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Introduction

La radiothérapie externe est une technique utilisée dans le traitement de tumeurs. Elle consiste à
irradier la tumeur à l’aide d’un faisceau de rayonnement ionisant externe au patient, ce qui tue les
cellules cancéreuses et réduit leur développement [1].

Lors de traitements par radiothérapie externe, il est critique de connaître avec précision la dose de
radiation réellement reçue par le patient afin de détecter de potentielles erreurs dans la planification
du traitement, l’étalonnage des machines et la détermination des facteurs de correction, ainsi que de
diminuer l’incertitude sur la dose administrée [2]. L’utilisation d’un appareil de dosimétrie in-vivo,
c’est-à-dire placé directement sur la peau du patient ou à l’intérieur d’une cavité naturelle, permet de
mesurer directement cette dose. Une précision sur la dose administrée d’environ ±5% est couramment
considérée satisfaisante [3].

Plusieurs types de dosimètres peuvent être employés, notamment des dosimètres à MOSFET (Un
type de transistor à effet de champ, acronyme de Metal Oxyde Semiconductor Field Effet Transistor)
qui se basent sur la propriété qu’ont les transistors MOS de voir leur tension de seuil changer lorsqu’ils
sont exposés à des rayonnements ionisants [4].

Notre travail consiste en le développement d’un dosimètre in-vivo à MOSFET pour applications
de radiothérapie à partir du circuit intégré CD4007UB de Texas Instruments[5]. Nous nous basons
sur l’article A very-low-cost dosimeter based on the off-the-shelf CD4007 MOSFET array for in
vivo radiotherapy applications par Siebel et al. Le CD4007 est un circuit intégré peu coûteux (0.5$),
présentant une bonne sensibilité et facilement disponible commercialement [6].

Le principe de mesure se base sur la lecture de la différence de tension de seuil avant-après
irradiation d’un CD4007. Ce dosimètre sera un dosimètre passif : il n’est pas alimenté durant la
durée de l’irradiation, et la lecture de la dose n’est possible qu’une fois la session de traitement finie.

Nos objectifs initiaux étaient les suivants : familiarisation avec le CD4007, conception et di-
mensionnement du circuit, simulation du circuit avec LTSpice, câblage, mesures expérimentales,
calibration. Nous les avons réalisés, et nous avons également ajouté un système de lecture et affichage
numérique, une détection de batterie faible, et monté le tout sur un PCB que nous avons conçu. Des
améliorations encore possibles seraient la gestion des imprécisions liées à la température, des bruits,
et la réalisation d’un boîtier.

Ce rapport comportera d’abord un état de l’art résumant les bases théoriques utilisées dans ce
projet, suivi d’une explication de la procédure d’utilisation du dosimètre. Ensuite, nous détaillerons
la conception de notre circuit et sa construction. Enfin, nous présenterons les mesures expérimentales
réalisées et nous conclurons.
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Chapitre 1

Etat de l’art

La radiothérapie est un traitement contre le cancer qui utilise des radiations ionisantes pour
réduire les tumeurs. Le principe est d’endommager l’ADN des cellules cancéreuses afin d’empêcher
leur reproduction ou des les détruire directement. Un traitement dure typiquement plusieurs semaines
[1].

On distingue deux types de radiothérapie : la radiothérapie externe et la radiothérapie interne.
En radiothérapie externe, le rayonnement est généré par une source située à l’extérieur du corps du
patient, et le faisceau est soigneusement dirigé sur la zone à traiter pendant quelques minutes. En
radiothérapie interne, une source solide ou liquide est placée à l’intérieur du patient pour une durée
plus longue. Dans les deux cas, le traitement est local : la dose est concentrée à l’endroit où se situent
cancéreuses, en minimisant la dose à d’autres endroits pour préserver la santé du patient. Nous nous
intéresserons ici à la radiothérapie externe [7].

En radiothérapie externe, des sources de photons, d’électrons ou de protons peuvent être utilisées,
les photons sont les plus courants[7]. L’ordre de grandeur pour l’énergie des particules est de quelques
dixièmes de MeV à quelques dizaines de MeV [3]. Le succès d’un traitement dépend fortement de la
précision de la dose délivrée à la tumeur qui ne doit idéalement pas excéder ±5% [3] [8]. L’ordre de
grandeur de la dose absorbée par un patient dans la zone traitée est d’environ 2 Gy par session, et
entre 40 et 80 Gy par traitement [9] [10].

1.1 Physique nucléaire
Nous aborderons quelques notions de physique nucléaire nécessaires à la compréhension du travail.

1.1.1 Recueil des grandeurs et unités utilisées
Beaucoup de grandeurs et d’unités sont employées dans ce travail. Elles sont résumées dans le

tableau 1.1.1.

1.1.2 Types de rayonnement ionisants
On distingue les particules chargées, dites directement ionisantes, des particules non-chargées,

dites indirectement ionisantes.
Parmi les rayonnements constitués de particules chargées, on trouve les particules α (He42), les

protons (p+), les électrons (e−) ainsi que les ions. Lors de leur interaction avec la matière, ces
particules relâchent directement leur énergie par des interactions électrostatiques.

Les particules non-chargées sont des photons (hν) ou des neutrons (n). Lors de leur interaction
avec la matière, ces particules créent d’abord des particules chargées, qui relâchent ensuite leur
énergie par des interactions électrostatiques [4].

Nous nous concentrerons ici sur le cas des photons, car ils sont très utilisés en radiothérapie et
car la source radioactive que nous utiliserons lors de nos mesures expérimentales est une source de
photons γ. Ces derniers sont classifiés en fonction de leur énergie, et sont considérés ionisants à partir
de quelques eV .

Les rayons X ont une énergie de l’ordre du kiloélectronvolt. Ils peuvent être produits par des
transitions électroniques au sein d’un atome (spectre discret) ou par le freinage brutal d’électrons
(Bremsstrahlung, spectre continu).

2



Table 1.1 – Grandeurs utilisées [4][11][12]

Grandeur Symbole Unité SI Autres unités Description

Activité A [Becquerel] Bq =
s−1

Ci = 3, 7 · 1010Bq Désintégrations par seconde

Coefficient
d’absorption

µen m−1 Détermine la dose (voir section
2.1.4)

Coefficient
d’atténuation

µ m−1 Détermine l’atténuation du
rayonnement incident (voir sec-
tion 2.1.4)

Coefficient de
transmission

µtr m−1 Détermine le Kerma (voir sec-
tion 2.1.4)

Dose absorbée D [Gray] Gy = J ·kg−1 rad = 0.01Gy Energie absorbée par la ma-
tière dûe aux radiations ioni-
santes

Dose efficace E [Sievert] Sv = J ·
kg−1

rem = 0.01Sv Tient compte d’un facteur de
poids de tissu WT

Dose équiva-
lente

H [Sievert] Sv = J ·
kg−1

rem = 0.01Sv Tient compte d’un facteur de
poids de radiation WR

Energie d’un
photon

hν J

Fluence ϕ m−2 Flux de particules à travers
une surface

Fluence énergé-
tique

ψ J ·m−2 Flux d’énergie à travers une
surface

Kerma K [Gray] Gy = J ·kg−1 Acronyme de ’Kinetic Energy
Released per unit Mass’

Les rayons γ ont quant à eux une énergie de l’ordre du mégaélectronvolt, et sont produits lors de
transitions nucléaires (spectre discret) [4].

Les rayons X comme les rayons γ sont beaucoup utilisés en radiothérapie.

1.1.3 Interactions de base photons-matière
On distingue cinq effets de base lorsqu’un photon ionisant interagit avec de la matière : la diffusion

Compton, la diffusion Rayleigh, l’effet photoélectrique, la production de paires électron-positron et
les réactions photonucléaires [4]. Ils seront décrits ci-dessous dans l’ordre croissant d’énergie requise.

L’effet photoélectrique (figure 1.1) consiste en l’interaction d’un photon avec un électron d’une
couche interne d’un atome (et donc fortement lié), il est représenté sur la figure 1.1. Le photon donne
la totalité de son énergie à l’électron, qui est éjecté avec une énergie

E = hν − EL,

où EL est l’énergie de liaison de l’électron et hν l’énergie initiale du photon. Un état d’énergie étant
maintenant libre à une couche inférieure, un électron d’une couche supérieure va finir par redescendre
à ce niveau d’énergie en émettant un photon X[13], c’est une émission par transition énergétique.
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Figure 1.1 – Effet photoélectrique[13].

La diffusion Rayleigh ou diffusion cohérente est peu importante dans les tissus humains. Elle
consiste en la collision élastique entre le photon et un électron, le photon ne perd donc pas d’énergie
et est légèrement dévié [4].

Lors de la diffusion Compton, le photon incident frappe un électron d’une couche extérieure d’un
atome. Le photon est dévié et transmet une partie de son énergie à l’électron. Si l’énergie incidente
du photon était de hν et l’énergie transmise de E, l’énergie du photon après collision est de : [4]

hν′ = hν − E

La diffusion Compton est représentée à la figure 1.2.

