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UNOS AMIGOS
(Diciembre de 1927)

i Aquel momento ya es una leyenda?

Leyenda que recoge firme nucleo.

Asf no se evapora, legendario

Con sus claras jornadas de esperanza,
FEsperanza en accién y muy jovial,
Sin postura de escuela o teoria,

Sin presuncién de juventud que irrumpe,
Redentora entre aficos,

Visible el entusiasmo

Diluido en la luz, en el ambiente

De fervor y amistad.

Un recuerdo de viaje

Queda en nuestras memorias.

Nos fuimos a Sevilla.

,Quiénes? Unos amigos

Por contactos casuales,

Un buen azar que resultd destino:
Relaciones felices

Entre quienes, aun mozos,

Se descubrieron gustos, preferencias
En su raiz comunes.

Poesia!

Y nos fuimos al Sur.

Ah, los hospitalarios sevillanos.
Compaifiia, risuena compania.

Vivir es necesario,

Envidiar -jpara qué?- no es necesario.
Se produce un acorde

Que sin atar enlaza.

Cada voz, ya distinta,

No se confunde nunca



(...) La vocacién ejerce su mandato.
Coincidencia dichosa:

Madres hubo inspiradas,

Y nacieron poetas, si, posibles.

Todo estaria por hacer.

,.Se hizo?

Se fue haciendo, se hace.
Entusiasmo, entusiasmo.
Concluyé la excursion,

Juntos ya para siempre

Jorge Guillén
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Prefacio

La radioterapia en la actualidad es una técnica bien establecida en los tratamientos
contra el cancer. En su evolucién hacia técnicas més complejas, surge la necesidad de
nuevos métodos dosimétricos para verificar los tratamientos. Con el objetivo de lograr
un nuevo sistema de verificacién, transfiriendo conocimientos de fisica de altas energias
a aplicaciones médicas se establecié la colaboracién Radia entre varios departamentos
de la Universidad de Sevilla, el Hospital Virgen Macarena, el Centro Nacional de Ace-
leradores (CNA) y la empresa privada Inabensa. Se llevo a cabo una revision critica
del sistema tras los prometedores resultados del primer prototipo [1]; como consecuencia
surgieron mejoras que afectan tanto al sistema detector (incluyendo el propio detector
y los maniquies donde se aloja), como al sistema de adquisicion de datos y control del
dispositivo experimental, incluyendo una nueva interfaz de usuario. En esta memoria
presentamos la solucién de diseno adoptada para llevar a cabo estas mejoras, en el marco

de la colaboracion Radia.
FEsta tesis se estructura en los siguientes capitulos:

En el primer capitulo se explican las causas que hacen necesario verificar los tratamientos
de radioterapia para asegurar su calidad antes de suministrarlos al paciente. Se introducen
algunos conceptos basicos relacionados con la verificacion de tratamientos (dosimetria e
instrumentacion). Se hace una revision del estado actual de la técnica, haciendo una com-
parativa, y presentando las ventajas del sistema Radia frente a los sistemas comerciales

que hay en la actualidad, asi como frente a otros en desarrollo.

FEn el segundo capitulo se hace una descripcién de como se resuelven las necesidades que
plantea el sistema: qué caracteristicas tienen el nuevo sistema detector y el sistema de

adquisicion y control, asi como la interfaz de usuario.

El tercer capitulo presenta la caracterizacion de la sefial medida (origen de la senal y
cuantificacion de las fuentes de ruido), caracterizacion de la funciéon de transferencia

(ganancia y resolucion) y calculo de incertidumbres en el sistema de adquisicion.

El cuarto capitulo se dedica a la caracterizacién dosimétrica del sistema detector. Utili-
zando el estudio previo de la funcién de transferencia, y el calculo de incertidumbres del
sistema de adquisicién, se presenta el resultado de la respuesta del detector en condiciones
equivalentes a las que se utilizan para calibrar las cAmaras de ionizacién y los detectores
de silicio, siguiendo los protocolos de control de calidad utilizados habitualmente para

dosimetros en radioterapia

El quinto capitulo describe la nueva interfaz de usuario, la cual tiene como objetivo
facilitar tareas tales como la caracterizacién dosimétrica del sistema, reconstruccion de
un mapa de dosis o verificacion de un tratamiento complejo de radioterapia, mediante

su integracion dentro del mismo entorno.
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Por altimo presentamos las conclusiones y perspectivas de este trabajo.



Capitulo 1

Introduccion

En este capitulo se introduce el motivo de la necesidad de verificar los tratamientos de
radioterapia para asegurar su calidad antes de suministrarlo al paciente; el control de
calidad de los tratamientos de radioterapia se apoya en conceptos de dosimetria. Para la
medida de dosis en radioterapia existen diversos instrumentos, cuyas limitaciones inten-
tan superarse mediante nuevos desarrollos. En este contexto surge la colaboracién Radia
con la revisién de diseno y puesta a punto del sistema de verificacién de tratamientos de

radioterapia, del que versa este trabajo.

1.1. Radioterapia. Planificaciéon y verificacion de tratamien-

tos.

El céncer es la segunda causa de muerte mas frecuente en los paises desarrollados. Cada
ano se diagnostican mas de un millén de casos inicamente en la Uniéon Europea. Actual-
mente, los procedimientos empleados en su tratamiento son en general macroscopicos, tal
como la cirugia, quimioterapia y radioterapia. Aunque la cirugia es la forma mas efectiva
de eliminar el tejido maligno, a veces no se puede acceder al tumor o no se conocen
exactamente los bordes del mismo [2]. Asi, combinada con la radiacion mejora el indice

de curaciones en un 40 % aproximadamente.

En un tratamiento de radioterapia se busca depositar una dosis de radiacién ionizante en
una zona a tratar del paciente, minimizando la dosis recibida en el tejido sano adyacente
[3-5].

Un reto importante es establecer procedimientos que permitan asegurar la calidad de
un tratamiento, demostrando que la distribucién de dosis suministrada se corresponde-
rad con la prescrita. Habitualmente se utilizan sistemas de planificacién de tratamientos

(Treatment Planning System 6 TPS) comerciales, los cuales no son siempre fiables para
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resolver tratamientos complejos[3] en los cuales se utilizan haces modulados que pro-
ducen, en ocasiones, altos gradientes de dosis. Una técnica comin de conformacion de
haces, disponible en el Hospital Virgen Macarena de Sevilla es la IMRT [6]. La IMRT
consiste en irradiar el volumen objetivo mediante campos irregulares y no homogéneos,
producidos por un acelerador utilizando un sistema de colimacién, el cual incorpora un
colimador multilaminas (MLC), con decenas de hojas de tungsteno. Cada hoja se puede

controlar individualmente, permitiendo la generacién de un campo de radiacién irregular.

Este tipo de tratamientos requieren una verificacién dosimétrica especifica, ademas de la
recomendada en tratamientos més simples [7-13]. Tradicionalmente, estas verificaciones
se venfan realizando mediante peliculas radiograficas, que se ingsertan en un maniqui de
geometria simple y se irradian al mismo tiempo que éste mediante haces que han sido
optimizados para un paciente. Estas peliculas posteriormente se revelan y se escanean,
mediante un escaner de transmisién, permitiendo obtener un mapa de dosis. El volumen
objetivo asi como los 6rganos de riesgo son identificados por el oncologo sobre una imagen
3D (Fig.1.1) de la zona afectada obtenida mediante tomografia computerizada (CT) e
imagen mediante resonancia magnética (MRI). Estas imagenes se obtienen en el plano

axial del paciente (Fig.1.1).

FIGURA 1.1: Izquierda: desde el punto de vista anatémico el cuerpo humano se divide
en tres planos: axial, coronal y sagital. Derecha: el especialista delimita en la imagen
tomada en el plano axial la regiéon tumoral y prescribe la dosis a aplicar en la zona
tumoral, asi como la dosis maxima permitida en posibles érganos de riesgo adyacentes.

No obstante, el uso de estas peliculas no estd exento de inconvenientes, como son la
excesiva sensibilidad en su manipulacion, revelado y dificultad de almacenaje. Sin em-
bargo, el mayor de ellos radica en que la radiografia digital ha hecho que queden pocas

reveladoras en los hospitales, las cuales son caras de mantener y tienden a desaparecer.

Dado lo anterior, es preciso desarrollar nuevos sistemas de deteccién que mejoren los
tradicionales y que sean capaces de verificar de una forma simple, correcta y econémica,
el tratamiento complejo de radioterapia para que este se pueda aplicar de forma éptima

y segura.
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1.2. Dosimetria y control de calidad para los tratamientos

de radioterapia

Un principio fundamental en radioterapia es la utilizacion de la energia depositada por
la radiacién incidente para destruir células tumorales reduciendo todo lo posible el efecto
en organos vitales. Resulta importante comprender céomo tiene lugar esa deposicién de
energia. A dia de hoy existen técnicas de radioterapia con distintos tipos de particulas
[2], nuestro trabajo se centra en la terapia con fotones, disponible en el Hospital Virgen
Macarena de Sevilla, por ello a continuacion se presenta una descripcion de los conceptos

dosimétricos basicos para la terapia con fotones.

1.2.1. Principios de dosimetria para fotones

Dado que los fotones son particulas neutras, cuando estos inciden sobre un medio ma-
terial, no depositan energia directamente por ionizacién, como hacen las particulas car-
gadas. La deposicién de energia es un proceso que tiene lugar en dos pasos: en primer
lugar los fotones dan su energia a los electrones del 4tomo, a continuacion los electrones

transfieren su energia al medio, por ionizaciéon o bremsstrahlung|[14].

La transferencia de energia de los fotones a los electrones puede ocurrir principalmente
por los tres tipos de interaccion (Fig.1.2): efecto fotoeléctrico, efecto Compton y produc-

cién de par electréon-positron.

= Efecto fotoeléctrico: el foton desaparece tras haber transferido toda su energia a

un fotoelectron.

= FEfecto Compton: en el cual una parte de la energfa del fotén es transferida a un

electron poco ligado del material. La trayectoria del fotéon sufre un cambio.

= Produccién de pares: el foton desaparece, generando un par electréon-positron. Ge-
neralmente el positron se aniquila con un electron del medio, generando dos fotones
de 511 keV.

La probabilidad relativa de que uno de estos tres tipos de interaccién tenga lugar depende
tanto del ntumero 7 del detector, como de la energia del fotén incidente, como muestra
Fig.1.3. Como podemos ver en la Fig.1.4 a energias de radioterapia en la seccién eficaz

de la interacciéon de los fotones con el cuerpo humano el efecto Compton es dominante.

Cuando una dispersién por Compton ocurre, el fotén transmite parte de su energia a un
electrén del 4tomo, el cual es liberado de la estructura atémica y puesto en movimiento.

La energia que se transmite (Fy.) esta definida como:

Etr = Einc - EC (11)
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Ficura 1.2: Ejemplos de interaccion de un fotén con una lamina delgada: (1) Efecto

Compton.(2) La particula no interacciona.(3) Efecto Compton tras efecto fotoeléctrico

con escape de foton X. (4) Produccion de un par electrén-positron seguida de aniquila-

cion del positron, generando dos fotones gamma de 511 keV.(5) Efecto fotoeléctrico con

escape de un fotoelectréon. Entre estos tipos de interaccion, aquellos en que los fotones

transfieren energia a los electrones son el efecto fotoeléctrico, el efecto Compton y la
produccion de par electron-positron [14]
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FicurA 1.3: Las tres principales interacciones de los rayos gamma y su peso relativo
en funcién de la energia y de la densidad del medio [14]

Donde (Eipnc) es la energia del fotén incidente y (E¢) es la energia del foton Compton.
La energfa de ionizacién no se tiene en cuenta, dado que normalmente es despreciable si
la comparamos con las otras energias que entran en juego. Esta energia transferida (Ey,)

adquirida por los electrones se transmite al medio, por ionizaciéon directa (E;op,) 0 por la
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FiGurA 1.4: La proporciéon relativa de los tres principales interacciones de fotones con
agua en funcion de su energia [15]

produccion de fotones de bremsstrahlung (F,.q), luego tenemos:
Etr == Ez'on + Erad (12)

Dado que los procesos radiativos llevan energia lejos de la region de interés, la dosis ab-
sorbida esta directamente relacionada con la energia perdida por ionizaciéon. El bremss-
trahlung se hace importante si la energia es mayor que 10 MeV [14], luego en general
puede ser despreciado en el rango de energia de radioterapia. En nuestro caso utilizamos
un linac para acelerar electrones hasta 6 MeV, para producir fotones por bremsstrahlung.
Por tanto, estos fotones nunca tienen mas de 6 MeV, por ello en nuestro caso se puede

despreciar dicha componente.

En nuestro sistema, presentado en el capitulo 2, donde un maniqui de polietileno alberga
un detector, los electrones en el maniqui son puestos en movimiento por los fotones, y
detectados en el volumen activo del detector de silicio. Una vez en el detector, generan
una corriente proporcional a la energfa depositada en el detector. Finalmente, la dosis

absorbida se obtiene en funcién de la energia depositada.

1.2.2. KERMA, dosis y equilibrio electrénico

El KERMA (Kinetic Energy Released per unit MAss) esta definido como la energia que

es transferida por los fotones incidentes a particulas cargadas, en nuestro caso, de fotones
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a electrones, en un volumen infinitesimal.

K = o _ (”) v
dm p tr

Donde (£) es el coeficiente de transmision de energia de masa y U es la energfa a través

I
g dF
de la superficie 6 95.

La energia transferida de fotones a electrones 6 el KERMA total (Kyutq;) se puede dividir
en la suma del término debido a la ionizacion 6 KERMA de colision (K.y), y al término

debido a la produccion de fotones bremsstrahlung 6 KERMA radiativo,(K;qq).

Ktotal = Kcol + Krad

Dado que s6lo procesos no radiativos contribuyen al KERMA de colisién, este puede

expresarse segin Ec.1.3

Ein _ Eout
Ko = dEqps _ ( ~ y ) _ H NG (13)
dm dm P/ abs

En Ef/“t estd incluida la contribucién de todos los fotones que abandonan el volumen de

interés, no solo fotones por dispersién Compton, si no también bremsstrahlung.

