
avec notre fantome instrumenté dans des champs d’irradiation hétérogenes. Pour cela, des sources
ponctuelles ont été modélisées, situées a 40 cm du tronc face au mannequin et a trois hauteurs
différentes : 10 cm du sol (figure 5.10, a), 125 cm du sol (au niveau des bras du travailleur, figure

5.10, b), et enfin a 170 cm (au niveau de la téte, figure 5.10, c).
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Figure 5.10. Visualisation des irradiations du fantome mathématique réalisées par des sources

ponctuelles a trois hauteurs différentes.

5.2.2.3. Exemple d’un champ d’irradiation rencontré au poste de travail

L’utilisation du fantdme RANDO® instrumenté afin d’évaluer la dose efficace a été confronté a
un exemple de champ d’irradiation proche d’un champ rencontré aux postes de travail.

Le poste modélisé représente un travailleur positionné devant une boite a gants dont le fond
serait recouvert de matiére radioactive (poussiére d’américium) d’énergie moyenne 56 keV. La
boite a gants est représentée par un parallélépipéde de 200 cm x 100 cm x 100 cm, constitué d’une
paroi de 3,6 cm d’épaisseur en verre plombé. Deux ronds de gants de 20 cm de diamétre ont été
simulés a 130 cm de la hauteur du sol, ils représentent le passage prévu pour les bras. Le fantéme
instrumenté RANDO® a été placé a 10 cm de la boite & gants (figure 5.11). La source a été simulée
par une couche fine (0,5 cm) de poussiere d’américium présente sur le fond de la boite a gants. Le
fantome est ainsi soumis au rayonnement diffusé par la boite et sortant par les ronds de gants.

Ainsi, il ne recoit pas la méme fluence et la méme énergie sur tout le corps.
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Figure 5.11. Photographie d’une boite a gants et image obtenue avec le logiciel MORITZ de la

géométrie d’entrée modélisée représentant un travailleur placé devant une boite a gants.

Comme pour les champs d’irradiation hétérogénes, la dose efficace obtenue a partir des
mesures de dose effectuées par les capteurs dans le fantéme instrumenté RANDO® a été comparée,
a la valeur E de référence et a U'estimation fournie par l’équivalent de dose individuel, obtenus

dans les mémes conditions.

5.3. Résultats de validation du fantéme instrumenté RANDO® et discussion

Les résultats concernant ’estimation de la dose efficace seront présentés suivant les critéres de
calcul de la CIPR 60 et de la CIPR 103 pour les champs standard d’irradiation puis uniquement en

fonction de la CIPR 103 pour les autres configurations d’irradiation étudiées.

5.3.1. Champs standard d’irradiation

Pour les 9 principaux organes contribuant au calcul de la dose efficace, la dose absorbée
déterminée a partir des capteurs cylindriques de mesure en matériau équivalent tissu-mou (Dpes),
dans le fantdme RANDO®, a été comparée a la dose absorbée moyennée a ’organe dans le fantéme

de référence (Do rer) selon les recommandations de la CIPR 103 avec l’équation :

Dmes -

s —ﬂmoo (Eq. 5.2
| = g.5.2.)

org ref
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Egalement, la dose efficace déterminée a partir des capteurs de mesure disposés dans le
fantome instrumenté voxelisé (En.) a été comparée a la dose efficace de référence (E.y) selon

[’équation :

—E
s, =—1 " 100 (EqQ. 5.3.)

ref

Le tableau 5.3 regroupe les erreurs relatives s;. Egalement, le tableau 5.4, présente les erreurs
relatives s, selon les deux critéres de calculs considérés (CIPR 60 et CIPR 103).

Afin de faciliter la lecture des tableaux, les valeurs sur fond blanc représentent les erreurs
relatives inférieures a +20 %, celles sur fond vert les erreurs comprises entre +20 % et +30 %, celles
sur fond jaune les erreurs entre +30 % et +40 % et enfin les erreurs supérieures a +40 % sont

représentées sur fond orange.

Chapitre 5 - page 153



Chapitre 5 : Evaluation de la dose efficace a partir de la simulation de l’outil réel d’expertise

Tableau 5.3. Erreur relative s; (en %) des doses absorbées aux organes estimées a partir des capteurs en matériau tissu-mou selon les recommandations de

la CIPR 103. Le nombre de détecteurs servant a l’estimation de la dose a ’organe est précisé pour chacun d’entre eux.

Organes 40 keV 50 keV 100 keV

AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Gonades 3) |17 42 54 103 15 8 30 53 5 0 4 19
Moelle rouge 9) -61 -76 -50 -52 -59 -73 -50 -54 -40 -53 -29 -35
Colons 4) |-21 -6 10 -50 -17 -6 4 -42 -12 -3 1 -31
Poumons (2) -46 -57 -50 -53 -36 -42 -41 44 -27 -22 -28 -33
Estomac (1) |16 -32 4 82 -10 -19 3 51 -8 -4 2 43
Vessie (1) |17 -65 -47 -54 -13 53 -41 40 -8 -28 -24 -23
Poitrine 2) |17 -60 -9 -10 -1 -45 1 2 -13 -29 -4 -5
Foie (1) |-21 -24 -44 -46 -14 -12 -33 -35 -10 -3 -21 -26
Thyroide (1) |13 -48 -4 5 8 37 -4 3 -3 -26 -7 -6
Organes 500 keV 1 MeV 4 MeV

AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Gonades 3) |8 10 -2 6 6 8 -2 3 3 5 -2 -3
Moelle rouge 9) 4 -8 14 8 5 3 12 8 4 -1 6 4
Colons 4) |-6 3 -2 -27 12 3 3 -22 -2 1 -2 -11
Poumons (2) -29 -14 -25 -28 -26 -1 -21 27 -16 -6 -1 -17
Estomac (1) |6 -4 4 12 -5 5 6 5 -4 -4 3 0
Vessie (1) |6 -12 -12 -13 -4 -8 -7 9 2 -5 -4 -4
Poitrine (2) |- -21 -4 -4 -9 -17 -2 2 -5 -9 0 0
Foie (1) |-5 0 -21 -27 -4 0 -19 -23 -2 -1 -1 -12
Thyroide 1) |6 -20 -6 -7 -5 17 -6 -4 -5 -13 -4 -3
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5.3.1.1. Estimation de la dose aux organes avec les scintillateurs en tissu-mou selon les

recommandations de la CIPR 103

D’aprés le tableau 5.3, 'estimation de la dose absorbée moyennée aux organes a partir des
capteurs cylindriques en matériau équivalent au tissu-mou, observe une tendance générale a la
sous-estimation sur toute la gamme en énergie. A contrario, la dose aux gonades est généralement
surestimée, jusqu’a 103 % pour ’énergie 40 keV (en RLAT). Ces surestimations observées pour les
gonades a basse énergie (estimées par 3 détecteurs : 1 pour les testicules et 2 pour les ovaires),
peuvent provenir d’une mauvaise estimation de la dose absorbée a ’ovaire droit car c’est pour
cette configuration d’irradiation (RLAT) que les surestimations de la dose efficace sont les plus
importantes. Cette mauvaise estimation peut étre liée a un probléme de symétrie lors de la
réalisation du scanner du fantéme RANDO® (placement des bras le long du corps notamment). Ainsi,
l’épaisseur de matériau peut étre différente et des problémes intervenant aux basses énergies
40 keV et 50 keV (ou ’atténuation est plus importante) peuvent alors survenir.

Les configurations d’irradiation présentant les estimations de doses déposées aux organes les
moins satisfaisantes, ont été trouvées pour les irradiations PA et RLAT. Les sous-estimations les plus
importantes sont en général observées pour les énergies les plus faibles, aux organes situés le plus
en profondeur. Ces mauvaises estimations sont imputables a la différence de morphologie entre le
fantdme mathématique et le fantéme instrumenté RANDO®. En effet, ce dernier étant plus large et
plus épais que la référence de notre étude et les faisceaux de basses énergies étant moins
pénétrants, les doses aux organes profonds (comme par exemple le foie ou les poumons) sont sous-
estimées par rapport aux calculs effectués dans le fantome mathématique. L’intensité des faisceaux
de basse énergie décroissant plus rapidement, les dimensions des organes et les morphologies des
fantomes jouent un réle plus important pour le calcul des doses absorbées.