Figure 1.2 – Effet Compton [13].

La production de paires est un phénomène au cours duquel le photon disparaît en interagissant
avec le noyau et en produisant une paire électron/positron. C’est un phénomène de conversion
d’énergie en matière [13].

Enfin une réaction photonucléaire se produit lorsqu’un photon disposant d’assez d’énergie (au
moins 10 MeV) est absorbé par le noyau d’un atome, ce qui émet un proton ou un neutron. La
nature de l’atome est donc changée. Ce phénomène ne se produit qu’aux très hautes énergies, et sa
prévalence est faible [4].

Les phénomènes de diffusion cohérente et de réaction photonucléaire sont généralement peu
importants par rapport aux autres types d’interaction. L’importance relative de ces derniers varie
avec l’énergie du rayonnement incident ainsi que le nombre atomique effectif du matériau considéré
[14], comme montré à la figure 1.3.

Nous travaillerons ici avec des rayonnements de l’ordre du mégaélectronvolt, dans de l’oxide de
silicium et de l’eau (on assimile les tissus humains à de l’eau). On constate que la diffusion Compton
sera le type d’interaction dominant dans notre cas.

1.1.4 Kerma, dose et atténuation
Les mécanismes de transfert d’énergie lors de la diffusion Compton ainsi que les différents

coefficients µ seront expliqués dans cette sous-section, ils sont illustrés à la figure 1.4. Il faut noter ici
que l’on ne considère que le Kerma et la dose issus directement du rayonnement incident.

Le coefficient µ est le coefficient d’atténuation du rayonnement incident dans un corps. Il est
défini tel qu’à travers une couche d’épaisseur x, ϕout = e−µx · ϕin avec ϕin la fluence incidente et
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Figure 1.3 – Importance relative des interactions [14].

ϕout la fluence sortante provenant directement du rayonnement incident. On note que ce coefficient
dépend évidemment du matériau, mais aussi de l’énergie du rayonnement incident [12].

L’interaction photon/matière lors de la diffusion Compton comporte deux étapes. Lors de la
première étape, le photon incident transfère de l’énergie à un électron. Cette interaction initiale nous
donne la quantité Kerma, qui est définie comme l’énergie cinétique transférée à l’électron par la
collision. On a, avec Ētr l’énergie moyenne transférée à un électron lors d’une interaction et ρ la
masse volumique du milieu :

K = ϕ · µ
ρ
· Ētr = ϕ · µtr

ρ

On en déduit le coefficient µtr de transfert d’énergie au sein du milieu [11][12].
Lors de la deuxième étape, l’électron relâche son énergie par collisions dans le milieu. Une partie

de cette énergie est perdue par émission de photons par bremsstrahlung, et le reste est retenu par
le milieu. Cette énergie retenue nous donne la Dose absorbée. On a, avec Ēen l’énergie moyenne
transférée à un électron lors d’une interaction :

D = ϕ · µ
ρ
· Ēen = ϕ · µen

ρ

On en déduit le coefficient µen d’absorption d’énergie au sein du milieu [11][12].

Figure 1.4 – Transfert de l’énergie lors de diffusion Compton[11].

Pour résumer : le coefficient µ prend en compte toute l’énergie perdue par le rayonnement ionisant,
le coefficient µtr et le Kerma ne prennent pas en compte l’énergie des photons déviés mais seulement
celle transmise aux électrons, et le coefficient µen et la dose ne prennent pas non plus en compte la
fraction perdue par bremsstrahlung mais seulement l’énergie directement récupérée par le milieu.
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1.1.5 Equilibre électronique et distribution de doses
En réalité, le phénomène d’absorption menant à la dose ne se produit pas au même endroit que

le phénomène de transfert d’énergie cinétique menant au Kerma mais plus en aval dans le sens du
rayonnement incident, car les électrons sont mis en mouvement dans ce sens.

On définit donc l’équilibre électronique lorsque autant d’électrons sont stoppés que mis en
mouvement. Sous cette condition d’équilibre électronique, la relation donnée plus haut pour le calcul
de la dose est valable, et on a d’ailleurs : D = K(1 − ḡ) avec ḡ la fraction d’énergie perdue par
bremsstrahlung [11].

La figure 1.5 (gauche) montre cet effet, en comparant le Kerma et la dose en fonction de la
profondeur dans le milieu (en négligeant l’atténuation du rayonnement et les particules secondaires).

Un deuxième effet à considérer est le fait que la diffusion Compton génère des photons secondaires,
qui interagiront eux-même avec la matière. Cela crée une composante dite de dispersion, qui s’ajoutera
à la composante primaire du Kerma et de la dose.

Tenant également compte de cet effet ainsi que de l’atténuation, la figure 1.5 (droite) montre la
répartition de dose réelle typique dans un milieu quelconque.

Figure 1.5 – Kerma et dose dans un milieu quelconque (Gauche : sans considérer l’atténuation et
les particules secondaires, droite : en les considérant) [4].

1.2 Effets des rayonnements ionisants sur les transistors MOS
Lorsqu’un transistor MOS est soumis à des radiations ionisantes, on observe à la fois des effets

à court terme et des changements de propriétés à long terme, qui persistent de façon stable après
la fin de l’irradiation. Nous nous concentrerons ici sur les plus importants de ces changements de
propriétés, dits «effets de dose totale» [15].

1.2.1 Expression de la tension de seuil
Nous rappellerons brièvement le concept de tension de seuil et le principe de fonctionnement d’un

MOSFET (ici d’un PMOS car c’est ce type que nous utilisons pour ce projet, mais le concept est
similaire pour un NMOS).

Figure 1.6 – Coupe d’un transistor PMOS.
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Dans un PMOS, le substrat du transistor est dopé n, et les contacts de drain et source situés de
part et d’autre de la grille sont dopés p+. Lorsqu’on applique une tension de grille inférieure à celle
de bulk/body, les électrons supplémentaires du substrat sont repoussés loin de l’interface Si/SiO2,
c’est le phénomène de déplétion. Si l’on diminue encore la tension de grille, des trous (pourtant
minoritaires) sont attirés près de l’interface et un canal conducteur p est créé entre les contacts de
drain et source : c’est le phénomène d’inversion [16].

La limite entre ce phénomène de déplétion et celui d’inversion est le seuil d’inversion, qui est
atteint pour une certaine tension Vgb = Vg − Vb : cette tension est appelée la tension de seuil, c’est à
partir de cette tension à la grille que le MOSFET pourra conduire du courant (en réalité, même en
dessous de cette tension un très faible courant pourra circuler). Elle est toujours positive pour un
NMOS et toujours négative pour un PMOS, et définie pour dans ce cas par :

VT0 = 2ΦF −
√
4εSiqND|ΦF |

Cox
+ VFB ,

avec ΦF le potentiel de Fermi dans le silicium dopé n neutre, Cox la capacité de l’oxyde, εSi la
constante diélectrique du silicium, −q la charge d’un électron, ND la densité de dopage du silicium n.
VFB est la tension de bande plates, un terme correctif donné par :

VFB = VFB1 −
1

Cox

∫ tox

0

x

tox
ρ(x) dx,

avec VFB1 un terme permettant de tenir compte de la différence de niveaux de Fermi entre l’oxyde
et le substrat, tox l’épaisseur de l’oxyde, et ρ(x) la densité de charge dans l’oxyde en x. On voit donc
que la tension de seuil dépend des charges contenues par l’oxyde [16] [15] [17].

On peut séparer la contribution des charges contenues dans l’oxyde-même de celles contenues
à l’interface Si/SiO2. Les charges distribuées dans l’oxyde peuvent être assimilées à une charge
équivalente à l’interface, ce qui nous donne :

VFB = VFB1 −
Qot

Cox
− Qit

Cox
,

avec Qot la charge équivalente dans l’oxyde et Qit la charge à l’interface. Si ces charges changent, on
a : [15]

∆VT0 = −∆Qot

Cox
− ∆Qit

Cox
.

1.2.2 Changement de tension de seuil
Lors de l’interaction des rayonnements ionisant avec l’oxyde de grille par effet Compton ou

photoélectrique, des paires électrons-trous sont générées avec les électrons dans la bande de conduction
et les trous dans la bande de valence, et se déplacent ensuite par dérive/diffusion.

Si une tension de grille positive est appliquée ou si la concentration de trous est élevée à la
grille, les électrons auront tendance à se déplacer vers cette dernière et les trous vers l’interface. Les
électrons, mobiles dans le SiO2 (l’oxide de silicium est un isolant car la largeur de sa bande interdite
est importante, mais les électrons qui se trouvent dans sa bande de conduction sont relativement
mobiles), quittent l’oxyde très rapidement. Une partie d’entre eux se recombinent néanmoins avec
des trous.

Le mécanisme de déplacement des trous est plus compliqué. Les trous se déplacent en passant par
des états d’énergie locaux créés par des défauts dans l’oxide. Certains trous sont piégés par des états
d’énergie dits «pièges» dont ils ne peuvent pas sortir. La densité de ces pièges est plus forte près de
l’interface. Ces trous piégés augmentent la charge dans l’oxyde et créent donc un ∆Qot positif.