La dosis absorbida esta definida como la energia por unidad de masa absorbida por
unidad de volumen dV del medio. La energia absorbida es obviamente la diferencia entre
la energfa que entra en el volumen dV y la que lo abandona, separando la contribucién

de la radiacién y la particulas cargadas tenemos:
dE = (EJ' — EJ") + (E* — E2"")
es decir, la dosis queda definida como:

dE _ (BY'— E3") N (B — EoUh) (B — EoU)

D:%_ dm dm =Ko+

dm

La condicion en la cual (E;", = Eg?t) es llamada equilibrio electrénico: para cada parti-
cula de un tipo dado que entra en el volumen dV hay otra del mismo tipo y energfa que

lo abandona. En ese caso, la dosis absorbida es igual al kerma de colision D = K¢.

Fig.1.5 muestra claramente la relacion entre KERMA, dosis y equilibrio electrénico. En el
caso de que el haz de fotones no sea atenuado, el KERMA no depende de la profundidad
en el medio, dado que la probabilidad de dispersién Compton es constante. No se puede
decir lo mismo para la dosis absorbida: en la superficie de la zona no hay equilibrio
electrénico dado que los electrones comienzan a ser producidos y el nimero de particulas

saliendo del volumen es mayor que el nimero que entra. A esto se le llama regiéon de
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FIGURA 1.5: Relacion entre kerma, dosis y equilibrio electrénico [14].

build-up. La dosis sigue aumentando hasta que llega a la profundidad d del mismo orden
del rango R de los electrones: en este punto, la fluencia de particulas cargadas se hace

constante y se consigue el equilibrio electrénico.

En un caso real esto no sucede asi, el haz de fotones es atenuado, y no se puede llegar a
un completo equilibrio electrénico. La probabilidad de que ocurra la dispersién Compton

disminuye segin aumenta el nimero de fotones, y asi lo hace el KERMA.

El aumento de la dosis absorbida para una profundidad d < R, alcanza su méaximo, y
disminuye segin disminuye el KERMA. Para una profundidad determinada el KERMA
es siempre un poco menor que la dosis. Esto es nuevamente debido a la atenuacién de
los fotones, dado que el KERMA depende del nimero N de fotones a una profundidad
d.Cerca del maximo se llega a la llamada zona de transiciéon de equilibrio de particulas
(TCPE). Estas son las condiciones ideales para medir la dosis, puesto que depende menos

de la profundidad a la que pongamos el dosimetro [14].

1.3. Instrumentaciéon para la medida de dosis absorbida en

radioterapia

Existen dosfmetros realizados con diversas tecnologias, a continuacién se hard una in-
troduccién a los que habitualmente se utilizan en servicios de radioterapia, esto es, las
camaras de ionizacion, las peliculas radiogréaficas 6 radiocréomicas y los diodos de estado
s6lido. Cada uno de estos elementos utiliza un efecto diferente de la radiacién sobre un

medio [15, 16]. Se utilizan para encontrar la relaciéon de dosis en un punto del maniqui
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con la dosis en cualquier otro punto (verificaciéon relativa), pero generalmente no para
las medidas de dosis absoluta absorbida en un punto, para lo cual deben calibrarse en

laboratorios de referencia.

1.3.1. Camara de ionizaciéon

La camara de ionizacién mide el ntmero de pares de iones producidos en un volumen de
aire debido a la radiacién incidente. Su configuracién mas basica corresponde a un par de
placas de electrodos separadas por un volumen de aire a las que se aplica una diferencia
de potencial tipicamente entre 100 y 400V. Cuando la radiacion atraviesa las dos placas,
ioniza el aire produciendo electrones e iones positivos. Las particulas cargadas se dirigen
hacia su electrodo correspondiente dirigidas mediante el campo eléctrico, produciendo
un flujo de corriente, el cual puede ser medido por un electrémetro. Las camaras de
ionizacién esta disefiada para medidas punto a punto de la dosis absorbida en un medio,
esta debe cumplir los principios béasicos de teoria de cavidades [16]. Las utilizadas en los
hospitales deben ser calibradas por laboratorios de referencia secundarios que a su vez se
calibran en laboratorios primarios, para obtener valores absolutos de dosis. La capacidad
de deteccion de la camara de ionizacién esta limitada por su tamano fisico y el volumen

de aire necesario para tener una senal suficiente.

La camara de ionizacién no tiene una buena resolucién en energia, para campos con alto

gradiente de dosis, tiende a sobreestimar el ancho de la penumbra.

1.3.2. Peliculas radiografica y radiocrémica

Las peliculas radiograficas ya introducidas en la seccién 1.1 tienen una excelente reso-
lucién espacial, pero no se trata de un material equivalente a la piel y su procesado
que resulta laborioso, puede producir errores. Las peliculas radiocromicas|[17] tienen un
comportamiento més parecido al tejido, y no necesitan ser reveladas: la intensidad del
color es proporcional a la dosis absorbida por la pelicula, la dosis se calcula midiendo
la transmision de luz a través de la pelicula utilizando un fotodensitémetro, lo cual ha-
ce que sea un dosimetro muy préctico para campos pequenos [13, 16]. Ambos métodos
pueden ser utilizados para obtener un mapa de dosis con buena resolucién espacial, con
el inconveniente de que no permiten obtenerlo en tiempo real, y pueden verse afectados

por efectos de polarizacion y no uniformidad de los escaneres de peliculas comerciales.

1.3.3. Diodo de silicio

El diodo de silicio consiste en una unién p-n cuyo funcionamiento como detector se basa

en el principio que ilustra la Fig. 1.6: la zona n del silicio tiene exceso de electrones,
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mientras que la zona p tiene huecos. Si se aplica una diferencia de potencial para atraer
los portadores de carga a la unién entre las dos regiones, se producird una corriente
entre ambas. Si la polaridad aplicada es inversa, de modo que los portadores de carga
se alejen de la zona de unidn, se formard una regiéon de deplexion, libre de portadores
de carga, donde sélo existird una pequena corriente de fugas. El tamano de esta regiéon
de deplexion depende del potencial aplicado. Cuando una particula cargada incide, se
generan nuevos pares electrén-hueco en esta regién, que serdn atrapados por el potencial
del campo en esta zona, generando una corriente de ionizacién. De este modo se produce
un pulso de carga, cuyo tamafno depende del ntimero de pares electrén-hueco generado

por la particula en la region de deplexion [15, 18].

Direccién campo eléctrico

P n P n
o+
— e J—
+++ EEEE +
+HH+ +

Material tipop  Material tipon
-

{ huecos libres) (electrones libres) Regién deplexicn

(sin portadores libres)

W
electrén
++ Electrol, o
++ / L
it hueco
= *

F1cURrA 1.6: Cuando se aplica un campo externo a la regiéon p-n, se produce una zona de

deplexion. El tamano de esta zona depende del voltaje aplicado. Cuando una particula

llega a esta zona, produce un nimero determinado de pares electron-hueco, produciendo
una corriente que puede ser medida.

El silicio es un material semiconductor muy atractivo como detector de radiacion, permite
conseguir una buena senal de respuesta en un pequeno volumen sensible. Estos detectores
permiten obtener una alta resolucién espacial, debido a que este material es més sensible
que una cdmara de ionizacién con el mismo volumen. Otra caracteristica que hace del
diodo de silicio un buen detector para las aplicaciones de radioterapia es el cociente
constante entre el poder de frenado del silicio y agua para las energias utilizadas en
radioterapia, lo cual permite utilizar las medidas con diodo para obtener distribuciones de
dosis en profundidad [14]. Otras ventajas del diodo de silicio son su robustez y estabilidad
mecanica, excelente reproducibilidad. Sin embargo, la respuesta del diodo puede variar
con la energia y la temperatura, y puede sufrir danos debido a la radiacién, por esta razén
los diodos no suelen estar recomendados para dosimetria absoluta, y las distribuciones

de dosis obtenidas con diodos deben ser verificadas con cidmaras de ionizacion.



12 Capitulo 1

1.4. Sistemas para verificar tratamientos de radioterapia

Con el objetivo de asegurar la calidad en los tratamientos de radioterapia se han desa-
rrollado miltiples sistemas para su verificaciéon antes de aplicarlo a un paciente. Existen
sistemas comerciales asi como nuevos desarrollos realizados por diversas instituciones de
investigacion (tabla 1.1). La calibracion del sistema de planificacion de tratamientos de
radioterapia (Treatment Planning System 6 TPS) se realiza en condiciones de referencia,
con el acelerador a 0, por ello se pueden cometer errores en el calculo de dosis, especial-
mente para campos pequenos y bajas dosis, y cuando la cabeza del acelerador se aleja

de las condiciones de referencia.

FEntre los sistemas comerciales hay sistemas de detecciéon 2D basados en camaras de ioni-
zacion y diodos de silicio, los cuales permiten obtener mapas de dosis mediante algoritmos
de reconstruccion. La resolucion espacial de estos sistemas depende de la distancia entre
los elementos de deteccion. La dosimetria portal 6 EPID (Electronic Portal Imaging De-
vice), es otra opcion comercial, asociada al acelerador, la cual permite medir la fluencia
de salida del acelerador, asi como la posicién del colimador multildminas. Se han desa-
rrollado multiples sistemas basados en diversas tecnologias [19]. La resolucion espacial
es mejor que la de los arrays de detectores en 2D, pero la calibracién del instrumento es
mas complicada. En este contexto, diversas instituciones de investigacién comienzan a
realizar desarrollos que resuelvan las limitaciones de los sistemas comerciales. En la tabla

1.1 se muestra un resumen de los principales.

1.4.1. Arrays 2D comerciales

Los sistemas comerciales basados en arrays 2D permiten la verificacién de cada campo,
asi como la verificacién de un tratamiento en tiempo real. El plano detector de estos
sistemas puede estar compuesto por diodos de silicio o cAmaras de ionizacién. Aparte de

la tecnologia del detector, se diferencian en la disposicién y distancia entre estos.

Los sistemas MapCHECK y MapCHECK?2 (Fig.1.7) fabricados por Sun Nuclear, se basan
en diodos tipo n. MapCHECK esta formado por un array de 445 diodos con un area activa
de 0.64 mm?. La distancia entre los diodos es 7.07 mm dentro del area central de 10 x
10 cm? y de 14.04 mm en el area externa, cubriendo un area total de 22 x 22 cm?.
MapCHECK?2 contiene 1527 diodos con un espaciado uniforme de 7.07 mm en todo el

array, cubriendo un area total de 32 x 26 cm?.

Basados en camaras de ionizacién separadas, nos encontramos con I’'MRT MatriXX
(Fig.1.8) del grupo de dosimetria IBA, y OCTAVIUS 729 (Fig.1.9) de PTW Freiburg
GmbH.
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FicUrA 1.7: En la imagen de la izquierda se muestra MapCHECK, en la derecha
MapCHECK2. Vemos la diferente disposicién y nimero de diodos.

IPMRT MatriXX estd compuesto por 1020 camaras de ionizacién situadas a una distancia
de 0.76 cm de distancia entre ellas, cubriendo un area total de 23.63 x 23.63 cm?. Cada

camara de ionizacién tiene un diametro de 0.45 cm y una altura de 0.5 cm.

Octavius 729 tiene 729 ciAmaras de ionizacién con unas dimensiones de 5 x 5 x 5 mm?,

con un distancia de 10 mm entre centros, que permite medir un campo de 27 x 27 cm?.
Este se puede acoplar a un maniqui cilindrico Fig.1.10, permitiendo ubicar en todas las

medidas el array perpendicular al haz, evitando errores por dependencia angular.

L

(ha

ImAT MatriXX

F1GURA 1.8: El aparato ’'MRT MatriXX de IBA

Vtw ot f;._\f\\)"b

FIGURA 1.9: Detector Octavius 729, fabricado por PTW

La reconstruccién de la dosis en tiempo real con estos sistemas puede realizarse gracias

a algoritmos de interpolacion. El teorema de Nyquist se puede utilizar para estimar la
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F1GURA 1.10: Maniqui cilindrico para acoplar el detector OCTAVIUS

distancia y frecuencia en el espacio 6ptima de los detectores, para poder verificar un
tratamiento de IMRT [20].

Existen diversos estudios comparando las caracteristicas de los sistemas MapCHECK y
MatriXX [21], asi como para el detector Octavius 729 [22]. Todos estos sistemas tienen
la ventaja sobre las peliculas de que proporcionan la dosis en tiempo real. Sin embargo,
su resolucién espacial es peor, del orden del centimetro en todos ellos. Necesitan una
electronica complicada por el gran numero de canales y no son efectivos para obtener

mapas de dosis en planos axiales.

La compania sueca Scandidos ha desarrollado un sistema llamado Delta4 [23]. Este sis-
tema (Fig.1.11) es el primer intento de medir la dosis en el plano axial. Aunque puede
obtenerse la dosis online y se ha validado correctamente un cédigo de interpolacién, este
sistema adin depende de los datos del planificador para construir el mapa de dosis en el
plano axial. El maniqui de PMMA de este sistema utiliza 1069 diodos cilindricos de tipo
p (con un area de 0.0078 cm?)instalados en dos planos perpendiculares en cada uno de
estos planos, la distancia entre los diodos es de 0.5 cm en el area central (6 x 6 cm?), y

de 1 c¢m en el resto del area hasta los 20 x 20 cm?2.

F1GURA 1.11: Imagen del sistema delta 4 durante un experimento

1.4.2. Prototipos desarrollados por instituciones de investigacion

Para resolver los problemas que presentan los sistemas 2D comerciales, se comenzo6 el

desarrollo de otros sistemas basados en detectores de semiconductor segmentados: Este
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tipo de detector es ampliamente utilizado en imagen médica (como PET) y en fisica para

altas energfas. A continuacién presentamos algunos ejemplos:

En el marco del proyecto europeo MAESTRO (Methods and Advanced Equipment for
Simulation and Treatment in Radio Oncology) se ha desarrollado un detector monolitico
segmentado con 441 pixeles, cubriendo un 4rea de 6.3 x 6.3 cm? [24]. Cada pixel tiene
un 4rea activa de 2 x 2 mm? y una distancia de 3 mm entre el centro de cada pixel.
La electronica de lectura esta basada en el ASIC TERA06 desarrollado por el INFN
y producido por IBA Dosimetry. Este detector puede ensamblarse en matrices de 3 x
3, permitiendo obtener un detector mayor, segmentado, con un area activa de 18.9 x
18.9 cm?. La respuesta de este detector fue caracterizada y contrastada con camaras de
ionizacion y arrays 2D[25]. Se utilizé para medir mapas de dosis y sus resultados fueron
comparados con el sistema MapCHECK. Los resultados fueron positivos, aun asi, el
sistema es demasiado voluminoso debido a la electrénica asociada y, como consecuencia

de esto, no esta disenado para medir en planos axiales.