Les sous-estimations a basse énergie de la dose absorbée dans la moelle rouge sont également
en partie dles aux problémes d’atténuation dans le fantdme RANDO®, les os étant situés plus en
profondeur. Ce tissu étant tres étendu, U'estimation de la dose qu’il recoit n’est pas correctement
évaluée par les 9 positions de détection. Néanmoins, a partir de 100 keV, U'estimation des doses
déposées aux organes par rapport a notre référence est de "ordre de -30 % pour les configurations
AP, PA et LLAT, (sauf pour U’estimation de la dose a la moelle rouge en PA a U’énergie 100 keV qui
est de -53 %). Pour la configuration RLAT, ces estimations sont comprises entre -33 % pour les
poumons et 43 % pour ’estomac. Il faut cependant garder a ’esprit que le mannequin instrumenté
RANDO® a pour objectif de fournir une correcte estimation de la dose efficace et pas

nécessairement une estimation précise des doses déposées aux organes.

5.3.1.2. Estimation de la dose efficace calculée a partir des détecteurs en tissu-mou et en

vinyltoluéne (plastique scintillant) selon les recommandations de la CIPR 103 et de la CIPR 60

Rappelons que lors de !’étude théorique de faisabilité, Furstoss a montré que la dose efficace
calculée a partir de 24 positions de détection, réparties dans 9 organes du fantébme mathématique,

permettait d’estimer la dose efficace calculée a partir de ’énergie déposée dans le volume des
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organes du méme fantdome, avec une erreur relative comprise entre -20,9 % (en PA pour |’énergie
40 keV) a 7,4 % (en LLAT pour ’énergie 100 keV) pour les irradiations standard.

Sur le tableau 5.4, sont présentées les erreurs relatives sur l’estimation des doses efficaces a
partir des détecteurs en tissu-mou pour quatre irradiations standard. Au maximum, selon la CIPR
103 et la CIPR 60 respectivement, elles sont de -16 % (RLAT a 40 keV) et -15 % (RLAT a 50 keV),
hormis pour U'irradiation PA. Pour cette configuration, les erreurs maximales pour les faisceaux de
40 keV, 50 keV et 100 keV, obtenues d’aprés les recommandations CIPR 103, sont respectivement de
-48 %, -38 % et -24 %.

Pour les énergies supérieures a 100 keV, ’estimation de la dose efficace est inférieure a -8 %
(irradiation PA a 500 keV). De méme, la dose efficace est systématiquement sous-estimée sauf pour
’irradiation LLAT a 1 MeV ou elle est de 0,2 %.

Pour ’évaluation de la dose efficace a partir des détecteurs en matériau plastique détaillée au
tableau 5.4, on remarque que les erreurs relatives a basse énergie sont de 2 (énergie 100 keV,
RLAT) a 11 (énergie 40 keV, AP) fois plus importantes que pour les détecteurs en tissu-mou. Ces
importantes sous-estimations de la dose efficace pour les énergies 40 keV, 50 keV et 100 keV
étaient attendues, connaissant la sous-réponse du scintillateur plastique par rapport au tissu-mou
pour les énergies inférieures a 140 keV (celle-ci a été corrigée au chapitre 4). Aussi, pour les
énergies supérieures a 100 keV, les estimations de la dose efficace pour les deux critéres de calculs
sont identiques a celles obtenues avec les détecteurs en tissu-mou.

Ces calculs ont permis de constater que les erreurs relatives s, concernant la dose efficace sont,
en valeur absolue, inférieures a celles obtenues pour les doses absorbées aux organes (s;). Des
compensations entre surestimations et sous-estimations des doses déposées dans les organes, et
compte tenu des facteurs de pondération renormalisés, permettent d’obtenir une estimation

satisfaisante de la dose efficace.
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Tableau 5.4. Erreur relative s, (en %) de ’estimation de la dose efficace a partir des capteurs en matériau tissu-mou et en plastique scintillant pour les
recommandations de la CIPR 103 et 60.

matériau tissu-mou 40 kev 50 kev 100 kev
AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Erreur relative CIPR 60 (%) |-4,9 -36,3 -8,0 -14,0 -4,6 -30,5 -8,8 -14,7 -7,3 -20,0 -9,0 -13,9
Erreur relative CIPR 103 (%) |-8,5 -47,7 -7,2 -16,0 7,1 -38,4 -7,5 -15,6 -8,8 -24,4 7,7 -14,4
matériau tissu-mou 500 kev 1 Mev 4 Mev
AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Erreur relative CIPR 60 (%) |-2,0 -4,5 -2,1 7,1 -1,5 -2,7 -1,5 -6,0 -0,7 -1,3 -1,2 -4,1
Erreur relative CIPR 103 (%) |-3,2 -8,0 -0,3 -6,7 -2,4 -5,2 0,2 -5,3 -0,9 -2,6 0,0 -3,2
- : 40 keV 50 keV 100 keV
matériau plastique
AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Erreur relative CIPR 60 (%) |-53,7 -67,5 -53,5 -56,6 -48,1 -61,1 -48,8 -52,2 -25,7 -35,8 -26,1 -30,2
Erreur relative CIPR 103 (%) [-55,4 -73,3 -53,5 -57,9 -49,5 -65,6 -48,2 -52,9 -26,9 -39,5 -24,8 -30,4
- . 500 keV 1 MeV 4 MeV
matériau plastique
AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT AP PA LLAT RLAT
Erreur relative CIPR 60 (%) [-4,7 -6,4 -3,1 -7,9 -3,6 -4,1 -2,1 -6,3 -3,4 -3,5 -3,2 -5,7
Erreur relative CIPR 103 (%) [-5,8 -9,7 -1,6 -7,6 -4,4 -6,6 -0,8 -5,8 -3,6 -4,8 -2,2 -4,9
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5.3.2. Champs d’irradiation hétérogénes

Rappelons que Furstoss a démontré [Furstoss, 2006] que pour des champs hétérogénes irradiant

le fantome mathématique les différences entre ’estimation de E a partir de 24 points et celle

fournie a partir du volume des organes atteignaient au maximum -25 % (pour une source de 60 keV a

10 cm du sol) et 2 % (pour la méme source a 170 cm du sol).

Cette section présente les résultats obtenus pour des champs d’irradiation hétérogenes. Les

doses efficaces évaluées ont été obtenues, pour des énergies comprises entre 40 keV a 4 MeV. Ainsi

ont été calculées puis comparées:

- les doses efficaces obtenues a partir de la mesure de ’énergie déposée dans les capteurs

cylindriques en matériau équivalent au tissu-mou disposés dans le fantdme RANDO® (Ejnes) ;

- les doses efficaces (E,ef) obtenues a partir des doses déposées aux organes avec modele de

référence de notre étude : le fantdbme numérique mathématique ;

- les doses efficaces obtenues a partir des doses déposées aux organes avec les fantomes

voxelisés MAX/FAX (Epyax/rax) ;

- les valeurs de ’équivalent de dose individuel H,(10), calculées a partir du fantome CIUR

présenté a la section 5.2.1.3, pour chacune des configurations.

Les résultats sont présentés pour des énergies de 40 keV a 4 MeV en fonction de la position de la

source : source située a 10 cm du sol (position basse), source située a 125 cm du sol (position

médiane) et source située a 170 cm du sol (position haute). Ainsi pour chaque position, les valeurs

suivantes ont été calculées :

-E
S3 = mes ref 100

ref

— Emes B EMAX/FAX 100

S4 = E
MAX | FAX
E -E
S5 = MAX/EAX ref 100
ref
H,(10)-E
s6 - P( ) mes DOO
mes
H,(10)-E
S5 :Mgoo
ref

(Eq. 5.4.)

(EQ. 5.5.)

(EqQ. 5.6.)

(Eq. 5.7.)

(Eq. 5.8.)
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_H, (10) = E pax s Fax

Sg = 100 (Eq. 5.9.)

E MAX | FAX

5.3.2.1. Source ponctuelle en position basse

On observe sur le tableau 5.5, que la dose efficace calculée a partir des capteurs disposés dans
le fantdme RANDO® (s;), sous-estime la dose efficace de référence de -7 % au maximum sur toute la
gamme en énergie étudiée. La meilleure estimation est obtenue pour U'énergie 1 MeV (-0,8 %).
Cette sous-estimation de E par rapport a la référence est en partie due a la mauvaise estimation de
la dose absorbée a la moelle rouge. En effet, les erreurs relatives calculées pour ’estimation de la
dose aux organes par les capteurs (annexe A.5.2, tableau A.5.3), montrent d’importantes sous-
estimations pour la moelle rouge allant de -80 % a -13 % (respectivement pour les énergies 40 keV et
4 MeV. La moelle rouge étant un des organes dont le facteur de pondération tissulaire est le plus
important (section 5.1.1.4, tableau 5.2), sa mauvaise estimation est alors répercutée sur la dose
efficace. Le probléme a été souligné pour les irradiations standards et peut venir du nombre limité
de capteur estimant ce tissu étendu dans le corps.