Lors du déplacement de ces trous, des protons sont également générés. Ces protons se déplacent
également vers l’interface Si/SiO2 par dérive/diffusion et certains d’entre eux y réagissent avec des
défauts, ce qui forme des pièges à l’interface. Pour les PMOS, ces pièges sont principalement chargés
positivement, ce qui augmente donc la charge à l’interface et crée un ∆Qit positif [15] [17].

Ces phénomènes sont illustrés à la figure 1.7.
On a donc ∆VT0 = −∆Qot

Cox
− ∆Qit

Cox
< 0 lorsqu’un PMOS est irradié, c’est-à-dire que sa tension

de seuil augmente en valeur absolue. On voit que ce changement dépend de la fraction de paires
recombinées et donc du champ appliqué dans l’oxyde. On notera aussi que dans les NMOS, les pièges
à l’interface sont principalement négatifs et les deux effets tendent à s’annuler, ils sont donc moins
sensibles.
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Figure 1.7 – Diagramme de bande d’un MOSFET avec tension de grille positive et déplacement
des porteurs de charge [15].

Le changement de tension de seuil ∆VT0 est proportionnel à l’épaisseur de l’oxyde au carré, c’est
pourquoi les transistors avec un oxyde épais (comme le CD4007) seront plus sensibles à ces effets [15].

1.2.3 Autres effets
D’autres effets de dose totale sont observés lorsqu’un transistor MOS est irradié.
On observe une réduction de la mobilité des porteurs de charge dûe à l’interaction électrostatique

avec les charges piégées près du canal d’inversion.
On observe aussi une diminution du facteur de pente sous le seuil d’inversion, aussi dûe aux

charges piégées à l’interface.
Enfin, le fait que des charges se trouvent aussi piégées dans l’oxyde d’isolation du MOSFET peut

dans certains cas favoriser la formation de canaux d’inversion indésirables et augmenter les courants
de fuite [15].

1.3 Dosimétrie en radiothérapie
Nous expliquerons ici quelques notions de dosimétrie dans le domaine de la radiothérapie utilisées

dans ce projet.

1.3.1 Standards de détermination de dose
Il existe deux standards pour la détermination de dose et l’étalonnage en radiothérapie : le Kerma

dans l’air et la dose absorbée dans l’eau. Pour la première, comme les mesures sont prises avec
des chambres à ions, on travaille en termes d’énergie relâchée dans l’air. Pour la seconde, comme
la radiothérapie est réalisée sur des tissus humains principalement composés d’eau, on travaille en
termes d’énergie absorbée dans l’eau [3].

Nous utiliserons ici le standard de dose absorbée dans l’eau présenté par l’IAEA (International
Atomic Energy Agency, 2000 [3]). Les doses et facteurs d’étalonnage sont exprimées en «dose absorbée
dans l’eau à profondeur de référence», notée Dw.

1.3.2 Généralités sur les dosimètres
La dosimétrie «in vivo» consiste à placer un dosimètre contre la peau du patient ou dans une

cavité naturelle afin de pouvoir mesurer la dose reçue le plus précisément possible durant le traitement.
La dose mesurée est appelée la dose d’entrée dans le cas où le dosimètre est placé sur la peau [18].

De manière générale, les dosimètres peuvent être classifiés dans deux catégories. Les dosimètres
dits actifs affichent la dose en direct pendant leur irradiation, tandis que pour les dosimètres dits
passifs l’information est récupérée pendant la radiation mais ne peut être lue que par après [19].
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Il existe une multitude de sortes de dosimètres en radiothérapie : chambres à ions, dosimètres
thermoluminescents (TLD), à luminescence stimulée optiquement (OSLD), détecteurs à scintillation
en plastique, à diode, à MOSFET [18] [2].

Un dosimètre est notamment caractérisé par sa sensibilité, sa linéarité, puisque la valeur lue
par le dosimètre devrait être proportionnelle à la dose, sa dépendance à l’énergie des particules, sa
dépendance directionnelle et son courant de fuite [19].

1.3.3 Caractéristiques des dosimètres à MOSFET
Les dosimètres à MOSFET se basent sur la propriété de changement de tension de seuil. Différents

facteurs issus des conditions de mesure autres que la dose de radiations reçue peuvent faire varier la
réponse du dosimètre, et doivent donc être pris en compte lors de l’étalonnage et de la détermination
de dose [2].

— Dépendance à la température : la relation entre la tension de seuil VTH et le courant de drain
ID est sensible à la température. Les changements de températures peuvent modifier VTH

jusque 4 à 5 mV par °C. Une conception de circuit appropriée peut cependant réduire cet effet
sur la réponse finale du dosimètre [2].

— Dépendance à l’énergie des particules : les propriétés d’absorption du silicium et de l’oxyde de
silicium ne varient pas de la même façon que celles des tissus humains lorsque l’énergie des
particules incidentes varie. Pour cette raison, la sensibilité du dosimètre dépend de l’énergie
des radiations ionisantes [2].

— Dépendance angulaire : la dépendance angulaire du dosimètre est liée à sa forme et sa construc-
tion. Comme la forme du dosimètre n’est pas sphérique et sa structure n’est pas homogène, le
dosimètre peut avoir une réponse différente pour différentes directions de faisceaux ionisants [2].

1.3.4 Procédure d’étalonnage
Nous montrerons ci-dessous la procédure d’étalonnage d’un dosimètre de radiothérapie pour la

détermination de la dose d’entrée.
Le dosimètre est placé sur un fantôme (volume d’eau représentant un volume de tissu humain).

Un dosimètre de référence (souvent une chambre à ions) de réponse connue est placé à une certaine
profondeur dans le fantôme. Le montage est irradié avec une source médicale de référence, à distance
de référence [2].

À partir de la réponse de la chambre à ions et des propriétés d’absorption de l’eau, on déduit la
dose Dw à dmax. Connaissant cette dose et la réponse du dosimètre, on calcule le facteur d’étalonnage
NDw = Dw/R, où R est la réponse du dosimètre [18].

Figure 1.8 – Dispositif classique d’étalonnage [2].

Dans le cadre d’un traitement, on pourra alors calculer la dose à profondeur de référence en
relevant la réponse du dosimètre, et en appliquant les différents facteurs de correction liés à la qualité
de la source, la température ambiante, la distance à la source, etc. par Dw = RNDw

∑
i Ci avec Ci
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ces facteurs de correction [18]. Si nécessaire, on pourra en déduire la dose absorbée au niveau de la
tumeur en connaissant sa profondeur et les propriétés d’absorption des tissus.

L’étalonnage est donc valable en surface, pour une énergie de particule donnée, pour un type de
particules donné et pour un angle par rapport au faisceau donné.
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Chapitre 2

Conception du dosimètre

Comme expliqué dans l’introduction, l’application de ce dosimètre est de réaliser des mesures
in-vitro de la dose reçue par le patient lors de traitements de radiothérapie externe. Nous expliquerons
dans ce chapitre le principe de son utilisation, sa division en blocs fonctionnels, ainsi que la conception
de chacun de ces blocs.

2.1 Utilisation du dosimètre
Le dosimètre se compose d’un boîtier comprenant le circuit principal et l’affichage, et d’un CD4007

«capteur». Ce CD4007 capteur est peu coûteux et peut être remplacé régulièrement, et il peut être
facilement connecté au boîtier principal.

On trouve sur la figure 2.1 un schéma reprenant les différentes étapes d’une mesure dans le cadre
d’une session de traitement par radiothérapie.

Figure 2.1 – Déroulement d’une mesure.

Premièrement, le dosimètre doit avoir été étalonné avec la source médicale utilisée pour le
traitement, afin de connaître tous les facteurs de correction.

La réponse du dosimètre est relevée une première fois avant irradiation avec le CD4007 capteur
connecté au boîtier.

Ensuite, lors du traitement, le capteur seul est collé sur la peau du patient, dans l’axe du faisceau
de la source. On notera qu’aucune connexion externe n’est réalisée, et qu’aucune tension n’est
appliquée.

Une fois la session d’irradiation terminée, le capteur est connecté au reste du dosimètre, et la
réponse est relevée après quelques minutes.

Grâce à la différence de réponse avant-après traitement, et connaissant le rapport Dose/∆Réponse
ainsi que les différents facteurs de correction (e.g., température, qualité de la source), la dose à
profondeur de référence peut être déterminée.

Ce dosimètre réalise donc des mesures passives (au sens dosimétrique, mais pas au sens électronique)
de dose d’entrée. Le circuit intégré étant très petit (nous employons durant ce projet un package
14-DIP, plus grand pour des raisons de facilité, mais un dosimètre réel serait réalisé avec un package
14-SOIC) avec aucun câble connecté, l’inconfort pour le patient est minimal.