En la bisqueda de mejorar la resolucion espacial se trabaja en detectores segmentados
de silicio submilimétricos. Asi, por ejemplo, DOSI es un array de silicio pixelado con un
area activa de 0.25 x 32 mm?, y un espesor de 50 pm. Los pixeles tienen un tamaiio de
0.25 x 0.25 mm?, con una distancia de 0.05 mm. Su caracterizacion se ha llevado a cabo
[26] comparandolo con camaras de ionizacion y detectores de diamante, existiendo una

buena concordancia.

En este contexto, surge el proyecto RADIA [27], la principal innovacion es que se trata
del primer prototipo de un sistema que permite medir dosis en el plano axial con un

detector monolitico de silicio.

1.5. El primer prototipo del sistema Radia.

El sistema de verificacién de tratamientos de radioterapia Radia es el resultado de la
colaboracion entre el Hospital Virgen Macarena, el Centro Nacional de Aceleradores, el
Departamento de Tecnologia Electrénica y la Facultad de Fisica de la Universidad de
Sevilla. Radia tiene por objetivo resolver los problemas planteados en el estado de la

técnica actual.

Las peliculas no proporcionan la medida de la dosis en tiempo real, ademéas de conllevar
un tedioso proceso de calibrado y analisis, que hay que repetir con cada nuevo lote de
placas. Los “2D Arrays”, que si miden en tiempo real, y que se encuentran comercialmente,
estan constituidos por camaras de ionizacién ¢ detectores de semiconductor. Ambas
soluciones presentan una disposicién en la que la matriz de detectores estd insertada
en una placa, lo cual impide situarlos en planos transversales, por lo que tnicamente

son capaces de medir en los planos coronales del tratamiento. Ademas, la electronica
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asociada estd ligada al sistema de deteccion, con lo cual la direccién de incidencia del
haz queda limitada para no dafar los circuitos electrénicos, y que estos no perturben
la medida. Existen prototipos de detectores con una alta resolucién espacial, pero cuya
electrénica asociada limita la incidencia del haz de radiacién a la vertical, resultado utiles
s6lo para medidas de perfiles en una dimensién de campos pequenios o las penumbras de

los mayores.

El primer prototipo de Radia [1] fue implementado con un detector de silicio segmen-
tado por una cara (Single Sided Silicon Strip Detector, SSSSD) comercial, de Micron
Semiconductors Ltd., con un espesor de 500 pum y dividido en 16 tiras con un ancho de
3.1 mm, con un area total de 50 x 50 mm?. El sistema patentado incluye dos maniquies
realizados con agua soélida, uno disefiado para la caracterizacién del detector y otro para
la verificacién del tratamiento. Para la caracterizacion del detector se utilizé un maniqui
plano con unas dimensiones de 30 x 30 cm?. Un maniqui cilindrico de 15 cm de didmetro
y 17 cm de longitud, fue desarrollado para simular condiciones cercanas a las que se
encuentran en la clinica y poder verificar un tratamiento en 2D. Como innovacién, el

detector se posiciona dentro del maniqui cilindrico paralelo al eje del haz (Fig.1.12).

El maniqui cilindrico tiene un motor acoplado que le permite girar sobre su propio eje.
Para la lectura de la corriente resultado de la irradiacion del SSSSD con el acelerador
linac de 6 MV del Hospital Virgen Macarena de Sevilla, se implementa un electrémetro
que integra la carga total recibida. La carga, proporcional al voltaje de salida es digita-
lizada con un ADC de 12 bits y analizada utilizando un DSP. Este primer electrometro,
disenado con un circuito integrador tenia el problema de que segiin cambiaba la tensién,
asi cambiaba la polarizacién del voltaje del detector, afectando esta variacién la sensi-
bilidad y produciendo una no linealidad en la respuesta de la corriente generada. Para
compensar esta desviacion, el DSP aplicaba un algoritmo de linearizacién, el cual cal-
culaba el mejor ajuste cuadrético obtenido durante las medidas, asi como la correccién
debida a la no uniformidad de cada uno de los canales de lectura, para aplicar un factor
de conversion a la lectura y convertir a dosis (cGy) dicha lectura. La senal procesada
digitalmente en el DSP es transferida a una aplicacion software desarrollada en Labview
ubicada en un PC. Dicha aplicacién permite tanto controlar la rotacion del motor como
la adquisicién de senales del detector de silicio, previamente calibrada a dosis en el hard-
ware. Los datos se transmiten mediante un bus serie RS-232. El periodo de muestreo del
software de lectura esta limitado por el tiempo de procesado durante la adquisicién, el
DSP permite llegar a periodos menores que 100 ms, pero la adquisicién esté limitada a

700 ms debido a las operaciones en el DSP y el software.

La sefial adquirida procesada en el PC permite la reconstrucciéon de un mapa de dosis,
mediante un algoritmo basado en la transformada de Radon [28]| donde, se considera la
dosis absorbida en cada punto como una funcion f(x,y) donde x e y son las coordenadas

del plano axial, ésta se reconstruye a partir de las dosis recogidas en cada uno de los
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segmentos longitudinales de los que se compone el detector, en medidas realizadas a dife-
rentes orientaciones del mismo; y donde dichas dosis constituyen la funciéon proyectada,

del mapa de dosis f(x,y) que se desea obtener.

FIGURA 1.12: Maniqui cilindrico con la electrénica asociada, ubicado en el Hospital
Virgen Macarena de Sevilla, para realizar el experimento.

1.6. El nuevo prototipo del sistema Radia

Tras la caracterizacion [27] de la primera version descrita en la seccién 1.5, se hizo una
revisiéon critica de diseno del sistema, con el objetivo de mejorar la resoluciéon espacial y

en energia, asi como para obtener un sistema maés efectivo en el tiempo de uso.

Para poder llevar a cabo dichos objetivos, es necesario definir nuevos requisitos tanto en

el plano detector como desde el punto de vista mecanico, electronico y del software:

Para conseguir una mejor resoluciéon espacial, en el nuevo sistema se utiliza un detector
formado por dos SSSSD, que denominamos “Dual Single Sided Silicon Strip Detector,
DSSSSD”, también de Micron Semiconductor Ltd.[29]. Este detector, fabricado segun
nuestros requerimientos, tiene un tamano mayor y su superficie esté dividida en un mayor
numero de tiras mas estrechas que en el anterior prototipo. Para poder albergar este nuevo
detector, es necesario disenar un nuevo maniqui cilindrico de mayores dimensiones, asi
como un sistema motor que permita girar el maniqui con una resolucién minima de 1z, de
forma que mejore la precisién en el control de la posicién del detector. El motor debe ser
lo mas pequeno posible, y situarse alejado del detector, para no interferir en la radiacién.
El motor sera controlado por un driver que recibe senales desde un sistema hardware. El
hardware ademas de este control incluye un sistema de lectura basado en un digitalizador

de 16 bits, para mejorar la resolucién en energia respecto al prototipo anterior.

El software debe permitir tanto la lectura de los datos del sistema de adquisicién como

el control del motor que permite girar el maniqui cilindrico. Para eliminar el limite en
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la frecuencia de muestreo introducido por el tiempo de procesado de datos en el DSP,
los datos brutos son transferidos al PC mediante un bus CAN. Como innovacion en la
revision de diseno, se implementa una interfaz que permite integrar tanto las funciones de
caracterizacion del detector como la reconstruccion del mapa de dosis en el plano axial.
Este mapa de dosis reconstruido se puede comparar con la salida de datos calculada por

el planificador mediante el calculo del indice gamma.

Una descripciéon mas extensa de cémo se resuelven estos requisitos se presenta en el

capitulo 2.
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Capitulo 2

Material: Descripcion del sistema
para verificacion de tratamientos

complejos de radioterapia.

Este capitulo presenta el sistema de verificacion de tratamientos de radioterapia puesto
a punto en esta tesis, resultado de una revision critica de diseno del sistema anterior[27],
cuyo objetivo es obtener un sistema con una mejor resoluciéon en energia y espacial,
asi como mas efectivo en el tiempo de uso. Se describe la solucion de diserio elegida
para resolver los nuevos requisitos de cada uno de los bloques que forman el sistema de
verificacion; esto incluye el rediseno del sistema detector (detector, maniquies), sistema
de adquisicion, control del motor, y andlisis de datos e interfaz de usuario. Se hard una
caracterizacién méas extensa de la respuesta del sistema de adquisicién de datos en el
capitulo 3, y del detector en el capitulo 4. Asimismo, la interfaz de adquisicién y analisis

se estudiard en detalle en el capitulo 5.

2.1. El sistema de deteccion

Como resultado de la revisién critica anteriormente mencionada, el nuevo sistema de
deteccién cuenta con un detector, un maniqui plano, y un maniqui cilindrico mejorados,

que seran descritos en los siguientes epigrafes.

2.1.1. El detector

El bloque detector en esta versién del sistema es el detector que denominados “Dual chip
Single Sided Silicon Strip Detector BB7”, abreviado DSSSSD BB?7, fabricado por Micron
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22 Capitulo 2

Semiconductor. Como base para su diseno se utilizaron dos detectores comerciales BB7-
500; adaptados en una configuraciéon especial, teniendo en cuenta que la aplicacién final
es la medida de una dosis absorbida. Cada BB7-500 se trata de un detector de silicio
de 500 pum de espesor, segmentado por una cara (SSSSD, “Single Sided Silicon Strip
Detector”). Cada SSSSD presenta una cara segmentada en 32 tiras (2 mm de anchura)
y un anillo de guarda. El area activa de cada SSSSD es de 64 x 64 mm?, con un espesor
de 500 pm de Si .

Los dos detectores BB7-500 (Fig.2.1) se montaron en planos paralelos, con las tiras
perpendiculares entre si, mirando hacia fuera, separados por una capa dieléctrica de
kapton de 500 um, con las mismas dimensiones que la oblea de silicio, minimizando las

capas de aire entre ellas.

Con respecto al prototipo anterior el nuevo detector se ha elegido con una mayor area
activa, para permitir medidas de mapas de dosis mayores. El nimero de tiras es mayor,
teniendo cada una de ellas una anchura menor, buscando asi mejorar la resoluciéon espacial

[27].

W1(SS)-500 detector Dual chip SSSSD BB7
Number Junction Element 16 32
Element Lenght 49.5 mm 64 mm
Element pitch 3.1 mm 2 mm
Active Area 50 x 50 mm? 64 x 64 mm?
Thickness 500 pum 500 pm(cada SSSSD)
Element active volume 49.5 x 3.0 x 0.5 mm?3 64 x 2.0 x 0.5 mm?
Metalization Aluminum 0.3 pm Aluminum 0.3 pm
Package PCB with edge connections on one side PCB kapton

TABLA 2.1: Comparacion entre las caracteristicas del detector del primer prototipo y
las del segundo

En los resultados con el sistema anterior [27| se observo que el detector presentaba
problemas en las tiras situadas en los extremos, por el efecto de bordes [27, 30]. El nuevo

diseno incluye un anillo de guarda, que permite disminuir este efecto de bordes [31].

Aunque hablamos del detector como una unidad, en realidad cada una de las tiras se
comporta como un detector independiente. El detector estd compuesto por un conjunto
de diodos, los cuales polarizamos en inversa |18, 32|. Se polarizan todas las tiras a +40
V por el catodo (dopado n), el sustrato es el catodo compartido (oblea con dopado n).
Cada una de las tiras tiene un dopado tipo p (4nodo). Las tiras se conectan al conector

de salida, para asi leer la senal que llega a cada una ellas.

En las medidas de dosis con el W1(SS)-500 se observaron problemas por interferencia con

los conectores [33] y con el marco en el que se monta el detector. Asi, en el nuevo detector
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radioterapia.

FiGurA 2.1: Imagen de una de las caras del detector. Se aprecian las 32 tiras de silicio,
el anillo de guarda y los cables flexibles de kapton (los conectores estan al final de los
cables).

i

FiGgura 2.2: Detalle de los contactos entre cada una de las tiras del detector y las
pistas de salida. El anillo de guarda, que también actiia como catodo puede observarse
en esta imagen.

se han alejado los conectores, y se ha minimizado la cantidad de material que compone
el marco. Para el marco del nuevo detector se utiliza un espesor de 1200 pum de kapton
2.3 (Arlon 85N polyimida laminado de Dupont), con una densidad de 1.6 g/cm3. En las
direcciones paralelas al plano del detector las dimensiones del marco se han disminuido
desde ~ 1 ¢cm a 1.5 mm (Fig.2.3). El dieléctrico intermedio elegido entre ambas caras

del detector también es kapton, por su baja conductividad térmica y buenas propiedades

aislantes.

El disponer los detectores con las tiras perpendicularmente, uno respecto al otro, permite
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reducir el tiempo necesario para la toma de datos, al poder tomar datos simultidneamente

en dos angulos (a y a+ 90).

1200 um
200 x 200 unf cut-out to allow
—‘___,—f‘"— for pre-preg leeching
I
500 um ARLON 85N polyimide laminate 500 um

—— 200 x 200 un cut-out to allow

for pre-preq leaching

1200 um

FI1GURA 2.3: Esquema del perfil del encapsulado de detector proporcionado por Micron
Semiconductor.

Los cables planos que salen del detector son dos cintas finas de kapton de 200 mm de
longitud, al final de los cuales se instala un conector (Samtec TSW-117-7-L-D) de pines.
Las cintas conectadas directamente a las tiras detectoras tienen 34 pistas conductoras:
32 para las tiras del detector, una para el anillo de guarda y otra para el cdtodo. Estan
hechas de un nitcleo de 50 um Dupont AP8525R (p = 1.43 g/cm?), con18um de cobre

en cada lado.