Si ’on compare E,.s a la dose efficace calculée a partir des doses absorbées moyennées aux
organes du fantome voxelisé MAX/FAX, Uerreur relative (s,) est plus importante qu’avec le fantome
mathématique. Ainsi, Uerreur relative maximale est de -19 % (pour U’énergie 100 keV), elle est
minimale a 500 keV (-12 %).

Tableau 5.5. Erreurs relatives s;3, s4, S5 (en %) selon les recommandations de la CIPR 103 pour une

source ponctuelle située a 10 cm du sol face au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 keV 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives ss(%) 7.2 5,4 4.7 0,9 -0,8 -2.1
Erreurs relatives s.j%) ) -158,5 -19,3 -12,0 -13,4

Erreurs relatives sq(%) ) 11,7 17,6 10,1 11,7

La encore, la dose a la moelle rouge est fortement sous-évaluée de -96 % a -83 %
respectivement pour les énergies 40 keV et 4 MeV (annexe A.5.2, tableau A.5.4). Le célon et
’estomac, dont les facteurs de pondération sont aussi importants dans le calcul de la dose efficace
que la moelle rouge, ne semblent pas étre correctement évalués. Leurs estimations sont
respectivement comprises pour les énergies 40 keV et 4 MeV entre -67 % et -32 % pour le premier et
entre -64 % et -31 % pour le second (annexe A.5.2, tableau A.5.4). Lors de ’adaptation des positions
de détection, du fantdme mathématique au fantéme RANDO®, celui-ci étant plus large et plus épais
que le fantome mathématique, les rapports entre les coordonnées des positions et les dimensions

des fantémes ont été conservés. Cependant les positions des capteurs qui reflétent bien la position
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de détection dans l’organe pour le fantome mathématique, le sont moins pour le fantome voxelisé
MAX/FAX (chapitre 1, section 1.2.4, figure 1.4). L’irradiation n’étant pas homogéne dans le fantome
et les capteurs étant moins représentatifs des organes dans MAX/FAX, d’importantes sous ou
surestimations sont mises en évidence.

L’erreur relative (ss5) concernant U'estimation de la dose efficace avec le fantome voxelisé
MAX/FAX par rapport au calcul de E, a partir du fantome mathématique met en évidence une
erreur relative comprise entre 10 % (a 500 keV) et 18 % (a 100 keV) pour la gamme d’énergie de
50 keV a 1 MeV. La surestimation systématique de la dose efficace comprend les différences de
morphologie mais également le fait que le fantome MAX/FAX tient compte d’un nombre d’organes
plus exhaustif pour le calcul de la dose efficace (le cerveau et les glandes surrénales plus les
organes contenus dans le « reste », section 5.2.1.1). En effet, ceci peut intervenir dans le cas
d’irradiations hétérogénes ou un organe irradié non modélisé dans le fantome mathématique et
existant dans le fantome voxelisé peut contribuer a la dose. Dans le cas d’une irradiation
homogene, les facteurs de pondération étant renormalisés, la non prise en compte de certains
organes dans le calcul de E est compensée.

Les erreurs relatives sur la dose absorbée a la moelle rouge (annexe A.5.2, tableau A.5.2), sont
trés importantes entre les deux fantdbmes numériques. La méthode de calcul de la moelle rouge
étant la méme (utilisation de 3 facteurs de correction, section 5.2.1.1), seule les différences de
composition des matériaux entre les deux fantémes (section 5.1.1.2, tableau 5.1 et en annexe
A.5.3, tableau A.5.11) et les différences anatomiques et morphologiques peuvent étre mise en

cause.

Tableau 5.6. Erreurs relatives sg, s7, sg (en %) pour une source ponctuelle située a 10 cm du sol face

au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 keV 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives sq (%) 355,7 299,2 239,9 204,2 180,0 130,8
Erreurs relatives s+ [%) 3231 2778 224,0 201,4 177,8 126,0
Erreurs relatives s5(%) ) 165,7 123, 8 132,5 114,86

Sur le tableau 5.6, sont données les erreurs relatives concernant l’estimation de la dose
efficace par ’équivalent de dose individuel (H,(10)) pour la dose efficace mesurée (s;), celles de
référence (s;), ou calculées avec le fantome voxelisée MAX/FAX (sg). La premiére constatation est
que l’équivalent de dose individuel, surestime systématiquement la dose efficace pour cette
configuration a toutes les énergies. Cette surestimation est trés importante a basse énergie et
diminue avec ’énergie qui augmente. Le calcul de s; montre que ’équivalent de dose individuel

surestime la dose efficace de référence de 323 % a 40 keV jusqu’a 126 % pour l’énergie 4 MeV alors
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que notre instrument de dosimétrie approche, lui, la dose efficace (erreur relative s,) avec une

erreur inférieure a 8 %.

5.3.2.2. Source ponctuelle en position médiane

Les erreurs relatives présentées précédemment ont également été calculées pour les
simulations avec la source ponctuelle située en position médiane, c’est-a-dire face au tronc du
fantome (figure 5.8.b) ou sont situés la totalité des détecteurs. Ces erreurs sont présentées au
tableau 5.7.

Tableau 5.7. Erreurs relatives s;3, s4, S5 (en %) pour une source ponctuelle située a 125 cm du sol,

face au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 keV 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives s; () -22,3 -19,9 -18,5 -14,7 -13,6 -11,8
Erreurs relatives s, %) } 4,0 -40,5 -29.9 =291
Erreurs relatives sq (%) } 7.7 32,4 14,6 15,0

Ainsi, on remarque que U'erreur relative s; est maximale pour U’énergie la plus basse (-22 % a
40 keV) et diminue au fur et a mesure que ’énergie augmente pour atteindre la valeur minimale de
-12 % a 4 MeV. Les erreurs sont plus importantes pour cette position que précédemment (ou pour la
position haute, voir tableau 5.9), car la majeure partie des organes contribuant au calcul de la dose
efficace étant situés dans cette région des mannequins, les différences liées aux géométries des
fantomes se font plus ressentir. La sous-estimation des énergies déposées aux organes est alors
inférieure a -35 % (cas de ’estomac a 40 keV), hormis pour la moelle rouge (de -68 % a 40 keV et
-65 % a 50 keV), les poumons (de -66 % a 40 keV a -36 % pour ’énergie 4 MeV), le foie (-48 % a
40 keV et -42 % a 50 keV) ainsi que la thyroide. La thyroide est dans un premier temps surestimée
(de 100 % a 40 keV a 7 % a U’énergie 500 keV), puis sous-estimée (de -2 % a -14 %, respectivement
pour les énergies 1 MeV et 4 MeV) (annexe A.5.2, tableau A.5.6). On observe une plus faible
dispersion des erreurs relatives que pour la position basse, mais en moyenne plus élevées. Les os
des cotes, entourant la totalité du mannequin mathématique jouent un roéle plus important dans
’atténuation du faisceau que les cotes du fantdme RANDO® (particuliérement a basse énergie)
(figure 5.3). L’erreur relative sur U'estimation de la dose efficace étant plus importante a basse
énergie, cela conforte l’idée que les différences morphologiques entre les fantomes mathématique
et RANDO® jouent un rdle particuliérement important dans la région du tronc.

On remarque que Uerreur relative s, entre les deux fantomes voxelisés, a elle aussi augmenté.
Cette augmentation refléte un probléme de géométrie concernant le placement des détecteurs.
Ainsi, on peut retrouver les mémes conclusions que précédemment pour la position basse, les

positions dérivées du fantome mathématique ne reflétent pas la position des organes dans le
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fantome MAX/FAX. Les estimations pour la moelle rouge et le « reste » sont tres différentes entre
les deux fantomes (annexe A.5.2, tableau A.5.5). Pour la moelle rouge et la thyroide ces mauvaises
estimations sont surtout significatives a basse énergie, reflétant des différences de géométrie. Pour
la dose au « reste », Uirradiation étant hétérogene, les mauvaises estimations peuvent provenir de

la non prise en compte de certains organes dans le calcul avec le fantome mathématique.