2.2 Blocs fonctionnels
Nous avons séparé la conception électronique de notre dosimètre en différents blocs fonctionnels,

que l’on retrouve sur la figure 2.2. La première de ces étapes était de concevoir le circuit de mesure,
sur base du principe proposé dans notre article de référence [6]. Nous avons ensuite ajouté un système
de lecture avec affichage sur écran LCD, une alimentation, et enfin un système de notification de
batterie faible.
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Figure 2.2 – Schéma-bloc simple du dosimètre.

2.3 Circuit de mesure
Nous nous intéresserons ici au circuit de mesure en décrivant le principe de la mesure, le

dimensionnement, les simulations faites, ainsi que des mesures de test.

2.3.1 Principe
Le principe de la mesure de changement de tension de seuil est repris de Siebel et al, 2015 [6].

Deux CD4007, dont l’un est irradié lors du traitement et l’autre ne sert que de réplique, sont utilisés
pour réaliser une mesure comparative (dans l’optique de réduire la sensibilité du dosimètre à la
température).

À l’aide de sources de courant, on polarise de la même façon les deux CD4007, connectés en
diode, les trois PMOS de la puce en série. Ce courant est égal à trois fois le courant spécifique Is (du
modèle UICM) pour minimiser les effets de réduction de la mobilité des porteurs de charge et de
diminution de la pente sous-seuil [6] que l’on peut voir sur la figure 2.3(droite).

On vient alors lire la différence de tension entre les deux grilles, amplifiée par un amplificateur
d’instrumentation. Cette différence de tension correspond à la différence de tension de seuil entre les
deux CD4007. En réalisant une mesure avant et après irradiation, on en déduit le changement de
tension de seuil du CD4007 irradié. Le circuit de mesure est schématisé à la figure 2.3(gauche).

Figure 2.3 – Gauche : circuit de mesure, droite : effets des radiations [6].

2.3.2 Dimensionnement
Pour les PMOS du CD4007, le courant spécifique vaut environ 170 nA [6], on polarise donc avec

3Is = 510 nA. Pour obtenir une source de courant aussi faible, nous avons combiné une référence de
tension faible avec une grande résistance. Nous avons choisi la référence de tension ISL60002-1.2V
en raison de son faible bruit, avec une résistance de 2.2MΩ, l’ampli op. à faible offset TLC277 et le
NMOS BSS297 pour compléter la boucle de rétroaction. On obtient ainsi une source de courant à
1.2V/2.2MΩ = 545 nA.

Compte tenu du fait que la résistance a une certaine tolérance, cette valeur de courant ne sera pas
exacte. Lors de la réalisation pratique du circuit, nous avons sélectionné des résistances dont la valeur
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était très proche de 2.2MΩ (à 1% près), les effets dûs à cette imprécision sont donc négligeables.
La tension d’alimentation est de Vcc = 5V, nous développerons ce point dans la partie Alimenta-

tion.
Pour l’amplification de la mesure, nous avons utilisé l’amplificateur d’instrumentation de précision

INA114, alimenté par 5 V-GND. L’INA114 ayant une amplitude de sortie qui ne permet pas
de descendre jusqu’à sa tension d’alimentation basse (voir "Typical performance curves" dans la
datasheet de l’INA114[20]), nous lui avons fourni une tension de référence à l’aide d’un diviseur
résistif 100 kΩ− 100 kΩ entre VDD et la masse. Le gain est déterminé par une résistance Rf et vaut
1 + 50Ω/Rf . Nous avons utilisé une résistance de 3.9 kΩ pour obtenir un gain de 13.8, ce qui est
un compromis pour mesurer une tension de sortie assez élevée mais pour ne pas saturer la sortie de
l’ampli. d’instrumentation trop vite.

Le schéma du circuit de mesure entier est donné à la figure 2.4.

Figure 2.4 – Circuit de mesure.

2.3.3 Simulations sous LTSPICE
Nous avons modélisé le circuit sous LTSPICE pour pouvoir réaliser quelques simulations visant à

prédéterminer son fonctionnement.
Nous avons simulé l’ISL60002 par une source de tension, et l’amplificateur d’instrumentation par

une source de tension contrôlée en tension. Pour le CD4007, nous avons utilisé le modèle SPICE
proposé par L. Fuller [21]. Ce modèle correspond à peu près aux courbes Id-Vg données dans [6] et
mesurées au point suivant.

La première simulation consistait à simuler l’effet sur la tension de sortie d’un changement de
tension de seuil. Nous avons pour cela modifié le paramètre VTH dans le modèle du CD4007 capteur
sans modifier le modèle de la réplique, et lancé des simulations de point de fonctionnement en courant
continu (.op sur LTSPICE). Le circuit semble bien avoir une réponse linéaire à un changement de
tension de seuil, comme prévu.

Les trois autres simulations visaient à observer l’effet sur la sortie de défauts du circuit : changement
de la tension d’alimentation, imprécision sur les résistances, et offset d’un des amplis. op (le tout
avec ∆Vth = 0.2V. On constate que la tension de sortie ne varie pas significativement.

Les résultats de la première simulation sont donnés à la figure 2.6, les autres peuvent être trouvés
dans l’annexe C.

On voit sur ce graphique que la tension de sortie de notre circuit est proportionnelle au changement
de tension de seuil du capteur.
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Figure 2.5 – Schéma LTSPICE du circuit.

Figure 2.6 – Résultats de la simulation.

2.3.4 Mesures de test
Afin de tester notre circuit, nous avons caractérisé la courbe Id−Vg des PMOS (saturés) connectés

en série de deux CD4007 (nommés M0 et M3). La mesure a été réalisée de manière indirecte, en
relevant la tension aux bornes d’une résistance en série avec le drain des PMOS car nous ne disposions
pas d’un ampèremètre assez précis. On remarque que la courbe Id − Vg est similaire à celle donnée
dans [6].

À partir de ces mesures de caractérisation, nous avons pu déduire les tensions de seuil des PMOS
de ces deux CD4007, par la méthode «Extrapolation method in the saturation region» présentée par
Ortiz-Conde et al., 2002 [22]. On sait que lorsqu’un MOSFET est saturé le courant Id présente une
évolution quadratique par rapport à la tension de grille lorsque celle-ci est supérieure à la tension de
seuil.

Nous avons donc représenté sur un graphique
√
Id par Vbg et déduit graphiquement les tensions

de seuil (intersection entre une droite déterminée par régression linéaire de la partie en forte inversion
et l’axe Vbg) : 1,415V pour M0 et 1,390V pour M3.

Nous avons ensuite placé ces CD4007 dans notre circuit de mesure expérimental (image disponible
dans l’annexe E) et relevé la réponse du circuit : -365 mV (on notera que le circuit est légèrement
différent de la figure 2.4, la référence de tension ne provient pas d’un ISL60002 mais d’une alimentation
stabilisée car nous n’avions pas encore d’ISL60002 au moment de réaliser le montage).
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Figure 2.7 – Caractérisation du CD4007.

Figure 2.8 – Détermination des tensions de seuil de M3 (gauche) et M0 (droite).

Sachant que notre gain est de 14,1 (résistance de 3.81Ω à l’ampli. d’instrumentation), nous avons
mesuré avec notre circuit une différence de −365mV/14, 1 = −25.9mV, ce qui est très proche des
1.3899V− 1.4163V = −26.5mV déterminés par les courbes Id − Vg. Nous en avons conclu que notre
circuit fonctionne comme attendu.

2.4 Lecture numérique
Pour que le dosimètre soit auto-suffisant et pour ne pas avoir besoin de lire la tension de sortie

avec un multimètre, nous avons décidé d’implémenter une lecture numérique de la réponse avec un
microcontrôleur, un ADC (convertisseur analogique - numérique) et un écran LCD (écran à cristaux
liquides).

2.4.1 Choix des composants
Nous avons tout d’abord déterminé qu’un ADC externe serait nécessaire.
En effet, la précision typiquement nécessaire aux mesures de dosimétrie en radiothérapie est de

5% [3] sur une dose souvent de 2 Gy par session de traitement. Avec une réponse de l’ordre de 6,7
mV/Gy [6], amplifiée d’un facteur 15, cela nous donne une erreur permise de 9,38 mV (en comptant
tous les facteurs d’imprécision).

La plupart des microcontrôleurs possédant un ADC interne de 10bits, cela nous donnerait un pas
de 5V

1023 ≈ 5mV, et donc une erreur de quantification très significative (plus de la moitié de l’erreur
permise pourrait être commise par la conversion, voire plus si notre sensibilité expérimentale est plus
faible). Nous avons donc décidé d’utiliser un ADC externe, dans notre cas l’ADS1115, car il nous
permet de réaliser des lectures sur 16bit[23] (donc d’avoir un pas de mesure suffisamment faible) et il
était disponible au laboratoire.

Pour ce qui est du microcontrôleur, nous utilisons le PIC16F876. Ce contrôleur possède plus
qu’assez de RAM, ROM et vitesse d’exécution pour notre application et était déjà disponible au
laboratoire, ce qui a motivé notre choix[24].