Para albergar el detector, ha sido diseniada una caja (Fig.2.4), como protecciéon y para
minimizar las ranuras de aire entre la superficie del detector y las paredes de la caja,
con objeto de no modificar las condiciones de equilibrio electrénico de los electrones que
llegan a la superficie del detector. Dicha caja tiene unas dimensiones de 108.4 mm x
108.4 mm x 46.1 mm.

2.1.2. Maniquies

El nuevo diseno del detector conlleva la necesidad de redisenar los maniquies en los
cuales debe alojarse éste. Se revisan tanto el maniqui plano para la caracterizacién del
sistema en condiciones estandar, como el cilindrico para la obtencién del mapa de dosis
en el plano axial. El volumen de polietileno alrededor del detector debe ser suficiente
como para conseguir el equilibrio electronico [14, 27]. Los maniquies deben tener tamario
suficiente como para alojar el nuevo detector en dichas condiciones, y dar salida a los

dos cables ahora necesarios, uno por cada cara del detector.
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FicUrA 2.4: Caja para almacenar el detector minimizando las capas de aire. A la
izquierda vemos la tapa de la caja. A la derecha vemos la caja donde se instala el
detector

FiGura 2.5: Maniqui plano, tiene un hueco para albergar la caja del detector y la
salida de los cables

2.1.2.1. Maniqui plano

Las dimensiones del maniqui plano, que se muestra en la Fig.2.5, son 300 mm x 300
mm X 50 mm, con huecos correspondientes a las dimensiones de la caja disenada para

albergar el detector.
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2.1.2.2. Maniqui cilindrico

F1GURA 2.6: El maniqui cilindrico gira alrededor de un eje. A un extremo de este eje se
encuentra el motor, en el opuesto el sensor de dngulo. El sensor de dngulo se encuentra
montado sobre una PCB. Podemos ver la PCB a la derecha de la imagen

El maniqui cilindrico (Fig.2.6) tiene unas dimensiones de 300 mm de longitud y un
didmetro de 200 mm. Est4 formado por la unién de cinco cilindros, no todos iguales. Los

cinco cilindros estan unidos por tornillos pasantes de polietileno.

El cilindro central permite albergar la caja que contiene el detector para minimizar sus
huecos de aire. Este es intercambiable, dando la posibilidad de alojar peliculas radio-
graficas y camaras de ionizacién, permitiendo hacer una comparaciéon entre las medidas

obtenidas con los distintos métodos para las mismas condiciones.

2.2. El sistema de adquisicién de datos y control

El sistema de lectura de datos y control Radia2 ha sido disefiado en colaboracién con
el departamento de Ingenierfa Electrénica de la Universidad de Sevilla, introduciendo
mejoras respecto al prototipo anterior [1, 27]. Es un sistema de adquisicion de datos para
64 canales, especificamente concebido para esta aplicacién, con capacidad para leer cada
una de las tiras del detector, buscando aprovechar al maximo su sensibilidad. El sistema
de control permite rotar el motor controlando su posicion angular de forma instanténea,

gracias a la utilizacién de un sensor de dngulo.

En las siguientes subsecciones se hara una primera descripcién de la solucion de disefio

tomada para los bloques hardware que forman el sistema de adquisiciéon y control, asi
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como del sistema de comunicaciones y protocolo de gestiéon que permiten la interaccién
de los distintos elementos. Se finaliza esta seccion presentando la interfaz de usuario

dentro del sistema de comunicaciones.

2.2.1. Arquitectura del sistema de adquisicién de datos

Funcionalidades Componentes hardware
Sistema Adquisicion Datos Sistema Adquisicion Datos

HMI = Ordenador A
A L T
Gestid
> s | S

Y
@ an
®
:

Procesador

a s
: . 1)
2 ) /
E [
&
% \ Convertidor
] “#  Digitalizacion Analégico
8 Digital
o I
g A A

g Acondicionamiento
Senal

+ F 3

Circuito Integrador

Detector Detector

F1cUrA 2.7: En la columna de la izquierda se encuentran las funcionalidades, en la co-

lumna de la derecha el elemento del sistema que la desempena. La funcién de gestion de

la informacién se encuentra distribuida entre el ordenador, el bus CAN y el procesador.
La funcién del HMI se realiza desde el ordenador.
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La arquitectura funcional del sistema de adquisicién de datos comienza por un bloque
de acondicionamiento de senal, donde se recoge directamente la salida de cada una de
las tiras del detector. La senal del detector es adaptada en esta primera etapa al rango
necesario en la entrada del bloque donde se digitaliza, i.e. la senal analégica de entrada
adaptada es transformada en bits, los cuales para poder ser transferidos al ordenador se
ordenan siguiendo el formato de trama CAN definido por el protocolo de comunicaciones
[34]. Estas tramas deben ser organizadas de modo que sea posible su transferencia sin
perder informacién. Para ello se ha definido una capa de comunicaciones, siguiendo el
protocolo CAN: los bits empaquetados en una serie de tramas con formato CAN son
enviados hacia al PC a través de un bus CAN (epigrafe 2.2.3). La gestion de esta infor-
maciéon a través del ordenador se resuelve mediante la definicién de un protocolo de la
capa de gestion [35-37| (epigrafe 2.2.4). La interfaz hombre méaquina (en adelante HMI),
permite tanto la gestion del sistema de adquisicién de datos y control como anadir otras

funcionalidades, las cuales seran descritas con méas detalle en el capitulo 5.

La realizacién de este sistema incluye dos partes: hardware y software. Se consideran
hardware los bloques de acondicionamiento de la sefial, digitalizacion y gestiéon de la
informacioén, resueltos mediante un circuito integrador, un convertidor analégico digital
y un bloque formado por un procesador seguido por unos drivers con el cableado necesa-
rio, respectivamente Fig.2.7. El hardware trata directamente la senal fisica. El software
permite el control e interaccion de los distintos bloques hardware. El software esta dis-
tribuido entre el procesador, donde se incluye una parte del protocolo de comunicaciones
y de gestion, y el ordenador, donde se tendra acceso al interfaz hombre méquina. El
protocolo en el procesador ha sido programado en C, mientras que el interfaz hombre

maquina ha sido desarrollado en Labview.

2.2.1.1. Acondicionamiento de senal: circuito integrador y la funcion de

transferencia.

La senal de salida del detector es una carga, la cual debe ser convertida a tensién para
poder ser digitalizada, por ello es necesario conectarla a una etapa previa de acondicio-
namiento de senal. Esta etapa de acondicionamiento debe estar definida por una funcién
de transferencia lineal, al igual que la respuesta del detector con la carga acumulada
[15, 32, 38]. Se ha elegido para el acondicionamiento un circuito integrador, cuyo fun-
damento teérico es el de un circuito amplificador con realimentacion negativa [18, 38].
Este tipo de circuito permite estabilizar la ganancia del amplificador frente a posibles

variaciones externas ademas de obtener una salida lineal.

Este amplificador realimentado, presenta la relacion:

Vo=Aqgx Vg
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FiGURA 2.8: Esquema general de un sistema con realimentacion negativa

donde V, es la tensién a la salida del amplificador, Vg es la diferencia de tensién en-
tre la entrada inversora y la no inversora, y Aq es la ganancia diferencial (finita) del

amplificador.

Con la intencién de hacer un andlisis mas general de este circuito, se considera la fraccion
de la tension de salida que aparece en la entrada como SV, y suponiendo una realimen-
tacién negativa o, lo que es lo mismo, que esa fraccién de la tension de salida se resta de

la tension de entrada, se tiene que

Va=Vi—pV

Con lo que en general
Ag
Vo = ‘/z
<1 + BAd>

Resulta una expresion general de cualquier sistema realimentado en el que A4 sea la

ganancia en lazo abierto y [ el factor de realimentacion segin se indica en la figura|18, 38].

En este sistema la realimentacion se lleva a cabo conectando la salida del amplificador
operacional a la entrada inversora a través de una red 8, compuesta por un impedancia

compleja sin parte real (un condensador).

F1GURA 2.9: Modelo de circuito integrador de corriente ideal

La tension en el condensador es proporcional a la integral en el tiempo de la corriente

que lo atraviesa:
1 [t
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La tension de salida es igual a la tensién del condensador con signo opuesto:

Por lo tanto, sustituyendo en las ecuaciones anteriores, la tensién de salida es:

1 to
%@:—Co%@ﬁ:%?

La tensién de salida es proporcional a la corriente de entrada. En el caso ideal la evoluciéon
de esta corriente en funcién del tiempo es consecuencia de la carga que va generandose
en el detector durante la irradiacion (ver 3.1.1). Tras un correcto procesado de esta sefial,
podremos obtener la dosis acumulada en el detector durante la irradiacion (capitulod).
Para que este circuito ideal funcione, hay que evitar que las propias corrientes de pola-
rizacion del detector provoquen la aparicién de una tensién en la resistencia de entrada
(en nuestro sistema es la resistencia equivalente de cada tira del detector), falseando el

valor de corriente medida y dando lugar as{ a un error en el cilculo de la dosis.

Existen dos posibles soluciones: una de ellas es poner una resistencia en paralelo con
el condensador, que establezca una ganancia en continua alta pero no infinita. De esta
forma el sistema no integraria los valores de continua, ya que para ellos presentaria
una ganancia determinada. La otra solucién seria tener el condensador cortocircuitado
siempre salvo cuando se vaya a utilizar el circuito y la tensiéon de desviaciéon ajustada a
un valor determinado, de tal forma que, durante un breve espacio de tiempo se dispondra
del circuito funcionando como esta previsto, es decir, integrando la tensiéon en la entrada
[39].

En nuestro caso hemos optado por afiadir un interruptor en paralelo (ver Fig.2.10), que
permita cortocircuitar el condensador. El diseno se ha resuelto mediante un mosfet. El
mosfet se controla con una senal procedente del procesador, segin se explicard en 2.2.3,

mediante el interfaz de usuario.

Cuando el condensador esta cortocircuitado por el mosfet (en adelante también se dira
que el sistema estd en modo reset), no hay ninguna caida de tension en €él, en la salida
esta la tension continua fija de 5V aplicada en la entrada. Cuando se abre el interruptor
(o se quita el modo reset) se permite medir la carga acumulada en el condensador. Al
cargarse el condensador, el valor de tensién a la salida de la etapa de acondicionamiento
(Vo) serd igual el valor de tension continua al que se ha fijado la entrada menos el valor
de tension al que se va cargando el condensador (V;), en adelante llamaremos funcion de

transferencia a la relacién entre estas dos tensiones:

Vo=5+V, (2.1)
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FIGURA 2.10: Esquematico del circuito. Mosfet con resistencia en serie, en paralelo con
un condensador.

Con V, y V¢ en voltios. El mosfet utilizado como interruptor tiene una resistencia en
serie de 56). Este valor pequenio de resistencia al cerrar el interruptor permite que el
condensador se descargue de forma rapidal39, 40].La colocacién de un diodo zener es otro
cambio importante respecto al modelo ideal de integrador, dicho zener es el elemento que
fija el valor de 5V en el pin positivo del operacional, de esta forma la sehal de entrada
nunca podra ser superior a esos 5V, protegiendo los pines de entrada del operacional. El
objetivo principal de este componente es evitar que en la salida existan valores negativos
de tension, para asi poder aprovechar al maximo la entrada del convertidor analégico
digital (ADC). Durante toda esta descripcion estamos considerando que las entradas
estan correctamente aisladas, de forma que cualquier ruido que se halle en la entrada no
provoque un cambio en la salida, falseando el resultado. Esta hipotesis no se corresponde
con la realidad, se hard un analisis contemplando las no ideales del sistema en el capitulo
3.

La funcién de transferencia del sistema viene dada por la ecuacién 2.1. La linealidad de
esta funcién depende de la linealidad en la respuesta del condensador a la coleccién de
carga en el rango de interés. Es necesario escoger un condensador cuya curva de carga

sea lineal en dicho rango.
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2.2.1.2. Origen de los limites y linealidad de la funcién de transferencia

La evolucién de la tensién en el condensador en funcién de la carga depende de un

conjunto de pardmetros, cuya correcta seleccién resulta critica en la respuesta del sistema.

Se puede hacer una estimacion de la coleccion de la carga en una tira en funcién de la

dosis a partir de la ecuacién 2.2:
~D-m

@= W/e

(2.2)

En el numerador de la ec.2.2, D es la dosis acumulada en Gy (1Gy = 1J/kg), mientras
que m(kg) es la masa para cada tira de silicio, que se puede estimar a partir de la relacion
2.3:

m = p - Volumen (2.3)

Considerando que el volumen sensible es Volumen = 64 x 2 x 0,5mm?, tomando la
densidad del silicio p = 2,33 - 103kg/m? [41], obtenemos un valor estimado de masa de
silicio m = 149,12 - 1079 kg.

En el denominador de la ec.2.2 tomando en cuenta que la energia necesaria para producir
un par electréon-hueco en el silicio es W = 3,6 eV, hacemos la conversiéon de unidades a
J/C y obtenemos W/e = 3,6 J/Cul.

Resultando la expresiéon de carga estimada tedrica en culombios, en funciéon de la dosis
en Gy en la relacion 3.34
Q(Dosis) = 41,4-107%. D (2.4)

Se puede hacer una primera estimacién del valor de la capacidad que es lineal en el rango
de interés mediante la relacién 2.5. 0

C=5 (2.5)

En el denominador el valor de tensién V es la tensiéon méxima acumulada en el con-
densador: para no tener valores negativos y conservar el régimen lineal, buscamos un
condensador cuya curva de carga sea lineal hasta 5 V. Luego incluyendo en la relacion
2.5 el valor de tensién dado por el diseno de la etapa acondicionadora Viax=5 V. En el
numerador de dicha relacién sustituimos el valor de Q por el valor de carga estimada

dado por la expresiéon 3.34, obtenemos:

_41,4-107°.D

C
5

(2.6)

El valor de capacidad dado por la expresion 2.6 fija la carga maxima acumulable, es decir,
impone el valor maximo de dosis que se puede medir, lo cual influye en la resolucién en

energia del sistema (epigrafe 2.2.1.3).
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El problema para hacer la estimacién del valor de la capacidad es que el valor de dosis
méaxima (Gy) para calcular la capacidad necesaria no se conoce con exactitud. Al irradiar
con un acelerador conocemos la fluencia que este proporciona, pero el numero de unidades
monitor del acelerador s6lo se corresponde a dosis en condiciones de referencia. Se dice
que se tienen condiciones de referencia cuando tenemos una distancia entre la fuente del
acelerador y la superficie a irradiar de 100 mm, siendo la distancia entre la superficie y

el detector 1,5 mm.