Tableau 5.8. Erreurs relatives sg, s7, sg (€n %) pour une source ponctuelle située a 125 cm du sol face

au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 kel 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives s4(%) 98,4 TET,3 551,86 457,0 423,0 374,3
Erreurs relatives s; (%) 7h3,8 594,3 430,7 74,9 352,1 318,3
Erreurs relatives s; (%) 433,2 3238 3ze,7 304,48

Sur le tableau 5.8 (a comparer avec les tableaux 5.6 et 5.10), Uerreur relative sur ’estimation
de la dose efficace par l’équivalent de dose individuel est aussi plus importante a cette position.
Les erreurs décroissent de 754 % a 40 keV jusqu’a 318 % pour ’énergie 4 MeV. Pour cette position la

dose efficace est estimée par notre instrument a 22 % pres.

5.3.2.3. Source ponctuelle en position haute

Le tableau 5.9, regroupe les erreurs relatives s3, s;, et s5. On remarque, que les erreurs
relatives (s3) sont moins importantes que pour une irradiation en position médiane. La dose efficace
estimée a partir des mesures ponctuelles dans le fantéme instrumenté RANDO® est sous-estimée par
rapport a la référence de U’étude de -9 % pour U’énergie 4 keV a -3 % pour U’énergie 500 keV. Les
erreurs relatives sur les doses déposées aux organes sont inférieures a -30 % (thyroide a 100 keV,
annexe A.5.2, tableau A.5.9), sauf pour la moelle rouge. Celle-ci est sous-estimée entre -54 % a
40 keV et -31 % a 100 keV, puis surestimée de 12 % a 500 keV a 3 % pour ’énergie 4 MeV. Les erreurs
relatives entre les fantomes mathématique et MAX/FAX (s5), augmentent et atteignent au maximum
56 % a 50 keV et diminuent jusqu’a 28 % pour U’énergie 1 MeV. Les organes présentant les plus
importantes surestimations sont, une fois de plus: la moelle rouge, le «reste » et la thyroide
(annexe A.5.2, tableau A.5.8). Les raisons invoquées a la section précédente sont également

valables pour la position haute.
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Tableau 5.9. Erreurs relatives s;3, s4, S5 (en %) pour une source ponctuelle située a 170 cm du sol face

au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 keV 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives s -8,8 -6,9 -6,5 -2,6 -3,3 -4,8

Erreurs relatives s. ) 40,5 -35,9 -24.,5 -24,5 )
Erreurs relatives s ) Ae,4 45,9 28,9 28,0 )

Sur le tableau 5.10, les surestimations de la dose efficace par |’équivalent de dose individuel
(Hp(10)) ont été trouvées plus élevées que pour les autres configurations de la source ponctuelle.
Ainsi, les résultats concernant ’erreur relative s;, montrent que H,(10) surestime d’un facteur 6 (a
’énergie 4 MeV, 467 % d’erreur relative) a 13 (pour ’énergie 40 keV, 1206 % d’erreur relative) la
dose efficace de référence. Alors que le fantdme RANDO® estime lui la référence a 9 % prés, dans le

cas le plus défavorable.

Tableau 5.10. Erreurs relatives sg, s;, sg (en %) pour une source ponctuelle située a 170 cm du sol

face au mannequin.

Dose efficace CIPR 103 40 keV 50 keV 100 keV 500 keV 1 MeV 4 MeV
Erreurs relatives sq () 2774,0 2035,9 973,58 624,9 B59.5 512,3
Erreurs relatives s;[%) 1206,1 959,0 23,0 593,4 535,4 486,58
Erreurs relatives sg[w) ) 546,8 454,7 457 .1 411,85

5.3.3. Exemple de champ d’irradiation rencontré au poste de travail : la boite a gants

La dose efficace a été calculée pour une configuration d’irradiation réaliste d’un poste de
travail. Les simulations ont été réalisées avec le fantdbme mathématique de référence, le fantome
instrumenté RANDO® ainsi qu’avec le fantéme rectangulaire ICRU pour le calcul de [’équivalent de
dose individuel. Les fantomes étaient situés a 10 cm de distance, face a la boite a gants. Ils ont été
irradiés par le rayonnement sortant des ronds de gants et provenant de poussiéres d’américium
(**'Am) qui sont présentes sur le fond de la boite. L’énergie moyenne du rayonnement incident est
de 56 keV (section 5.2.2.3.).

Ainsi, la valeur obtenue pour le calcul de la grandeur opérationnelle H,(10) surestime d’un
facteur 3,2 (216 % d’erreur relative) la dose efficace de référence (fantdbme mathématique)

calculée d’aprés les recommandations de la CIPR 103. Pour la méme configuration d’irradiation,
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notre fantdme instrumenté fournit une erreur relative sur l’estimation de la dose efficace de -25 %
par rapport a la référence.

Dans ce cas, comme pour les irradiations par des sources ponctuelles, ou la fluence du champ
d’irradiation n’est pas constante sur tout le corps du travailleur, il est montré que !’estimation de
la dose efficace par une mesure ponctuelle de |’équivalent de dose individuel est trés largement
surestimée pour une correcte expertise de poste de travail. A contrario, le fantdbme instrumenté

permet d’avoir une meilleure estimation de la dose efficace.

5.4. Conclusion

Au cours de ce chapitre, la transposition de I’étude théorique réalisée par Furstoss [Furstoss,
2006], aux conditions géomeétriques et matérielles réelles de notre fantome instrumenté a été
présentée et les différences évaluées.

Dans un premier temps, le fantdme RANDO® a dii étre préalablement généré selon la syntaxe
d’un fichier d’entrée de MCNPX. Ensuite, il a été modifié pour y ajouter une poitrine et 24 capteurs
cylindriques, de 2 cm de hauteur et 2 cm de diametre (volume exact de 6,28 cm?®), Ainsi, I’étude
théorique, concernant les positions de détection (sphére de 0,5 cm de rayon) obtenues pour une
correcte évaluation de la dose efficace avec un fantome mathématique anthropomorphe, a été
adaptée aux conditions réelles de réalisation de notre instrument.

Des simulations Monte Carlo, permettant d’estimer Uerreur relative obtenue lors du calcul de la
dose efficace a partir de capteurs cylindriques par rapport au fantome mathématique de référence
utilisé par Furstoss, ont été réalisées. Celles-ci, ont été calculées pour différents types de
configurations d’irradiation : des irradiations standard (AP, PA, RLAT, LLAT) irradiant la totalité de
la surface d’entrée des fantomes avec une fluence constante ; des champs hétérogenes réalisés a
partir de sources ponctuelles irradiant les fantémes numériques placées a trois hauteurs
différentes, et enfin, une configuration d’irradiation réaliste d’un poste de travail en boite a gants
(irradiation trés hétérogene). Les résultats des calculs de la dose efficace ont également été
confrontés a leur estimateur : I’équivalent de dose individuel H(10).

Dans le cas d’irradiations standard, les erreurs relatives sur I’estimation des doses efficaces a
partir des détecteurs en tissu-mou, par rapport a la référence de notre étude, ont été trouvées
au maximum égales, selon la CIPR 103, a -16 % (RLAT a 40 keV), hormis pour l’irradiation PA. Pour
cette configuration, les erreurs maximales pour les faisceaux de 40 keV, 50 keV et 100 keV,
obtenues d’apres les recommandations CIPR 103, sont respectivement de -48 %, -38 % et -24 %.

Dans le cas d’irradiations hétérogénes, par des sources ponctuelles, les erreurs relatives entre
le fantdme instrumenté RANDO® et la référence ont été trouvées maximales pour |’énergie
40 keVa:-7%, -22 % et -9 % respectivement pour les positions des sources basse, médiane et
haute. Alors que les estimations de la dose efficace par I’équivalent de dose individuel (H,(70)),
respectivement pour les mémes positions, sont au mieux de 126 %, 318 % et 467 %. Le fantome

instrumenté RANDO® apporte ici une précision sur ’estimation bien supérieure.
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Les comparaisons entre les résultats obtenus avec notre mannequin de référence, par rapport a
un fantéme voxelisé MAX/FAX (proche des futurs fantdomes de référence de la CIPR [Kramer, 2006]),
ont mis en évidence d’importantes différences dans l’estimation des doses déposées a la moelle
rouge, au « reste » et a la thyroide.