Le signal d’horloge fourni au PIC est généré par un oscillateur à quartz, de fréquence 20 MHz,
avec deux capacités de 15 pF. Une résistance de pull-up est connectée à la pin MCLR pour empêcher
que le microcontrôleur ne se réinitialise continuellement.
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Enfin, pour l’affichage, nous utilisons un écran LCD 16x2 (TM162A-3)[25] muni d’un adaptateur
I2C (PCF8574T I/O expansion board)[26]. Le microcontrôleur, l’ADC et l’écran LCD communiquent
tous les trois sur le même bus I2C.

Le schéma complet du bloc numérique est représenté à la figure 2.9.

Figure 2.9 – Bloc d’affichage numérique.

2.4.2 Programmation

Figure 2.10 – Algorithme.

Nous avons programmé le microcontrôleur en langage C
en utilisant l’environnement MPLAB X. Nous résumerons ici
le code, dont l’entièreté est disponible dans l’annexe D.

Nous avons divisé le code en un fichier principal «main.c»,
un fichier «setup.c» comprenant la définition de paramètres
ainsi que l’inclusion des libraries, et un fichier «ADC_I2C.c»
où nous avons défini nos fonctions d’utilisation de l’ADC.

Le fonctionnement du code est le suivant (figure 2.10) :
A l’allumage, on initialise l’écran LCD en établissant une

communication I2C avec celui-ci, et en lui faisant écrire un
message de démarrage pour quelques secondes.

On entre ensuite dans la boucle principale. La première
étape est de vérifier si l’ADC est opérationnel, en envoyant
un byte de test et en attendant une réponse. Si aucune ré-
ponse n’est reçue, on affiche un message d’erreur et on passe
directement à la fin de la boucle : attendre 1s et recommencer.

Si l’ADC répond au test, on passe à la phase de mesure.
On écrit dans les registres de l’ADC la configuration que l’on
veut lui appliquer. On prend ensuite 10 mesures avec un délai
de 125ms, on en calcule la moyenne et on affiche le résultat
(converti en mV) sur l’écran LCD.

Une fois la phase de mesure finie, on attend 1s et on re-
commence la boucle principale.

Les données envoyées dans les registres de configuretion de
l’ADC sont disponibles dans l’annexe E.

Le choix de la valeur de l’amplitude d’entrée de l’ADC
sera discuté dans le point «Robustesse du circuit». Nous avons
décidé de régler l’ADC sur la vitesse la plus basse (8 conversions
par secondes) pour diminuer le bruit dans les mesures, et c’est
aussi pour cela que nous réalisons une moyenne sur 10 mesures.
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2.5 Alimentation
Pour rendre notre dispositif portable, nous avons choisi de l’alimenter avec une pile/batterie.

Comme la tension de sortie d’une batterie varie fortement en fonction de son état de charge, il est
nécessaire d’utiliser un régulateur de tension 5 V entre la batterie et le circuit. Nous utilisons ici
une pile 9 V, avec comme régulateur de tension le MC78L05ACP car il permet un courant nominal
suffisant pour notre application tout en ayant un courant au repos faible[27].

Nous utilisons en réalité deux régulateurs de tension distincts : l’un alimente l’ADC et le circuit
de mesure, l’autre le microcontrôleur et l’écran LCD. Cela a pour but de réduire l’impact du bruit
généré par le microcontrôleur sur l’étage de mesure en les séparant par des régulateurs, qui atténuent
le bruit entre leur entrée et sortie.

À l’entrée du bloc d’alimentation, nous avons placé une diode de redressement (1N4007) en série
afin de réaliser une protection contre l’inversion de polarité, chose qui arrive facilement lorsqu’on
branche une batterie.

Enfin, en sortie de la diode ainsi qu’en sortie des régulateurs, nous avons placé deux condensateurs
en parallèle. Une capacité de 100nF pour filtrer les bruits en haute fréquence sur la ligne (qui
pourraient être générés par exemple par le microcontrôleur), et une capacité de 10µF ou de 47µF
pour gérer d’éventuels pics de courant.

Le schéma complet du bloc d’alimentation est représenté à la figure 2.11.

Figure 2.11 – Bloc d’alimentation.

2.6 Alarme de batterie faible
Le dosimètre étant alimenté sur batterie, la tension disponible diminue au cours de l’utilisation

de cette dernière. Passé sous un seuil de 7V, les régulateurs de tension ne garantissent plus une
tension de 5 V en sortie[27]. C’est pourquoi il est essentiel pour l’utilisateur d’être averti si la batterie
doit être changée. La solution choisie consiste en une LED qui s’allume lorsque la tension de la pile
descend sous les 7 V.

2.6.1 Principe
Le système de détection d’une tension d’alimentation trop faible repose sur la comparaison par

un ampli. op. de deux points Vtest et Vtest2, le premier étant situé entre une diode Zener 6.2 V et
une résistance alors que le deuxième est situé entre deux résistances. On a :

Vtest = Vzener , Vtest2 =
R1

R1 +R2
VDD

Lorsque la tension d’alimentation diminue depuis 9V jusqu’à une tension supérieure à 7V , Vtest2
diminue alors que Vtest reste constante (car la diode Zener est polarisée en inverse au dessus de sa
zone d’avalanche). Passé un certain seuil de tension d’alimentation, on a Vtest2 < Vtest et la sortie de
l’ampli-op devient donc haute, ce qui permet à la LED de s’allumer.

Le schéma du circuit d’alarme de batterie faible est donné à la figure 2.12.
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Figure 2.12 – Circuit d’alarme de batterie faible.

2.6.2 Simulations sous LTSPICE
Afin de déterminer confirmer que ce dispositif d’alerte batterie faible fonctionne comme prévu

et de déterminer les valeurs nécessaires pour les résistances (par essai-erreur), nous avons simulé
son comportement sous LTSpice. Nous avons réalisé une simulation DC où la tension de la batterie
descend de 9V à 5V. Les résultats sont donnés à la figure 2.13, pour des valeurs de résistances qui
permettent l’allumage de la LED à 7 V.

Figure 2.13 – Simulation LTSpice de l’alarme batterie faible.

2.7 Caractéristiques du circuit complet
Dans cette section, nous décrirons les caractéristiques du circuit dans son entièreté. D’abord sa

consommation, ensuite sa robustesse et finalement sa sensibilité à la température.

2.7.1 Schémas complets
Un schéma en blocs plus détaillé du dosimètre est représenté à la figure 2.14. On y retrouve tous

les éléments du dispositif ainsi que les liens entre eux.
Le schéma électrique complet de notre dosimètre se trouve dans l’annexe B.

2.7.2 Consommation
Afin d’évaluer la durée de vie de la batterie, il est nécessaire d’estimer la consommation de notre

circuit. Nous avons pour cela additionné les courants de repos des circuits intégrés actifs, ainsi que
les courants circulant dans les autres lignes (circuit de mesure, alarme de batterie faible, référence de
tension de l’ampli. d’instrumentation).

18



Figure 2.14 – Schéma-bloc détaillé du dosimètre.

On obtient que la consommation se situe entre 20 mA (conditions normales) et 40 mA (maximum,
en prenant dans les datasheets les pires conditions pour chaque composant). Le tableau reprenant les
calculs se trouve dans l’annexe A.

Pour donner une idée de l’autonomie du dispositif, on utilisera la datasheet de la «Duracell
Ultra Power 9V», commercialement disponible[28]. En extrapolant à partir des différentes courbes
de tension de sortie en fonction de la durée d’utilisation à courant constant, on trouve qu’il faut
22h pour qu’une batterie totalement chargée passe en dessous de 7 V à courant de 20 mA, et 10h à
courant de 40 mA.

Pour ce qui est de la puissance consommée, on se situe donc entre 20mA · 9V = 180mW
et 40mA · 9V = 360mW, ce qui ne devrait pas induire d’échauffement problématique pour les
composants du circuit.

2.7.3 Robustesse
Il est critique de déterminer la différence de tension de seuil maximale entre le CD4007 «capteur»

et la «réplique» que notre circuit pourra mesurer avant de saturer. Pour cela, nous nous intéresserons
à plusieurs parties du circuit séparément puis nous choisirons la plus petite valeur obtenue. Les
amplitudes d’entrée/sortie des différents composants peuvent être trouvées dans leurs datasheets.

Dans le circuit de mesure, analysons la branche passant par le CD4007 capteur. En opération
normale, on trouve 1,2 V aux bornes de la résistance. Nous avons déterminé expérimentalement
que la tension VDS minimale pour un courant de drain de 500 nA dans le transistor BSS297 avec
VBG = 2.8V (l’amplitude de sortie maximale pour le TLC277 avec VDD = 5V et courant de sortie
nul, moins la tension aux bornes de la résistance) est de l’ordre du mV, totalement négligeable. Cela
laisse pour le CD4007 une tension VBG de 5V − 1, 2V = 3.8V au maximum, et donc une différence
de tension de seuil maximale de 3, 8V − 1, 415V = 2 · 385V avec la réplique M0.