Suponiendo que 500 UM corresponde a una dosis de 5 Gy, se obtienen los valores esti-
mados necesarios de capacidad:
_41,4-107%.5

C(5Gy) = — 5 = 4L4uF (2.7)

El valor obtenido en la relaciéon 2.7 se hace suponiendo cierta la hipétesis de que 1UM =
1cGy, pero ademés dicho valor no se encuentra en elementos comerciales luego se hace

una seleccion de componentes en un amplio rango entorno a este valor.

Para poder determinar con exactitud tanto la capacidad, como las caracteristicas mas
adecuadas del condensador, en estas irradiaciones al detector en condiciones de referencia42]
se configura el sistema de adquisicion de datos incluyendo condensadores de distinto va-
lor de capacidad, material y tensiébn maxima de polarizacién, en cada canal, con objeto
de estudiar la diferencia en la respuesta en funciéon de dichos pardmetros, y determinar
el valor del condensador que permite la respuesta lineal en el rango de dosis necesario

para la verificaciéon de tratamientos de radioterapia.

La Fig.2.11 muestra la respuesta para todos los canales, que depende de las caracteristicas
del condensador del circuito integrador del DAQ correspondiente a cada canal (capacidad,
material dieléctrico, tension de polarizacion méxima, tiempo de reset del sistema). Se

observa la linealidad o no linealidad en el mismo rango.

El condensador comercial,que presenta una respuesta lineal en el rango de irradiacién de
500UM tiene un valor de 47uF.

Atendiendo a la diferencia en material, para los mismos valores de capacidad, los con-
densadores cuyo comportamiento es ideal son los de PET; su respuesta es lineal en la
zona de irradiacion, y el efecto de absorcion dieléctrica (ver seccion 3.3.1.3) al final de
la irradiacién es despreciable. Estos condensadores no presentan problema por la absor-
cion dieléctrica, pero la integracion fisica de este componente en la actual electréonica
no resulta viable. Los condensadores electroliticos presentan una respuesta lineal en la
zona de interés, aunque se observa el efecto de la absorcién dieléctrica cuando acaba la
irradiacion. Se seleccionan los componentes de este material por ser los que presentan

mejor linealidad en la respuesta entre aquellos cuya integracion fisica es factible.
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F1cura 2.11: Salida tras radiar el sistema con distintos tipos de condensador. Se eligen
aquellos cuya curva de carga permanece lineal en el rango de dosis deseada.

2.2.1.3. Etapa digitalizadora: convertidor analégico digital

Fl sistema de adquisicién de datos debe registrar la salida de los 64 canales del detector.
Para ello se utiliza un conjunto formado por 4 tarjetas electrénicas, cada una de ellas
con la capacidad de digitalizar 16 canales. Cada una de las tarjetas contiene dos circuitos
integrados convertidores analogico digital (ADC). Se ha elegido como circuito integrado
el ADS8568 de Texas Instruments, el cual permite digitalizar 8 canales del detector,
obteniendo para cada uno de ellos una salida digitalizada con 16bit tedricos de salida.
Este ADC tiene un bus de salida serie con 16 bits y presenta una frecuencia de muestreo
de hasta 500kHz. La alimentacién de este chip esta entre -5 y +5 V. La configuraciéon de
la etapa de adaptacion siempre pone a su salida una senal mayor que cero, por tanto, la
entrada al ADC sera siempre mayor que cero. Dado que las entradas conectadas son las

llamadas single-ended, perdemos un bit de resolucion, quedando 15 bits efectivos.

Este nuevo sistema, cuyo ADC digitaliza la senal con 16 bits tedricos permite mejorar la
resolucion en energia respecto al anterior, en el cual tan solo se tenfan 12 bits teoricos.
Los 15 bits efectivos permiten obtener 2'® o 32768 niveles de cuantizacién. Luego para
un rango dindamico de datos de entrada de aproximadamente 500 cGy, segun el cual se
ha dimensionado la entrada al sistema, el incremento minimo de dosis teérica que se
podria detectar con el sistema son 500cGy/32768=0.016 cGy. Este valor de resolucion

es una primera estimacién tedrica, en esta primera etapa antes de calibrar s6lo sabemos
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F1GURA 2.12: Imagen de una de las tarjetas digitalizadoras: 8&h de entrada van a un
CAD, los otros 8ch de entrada van a otro CAD.

con certeza la relacion 5V/32768=0.152 mV, en la seccion 3.2.3 se hace un estudio més
detallado.

Para el conjunto de tarjetas de adquisicion de datos, a través de la interfaz de usuario
puede configurarse la frecuencia de muestreo de los ADC, dentro de un rango, asi como
el principio y fin de la digitalizacion en el ADC. Estas funciones a nivel hardware las
controla el procesador, el cual las implementa segan los algoritmos descritos en la seccién
2.2.3.

2.2.2. Arquitectura del sistema de control del motor

Sensor
Angulo *» Motor |*% Controlador [# Microprocesador || Interfaz

Sistema Motor DAQ

Ficura 2.13: El sistema para rotar el maniqui cilindrico esta formado por un motor
alimentado a través de un controlador. El controlador recibe los comandos que envia el
microcontrolador, a peticién del interfaz de usuario.

El nuevo sistema utilizado para rotar el maniqui cilindrico (Fig.2.13) esta formado por un
motor al cual le llega la alimentacién y la instruccién de giro a través de un controlador
[43, 44]. El motor se encuentra acoplado en uno de los ejes del maniqui cilindrico (Fig.2.15
y Fig.2.6), mientras el controlador esté integrado dentro de la caja con el sistema de

adquisicion de datos (seccion 2.2.1).

El sistema de control también incorpora un sensor de angulo[45] que permite determinar

la posiciéon angular del maniqui Fig. 2.6 en todo momento. Desde el interfaz de usuario



36 Capitulo 2

se envian los comandos con las instrucciones para controlar la rotacién del motor y el
maniqui cilindrico (epigrafe 2.2.3). El motor cuyo par es mayor que el del sistema anterior,

permite mover el maniqui con una resolucién minima de 1%.

El par del motor se ha elegido teniendo en cuenta las caracteristicas del maniqui cilindrico:
dicho maniqui tiene un didmetro de 200mm y una longitud de 300mm. El material del
cual esta fabricado es polietileno, de densidad parecida al agua. Esto da lugar a una

fuerza de 2Nm en el eje.

[ —

FIGURA 2.14: Detalle del eje del maniqui cilindrico donde esta ubicado el motor. El
grupo metalico a la izquierda es la reductora, a la derecha se encuentra el motor paso
a paso con una carcasa negra.

El motor elegido es un motor paso a paso hibrido con un par de 1,5 Nm en configuracién
bipolar serie y un paso angular de 1,8, modelo comercial M23 — 2,0 —1D10 — A3 — A
de CNC [46]. Se considera suficiente para efectuar la rotacion dicho par, ya que los
movimientos seran lentos. El motor que se alimenta y controla a través del controlador
modelo DBP —0,9/3,0A —24/36V —2/64Mp — D8 — A de CNC [47], también ha sido
seleccionado de pequenas dimensiones, para interferir minimamente con la radiacién. El
sistema incluye también una reductora 1 : 80, modelo NMRV030-130 [48], con objeto de

girar el motor con una precisién mejor que 1.

2.2.2.1. Sensor de angulo

En el eje contrario a aquel donde se ubica el motor se posiciona el sensor de angulo (Fig.
2.6), que mediante cableado se comunica con el sistema de adquisicion de datos para
informar de la posicion. El sensor de dngulo elegido es el MTS 360 de PTHER [45]. Este
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sensor presenta una resolucion en salida analdgica de 12 bits, es decir que 360/4096 es
la minima variacién angular que se puede medir, lo cual es mejor que un grado, es decir,

permite medir el movimiento angular de rotacién del motor.

2.2.3. Arquitectura de comunicaciones del sistema de control y adqui-
sicion.

Las comunicaciones en el sistema se basan en el uso del protocolo CAN, este permite la
interaccién entre una serie de terminales conectados a través de un bus que cumple con

las especificaciones de dicho protocolo.

CAN es un protocolo de bus serie inicialmente utilizado en la industria del automovil. Su
desarrollo comenzé a principio de los 80, cuando las aplicaciones electrénicas aumentaron
rapidamente: el cableado utilizando sistemas punto a punto comenzaba a ser demasiado
pesado, largo, caro y desorganizado, lo cual lo hacia dificil de reparar. Para resolver estos
problemas, Bosch desarrollo el protocolo CAN en 1983 [34].

Detector

I
Adquisicion y
Control

Bus CAN

Ordenador

F1GurA 2.15: Los terminales del sistema (electronica de adquisicion y control, y orde-
nador) se conectan a traves de un bus CAN.

Cada terminal conectado al bus tiene programadas distintas funciones software, las cua-
les permiten establecer las comunicaciones. Este software esta implementado tanto en
el extremo de la interfaz de usuario como en la electrénica: en las cuatro tarjetas de
adquisiciéon que ordenan los bits en tramas CAN, y en el microprocesador de la quinta
tarjeta, que permite ordenar las tramas que recibe de cada una de las cuatro tarjetas
para enviarlas al bus CAN. La parte hardware de la capa de comunicaciones consta de:
el ordenador, el microprocesador, el driver, el bus CAN y el cableado de conexién entre

los distintos terminales conectados al bus.

2.2.3.1. Procesador, Driver, Bus CAN y Ordenador

Cada una de las 4 tarjetas digitalizadoras ademés de 2 ADC para digitalizar 16 canales

del detector, incluye un microprocesador en el cual se ejecutan una serie de algoritmos
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F1cUrA 2.16: Esquema trama CAN:comienza con un campo de identificaciéon,otro de

control, a continuacién esta el campo de datos, que se cierra con otro campo de control

o CRC. La trama se acaba con un campo de confirmacién o fin de mensaje. La figura

de arriba muestra la trama CAN en formato standard, abajo la trama CAN en formato
extendido. Figura tomada de [49]

que permiten recoger, almacenar y preparar para el transporte la informacion de salida
de dichos convertidores. Estos algoritmos han sido programados en el microprocesador
de cada tarjeta para que este pueda ejecutar las funciones necesarias dentro de la arqui-

tectura del sistema de comunicaciones.

El microprocesador elegido es el modelo PIC32M X5X X/6X X/7X X de Microchip [50].
Tiene un tamano de posicion de memoria de 32 bits, asi como una velocidad de procesado

y tamano de memoria adecuado para gestionar la salida de sefial digitalizada proveniente
de los ADC.

La informacion proveniente de cada una de las 4 tarjetas digitalizadoras es recogida por
el microprocesador ubicado en una quinta placa de control. Esta placa de control es la
quinta tarjeta que compone la electréonica de lectura. Este elemento hardware da soporte
al software que se necesita para crear la capa de comunicaciones en este extremo de la
red de comunicaciones. Este microprocesador a nivel software, tiene programada la logica
que permite ordenar las tramas de las 4 tarjetas y enviarlas siguiendo el protocolo CAN,
recoge la informacién del sensor de dngulo con la posicién angular del motor y también

tiene codificados los algoritmos que permiten ejecutar el protocolo de gestion.

Cada canal analégico del detector, una vez digitalizado se convierte en 16 bits de datos a
la salida. Dado que el microprocesador elegido tiene 32 bits como tamano en cada posicién
de memoria, en una posicién de memoria del microprocesador cabe la informacién de dos
canales de salida del detector. La informacion que tiene cada posicién de memoria debe
ser ordenada de modo que se pueda enviar en una trama del protocolo CAN. La trama de
protocolo CAN esta formada por los campos que se muestran en la Fig.2.17. Se utiliza el

tamarfio de trama extendida del protocolo CAN, que tiene 64 bits. En este tipo de trama
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de mensaje CAN se puede transportar la informaciéon de 2 posiciones de memoria del

microcontrolador o 4 canales digitalizados del detector (figura 2.17).

& canales 8 canales 8 canales 8 canales & canales & canales & canales & canales
16 bitfcanal
Microprocesador Microprocesador Microprocesador Microprocesador
4 tramas CAN 4 tramas CAN 4 tramas CAM 4 tramas CAM
v Y Y Y
Driver CAM Driver CAN Driver CAM Driver CAN

Microprocesador
4 tramas CAN

Convertidor
CAN/USE

h 4

Ordenador

F1GURA 2.17: Esquema de formacién de tramas CAN en el sistema.Cada ADC digitaliza
ocho canales del detector. Cada tarjeta digitalizadora tiene un micro que forma una
trama CAN con la informacién de 16 canales.

A nivel hardware, para adaptar la salida del microprocesador de la tarjeta de control y
poder enviar la informacién de salida de este procesador al PC de usuario se utiliza un
driver. La eleccién del driver del CAN tiene como tnico requisito indispensable que dicho
driver admita niveles de tensién digitales entre 0 y 3.3V, ya que esa es la alimentacién
del micro controlador y por lo tanto los niveles digitales. Teniendo en cuenta este dato
se optd por un driver de Texas Instruments, ya que tienen una gran variedad de drivers
para sus micro controladores que también trabajan a 3.3 V. En concreto se eligi6 el
SN65HVD230DR.

La salida del driver es enviada al PC de usuario a través de un médulo CAN, disefiado
en el departamento de ingenierfa electrénica de la US, el cual permite el envio de las
tramas CAN desde la electronica a través de un puerto USB, mediante el cableado
correspondiente. La informacién entre el sistema de adquisicién de datos y el PC se

transmite segiin la limitacién impuesta por la velocidad de este bus de comunicaciones.
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2.2.4. Protocolo de gestién del sistema de control y adquisicién.

La interaccién entre los distintos terminales conectados al bus CAN es posible gracias a
que se ha definido un protocolo de gestion, i.e. una serie de funciones en cada uno de los

actores, asi como una serie de comandos que ambas partes pueden interpretar.