Concernant la moelle rouge, Kramer a montré [Kramer, 2003], en comparant les fantémes
numérique ADAM (mathématique) et MAX (voxelisé) pour des irradiations standard, que les erreurs
relatives sur la dose déposée pouvaient atteindre jusqu’a 40 % (en PA). De plus, la segmentation
des tissus osseux (a partir d’images tomographiques) étant rendue difficile (dU a la densité de ’0s),
de récentes études sont en cours pour obtenir une réponse de dose en fonction de la fluence
arrivant sur Uos [Zankl, 2007 ; Eckerman, 2008]. Pour U’estimation de la dose au « reste »,
’estimation fournie par la référence est sous-estimée des doses recues a la région extra-thoracique,
aux ganglions lymphatiques, au muscle, a la muqueuse buccale, a la prostate (chez ’homme) et a
Uutérus (chez la femme), mais compensée par les facteurs de pondération des autres organes le
composant. Dans le cas d’une irradiation rencontrée au poste de travail, notre valeur de
référence de la dose efficace, calculée a partir du fantome mathématique, E,e, est estimée par le
fantome instrumenté a 25 % contre 216 % pour |’équivalent de dose individuel.

En général, les résultats ont montré que les doses déposées aux organes principaux comptant
dans le calcul de la dose efficace ne peuvent pas étre estimés avec une précision suffisante.
Cependant des compensations entre surestimations et sous-estimations des doses aux organes
permettent d’obtenir une estimation de la dose efficace satisfaisante, plus précise et plus rapide

que les estimateurs de E actuellement disponibles.
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La directive EURATOM (96/29) édictée par le conseil de ’Union européenne, a reglementé les
limites de doses annuelles des travailleurs et du public des pays membres en termes de dose
efficace. Pour les travailleurs, la limite de cette grandeur de protection a été établie a 100 mSv sur
5 ans, soit une moyenne de 20 mSv par an. Les travailleurs susceptibles d’étre exposés a des
rayonnements ionisants font ainsi l’objet d’une surveillance dosimétrique par le port de dosimétres
passifs et/ou actifs. Ces dosimétres évaluent la dose efficace E par la mesure de la grandeur
opérationnelle appelée ’équivalent de dose individuel H,(10) qui a été définie par la Commission
Internationale des Unités Radiologiques. H,(10) a été défini de maniere a donner une estimation
« enveloppe » de E, surestimant la grandeur de protection de référence dans la plupart des
configurations d’irradiations. Néanmoins, |’équivalent de dose individuel peut sous-estimer la dose
efficace E dans certains cas. Les sous-estimations et surestimations en fonction de l’énergie sont
connues pour les configurations d’irradiation standard. Cependant, il est également possible que
celles-ci apparaissent dans le cas des irradiations hétérogénes rencontrées aux postes de travail,

sans qu’elles aient pu étre pour autant évaluées.

Le principe de limitation de la dose ne suffit pas a lui seul pour satisfaire a la radioprotection
du travailleur. Les organismes en charge de la protection de ’homme et de son environnement
contre les effets néfastes des rayonnements ionisants doivent également veiller a U’application du
principe fondamental d’optimisation. Cela signifie que, pour tout poste de travail et toute pratique
s’effectuant en présence de rayonnements ionisants, des efforts raisonnables, compte tenu de
considérations socio-économiques, doivent étre entrepris afin que les doses recues par tout individu
soient aussi faibles que possible. Ce principe d’optimisation sous-entend que des études de poste
puissent étre menées afin d’avoir une connaissance la plus précise possible des caractéristiques de

Uirradiation et pour pouvoir ainsi améliorer la protection des personnes.

A Uheure actuelle, il n’existe pas d’instrument capable, a partir de mesures effectuées aux
postes de travail, de fournir une estimation directe de la dose efficace avec une bonne précision
quelle que soit la configuration d’irradiation. C’est dans ce contexte que le Laboratoire de
Dosimétrie des Rayonnements lonisants (LDRI) de UIRSN a décidé d’étudier la possibilité de
concevoir un instrument de mesure, pour les champs d’irradiation photoniques, sur la base d’un
mannequin anthropomorphe équipé de détecteurs reflétant la position des organes intervenant dans
le calcul de la dose efficace [ICRP 103, 2007]. Cette approche, plus prés de la définition de la
grandeur de protection, a pour but de fournir une estimation précise et directe de E a partir de
mesures ponctuelles quelle que soit la configuration du poste de travail. Ce projet de « fantome
instrumenté » a fait Uobjet d’une précédente thése menée au sein du laboratoire, ayant pour
objectif I’étude de faisabilité théorique d’un tel instrument [Furstoss, 2006]. Cette étude a permis

de déterminer 24 points mesure (sphére de 0,5 cm) dans un fantdbme mathématique, permettant
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Uestimation de la dose E avec une erreur relative de 20 %, pour des photons incidents d’énergie
comprise entre 40 keV et 4 MeV.

En se basant sur cette étude théorique, mon travail de thése a consisté a étudier la réalisation
pratique de Uoutil d’expertise a partir des conditions réelles. Fondamentalement, ce travail se
décompose en deux grandes parties :

- la réalisation et la caractérisation d’un prototype de systéme de mesure de dose par
scintillation adapté au cahier de charges du projet ;

- U’étude de U’évaluation de la dose efficace pour plusieurs configurations d’irradiation
aprés adaptation des parametres qui seront utilisés (influence de la morphologie du

mannequin, géométrie des détecteurs, postes de travail rencontrés, etc.).

Concernant U’étape de réalisation du prototype, nous avons dd, en premier lieu, identifier la
technologie de détection la mieux adaptée pour ensuite définir un schéma du prototype du systeme
de dosimétrie (SYsteme de DOsimétrie : SYDO). Celui-ci est basé sur le principe d’un dosimeétre a
fibre scintillante développé au Laboratoire de Physique Corpusculaire de Caen (LPC Caen). Une
collaboration a alors été initiée avec le LPC Caen pour la réalisation du prototype SYDO. Cette
collaboration nous a permis d’aboutir a la réalisation d’un systéme constitué d’un volume sensible
scintillant de 6 cm® (en matériau équivalent au tissu-mou pour les énergies supérieures a 140 keV)
couplé a un tube photomultiplicateur par un toron de fibres optiques. Ce prototype comporte
actuellement deux voies de mesure, mais son extension prévue a 24 voies est facilement réalisable.
Un programme informatique LabWindows de commande du prototype SYDO permet [’acquisition et
le traitement des données de mesures.

Le systeme SYDO a ensuite été caractérisé pour des champs photoniques en conditions
métrologiques auprés des installations de référence de UIRSN. Les résultats ont permis de conclure
a une bonne reproductibilité de la mesure et a l’absence de dérive au cours du temps. De méme,
[’étalonnage de la réponse en fonction de la dose (réalisé aux énergies 0,662 MeV et 1,25 MeV) a
permis d’obtenir un coefficient d’étalonnage utilisé pour U’estimation de la dose déposée dans le
volume scintillant. Des mesures réalisées a basse énergie avec des raies de fluorescence X
(40,1 keV, 59,3 keV et 75 keV) et des rayonnements X filtrés (87 keV + 22 % et 100 keV + 27 %) ont
permis d’établir une correction de la non-équivalence du scintillateur au tissu-mou pour les énergies
supérieures a 60 keV. Ainsi, notre prototype de systéme de dosimétrie offre une mesure de la dose
déposée dans le tissu-mou avec une erreur relative inférieure a 30 % pour la gamme d’énergie de
60 keV a 1,25 MeV et pour des débits de dose compris entre 1 uGy.h™ et 500 uGy.h™'. Cependant, si
le spectre énergétique du rayonnement photonique présent au poste de travail est connu, et que les
énergies moyennes des photons sont supérieures a 140 keV, les facteurs de corrections de la dose
pourront étre désactivés offrant une estimation de la dose mesurée par rapport au tissu-mou

inférieure a 5 %.

La deuxiéme partie a consisté a effectuer des calculs de dose efficace pour différentes

configurations d’irradiation en tenant compte des contraintes réelles de l’instrument : morphologie
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du mannequin physique ainsi que des caractéristiques et des positions des détecteurs placés a
Uintérieur. Pour cela, un mannequin numérique anthropomorphe voxelisé a été utilisé. Il a été
réalisé a partir d’un mannequin physique existant dans le laboratoire, auquel 24 détecteurs
(scintillateurs cylindriques de 6 cm®) ainsi qu’une poitrine ont été ajoutés.