Toujours dans le circuit de mesure, l’amplitude de sortie de l’INA114 est comprise entre 1,3V et
3,7 V avec VDD = 5V , et la tension de sortie est donc comprise entre ±1.2V. Avec un gain de 14,
cela nous donne une différence de tension de seuil des CD4007 de 86 mV.

L’ADC est ici réglé pour une différence maximale d’entrée de 4,096 V. Avec le gain de 14, cela
nous donne une différence de tension de seuil de 293 mV au maximum.

Le facteur limitant est donc l’amplitude de sortie de l’ampli. d’instrumentation. Avec 86mV de
différence de tension de seuil, si le CD4007 capteur est au départ semblable à la réplique et si la
sensibilité du capteur est de 6,7 mV par Gy comme donné par Siebel et al. (2015), le capteur aurait
une durée de vie d’environ 13 Gy avant de devoir être remplacé, soit environ six sessions de traitement
de radiothérapie (avec le sensibilité trouvée par nos mesures expérimentales, on trouve quatorze
sessions).

2.7.4 Sensibilité à la température
La tension de seuil d’un transistor MOS et donc le courant de drain de ce transistor dépendent du

potentiel de Fermi ΦF dans le canal, qui dépend lui-même de la température [16]. Pour le CD4007,
cette dépendance à la température de VTH est d’environ 2 mV/°C [6]. C’est pour cela qu’il a été
proposé par Siebel et al. (2015) de réaliser une mesure comparative entre deux CD4007 (principe
que nous avons utilisé dans la conception de notre circuit), ce qui éliminerait cette dépendance à la
température dans le cas où les deux CD4007 se trouvent à la même température.
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Cependant, il faut noter qu’il restera toujours en pratique une légère différence de température
entre les deux CD4007, ce qui induira une certaine erreur.

La sensibilité à la température du reste du circuit de mesure est négligeable par rapport à l’erreur
générée par les CD4007. Le gain de l’INA114 varie par exemple de l’ordre de 5 ppm/°C[20], tout
comme celui de l’ADS1115[23]. Sur une mesure de l’ordre du volt après amplification, l’erreur générée
par ces composants ne serait que d’une dizaine de microvolts par degré.
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Chapitre 3

Construction du circuit

Dans ce chapitre, nous expliquerons les différentes étapes de la réalisation pratique de notre
circuit.

3.1 Réalisation sur platine
Nous avons dans un premier temps construit notre circuit sur une platine d’expérimentation.

Cela permettait de vérifier que tout fonctionne, ainsi que de changer rapidement des connexions afin
d’ajouter de nouvelles fonctionnalités ou d’essayer de nouvelles idées.

Figure 3.1 – Montage du circuit sur platine d’expérimentation.

Ce montage présente cependant plusieurs inconvénients : il n’est pas permanent, les connexions
entre les composants ne sont pas toujours fiables, il est très peu compact, et il génère plus de bruits
et de capacités parasites. Pour ces raisons, nous avons décidé que notre montage final serait réalisé
sur un PCB.

3.2 Réalisation sur PCB
Nous avons utilisé la suite logicielle libre KiCad6.0 pour la conception de notre PCB.
La première étape de la réalisation était de construire le fichier schématique. Certains composants

(tels que le BSS297, l’ISL60002,...) n’étant pas nativement disponibles sous KiCad, nous avons dû les
ajouter nous-mêmes en associant un symbole à une empreinte et un nom.

Sur le schématique, nous avons placé cinq connecteurs ’Conn_01xXX’. Ces symboles sont associés
aux empreintes des connecteurs nécessaires pour placer la batterie (J1), le CD4007 capteur (J2), le
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Figure 3.2 – Schématique KiCad du PCB.

bus I2C sortant vers l’écran LCD (J3), l’ADC (J4). J5 reprend la sortie de l’ampli. d’instrumentation
pour pouvoir réaliser des mesures de test en cas de problème.

Nous avons ensuite exporté ce schématique vers l’éditeur de layout KiCad et placé les différentes
empreintes en tâchant de garder un PCB le plus compact possible. Nous utilisons ici seulement deux
couches de cuivre, ce qui est suffisant pour nous permettre de tout connecter sans faire monter le
prix de fabrication du PCB.

Pour le routage, nous avons utilisé le logiciel Freerouting qui établit les pistes automatiquement
en minimisant leur longueur. L’épaisseur de piste a été fixée à 0,75mm et les espaces entre éléments à
0,5mm minimum. Nous avons aussi épaissi les pistes d’alimentation lorsque possible et ajouté des
plans de masse sur les deux couches afin de réduire les bruits et interférences. Le layout final est
donné dans l’annexe E.

Nous avons généré les fichers Gerber nécessaires à l’impression du PCB à partir de ce layout et
schématique. Quelques erreurs sont cependant présentes.

Une fois le PCB imprimé, nous avons soudé tous les composants. Nous avons également constaté
plusieurs problèmes de conception. Dans le schématique, les entrées de l’ampli. d’instrumentation
sont prises à la source des BSS297 à la place du drain. Également dans le schématique, les tensions
«Out» et «Ref» sont connectées aux pins 6 et 7 de l’ADC à la place des pins 7 et 8. Enfin, dans
l’association du symbole et de l’empreinte des BSS297, les pins 1 et 3 sont inversées.

Nous avons corrigé ces erreurs en coupant quelques pistes, en soudant des fils de cuivre pour créer
les connexions nécessaires, et en retournant les BSS297.

Figure 3.3 – Montage du circuit sur PCB.
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Le montage final sur PCB est visible à la figure 3.3. Un interrupteur est présent entre la batterie
et le circuit, et l’écran LCD est connecté par un bus de 4 câbles. Le CD4007 «M0» est monté comme
réplique.
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Chapitre 4

Mesures d’irradiation

Comme expliqué dans l’état de l’art, l’étalonnage d’un dosimètre nécessite une source de radiations
médicale, un fantôme ainsi qu’un dosimètre de référence (souvent une chambre à ions). Comme
nous ne disposons d’aucun de ces trois éléments, nous n’avons pas pu réellement «étalonner» notre
dosimètre.

Nous avions cependant accès à une source presque ponctuelle de Cobalt60 d’activité connue au
laboratoire de physique nucléaire de l’UMONS. Plusieurs CD4007 capteurs ont donc été irradiés
avec cette source pour simuler l’irradiation lors d’un traitement de radiothérapie et des couples de
points temps-réponse ont été relevés. Nous avons également déterminé le lien existant entre le temps
d’irradiation et la dose simulée (bien qu’avec peu de précision et de certitude, voir la section suivante),
ce qui aura permis de calculer la sensibilité du dosimètre.

Deux séries de mesures ont été réalisées. La première, avec le CD4007 ’M1’ comme capteur et le
montage sur platine d’expérimentation. La deuxième, avec le CD4007 ’M2’ et le montage sur PCB.

4.1 Détermination du lien Temps d’irradiation - Dose à pro-
fondeur de référence simulée

Nous allons ici déterminer le lien existant entre le temps passé par un CD4007 «capteur» près
de notre source de 60Co et la dose absorbée par le patient à profondeur de référence Dw lors d’un
traitement de radiothérapie qui provoquerait une réponse similaire du dosimètre.

4.1.1 Principe
Le principe de détermination du lien temps-dose est expliqué ci-dessous :
Le capteur est placé près de la source d’activité connue avec une géométrie connue, on peut donc

déterminer la fluence de particules γ au centre de la surface du capteur par unité de temps.
Connaissant l’énergie des particules émises par la source de Cobalt60 et la fluence de particules,

on en déduit la fluence énergétique au centre de la surface du capteur par unité de temps.
Connaissant les propriétés d’absorbtion des tissus humains pour le 60Co, on peut déterminer la

fluence énergétique en surface de la peau par unité de dose absorbée à profondeur de référence.
On fera l’hypothèse que lors d’un traitement de radiothérapie, le capteur est géométriquement

assimilé à la peau et n’a pas d’influence sur le flux de particules (Hypothèse 1). On peut donc
connaître la fluence énergétique au centre de la surface du dosimètre par unité de dose absorbée à
profondeur de référence.

Si on fait l’hypothèse que la zone sensible du capteur se trouve au centre de sa surface (Hypothèse
2), cela implique qu’une même fluence énergétique en ce point lors de nos mesures ou lors d’un
traitement de radiothérapie conduira à une même réponse du dosimètre.

On peut donc maintenant directement calculer le facteur ’Temps d’irradiation lors de nos
mesures’/’Dw lors d’un traitement’.

Il faut cependant se poser la question de la validité des deux hypothèses que nous avons posées.
Dans les deux cas ce sont des approximations qui, bien que grossières, nous permettent d’obtenir une
estimation du lien entre le temps d’irradiation et la dose équivalente.

L’hypothèse 1 n’est pas rigoureusement vraie : les particules γ interagiront avec la matière du
capteur par effet Compton, provoquant de la diffusion qui changera la distribution de dose dans les
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Figure 4.1 – Principe de la détermination.

tissus situés derrière celui-ci [29]. Cependant, on décide ici de négliger cet effet, ce qui générera de
l’imprécision.