Control Etapa de Adaptacion

Contral Convertidar Analdaica Digital

Trigger
L J
Adaptacion * cab #  Procesador » PC
i
Control Movimiento
| v
Sensor de angulo [ Motor

FigurA 2.18: Diagrama relacién a nivel gestion entre los distintos bloques. El proce-
sador envia los comandos a cada subsistema con la accién a ejecutar

El protocolo de gestion define los mensajes que tienen que llegar a los distintos elementos
para permitir su interaccion (figura 2.18), cumpliendo las funcionalidades necesarias en el
sistema. En la tabla 2.2 se presentan los comandos que identifican un tipo de mensaje, asi
como su descripcion. Los mensajes utilizan el formato de trama CAN extendida definida

por la capa de comunicaciones.

Comando Descripcion
(Hexadecimal)
0xF0 Provoca el reseteo de capacidades.
0xF1 Libera el reset de capacidades, reactiva la adquisiciéon

de datos, envia el trigger, indicando el valor de la
frecuencia de muestreo y del nimero de capturas.

0xF2 Orden de mover al motor, y d4ngulo al que moverse.
0xF3 Activa medidas o detiene medidas.
0xF4 Reinicio del indice de mensaje y del tiempo global.

TABLA 2.2: Tabla comandos de Envio hacia el microprocesador

La interaccion entre los distintos bloques para tener la funcién esperada es posible gracias
a la capa de comunicaciones que proporciona el bus CAN. Tanto el microprocesador de

la tarjeta de control como el interfaz de usuario tienen programados los algoritmos que
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permiten abrir/cerrar la capa de comunicaciones (bus CAN) y codificar/interpretar los

mensajes definidos para la capa de gestion.

La capa de gestién en el microprocesador se resuelve mediante los algoritmos, que se
explican en los siguientes epigrafes. Los algoritmos que dan soporte a esta capa en la

interfaz de usuario se presentan en el capitulo 5

2.2.4.1. Algoritmo de envio de datos desde el microprocesador

El microprocesador estd programado para enviar datos, en cuanto hay alguno. Para ello

tiene programada una rutina que realiza la siguiente funcion:

Inicho

)

=
> <

v Mo

< eHaydata?

" o
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Crear trama

h A

Emwiar trama

I
F1GuraA 2.19: Algoritmo de lectura de instrucciones del microprocesador.

Existe programada una cola de salida software en el microprocesador, en la cual se
comprueba si existen datos nuevos del sistema de adquisicién que enviar al ordenador.
No enviara nada hasta que esta condicidon no se cumpla. En el caso de que la condicién
sea cierta, se enviardn hacia el ordenador cinco tramas de mensaje. Cada mensaje s6lo

puede tener un maximo de 64 bits de datos, segin el protocolo CAN.

El detector tiene 64 tiras de silicio, cada tira de silicio esta asociada a un canal de lectura
del ADC. Cada canal de lectura da una salida de 16 bits de datos. Cada tarjeta tiene la
informacién de 16 canales de lectura o 16 tiras de silicio. Al ser 16 canales sera necesario
el envio de cuatro mensajes cada uno de ellos con los datos de cuatro mensajes. Fl quinto
mensaje contendra el indice de los paquetes enviados y el tiempo relativo en el que se

han guardado esos datos.

Ademas de las tramas de datos, se crea una trama con el estado del sistema: posicion del
sensor de angulo, periodo de muestreo y captura, la cual es enviada de forma periodica

para tener monitorizado el estado del sistema desde el interfaz de usuario.
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Comando Descripcion
(Hexadecimal)
0x0F Datos con el estado general.
0xal Datos con el indice y el tiempo relativo.
Oxal Datos con los byte 0-3.
0xa2 Datos con los byte 4-7.
0xa3 Datos con los byte 8-11.
Oxa4 Datos con los byte 11-15.
a= Nuamero de tarjeta | Canales

a=1 canales 0 a 15
a= 2 canales 16 a 31
a= 3 canales 32 a 47
a=4 canales 48 a 63

TAaBLA 2.3: Tabla comandos de Envio desde el microprocesador

2.2.4.2. Algoritmo de lectura de las instrucciones en el microprocesador.

Cuando desde la interfaz se envia una orden, se produce una interrupciéon de lectura

en el microprocesador. El microprocesador comprueba si el comando se corresponde con

alguno de los establecidos segtin el protocolo. En caso contrario, se desechara la orden.

'\ inicic ]

Y

Analisis de
Comanda

¥ Y

¥ Y Y

Generar Trigger Activar Reset

Configurar

o Instruccidn al motor
adquisician

Desactivar Reset

F1GURA 2.20: Algoritmo de decisiones programado en el microprocesador. Analiza el
comando recibido y comprueba si existe y manda ejecutar la accién.

2.3. La interfaz de usuario

En la revision de disenio del sistema para verificar tratamientos de radioterapia [1]| se de-

fini6 la necesidad de una nueva interfaz que permita integrar dentro de un mismo entorno

el proceso de medida, andlisis de datos y verificaciéon de tratamientos de radioterapia.
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Una interfaz es el conjunto de caracteristicas fisicas y funcionales necesarias en la frontera
comun entre sistemas 6 entre un sistema y una persona, que permite su compatibilidad
y operacion. La frontera entre la persona y el entorno de operaciones en el cual se utiliza
un sistema se denomina interfaz de usuario o interfaz hombre-maquina (HMI, human
machine interface). La interfaz de usuario permite un flujo de datos y comandos entre
el usuario y el sistema, que puede ser correctamente codificado/interpretado por ambos
extremos [51, 52|.

La nueva interfaz de usuario da acceso a los comandos que permiten el control, adquisiciéon
vy monitorizacién de los datos obtenidos tras un experimento, asi como su posterior

analisis, afiadiendo nuevas funcionalidades, a las que se dedica el capitulo 5.

2.3.1. La interfaz en la arquitectura del sistema de comunicaciones

Los requisitos funcionales del sistema de comunicaciones son resueltos mediante una
arquitectura organizada en capas o niveles. Cada capa se apoya en la que esta debajo:
este concepto se utiliza en muchas areas de las ciencias computacionales, recibiendo
distintos nombres segun el campo [53]. El niimero de capas, nombre, contenido y funcion
difiere de un sistema a otro. El proposito de cada capa es ofrecer servicios a niveles
superiores, a traves de una interfaz, mientras le oculta los detalles relacionados con la
forma en que se implementan los servicios ofrecidos. La idea fundamental es que una
pieza particular de hardware o software, provee un servicio a un usuario, pero mantiene

ocultos los detalles de su estado interno y los algoritmos que utiliza [? 7 |.

Cuando la capa n en una méaquina lleva a cabo una conversacién con una capa n de otra
méquina, a las reglas y convenciones utilizadas en esta conversacién se les conoce como
protocolo de capa n [54]. En esencia, un protocolo es un acuerdo entre las partes que se

comunican para establecer la forma en que se llevard a cabo esa comunicacion [55].

Entre cada par de capas adyacentes hay una interfaz. Esta define las operaciones y
servicios primitivos que pone la capa inferior a disposicién de la capa superior inmediata.
Ademas de minimizar la cantidad de informacioén que se debe pasar entre las capas, las
interfaces bien definidas también deben simplificar el reemplazo de una capa con un
protocolo o implementacién totalmente diferente, va que todo lo que se requiere del
nuevo protocolo o implementacién es que ofrezca exactamente el mismo conjunto de
servicios a su vecino de arriba, como lo hacia el protocolo o la implementacién anterior.
Ni los detalles de implementacién, ni la especificacion de las interfaces forman parte de
la arquitectura, ya que estan ocultas dentro de las maquinas y no se pueden ver desde el

exterior.

La interfaz de usuario es la primera capa. La capa de gestion del sistema es la que permite
la interaccién de los distintos bloques para cubrir las funcionalidades que llama el usuario

de la interfaz. La capa de gestién del sistema se apoya en la utilizacién del servicio de
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la capa de comunicaciones. Esta capa se comunicaciones estd resuelta mediante un bus

CAN.

De forma conceptual, con una analogia se puede explicar la diferencia y la relacién entre
la capa de gestion y la capa de comunicacién. Imagine que tiene acceso a un arbol cargado
de manzanas, las cuales quiere hacer llegar a su mesa. Es necesario un medio entre el
arbol y la mesa. Puede utilizar una cesta para su transporte. En nuestro sistema, la capa
de comunicacién es la cesta que permite llevar las manzanas desde el arbol a la mesa. La
capa de gestion es la que indicaria las acciones necesarias para conseguir un fin, como
podria ser coger la manzana del arbol y echarla en la cesta, acercar la cesta a la mesa y

sacar la manzana de la cesta y ponerla en la mesa.
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Caracteristicas Metrologicas del

Sistema

FEn este capitulo se comienza caracterizando la sefial medida por el sistema de adquisicién
de datos en ausencia de radiacién, es decir, la senal generada por las fuentes de ruido asi
como estimando el valor maximo de sefial de entrada real y su ruido asociado. El nivel de
ruido del sistema de adquisicién no debe impedir la lectura de la entrada real, s6lo pode-
mos medir sefial una vez superado dicho nivel, por esta razon es necesario tanto conocer
su origen como cuantificarlo. A continuacién se presentan las caracteristicas metrologicas
del sistema: se define el concepto de funcion de transferencia, y los pardmetros que por
construccién la acotan: el umbral, la ganancia y la resolucién. Se acaba con un estudio
de la incertidumbre en la medida dada por el sistema de adquisicion para obtener la cota
de incertidumbre, de modo que para el valor final obtenido en cualquier medida, puede
darse el +%.

3.1. Caracterizaciéon de la senal medida por el sistema de

adquisicién de datos.

En esta seccién comenzamos realizando una descripcién del modelo equivalente de senal
generada en el detector, luego presentamos la definicién de las posibles fuentes de ruido,
para seguir con el calculo del ruido que introduce el propio detector, tanto en ausencia
de radiacién como al ser irradiado, asi como cada una de las etapas de la cadena de
adquisicién. Finalmente hacemos un balance del nivel de ruido total, el cual provoca una
acumulacion de carga no deseada en el sistema de adquisicion de datos. Cuando se irradia
el detector en las distintas configuraciones descritas en el capitulo 4, se espera obtener a
su salida una senal proporcional a la dosis acumulada. Sin embargo, como acabamos de

explicar, la sefial a la salida del sistema no es sélo el resultado de la carga inducida por

45
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FicurA 3.1: El detector sin irradiar polarizado tiene a su salida una senal resultado

de la suma de la corriente de oscuridad y su ruido asociado. Esta senal en corriente se

convierte a tension en el circuito integrador, dentro del rango de entrada que admite el

ADC, que su vez afiade su ruido interno. A la salida del convertidor analégico digital
se suma la tension de ruido que anade esta etapa.

los electrones que interaccionan con el material semiconductor del detector [16, 39, 56].
La sefial de carga medida incluye la suma de las distintas componentes de ruido [39].
La Fig.3.1 muestra como a la senal de salida del detector, se le incorporan las distintas
componentes de ruido electronico de la cadena de adquisicion [16, 39, 56|, modelada en
la seccién 3.1.1. Este ruido superpuesto a la senal que deseamos medir contribuye a la

cota de incertidumbre de la medida realizada, concepto al cual se dedica la secciéon 3.3.3.

3.1.1. Modelo equivalente del detector: senal de entrada.

Como se introdujo en la seccién 2.1.1 el detector BB7-500 de Micron Semiconductor esta
compuesto por dos SSSSD, cada SSSSD presenta una cara segmentada en 32 tiras (2 mm
de anchura) mirando hacia afuera. El comportamiento de cada una de las tiras detectoras
en que se encuentra segmentado el Anodo puede aproximarse por un fotodiodo polarizado

en inversa, cuya senal de salida se produce en modo de una corriente [18, 32, 39].

El modelo equivalente para cada una de las tiras se puede aproximar por el circuito que
muestra la Fig. 3.2 [39, 57]: el paralelo de un fotodiodo (I4), con una fuente de corriente
(Insc), una capacidad parasita (Cj), y una resistencia (Ry). El valor de los parametros

obtenidos con este circuito equivalente [58] se utiliza en el analisis de la respuesta del
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FiGguraA 3.2: Circuito equivalente de un fotodiodo. El comportamiento eléctrico de cada
una de las tiras puede aproximarse por este modelo.

sistema de adquisicion para los distintos intervalos en el tiempo de una medida (seccion
3.2.4).

La corriente total (Isefa1) que se obtiene en cada uno de los fotodiodos es la suma de la

corriente de oscuridad (Ipsc) mas la corriente producida por la radiacion (I4).
Iseﬁal = Iosc + Id (3~1)

Cuando un fotodiodo se encuentra polarizado en inversa circula una corriente aunque no
incida radiacion, dicha corriente se llama de oscuridad o de fugas (Iosc); su valor aumenta
cuando incrementa la tension inversa [39]. Su respuesta temporal es estable al pasar los
primeros microsegundos tras la polarizacion [59, 60], por lo cual su valor se puede estimar

como constante para nuestro detector, al estar polarizado a una tensién fija de +40 V.

Es muy importante tener en cuenta este concepto: el objetivo de nuestro sistema es medir
la carga generada por la corriente de radiacion (I4), pero tanto cuando no hay senal de
radiacién a la entrada, como cuando se radia el detector, el condensador del circuito
integrador se carga con esta corriente de oscuridad, y con el ruido electrénico que lleva
asociado (seccion 3.1.3). La cantidad de carga debida a la Iog. debe ser corregida para

conocer la carga acumulada por la radiacion en el detector (seccion 3.3.1) .

En la Fig.3.3 vemos el valor de la corriente de oscuridad a 24 V caracterizada por Mi-
cron Semiconductor para las tiras de cada uno de los SSSSD utilizado en el prototipo

caracterizado en este trabajo.