Les simulations réalisées pour des configurations d’irradiations standard de notre mannequin
RANDO® instrumenté ont permis de confirmer une bonne estimation de la dose efficace par rapport
a celle que nous avons choisie comme référence (dose efficace calculée par Furstoss dans son
travail de thése a partir de la dose déposée aux organes du fantome mathématique). Les calculs ont
été réalisés pour des scintillateurs en matériau équivalent au tissu-mou ainsi qu’avec la véritable
composition du détecteur, ce qui a permis de confirmer le comportement équivalent au tissu-mou
des scintillateurs pour les énergies supérieures a 140 keV. Ces simulations ont également permis de
constater qu’une évaluation de la dose aux organes a partir des mesures des détecteurs n’était pas
satisfaisante dans un nombre important de configurations, notamment pour un organe étendu
comme la moelle rouge. Pour autant, les évaluations des doses efficaces pour les différentes
configurations sont correctement estimées, soulignant ainsi des compensations entre organes
surestimés et sous-estimés.

Les simulations du mannequin devant des sources ponctuelles, ainsi que devant une boite a gant
recouverte sur son fond une fine couche d’américium, ont permis d’estimer la précision du calcul de
la dose efficace qui pourra étre atteinte par notre outil d’expertise, et de la confronter a celle
fournie par U’équivalent de dose individuel représenté un dosimétre porté a la poitrine. Alors que
Hy(10) offre une surestimation de E d’un facteur compris entre 3 et 13 (suivant la configuration
d’irradiation), le fantome instrumenté fournit une estimation de E avec une erreur relative
maximale de -25 %. Néanmoins, la valeur de cette estimation est obtenue en prenant des détecteurs
en matériau équivalent au tissu-mou. Il faut alors également tenir compte de U’erreur provenant de
la correction en énergie de la dose mesurée par SYDO (x30 % avec une tendance a la surestimation,
en particulier pour les bas débits de dose).

Les comparaisons des résultats de simulations obtenus avec le mannequin instrumenté RANDO®
et avec des mannequins voxélisés proches des futurs fantomes de référence (homme et femme
standard) de la Commission Internationale de Protection Radiologique, ont souligné une
augmentation de Uerreur relative (qui reste inférieure a 50 %) pour [’estimation de la dose efficace.
Les positions des capteurs étant dérivées du fantdome mathématique, elles semblent moins adaptées
a un fantome plus réaliste. Ceci laisse a penser qu’une amélioration de l’estimation de la dose
efficace pourrait étre effectuée par de légéres modifications des positions de détection, afin de se

rapprocher cette fois-ci de la dose calculée avec les fantomes de référence.

Ainsi, dans ce travail de thése, des réponses concernant la faisabilité pratique d’un outil
d’expertise pour les études de poste en radioprotection ont été apportées et la plus value d’un tel
instrument sur la précision de |’évaluation de E a été quantifiée.

La perspective a plus long terme est d’étendre le fantome instrumenté a |’évaluation de la dose

efficace en champ mixte photons-neutrons (plus répandus aux postes de travail). Dans cette
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optique, une étude théorique reprenant le fantome mathématique utilisé dans l’étude de faisabilité
[Furstoss, 2006], a été menée dans le laboratoire [Martin-Burtat, 2009]. Afin de discriminer les
doses liées aux types de particules incidentes (photon ou neutron), les détecteurs neutrons ont été
placés a Uextérieur du mannequin. Un facteur correctif de la dose due aux neutrons a été
déterminé, offrant ainsi une estimation de la dose efficace avec une erreur maximale de 40 %
environ pour les irradiations standard étudiées de 40 keV a 4 MeV. Néanmoins, ce facteur de
correction est dépendant de ’énergie, ce qui implique la nécessité d’une spectrométrie neutron

pour accompagner ’utilisation du fantome dans le cas des irradiations en champ neutron ou mixte.
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Annexes : Chapitre 1

A.1.1. Facteurs de pondération tissulaires (wr) déterminés par les recommandations de la CIPR
60 [ICRP 60, 1990]

Tableau A.1.1. Organes déterminés par les recommandations de la CIPR 60 pour le calcul de la dose
efficace et leurs facteurs de pondération associés. Ces recommandations ont été remplacées dans la
législation par celles de la CIPR 103 [ICRP 103, 2007].

Tissu ou organe Facteur de -
W

pondération, wy

Gonades 0,20 0,20

doelle rouge, Colon, Poumons, Estomac 0,12 0,48

Wessie, Poitrine, CEsophage, Foie, Thyroide, 0,08 0,30

Reste’

Peau, Surface de l'os 0,01 0,02
Total 1

’ L’organe « reste » de la CIPR 60 est composé des glandes surrénales, du cerveau, du gros

intestin, de Uintestin gréle, des reins, des muscles, du pancréas, de la rate, du thymus et

de Uutérus.

A.1.2. Rapport entre la dose efficace et I’équivalent de dose ambiant en fonction de I’énergie

des neutrons

Rapport entre la dose efficace et
"équivalent de dose ambiant
(EAHTTI0Y)

P | ol ol o wlk 4

107 10* 107 10* 10° 10* 10° 107 100 10®° 10 107

Energie des neutrons (Me\)

Figure A.1.1. Rapport entre la dose efficace E et la grandeur opérationnelle (H'(10)) pour
différentes configurations standard d’irradiation en fonction de |’énergie des neutrons incidents
[ICRU 57, 1998].
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Annexes : Chapitre 4

A.4.1. Principe de la fluorescence X

Dans notre laboratoire de métrologie, la fluorescence est obtenue a partir d’un générateur a
rayons X, par filtration du faisceau primaire. En effet, les photons X produisent les mémes effets
sur le matériau intercalé dans le faisceau primaire (disposé sur un support, figure A.4.3) que les
électrons sur ’anode du générateur de rayon X. Ainsi, le choix de I’élément constituant la cible
définit ’énergie du rayonnement de fluorescence X. La cible doit alors contenir le moins d’atomes
étrangers possible car ils altéreraient la qualité du rayonnement émis, le matériau cible doit donc
étre le plus pur possible. Cette cible est généralement constituée d’une feuille métallique ou de
composés agglomérés par un liant convenablement choisi.

Un filtre secondaire, dont la nature est directement liée a celle de la cible de fluorescence
(figure A.4.3.), peut étre ajouté dans l’axe du faisceau de fluorescence. Ce filtre, dont la
discontinuité d’absorption K se situe entre l’énergie du doublet K, et celles des raies Kz, permet
d’une part d’absorber le rayonnement diffusé produit dans la chambre de fluorescence et d’autre
part, il atténue les raies Kz et absorbe les raies L de basses énergies issues de la cible de
fluorescence, les réduisant a une intensité 7 fois plus faibles en moyenne (figure A.4.4).
L’atténuation provoquée sur les raies K, est de 30 % en moyenne. L’intensité des raies Kj
correspond a environ 4 % de celle des raies K,.

Pour chaque énergie de fluorescence, les faisceaux de rayonnement sont caractérisés par
U’énergie de la raie K, la plus intense ainsi que par deux grandeurs déterminées par méthode

spectroscopique : le débit d’exposition D et le facteur de pureté F défini par :

D; D;
F =100 3—— =100 - (Eq. A.4.1.)
Dy +D, D

avec Dy, le débit d’exposition dii au rayonnement de fluorescence seul (concerne les raies K,
uniquement) et D,, le débit d’exposition dii au rayonnement diffusé se superposant au
rayonnement de fluorescence des raies Kz résiduelles. La valeur du facteur de pureté aux énergies

que nous avons utilisées n’est jamais inférieure a 95 % [Chartier, 1972].
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parasites
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Figure A.4.3. Sortie du générateur SIEFFERT illustrant la possibilité de créer un faisceau de rayons
X filtrés ou des raies de fluorescence X mono-énergétiques. Cet ensemble constitue la chambre de
fluorescence. Le faisceau de fluorescence X créé est isotrope et l’on privilégie [’axe situé a 90° de

celui du faisceau primaire de rayons X afin de ne pas étre perturbé par ce dernier.
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Figure A.4.4. Influence de la filtration secondaire sur le spectre de fluorescence X. Obtenu pour

une tension de 250 kV avec une cible d’uranium [Chartier, 1972].
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A.4.2. Générateur de rayons X filtrés et de fluorescence
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Figure A.4.5. Plan de la salle contenant le générateur a rayons X SIEFERT, utilisé pour les

irradiations avec des faisceaux de rayonnements X filtrés ou de fluorescence.
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A.4.3. Irradiateur multi-source ®°Co et '*’Cs CANBERRA
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Figure A.4.6. Plan de la salle contenant U'irradiateur multi-source CANBERRA.
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A.4.4. Résultat de la validation de la correction pour des rayonnements X filtrés

Tableau A.4.1. Moyenne des résultats obtenus pour la voie de mesure n°1 pour les énergies des
rayonnements X filtrés, en fonction des débits de dose avec ’incertitude associée a la mesure de

chaque débit.