L’hypothèse 2 est en réalité aussi fausse : la zone sensible du CD4007 ne se trouve pas sur sa
surface mais à l’intérieur de celui-ci. Lors de nos mesures ou lors d’un traitement, la distribution de la
direction des rayonnements ionisants incidents à la surface du capteur n’est pas la même, et l’effet de
diffusion Compton impliquera donc que la zone sensible ne sera pas soumise au même rayonnement.
On négligera également cet effet, ce qui générera encore de l’imprécision.

4.1.2 Détermination du lien Temps - Fluence énergétique
La source de 60Co que nous avons utilisée a été calibrée à une activité de 3.5 MBq en janvier

2019. Le 60Co ayant une demi-vie de 5.2 ans, on trouve que son activité en avril 2022 est de :

3.5MBq · 2−5.2ans/3.25ans = 2.27MBq

Pour déterminer la fluence de particules au centre de la surface du capteur, nous avons besoin de
la géométrie de la source, qui est donnée ci-dessous (figure 4.2, gauche). Le capteur étant directement
posé sur la source et centré, cela nous donne la géométrie présentée à la figure 4.2, droite pour notre
problème. Le point auquel nous devons déterminer cette fluence se situe à 3mm au-dessus de la
source.

Figure 4.2 – Gauche : géométrie de la source, droite : configuration géométrique de l’irradiation.

La fluence de particules par unité de temps à une distance d d’une source ponctuelle d’activité A
est donnée par ϕ̇ = dϕ

dt = A/4πd2. Notre source ne peut ici pas être considérée comme ponctuelle.
Pour trouver la fluence au centre de la surface du capteur, on intégrera sur le volume de la source
l’élément de flux dϕ̇ provenant de l’élément de volume dV d’activité dA situé à une distance d de la
zone sensible (en admettant que les particules émises ne sont pas absorbées dans la source-même). Il
nous faut donc calculer :

ϕ̇ =

∫
V

dϕ̇ =

∫
V

1

4πd2
dA

Comme on fait l’hypothèse d’une répartition homogène de l’activité de la source, on peut écrire que :

dA =
A

V
dV et donc ϕ̇ =

∫
V

A

4πV d2
dV
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En passant en coordonnées cylindriques, nous obtenons l’intégrale suivante, que nous évaluons
numériquement :

ϕ̇ =
A

4πV

∫ 2π

0

∫ 7

3

∫ 5

0

ρ

z2 + ρ2
dρ dz dθ = 4756mm−2s−1 = 4.756 · 105cm−2s−1

Sachant que les particules γ produites par la décomposition du 60Co ont une énergie de 1.17MeV
(50%) et 1.33MeV (50%) [4], on en déduit la fluence énergétique par unité de temps au centre de la
surface du capteur :

ψ/∆t = ψ̇ = ϕ̇ · (1.17Mev + 1.33MeV )/2 = 4.756 · 105cm−2s−1 · 2 · 10−13J = 9.58 · 10−8Wcm−2

4.1.3 Détermination du lien Dose à profondeur de référence - Fluence
énergétique

Comme expliqué dans l’état de l’art, lors d’un traitement de radiothérapie la dose absorbée par
les tissus a deux composantes : la composante primaire et la composante de dispersion.

Le graphique suivant, donné par Podgorsak, 2006 présente la répartition de ces composantes
dans le cas classique d’une source de 60Co placée à 80 cm d’un fantôme, avec une zone d’irradiation
de 10 cm par 10 cm. Nous utiliserons ces données, en faisant l’hypothèse que les tissus humains se
comportent similairement à l’eau.

Figure 4.3 – Répartition de dose primaire et de dispersion [29].

Sur ce graphique, l’axe des ordonnées est gradué en pourcentage de dose relative, où 100% est
fixé comme étant la dose primaire à dmax soit 0.5cm. La courbe S représente la composante de
dispersion. La courbe PDD la composante primaire. La courbe PDDxPSF donne la somme de ces
deux composantes.

On peut donc exprimer la dose totale à la profondeur de référence (0.5cm pour le 60Co) par :

Dw = Dtot[0.5] = Dpri[0.5] ·
PDDxPSF [0.5]

PDD[0.5]
= Dpri[0.5] ·

106%

100%
= 1.06Dpri[0.5]

Connaissant le coefficient d’absorption de l’eau, on sait aussi que la dose primaire est donnée par :
(sachant que l’équilibre électronique est atteint à dmax)

Dpri[0.5] = ψ[0.5] · µen/ρ = ψ[0.5] · 2.97 · 10−2cm2g−1

Connaissant le coefficient d’atténuation de l’eau[30] et en prenant en compte la loi en 1/d2, on a :

ψ[0.5] = ψ[0]e−0.5cm·µ/ρ 802

80.52
= 0.956ψ[0]

En utilisant les trois dernières équations :

Dw = Dtot[0.5] = 1.06 · 2.97 · 10−2cm2g−1 · 0.956ψ[0] ⇒ Dtot[0.5]/ψ[0] = 3.01 · 10−2cm2g−1
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4.1.4 Résultat
On peut donc maintenant calculer le facteur «Temps d’irradiation lors de nos mesures»/«Dw lors

d’un traitement» :

DW /∆t =
Dw

ψ[0]
· ψ
∆t

= 3.01 · 10−2cm2g−1 · 9.58 · 10−8Wcm−2 = 2.88 · 10−6Gys−1

Cela équivaut à une dose simulée d’environ 1Gy tous les 4 jours.

4.2 Procédure expérimentale
Pour irradier le capteur, ce dernier a été déposé directement sur la source de 60Co, bien centré

au milieu du disque, et le tout a été placé dans un château de plomb.

Figure 4.4 – Dispositif expérimental - première série.

Figure 4.5 – Dispositif expérimental - deuxième série.

À intervalles de quelques jours, la procédure suivante a été réalisée : sortir le capteur, relever la
réponse du dosimètre une fois celle-ci stable, puis replacer le capteur sur la source.

À chaque mesure, pour relever la réponse du dosimètre la valeur affichée sur l’écran a été notée
10 fois à intervalles de 30s dans l’optique de réduire l’influence des bruits.

Les dates et heures de sortie puis de replacement du capteur ont été relevées à la minute près.
Lors de la première série de mesures, seule la température ambiante a été relevée. Lors de la

deuxième série, la température de chaque CD4007 a également été relevée. Les températures ont été
mesurées à l’aide d’une sonde et de pâte thermique, au dixième de degré près.

4.3 Mesures
Le traitement des données brutes ainsi que les résultats qui en seront tirés sont détaillés dans les

sous-sections suivantes.

4.3.1 Première série
Pour chaque mesure, la moyenne des 10 valeurs lues a été calculée, ainsi que le temps d’irradiation

depuis la première mesure. Les différents couples Temps d’irradiation/∆Réponse ont ensuite été

27



portés en graphique, avec ∆Réponse la différence de moyenne par rapport à la première mesure.
L’équation de la droite de régression est affichée sur le graphique.

Figure 4.6 – Première série de mesures.

4.3.2 Deuxième série
Pour chaque mesure, chaque valeur lue a d’abord été corrigée pour la différence de température

des deux CD4007 : Repcorr = Replu−14 ·2mV/◦C · (TM0−TM2) (2mv/°C étant la sensibilité de VTH

donnée par Siebel et al. [31]). La même procédure que pour la première série de mesures a ensuite
été applique, avec cette fois-ci les valeurs corrigées. Les couples Temps d’irradiation/∆Réponse sont
portés sur le graphique suivant.

Figure 4.7 – Deuxième série de mesures.

La table 4.1 donne, pour une mesure prise au hasard, les dix valeurs lues ainsi que les températures
mesurées à M0 et M2 et les valeurs corrigées.

Valeur lue [mV] 157.875 161.5 166.125 170 173.375 176.375 180 182.875 185.25 187
T(M0) [°C] 22.2 22.3 22.4 22.6 22.7 22.8 23.0 23.1 23.2 23.3
T(M2) [°C] 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2 22.2

Valeur corrigée [mV] 157.875 158.7 160.525 158.8 159.375 159.575 157.6 157.675 157.25 156.2

Table 4.1 – Correction des valeurs lues
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4.4 Discussion des résultats
On observe bien que la réponse du dosimètre augmente avec le temps d’irradiation. Les deux

séries de mesures donnent des résultats similaires : la réponse mesurée est linéaire par rapport au
temps d’irradiation, avec une sensibilité comprise entre 10mV/jour et 11mV/jour.

On remarque que les mesures de la première série s’éloignent beaucoup plus de leur droite de
régression que celles de la deuxième série. La première série présente donc des erreurs plus grandes.
Cela est probablement dû au fait que le montage sur PCB comporte moins de capacités parasites et
d’interférences que le montage sur platine d’expérimentation, mais aussi au fait que les mesures de la
deuxième série ont été corrigées pour la différence de température entre les deux CD4007.