El valor de Ry equivalente del fotodiodo para cada una de las tiras del detector, se puede
calcular a partir del dato proporcionado por el fabricante para la corriente de oscuridad

a 24 V (segun la expresion 3.2),
v
Ry = — (3.2)

IOSC

En la Fig.3.4 vemos el valor de Ry que se obtiene de la relacién 3.2. Con este valor del

parametro Ry, calculado en las condiciones de caracterizacién del fabricante, podemos
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F1GURA 3.3: Arriba se encuentra la grafica con la corriente de oscuridad para el detector
1 caracterizada por MicronSemiconductor a 24 V. Abajo se encuentra la gréfica con la
corriente de oscuridad para el detector 2 caracterizada por MicronSemiconductor a 24

obtener el valor de la corriente de oscuridad para el detector en las condiciones de nuestro

sistema (40 V) como el cociente entre la tension de polarizacion y la resistencia Ry (ec.

3.3), puesto que el fotodiodo se encuentra en su rango de comportamiento lineal [18, 60].

(3.3)

En Fig.3.5 tenemos el valor de la corriente de oscuridad para cada una de las tiras

detectoras estando el detector polarizado a 40 V en inversa. Como puede observarse

comparando los resultados obtenidos a 24 V y a 40 V, la corriente de oscuridad incrementa

con la tensién inversa.
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FicUraA 3.4: Arriba se encuentra la resistencia obtenida para el detector 1, abajo se
encuentra la resistencia obtenida para el detector , a partir de los datos de la corriente
de oscuridad proporcionados por MicronSemiconductor.

El valor maximo de 14, podemos estimarlo a partir de la expresion 3.4

AQ
I,="—"2—-1 A 4

Siendo AQ el valor de carga estimada tras radiar el detector con 500 UM, segin la
relacion 3.34, y At el intervalo de tiempo necesario equivalente para radiar 500 UM. El

nimero de unidades monitor es proporcional al tiempo de irradiacién, segiin expresa la

relacion 4.3.

Los parametros del circuito equivalente del fotodiodo para cada tira quedan asi definidos
a 40 V mediante el valor de Ry (Fig.3.4), el valor de la Ly (Fig.3.5), el valor de L4, y el
valor Cj [61]. Como se dijo anteriomente, estos valores se utilizan en el analisis de los

distintos intervalos a la salida del sistema que se corresponden con los distintos intervalos
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F1cURrA 3.5: Arriba se encuentra la corriente de oscuridad del detector 1 a 40V, abajo

se encuentra la corriente de oscuridad del detector 2 a 40V.

en el tiempo de una medida (seccién 3.2.4); y para corregir el efecto de carga acumulada

por la corriente de oscuridad (seccion 3.3.1.2).

3.1.2.

Fuentes y tipos de ruido electrénico: definicién.

El origen del ruido en un sistema electrénico puede estar compuesto por una suma de

ruido interno y ruido externo [39]. El ruido interno es el propio del sistema, el externo

se debe al que se introduce por otros circuitos o sistemas externos [39]. El analisis de

ruido que realizamos para este trabajo se centra en el ruido interno, al considerarse

despreciables las fuentes externas. Las fuentes de ruido que hemos llamado interno se

encuentra ampliamente detallado en la literatura [32, 39] para material semiconductor.
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En los siguientes péarrafos se definen los principales tipos de ruido electrénico que nos en-

contraremos al hacer el analisis tanto para el detector como para el sistema de adquisicion
de datos [32, 39]:

a) Ruido térmico, también conocido como ruido blanco. Presenta una distribucion espec-
tral plana, es decir, se produce a todas las frecuencias. Este ruido se debe a la agitacién
térmica de las particulas en cualquier componente de comportamiento resistivo. Crece
con la temperatura y con el valor de la resistencia equivalente del componente; mate-
maticamente se modela mediante una fuente de tensiéon de valor eficaz e; en serie con la

propia resistencia R donde se genera. Lo define la ec.3.5:

fs
e = / AKTRdf (3.5)
Donde K es la constante de Bolztman, T' es la temperatura en grados Kelvin y fi y fs

las frecuencias de corte superior e inferior del circuito.

Como se produce a todas las frecuencias, crece con el ancho de banda.Por esta razén,
al realizar el disefio de un sistema hay que ajustar su ancho de banda al necesario para
amplificar la senal, cualquier ancho de banda mayor no mejorara la senal e introducira

més ruido, empeorando la relacion S/N.

b) Ruido flicker o ruido 1/f. Es un ruido con ancho de banda limitada, aparece en todos
los componentes activos y en las resistencias de carbon. Su origen es diverso, pero siempre
se asocia a una corriente continua circulante por el componente y se modela mediante

una fuente de tensién er o una fuente de corriente if, segin definen las ec. 3.6 y 3.7:

fs K 2

ef:/ fe af (3.6)
fs K2

z'f:/ Tzdf (3.7)

Donde las frecuencias fi y fs son los limites del ancho de banda y K es una constante
proporcional a la corriente continua circulante 7 6 a la tensién equivalente e. La presencia

de la frecuencia en el denominador hace que suela predominar a frecuencias bajas.

¢) Ruido de golpeteo (shotnoise) o Schoktty, que se ocasiona por el movimiento aleatorio
de los electrones al atravesar cualquier barrera de potencial y que presenta una distribu-
cion espectral plana (es un ruido blanco), creciendo con la corriente que circule por el
componente (ip,); se modela como una fuente de corriente de valor is, de valor dado por
ec.3.8:

1

fs
i = / i df (3.8)
fi
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Sea cual sea el origen del ruido interno eg, al tratarse de la suma de variables indepen-

dientes no correladas (e1 y e2), se podra considerar que es aditivo puesto que:

fs
e = / (e1 +e9)? df = e 4 €2 + ejey (3.9)
f

El tercer sumando de la integral de la expresiéon 3.9 es nulo, al representar el producto

de dos variables aleatorias independientes, de media nula.

3.1.3. Ruido electrénico en el detector

El andlisis del ruido electrénico que nos encontramos en cada una de las tiras del detec-
tor DSSSSD-BB7 se realiza considerando su comportamiento como el de un fotodiodo
polarizado en inversa, segiin el modelo presentado en la seccién 3.1.1. Las dos posibles
fuentes de ruido mayoritario que tiene un fotodiodo son la corriente de ruido Schoktty
asociado a la corriente de oscuridad y el ruido térmico [62]. A continuacion presentamos
el calculo de estas componentes de ruido, particularizando en las ec.3.5 y 3.8 los datos
del detector, para acabar haciendo el balance de la corriente total que entra en el sistema

de adquisicién, desde el detector, cuyo origen no es la radiacién del sistema:

El ruido Schoktty o shot generado por la corriente de oscuridad esta presente en todas

las senales bajo la siguiente forma:

fs
Lvido Schoktty = / 2qlosc df (310)
fi

Donde Iiyido Schoktty €5 la corriente de ruido generada por la corriente de oscuridad (Iosc),
q es la carga del electron y las frecuencias f; v fs son los limites del ancho de banda
(seccion 3.1.4).

En Fig.3.6 pueden verse los valores de la corriente de ruido asociada a la corriente de
oscuridad, resultado de aplicar a la relacién 3.10 los datos presentados en la seccion 3.1.1.
La segunda posible fuente de ruido en el detector es debida al ruido térmico. Calculado
a partir de la expresion 3.11, donde Ry es el valor de resistencia equivalente para cada
tira del fotodiodo, y e; viene definido por la ec. 3.5, donde las frecuencias f; y fs son los
limites del ancho de banda (secciéon 3.1.4).

€
Iruido térmica = Ett (3.11)

En la Fig.3.7 encontramos el resultado del valor de la corriente generada por el ruido
térmico, obtenida aplicando a la relacion 3.11 los datos obtenidos en la secciéon 3.1.1.
Segiin puede observarse comparando los valores en la Fig. 3.6 y la Fig. 3.7, la corriente

de ruido térmico asociada a nuestro detector es del orden del fA, siendo diez veces mayor
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FiGura 3.6: Arriba se encuentra la grafica con el ruido asociado a la corriente de
oscuridad para el detector 1 a 40 V. Abajo se encuentra la grafica con el ruido asociado
a la corriente de oscuridad para el detector 2 a 40 V.

que la corriente de ruido Shoktty 6 shot asociada a la corriente de oscuridad, de estos

datos se puede concluir que en nuestro sistema de deteccién el ruido predominante es el
ruido térmico.

La suma total de corriente que entra en el circuito integrador cuyo origen es el detector
en ausencia de radiaciéon, puede expresarse con la relacién 3.1.3 es decir, como la suma
de la corriente de oscuridad (Iysc) (epigrafe 3.1.1) mas la componente de ruido Shocktty
(Lruido Schoktty) ¥ térmico (Iryido termico) calculada en este epigrafe. El valor de la corriente

total en ausencia de radiacién se puede aproximar por la corriente de oscuridad.

2 _ 12 2 2
Itotal - Iosc + Iruido termico + Iruido Schoktty (3'12)

Cuando el detector es radiado, la corriente de ruido Schokkty asociado a la corriente de

radiacion, se puede calcular de forma analoga a la corriente de este tipo de ruido asociada
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F1GurA 3.7: Arriba se encuentra la grafica con el ruido térmico para el detector 1 a 50
V. Abajo se encuentra la grafica con el ruido térmico para el detector 2 a 50 V.

a la corriente de oscuridad, mediante la expresién 3.10, obteniendo un valor

I1vido Schoktty rad = 0,2 nA

Haciendo balance del ruido electrénico en el detector, vemos cémo ninguna de sus com-

ponentes enmascara el nivel de la sefial medida (epigrafe 3.1.1).

3.1.4.

datos.

Ruido electrénico introducido por el sistema de adquisiciéon de

El ruido interno del sistema de adquisicién de datos se caracteriza por etapas, para

obtener el ruido final como la suma del ruido introducido en cada una de ellas.
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3.1.4.1. Ruido en la etapa de adaptacion.

La etapa de entrada al sistema de adquisicion de datos 6 etapa de adaptacion (Fig. 3.1),
estd formada por un circuito integrador de corriente descrito en la seccion 2.2.1.1, a cuya

salida se encuentra un filtro paso bajo. El ruido que entra en un sistema electrénico esta

R

| A VAVAVE

F1aurA 3.8: Filtro paso bajo: formado por una resitencia y un condensador.

acotado por su ancho de banda, estando éste determinado por el elemento de circuito
cuyo ancho de banda sea més restrictivo; en nuestro sistema, la restriccién en el ancho de
banda la establece dicho filtro paso bajo, ubicado entre la salida de la etapa de adaptaciéon
y la entrada de canal del convertidor analogico digital. Como muestra la Fig.3.8, esta
formado por una resistencia R = 3.3 k2 y un condensador C = 0.1 u F. Su funcion de
transferencia viene dada por la ec. 3.13. Sustituyendo w por 27f, se obtiene la frecuencia

de corte, f., cuyo valor es f, = 482,53 Hz.

1

= A
1+ jwRC (3.13)

El circuito integrador (Fig. 3.1) de la etapa de adaptacion lleva un amplificador ope-
racional, el cual es la fuente de ruido en esta etapa, cuyas principales causas de ruido
son el ruido flicker y el ruido térmico [18, 39|. Este ruido se puede aproximar por una

fuente de tension y otra de corriente (Fig.3.9). La Fig.3.10 ilustra cémo el ruido flicker

—@®
. 0|+

|||—

F1curaA 3.9: Esquema circuito equivalente de ruido de un amplificador operacional.
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es mayoritario hasta una determinada frecuencia (f¢), a la cual su valor se iguala al rui-

do térmico o blanco. El célculo de esta frecuencia (fy.) permite determinar el ancho de

K2 Ruido flicker
7 A mayoritario

§ Ruido blanco
mayoritario

] ] > 10gf

fio fae s

FiGura 3.10: Las dos causas mas importantes de ruido en un operacional son el ruido
flicker y el ruido blanco. Para una determinada frecuencia f,., ambas se igualan.

banda ocupado por cada componente de ruido en nuestro sistema. Para ello, se igualan
las ecuaciones 3.5 y 3.6 de ruido blanco o térmico y el ruido flicker [39], presentadas en

la seccién 3.1.2, resultando la relacién 3.14:

& = Clf. — £)+ K2
KQ _ 61% — C(fs - fz)
ln%
K2
fncv =
€blanco

Particularizando con los valores proporcionados por el fabricante de este amplificador [63]
en la ec.3.14, obtenemos una f.y = 12,5 Hz; es decir, la mayor parte del ancho de banda
del sistema estard ocupado por ruido blanco 6 térmico. A continuacién se presenta el
calculo del ruido flicker y del ruido blanco en el sistema debido a la etapa de adaptacioén,

determinado por el amplificador operacional:

El ruido térmico se calcula utilizando el valor de la densidad espectral de frecuencia S(f)
como indica la ec. 3.14; se utiliza el valor del ancho de banda (B,,) determinado por el
filtro paso bajo, y la densidad espectral de ruido proporcionada por el fabricante [63],

resulta que e, = 694 nV.

2 — L2 2¢ B ﬂz = 7nV 2— nV)?
L= A S(f) df/O (32@) df = By, (32\f(Hz)> f(694 V) (3.14)

Para realizar el calculo de la componente que aporta el ruido flicker, se aplica la relacién

3.15. Se utiliza el valor del ancho de banda (Bw) determinado por el filtro paso bajo y
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el valor de corriente de ruido proporcionado por el fabricante [63], resultando un valor
e? = 0,159nV?

) By i 2
= " df 3.15
= | e 319

Asi, la suma de ruido total dada por la ec. 3.16, puede aproximarse por la componente
de ruido térmico. El ruido flicker se puede considerar despreciable en esta etapa de
acondicionamiento, pues queda fuera del ancho de banda real del circuito, determinado
por el filtro paso bajo.

ep =€} +ef o (694nV)? (3.16)

3.1.4.2. Ruido en la conversién analdgico digital

La relacién senial a ruido de un convertidor analégico digital se define como el cocien-
te entre la potencia de la senal y la potencia del ruido. La potencia de ruido N esta

relacionada con el intervalo de cuantificacion ) segin define la ec. 3.17

_ @ (3.17)

V12

La potencia de senal S se calcula como la potencia eficaz de una senoidal a fondo de

escala (ec.3.18), donde N es la potencia de ruido y @ el intervalo de cuantificacion.