Rayons X Filtrés (87 keV =27 %) Rayons X Filtrés (100 keV £22 %)

Moyenne des séries des Moyenne des séries des

Débits de d Gy.h? intégrales de lumiére Incertitude élargie de la intégrales de lumiére
ébits de dose (uGy.h™) 5 mesure (K=2) (%) &

Incertitude €largie de la
mesure (K=2) (%)

collectées (u.a.) collectées (u.a.)
6,6 18,65 4,80 - -
12 - - 35,95 5,00
15 43,19 5,00 - -
25 72,59 4,80 5 5
50 143,69 4,60 145,80 6,20
75 212,38 4,60 . .
100 283,39 4,60 291,83 4,60
150 424,07 4,70 . .
200 Re2,7 4,70 - -
300 846,74 4,70 - -
400 1132,65 4,70 - -
500 1415,65 4,60 - R
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Annexes : Chapitre 5

A.5.1. Positions du centre des capteurs cylindriques dans le fantdme RANDO® adaptées des

positions de détections établies dans le fantome mathématique

Le point de référence (0, 0, 0) du fantdme voxelisé RANDO® se situe au niveau le plus bas de

’entre jambe, centré en épaisseur et profondeur.

Tableau A.5.1. Adaptations des positions de détections du fantdome mathématique au fantome
voxelisé RANDO®

F ant Gine imat hématique Fantdme voxelisé
“gl"::sm xmath wm ath anath xrard yrand zrand tranches
colonne h ] 1 T -1,4 2,6 727 7-8
thyroide ] -3 a -1.6 0 it} 910
colonne m ] 5 B2 -1 4,7 L 16-16
POLNONS 12 -1 B 8.5 -0.7 L 14-15
-12 -1 B -12 -0.7 L 14-15
-1a 3 49,5 -14.4 0,7 49,5 16-17
citte 16 -3 4.8 1.2 -k 49,5 16-17
=16 -3 £5.5 -10 T 4,5 16-17
16 3 4.8 12,4 3.2 49,5 16-17
poitrine -12 -1 1] -104 -12,2 4.5 16-17
12 -1 1] 8.6 -11,8 43,5 16-17
est omac a -3 3 5 -BE 3.5 3-24
foie -10 -1 42 -10 -2 31,5 23-24
colon transverse ] -3 26 ] DEN) 20 24-2R
colonne b 1] 5 28 -1,5 3 29 24-25
colon ascendant -a -3 24 -a -38 26,3 26-2R
colon descendant 10 -1 o 10 -1,3 M,7 -
pelvis -10 3 16 -10.5 z 19,4 -9
10 3 16 10,5 1,3 19,4 8-
ovaire & 0 18 .4 -4 16,7 -1
-6 0 15 =11 -4 16,7 -1
colon symmoide & -1 4 3 -1.3 11,2 -3
vessie 1] -h g -0,5 -7,h 11,2 -3
tesdioldes ] -a -2 ] -7k 0
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A.5.2. Résultats des erreurs relatives concernant les doses déposées aux organes et la dose

efficace obtenues pour les différents mannequins numériques.

A.5.2.1 Position basse (10 cm)

Tableau A.5.2. Erreurs relatives (en %) de |’énergie déposée aux organes pour le fantome voxelisé
MAX/FAX (selon les recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantdme mathématique de
référence utilisé par Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103 excepté
les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la prostate et |’utérus pour

le « reste »).

gonades 0,2 0,08 17,84 11,27 10,04 9,68
moelle rouge 0,12 0,12 A16,65 405,37 419,46 400,11
colon 0,12 0,12 85,80 41,40 27,86 19,84
pourmons 0,12 0,12 39,31 29,42 25,80 21,41
estomac 0,12 0,12 68,86 43,36 26,46 18,66
vessie 0,015 01,014 3,19 01,26 2,72 -3,97
seins 0,08 0,12 24,04 18,23 14,89 14,10
foie 0,05 0,04 76,44 51,58 33,09 25,05
cesophage 0,05 0,04 48,16 25,58 25,04 21,186
thyroide 0,05 0,04 81,594 44 81 12,22 9,39
squelette 0,0 0,0 37,70 13,86 11,09 9,54
reste 103 0,12 65,04 4917 46,32 42,21
peEaL 0,01 0,01 -19,83 -19,59 17,82 17,14
cerveau reste 0,01 46,47 41,78 34,05 29,04
reins non calc. 0,01 394,35 209,48 140,86 103,82
Dose efficace 103 11,78 17,585 10,13 11,69
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Tableau A.5.3. Erreurs relatives (en %) de ’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-

mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les

recommandations de la CIPR 103 et 60) par rapport au fantobme mathématique de référence utilisé

par Furstoss [Furstoss, 2006] (pour les recommandations de la CIPR 60 et selon les recommandations

de la CIPR 103 excepté les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la

Gonades 0,2
tioelle rouge 0,12
Chlons 0,12
Poumons 0,12
Estomac 0,12
Yessie 0,085
Poitrine 0,085
Foie 0,05
Thyraide 0,08

Dose efficace CIPR 60
Dose efficace CIPR 103

prostate et l"utérus pour le « reste »).

0,08
0,12
0,12
0,12
0,12
0,04
0,12
0,04
0,04

6,42
-80,06
47,10
-15,29
-49,45

-1,85

7,27
-43,06
18,68

6,61

7,16

-4,07

77,23
-38,23
-10,56
-38,53

3,04
0,3

-32,73
-34,48

5,56
-5,36

-3,62

-62,21
23,16

1,17

25,83

5,01
-0,73

22,60
38,10

5,14
-4,68

-5,19

-20,78
-18,48

11,68

22,24

-1,94
4,38

-12,39
-40,41

-3,07
0,94

-5,94
14,04
18,14

12,61
18,53

-5,44

-4, 44

7,55
37,10

-3,30

-0,78

-8,91
413,32
-16,93

6,83
11,89

-9,62

-2,53

-1,69
25,82

517

2,1

Tableau A.5.4. Erreurs relatives (en %) de |’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-

mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les

recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantome mathématique de référence utilisé par

Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103).

gonades

moelle rouge
colon

pourmons
estomac

vessie

seins

foie

thyroide

Dose efficace 103

0,2
0,12
0,12
0,12
0,12
0,05
0,05
0,05
0,05

0,08
0,12
0,12
0,12
0,12
0,04
0,12
0,04
0,04

-18,59
-96,31
-66,75
-35,79
-63,80

3,14
19,13
-61,87
-63,59
-15,49

13,38
92,52
45,66
21,82
48,26

5,27
16,04
48,94
57,25
19,30

-13,85
-84,75
-36,24
11,23
-38,51

0,80
18,78
34,17
48,89
11,99

14,24
-§2,81
31,70

7,25
3,34

1,54
16,25
26,07
42,49
13,42
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A.5.2.2. Position médiane (125 cm)

Tableau A.5.5. Erreurs relatives (en %) de ’énergie déposée aux organes pour le fantome voxelisé
MAX/FAX (selon les recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantome mathématique de
référence utilisé par Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103 excepté
les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la prostate et |’utérus pour

le « reste »).

Organes 0,2 0,08

gonades 0,12 0,12 -13,04 16,97 -16,33 14,33
moelle rouge 0,12 0,12 355,92 311,82 34,02 29,19
colon 0,12 0,12 h6,29 223,18 251,64 251,65
poumaons 0,12 0,12 1,1 -6,53 -3,63 -4,13
estomac 0,05 0,04 -0,53 -12,75 -9,36 -8,79
vessie 0,05 0,12 -27,56 -23,70 -22,21 -20,33
seins 0,05 0,04 2,07 -23,76 -7L,e7 -8,60
foie 0,05 0,04 0,16 -b,62 -7,38 -7,
cesophage 0,05 0,04 39,57 53,61 8,95 6,00
thyroide 0,01 0,01 100,09 65,84 35,54 25,09
squelette 0,08 4,93 -21,93 -2,83 -4,16
reste 103 0,12 135,50 128,38 81,71 76,850
peau 0,01 0,01 8,33 -7,13 3,88 2,66
cerveau reste 0,01 28,69 TT,22 15,09 15,47
reins non calc, 0,01 92,26 147,73 21,30 14,95
Dose efficace 103 37,70 32,43 14,58 15,01

Tableau A.5.6. Erreurs relatives (en %) de |’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-
mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les
recommandations de la CIPR 103 et 60) par rapport au fantdbme mathématique de référence utilisé
par Furstoss [Furstoss, 2006] (pour les recommandations de la CIPR 60 et selon les recommandations
de la CIPR 103 excepté les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la

prostate et "utérus pour le « reste »).