La correction de différence de température donne des résultats satisfaisants. On peut constater à
la table 4.1 que lorsque cette différence change, la valeur corrigée ne bouge presque pas. On remarque
cependant un échauffement du CD4007 réplique, qui est fixé sur le PCB.

Sachant que nos mesures conduisent à une réponse d’environ 10,5 mV/Jour et que la dose simulée
est d’environ 0,25 Gy/Jour , nous avons un facteur de calibration de

0, 25Gy · Jour−1

10, 5mV · Jour−1
= 23, 7Gy · V −1,

et une sensibilité de la tension de seuil de

10, 5mV · Jour−1

14 · 0, 25Gy · Jour−1
= 3mV ·Gy−1.

Cette valeur est du même ordre de grandeur que la valeur de 6,77 mV/Gy donnée par Siebel et al.
[6]. La différence est significative, mais cela peut s’expliquer par le fait que nous utilisons un package
différent pour le CD4007, et surtout par le fait que nous n’avons pas réalisé un vrai étalonnage.
L’énergie des particules utilisées était également différente, ce qui peut aussi induire une différence
de sensibilité.
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Conclusion

Lors de traitements par radiothérapie, la dosimétrie in-vivo donne une mesure précise de la dose
de radiation réellement reçue par le patient, ce qui permet d’améliorer la qualité du traitement et de
repérer les éventuelles erreurs de réglage des machines réalisant l’irradiation. La précision requise
est de l’ordre de 5%. Des dosimètres basés sur la propriété de changement de la tension de seuil des
MOSFETs peuvent être utilisés pour cette application.

Sur base de l’article A very-low-cost dosimeter based on the off-the-shelf CD4007 MOSFET array
for in vivo radiotherapy applications de Siebel et al.[6], nous avons développé, construit et testé un
dosimètre utilisant le CD4007.

Notre dosimètre réalise une mesure comparative de tension de seuil entre un CD4007 capteur et
une réplique. La différence est amplifiée, convertie par un ADC et lue par un microprocesseur, la
valeur amplifiée est ensuite affichée sur un écran LCD. Le tout a été monté et soudé sur un circuit
imprimé.

Le pas de quantification de la mesure affichée vaut 0,125 mV. Nous estimons que le dosimètre a
une autonomie de l’ordre de 20 heures en l’alimentant avec une batterie 9 V classique, et que chaque
CD4007 capteur peut servir pour quatorze traitements de 2 Gy chacun avant de devoir être changé.

Pour obtenir la dose lors d’une séance de traitement, il faut prendre une mesure avant et après
irradiation, et multiplier cette mesure par le facteur de calibration du dosimètre.

Nous avons réalisé des tests d’irradiation avec une source de Cobalt60 pour estimer le facteur
de calibration. Ces tests montrent une réponse du dosimètre linéaire, et conduisent à un facteur
d’environ 23,7 Gy/V, et une sensibilité de la tension de seuil d’environ 3 mV/Gy (valeurs valables pour
une source de Cobalt60 uniquement). Nous avons constaté lors des mesures expérimentales que la
différence de température entre le CD4007 capteur et la réplique est une source d’erreur considérable,
mais que l’application d’un facteur de correction lié à ce phénomène améliore la précision.

Les résultats obtenus lors de ce travail sont encourageants : le dosimètre est relativement sensible
et la réponse est linéaire. De nombreuses améliorations sont cependant nécessaires pour obtenir des
mesures systématiquement précises.

Le développement d’un système de correction automatique de la réponse en fonction de la
différence de température entre le CD4007 capteur et la réplique est d’après nous le point le plus
important.

Par la suite, il serait aussi intéressant de réellement étalonner le dosimètre avec différentes sources
médicales et d’estimer les marges d’erreurs sur les mesures et les facteurs de calibration.
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Annexe A

Calculs

Table A.1 – Evaluation de la consommation en courant du circuit[23][32][20][27][24][33][25][26].

Figure A.1 – Calcul de l’autonomie sur une batterie Duracell Plus Power 9V initialement chargée à
9V[28].
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Annexe B

Schémas

Figure B.1 – Circuit LTSpice de l’alarme batterie faible.

Figure B.2 – Schéma électrique entier du dosimètre.
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Annexe C

Simulations

Ci-dessous les résultats des simulations réalisée sur le schéma LTSPICE du circuit de mesure.
Sont représentés la tension de sortie ainsi que les courants passant dans les deux résistances.

Figure C.1 – Simulation 2 - diminution de la tension d’alimentation.

On voit sur la figure C.1 que la tension de sortie varie de quelques microvolts lorsque la tension
d’alimentation varie.

Figure C.2 – Simulation 3 - offset d’un ampli. op.

On voit sur la figure C.2 que la tension de sortie n’est pas dépendante de l’offset des ampli. op.
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Figure C.3 – Simulation 4 - changement de la valeur d’une des résistances 2.2MΩ.

On voit sur la figure C.3 que la tension de sortie varie d’environ 130 mV sur une gamme de ±10%
de variation d’une des résistances.

34



Annexe D

Codes

Contenu du fichier principal ’main.c’ :

#include "setup.h"

//init
void init() {

delay_ms(1000);
lcd_init();
lcd_txt("\f*Dosimetre*");
lcd_txt("\n(C)UMONS - 2022");
lcd_cursor(0);

delay_ms(500);
}

//main
void main(){

int16 value;
double resultat;

//init
init();

//main loop
while(true){

if(ADS1115_ready(ADS1115)){ //if ADC is there
value = ADS1115_mean_measure(ADS1115, 0);
lcd_gotoxy(1,2);

resultat = value*step_size_mV;
printf(lcd_txt, " %3.3f mV", resultat);

}

else { //if ADC not there
lcd_gotoxy(1,2);
printf(lcd_txt, " ADC not found ");

}
delay_ms(1000);

}
}

Contenu du fichier de configuration ’setup.h’ :

#ifndef SETUP
#define SETUP
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//libraries
#include <16f876.h>
#include <stdio.h>
#include <stdlib.h>

//fuses and communication
#fuses HS,NOWDT,NOPROTECT,NOLVP
#use delay(clock=20M)
//#use rs232(baud=115200, xmit=PIN_C6, rcv=PIN_C7, stream=RS232)
#use i2c(master, sda=PIN_C4, scl=PIN_C3,slow)

//ADS1115
Byte CONST ADS1115 = 0b10010000;

//no effect //AN0-AN1 //2.048V //continuous //8SPS
//default

#define ADCconfig 0b/*status */0/*input*/000/*gain*/001/*mode
*/0/*rate*/000/*other*/00000

#define configuration_register 0b00000001
#define convertion_register 0b00000000
#define step_size_mV 0.125
#define step_size_uV 125
#include "ADC_I2C.c"

//LCD
#DEFINE LCD_I2C
#ifdef LCD_I2C

#include "Lcd_i2c_blue.c"
#define lcd_txt lcd_putc

#else
#include "LCD_db.c"
#define lcd_txt lcd_char

#endif

#endif

Contenu du driver pour l’ADC ’ADC_ I2C.c’ :

//check if device is at addr
byte ADS1115_ready(int8 addr){

byte ack;
i2c_start();
ack=i2c_write(addr);
i2c_stop();

return !ack;
}

//write data to register at addr
void ads1115_write(int8 addr, int8 reg, int16 data){

int8 first, second;

first=data;
second=data>>8;

i2c_start();
i2c_write(addr); // Address
i2c_write(reg); // Config register
i2c_write(second);
i2c_write(first);
i2c_stop();

}
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//read data from register at addr
int16 ads1115_read(int8 addr,int8 reg){

int16 data;

i2c_start();
i2c_write(addr);
i2c_write(reg);
i2c_stop();

i2c_start();
i2c_write(addr|1);
data=i2c_read(1);
data=data<<8;
data=data+i2c_read(0);
i2c_stop();

return data;
}

//measurement operation
int16 ADS1115_mean_measure(int8 addr, int8 channel)
{

long mesure = 0;

// prparer la mesure
ADS1115_write(addr, configuration_register, ADCconfig);
delay_ms(155);

//recevoir le data | moyenne sur 10 echantillons
for (int i = 0; i<10; i++){

delay_ms(125);
mesure += ADS1115_read(addr, convertion_register);

}
return mesure/10;

}
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Annexe E

Divers

Figure E.1 – Modèle LTSpice du CD4007, proposé par Lynn Fuller (2020).

Données envoyées dans les registres de configuration de l’ADC :
— OS : 0, pas d’effet
— MUX : 000, utilisation des entrées 0 et 1 de l’ADC
— PGA : 001, l’amplitude d’entrée de l’ADC sur ±4.096V

— MODE : 0, mode conversion continue
— DR : 000, une conversion toutes les 125ms
— COMP_MODE, COMP_POL, COMP_LAT, COMP_QUE : 00000, paramètres par défaut
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Figure E.2 – Layout KiCad du PCB - Deux couches de cuivre.

Figure E.3 – Montage expérimental du circuit de mesure.
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