Gonades 0,2 0,08 23,31 16,91 13,90 11,98 10,12 -8, 86
Moelle rouge 0,12 0,12 67,74 64,94 26,85 -8,98 6,40 6,79
Chlons 0,12 0,12 -30,25 26,52 -12,52 -19,28 18,11 -16,25
Poumons 0,12 0,12 -65,91 -59,08 -51,21 49,21 -45,75 -36,29
Estomac 0,12 0,12 -34,57 -30,28 29,69 -25,84 25,08 24,16
Vessie 0,05 0,04 25,89 19,45 11,67 12,08 10,76 -6, 86
Poitrine 0,08 0,12 31,18 25,72 -39,84 23,34 21,54 18,83
Foie 0,05 0,04 47,94 -41,58 -35,44 -32,03 30,16 27,29
Thyroide 0,05 0,04 100,28 55,99 29,18 6,83 1,73 13,73

Dose efficace CIPR 60 27,84 25,62 21,21 -19, 64 -18,51 16,89

Dose efficace CIPR 103 22,27 -19,94 -18,55 -14,74 13,57 -11,81
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Tableau A.5.7. Erreurs relatives (en %) de ’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-
mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les
recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantome mathématique de référence utilisé par

Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103).

gonades 0,2 0,08 -4,44 3,69 B,20 4,91
moelle rouge 0,12 0,12 -92.31 -69,20 -32,08 -27,565
colon 0,12 0,12 -52,99 -72,93 -77,04 -7e, 71
poumaons 0,12 0,12 -59,85 =47, 80 =47, 30 -43,41
estomac 0,12 0,12 -29,9 -19,41 -18,18 -17, 86
vessie 0,05 0,04 11,20 15,77 13,04 12,02
seins 0,05 0,12 -27,22 21,1 -16,97 -14,14
foie 0,05 0,04 41,67 -31,59 26,64 24,90
thyroide 0,05 0,04 22,04 22 10 21,18 21,44
Dose efficace 103 -45,99 -40,51 -29.89 -29.14

A.5.2.3. Position haute (170 cm)

Tableau A.5.8. Erreurs relatives (en %) de !’énergie déposée aux organes pour le fantome voxelisé
MAX/FAX (selon les recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantome mathématique de
référence utilisé par Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103 excepté
les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la prostate et |’utérus pour

le « reste »).

Organes

gonades 0,2 0,08 14,11 18,66 -16,33 14,37
moelle rouge 0,12 0,12 342,32 318,33 301,47 291,70
colon 0,12 0,12 &i0,20 2h,33 18,70 11,07
poumaons 0,12 0,12 25,61 8,13 3,27 -1,40
estomac 0,12 0,12 4,586 -5,84 -9,53 -9, 88
vessie 0,05 0,04 -32,97 -28,59 -26,50 S22, 76
seins 0,05 0,12 -17,21 -21,14 S22 7T -23,240
foie 0,05 0,04 2,41 -5,40 -10,08 -10, 34
cesophage 0,05 0,04 47,79 16,80 8,10 4,47
thyroide 0,05 0,04 64,11 56,66 48,89 43,67
squelette 0,01 0,01 -17,49 -17, 36 -20,49 =20, 87
reste 103 0,01 275,82 202,48 173,39 186,73
peau 0,05 0,12 =977 -9,79 -5,90 -8,76
cerveau reste 0,01 -18,08 -21,75 -21,324 -20,53
reins non calc, 0,01 75,37 33,20 7,56 1,39
Dose efficace 103 R6,42 45,86 28,99 28,00
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Tableau A.5.9. Erreurs relatives (en %) de ’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-

mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les

recommandations de la CIPR 103 et 60) par rapport au fantobme mathématique de référence utilisé

par Furstoss [Furstoss, 2006] (pour les recommandations de la CIPR 60 et selon les recommandations

de la CIPR 103 excepté les glandes salivaires ainsi que les ganglions lymphatiques, la muqueuse la

Gonades

tioelle rouge

Célons

Poumons

Estamac

Wessie

Poitrine

Foie

Thyraide
Dose efficace CIPR 60
Dose efficace CIPR 103

0,2
0,12
0,12
0,12
0,12
0,05
0,05
0,05
0,05

prostate et l"utérus pour le « reste »).

0,08
0,12
0,12
0,12
0,12
0,04
0,12
0,04
0,04

25,31
-53,97
2,02
0,73
23,56
21,71
24,92
22,75
24,33
17,27
-8,57

13,91
52,64

6,62

-3,56
19,21
12,31
19,56
20,31
27,64
15,96

-6, 88

-8, 94
-30,64
7,77
2,13
16,61
-3,43
19,67
-15,86
-30,48
14,45
-6,53

-5,81
12,30

1,78
5,81

18,84

-4,00

20,14
-12,78
29,74

-9,51
-2,5%

-5,41
10,67
0,18
9,12
18,89
-3,61
18,33
-13,43
29,63
10,14
-3,32

-3,12
2,63
-0,72
13,49
16,14
-2,35
-15,23
-15,80
29,86
11,29
-4,81

Tableau A.5.10. Erreurs relatives (en %) de |’énergie déposée dans les capteurs en matériaux tissu-

mou pour le fantdme instrumenté RANDO® (a partir de 24 points de détection, selon les

recommandations de la CIPR 103) par rapport au fantome mathématique de référence utilisé par

Furstoss [Furstoss, 2006] (selon les recommandations de la CIPR 103).

gonades

moelle rouge
colon

pourmons
estomac

vessie

seins

foie

thyroide

Dose efficace 103

0,2
0,12
0,12
0,12
0,12
0,05
0,05
0,05
0,05

0,08
0,12
0,12
0,12
0,12
0,04
0,12
0,04
0,04

0,23
-59,29
-33,45
23,22
22,73

0,81

2,83
22,18
101,60
-40,47

11,94
-83,42
14,01
-9,49
11,43
5,23
1,88
11,08
60,40
-35,92

12,57
72,03
12,03
-8,80
40,09
%0, 61

1,39
-3,00
37,49
24,47

10,47
71,75
9,80
7,83
10,600
24,80
6,41
3,43
24,92
24,47
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A.5.3. Compostions des matériaux du fantome voxelisé FAX/MAX

Tableau A.5.11. Composition (par fraction massique) et masse volumique des matériaux composés entrant dans la composition du fantéme numérique

voxelisé MAX/FAX.

MAX/FAX
Tissu-mou Poumon Tissu adipeux Muscle Peau Os cortical / squelette
.. Numéro Mas?e .. Numéro Mas?e L. Numéro Mas?e L. Numéro Mas§e L. Numéro Mas§e L. Numéro Mas§e

Matériaux . volumique |Matériaux . volumique |Matériaux . volumique |Matériaux . volumique |Matériaux ) volumique |Matériaux ) volumique

Atomique Atomique Atomique Atomique Atomique Atomique

(g,cm-3) (g,cm-3) (g,cm-3) (g,cm-3) (g,cm-3) (g,cm-3)

H 1 0,104 H 1 0,103 H 1 0,114[H 1 0,102[H 1 0,1H 1 0,072
C 6 0,124 C 6 0,105 C 6 0,598|C 6 0,143|C 6 0,204|C 6 0,313
N 7 0,026 N 7 0,031 N 7 0,007[N 7 0,034[N 7 0,042[N 7 0,032
0 8 0,7356 0 8 0,749 0 8 0,278|0 8 0,71|0 8 0,645(0 8 0,411
Na 1 0,002 Na 1 0,002 Na 11 0,001|Na 11 0,001[Na 11 0,002[Na 11 0,001
Mg 12 Mg 12 0,001 Mg 12 Mg 12 Mg 12 Mg 12 0,001
P 15 0,002 P 15 0,002 P 15 P 15 0,002|P 15 0,001|P 15 0,053
S 16 0,002 S 16 0,003 S 16 0,001{S 16 0,003(S 16 0,002(S 16 0,0025
Cl 17 0,002 Cl 17 0,003 Cl 17 0,001{Ct 17 0,001{Ct 17 0,003|Ct 17 0,001
K 19 0,002 K 19 0,002 K 19 K 19 0,004(K 19 0,001[K 19 0,0005
Ca 20 0,0002 Ca 20 Ca 20 Ca 20 Ca 20 Ca 20 0,113
Fe 26 0,0002 Fe 26 Fe 26 Fe 26 Fe 26 Fe 26
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