20 —1
S — @*(2°-1) (3.18)
V8
De esta forma, la SNR de un convertidor se expresa segin la ec.3.19:
12(2> - 1)2
SNR = IOIOg% = 10log ¥ =6,02b + 1,78 (3.19)

Con lo cual, al final la relacion senal a ruido (SNR) depende exclusivamente del tamano

del intervalo de cuantificacién, o lo que es lo mismo, del ntumero de bits para cuantificar.

La ec. 3.19 determina la SNR maéaxima, alcanzable por un convertidor de b bits. En un
caso real la SNR obtenida serd siempre menor, pues existen otros factores, ademés del
ruido de cuantificacion, que influyen sobre el ruido de fondo, aumentandolo y haciendo

que disminuya la SNR.

Para nuestro sistema, el ADC que utilizamos es el ADS8548, con 15 bits efectivos la

relacién senial a ruido teérica viene dada por la ec. 3.20.

Rango

SNR = 20log = 6b + 2 = 92dB (3.20)

adc
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La relacion sefial a ruido especificada a la salida del ADC por el fabricante es de 91.3

dB, lo cual da un valor equivalente de ruido de 0,136 mV.

91,3dB = 20 log

nadc

enade = 0, 136mV

3.1.4.3. Balance de ruido electronico

El balance de ruido total a la salida del sistema (eyy) se obtiene como la suma del ruido
de la etapa de adaptacion (e, )(epigrafe 3.1.4.1), mas el ruido de la etapa de conversion
analogico digital (enqqc)(epigrafe 3.1.4.2). Al tratarse de un ruido aditivo, se expresa
segln la relacion 3.21:

Cout = €n ade T € (3.21)

El nivel de ruido total equivalente a la salida del sistema de adquisiciéon de datos se puede

aproximar por el valor del ruido dado por el convertidor analogico digital (ec.3.22):

2. = (694nV)? + (0,136mV)? = (0, 136mV)? (3.22)

out —

3.1.5. Medida del ruido

El ruido del sistema puede caracterizarse como la desviacién estandar respecto al valor

medio de la senal medida, tomada en cualquier configuracion.

La Fig.3.11 muestra una medida del ruido del sistema: es el resultado de quitar el valor
medio de senial en un intervalo de medida. La desviacién estandar de esta senal tiene
un valor de 2.5 niveles, el cual equivale a 0.381 mV. Este nivel de ruido medido es
ligeramente mayor al obtenido de forma analitica (epigrafe 3.1.4.3), la diferencia puede

estar justificada por efectos capacitivos no tenidos en cuenta en el modelo utilizado.

Oruido sistema = 2,9 Niveles

La Fig.3.11 muestra una medida del ruido del sistema mientras esta siendo irradiado: es
el resultado de quitar el valor medio de sefial en un intervalo de medida. La desviacién

estdndar de esta senal tiene un valor de 3.65 niveles digitales.
Oruido irradiacion = 3,64 niveles

En porcentaje es un 0,012 %, esto equivale a aproximadamente 0,63 mV

Si pasamos a tensién el valor de corriente de ruido Schokkty generada por la corriente

de radiacion, estimada (seccion 3.1.1) particularizando en la ec.3.25, obtenemos un valor
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FIGURA 3.11: Medida tomada en condicién de campo uniforme (epigrafe 4.2) conside-

ramos estas desviaciones como el ruido del sistema. Izquierda: Resultado de sustraer el

valor medio de senal en zona sin irradiaciéon externa.Derecha: Resultado de sustraer el
valor medio de la senal en zona de irradiacion.

que coincide con el medido:

I At
Eruido = dT = 0763mv

Si en la expresiéon 3.5 despejamos el valor de R; utilizando este dato de la tension de
ruido medida con el sistema de adquisicién el valor de R; que obtenemos es del orden de
la decena de Gigaohmios; coincidente con el valor de Ry calculado en la seccion 3.1.1 a
partir de los datos del fabricante del DSSSSD.

Esto valida las estimaciones realizadas en dicha secciéon. Haciendo balance de las dife-
rentes fuentes de ruido del sistema, vemos como la contribucion del ruido del sistema de
adquisicion (epigrafe 3.1.4) es menor que la contribuciéon del ruido del detector. Luego el

nivel de ruido en el sistema de adquisicién no limita la medida de la sefial de interés.

3.2. Caracterizacion de la funcion de transferencia del Sis-

tema

La respuesta del instrumento ante la magnitud fisica a medir viene definida por la funcién
de transferencia f(X), esta contiene la informacion basica para evaluar tanto el objeto de

la medida como lo bien que esta ha sido realizada.

Antes de seguir hablando de la caracterizaciéon de la funcién de transferencia, es necesa-
rio comprender que los términos utilizados para describir una medida se establecen en
documentos llamados estdndar, pero existen varias terminologias de metrologia estanda-
rizadas que no son consistentes. En los libros de instrumentacién y en la descripcion de
caracteristicas de un instrumento, a menudo se usan los términos de diferente manera,

por ello a la hora de presentar el andlisis de la informacién proporcionada es necesario ser
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F1aUuraA 3.12: Esta figura muestra los parametros que definen la curva de calibracion o

funcion de transferencia f(X) para una respuesta lineal: en el eje X el rango de medida

acotado por los valores(X;, X,) define el alcance o fondo de escala (X — X;), mientras

en el eje Y se define la salida a fondo de escala Y; —Y;. El valor de la pendiente también
se conoce como la sensibilidad del sistema.

muy diligente en asegurarse que las afirmaciones hechas son interpretadas correctamente
[39, 64].

Los valores medidos los tomamos como si fuesen constantes, aunque su valor puede variar
con el tiempo. Estos cambios dindmicos pueden tener su origen en la magnitud a medir
o porque el instrumento de medida necesite tiempo para seguir los cambios en esta. Por
esto, tambien es necesario entender la existencia de caracterfsticas estaticas y dindmicas

tanto en el valor a medir como en la instrumentacion.

El valor obtenido tras medir repetidamente en las mismas condiciones no dara el mismo
resultado siempre: existe una variacion entre las medidas en intervalos cortos de tiempo
(repetibilidad), y puede existir una variacion entre medidas tomadas en un largo periodo
(reproducibilidad).

Las caracteristicas estaticas de la funcién de transferencia son la llamada curva de ca-
libracion |39, 64]. Para definir esta curva adecuadamente se necesita indicar su forma
y limites. La forma para una curva de calibracion en su region lineal (Fig.3.12) queda
definida mediante el valor de la pendiente de la recta de mejor ajuste y el error de li-
nealidad (maxima desviacion entre la curva de calibracion y la recta de mejor ajuste).
Los términos utilizados para definir los limites en abcisas y en ordenadas son el rango de

medida, y la salida a fondo de escala respectivamente [39](Fig.3.12).
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El rango de medida en nuestro sistema es el nimero de unidades monitor (UM) méaximo
para el cual ha sido definido, de modo que tenga un valor de salida a fondo de escala lineal.
El nimero de UM es proporcional al tiempo de irradiacion: 3,33 UM/sg, siendo esta una
caracteristica del acelerador Siemens Primus disponible en el Hospital Virgen Macarena
de Sevilla. Fuera de este rango son necesarios parametros adicionales como la saturacion o
nivel de entrada a partir del cual la pendiente disminuye de forma significativa (Fig.3.13).
Estos limites en la deteccién hay que determinarlo estudiando el comportamiento del
sistema.

Eje Y

N

» Eje X
X,

S

FicURA 3.13: Funcion de transferencia lineal hasta el punto Xs, en el cual la salida
pasa a estar saturada.

A continuacion se presenta la funcion de transferencia que se corresponde con la res-
puesta del circuito equivalente ante la senal de entrada en cada intervalo de medida.
Estos intervalos se corresponden con las distintas etapas que conlleva la toma de datos.
Se inicia el experimento con el reset del sistema activado, la tnica senal que entra al
circuito integrador es la senal de referencia mas el ruido del sistema, caracterizado en
la seccién 3.1, a continuacién se quita el reset, el sistema puede empezar a integrar la
carga acumulada por la corriente de oscuridad. En estas condiciones se empieza a irradiar
el sistema de deteccidon con ntmero determinado de UM, i.e. comienza el intervalo de
irradiacion At, lo cual hace que a la corriente de oscuridad se le sume la senal generada
por la radiacién. Una vez acabado el intervalo de irradiacién con un niimero determinado

de UM 6 At, el condensador comienza a descargarse.

Un analisis pormenorizado de cada una de estas etapas nos permite obtener el valor de
la lectura de cada tira en funcién de la entrada correspondiente, asi como entender el

origen de la forma de la funcién de transferencia.

Para caracterizar la forma en la regién de radiacién, tras el proceso de digitalizacion,
se hace el estudio de la ganancia (1/m). Este parametro sera el que permita obtener el

valor de la lectura a la salida como Ay = m At. Después se estudia la resolucién, para



62 Capitulo 3

conocer la lectura minima a la salida en el rango de medida, para acabar esta seccién

estudiando los limites de deteccién que presenta el sistema.

3.2.1. Analisis de los intervalos de tiempo de la medida
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FicUrRA 3.14: Funcién de transferencia del sistema para verificar tratamientos com-

plejos de radioterapia. Se muestran los datos en bruto para una medida obtenida en

configuracion de calibracién. En eje X se indica el tiempo en sg, en el eje Y se indica el

valor numeérico digital a la salida de la etapa digital. Puede diferenciarse el comporta-

miento en 4 zonas distintas, segin la fase de la medida. La zona de interes es la zona
de irradiacién, cuya forma y limites se busca caracterizar.

La respuesta en el tiempo a la salida del sistema se divide en distintos intervalos (Fig.3.14),
cada intervalo o fase de la medida tiene una sefial de entrada y circuito equivalente dife-
rente, produciendo cambios en la respuesta a la salida (Ay) . Caracterizar la respuesta del
sistema implica ver cémo afecta a la salida tanto la respuesta del detector a la irradiacién

como al nivel de ruido del detector y del sistema de adquisicién de datos.

1) Sistema en reposo: cuando no se esté irradiando el sistema y estd activado el re-
set. El circuito equivalente se muestra en la Fig.3.15: la pata positiva del amplificador

operacional (A.O.) estd a 5 V, luego la malla del circuito viene descrita por la ec. 3.23:

Vo(t) =IinR+5 (3.23)

donde el valor de la resistencia en ohmios es R = 47(2 y el valor de la corriente en

: 2 _ 72
amperios es I3 = 124,

En esta etapa la corriente que entra en el circuito ([i,) es el ruido electronico (Iryido)-
Las estimaciones que hacemos a continuacién son tomando el valor de una de las tiras
del detector. Aproximamos la corriente total de entrada por el valor Iyido ~ 130 mA.

Particularizando en la ecuacion del circuito resulta: V, = 130mA + 5V =5V
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_|_

5V

Ficura 3.15: Circuito equivalente para el modo de funcionamiento del sistema con el
reset activado y sin irradiar.

Esta senal entra en el digitalizador, cuya salida Ay sera el nivel digital correspondiente
al valor de 5 V. El valor de la salida del digitalizador estara en torno a un valor digital

32767 (nivel maximo de cuantizacion) al que se le suma el valor del ruido del ADC.

/ -
Vec / |

o < —

L Vo

_|_

5V

Ficura 3.16: Circuito equivalente para el modo de funcionamiento del sistema sin el
reset activado, irradiado o sin irradiar. El condensador C se carga con la corriente que
entra por el nodo negativo del amplificador operacional

2) Sistema preparado para medir: no se estd irradiando el sistema y no esté activado el
reset.
V(t) = 5 — Ve(t) (3.24)
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El condensador (Fig.3.16) C = 47uF se ird cargando con la suma de la corriente de
oscuridad (Ioge) y la corriente de ruido ([iyigo) del DAQ, aunque no exista ninguna
radiacién aplicada al sistema, con una relacién lineal dada por la expresiéon 3.25, donde
I = e + Tjao -

Ve(t) = vt (3.25)

C

La pendiente de la funcién de transferencia en esta etapa viene dada por la relacién
entre la corriente I;;, con el valor del condensador C. La senal de salida en esta regién se
corresponde con una sefal cuyo valor es una recta con una pendiente de un valor dado

por la ec.3.26:

= (3.26)

La caida de pendiente en esta etapa se corresponde principalmente a la carga del con-
densador con la Iy, resultando que la lectura en esta etapa, para un At que permita

superar el nivel de carga del condensador debida s6lo a ruido electrénico, permite obtener

Miosc -
3) Irradiacion: se estd irradiando el sistema, no esté activado el reset.

En este caso, la corriente de entrada al sistema I2, sera: I2 = I2.+ 12, + 13 la suma de

osc ruido
la corriente de oscuridad g, la corriente de ruido I yiqo v de la corriente de irradiacién

1.

El circuito equivalente es el mismo, evoluciona segin la ec.3.24, el condensador se cargara

mas rapido por la mayor intensidad que genera la corriente de irradiacion.

La tensién de salida comienza a caer linealmente en funcién del namero de UM 6 At con
que se radia el detector, segtin se carga el condensador con la I4. El valor de la pendiente
en la zona irradiacion (At), que nos permite obtener la lectura en niveles digitales Ay

de la medida, previa a la calibracién en dosis, se calcula con detalle en el epigrafe 3.2.1.

4) Fin de radiacion: se ha terminado de irradiar y no esta activado el reset. La corriente

2 _ 72 2
de entrada es I} = I5. + 1540

En este caso la forma de la funciéon de transferencia se debe a la contribucion de dos efectos
diferentes: el condensador empieza a descargarse a través de la resistencia equivalente del
dieléctrico del condensador Fig. 3.17 pero por otro lado, sigue la carga por la corriente

de oscuridad. Este efecto se describe en el epigrafe 3.3.1.3.

3.2.2. Ganancia

La ganancia para cada uno de los canales que forma el sistema detector se define como

el inverso de la pendiente en la zona de irradiacion.
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L Vo

sV +

L1

FiGura 3.17: Circuito equivalente para el modo de funcionamiento del sistema sin

el reset activado tras acabar de irradiar. El condensador C se descarga a través de la

resistencia R, la cual modela el comportamiento del dieléctrico del condensador. No es
la misma resistencia que cuando el circuito esta en modo reset.

El comportamiento en el intervalo correspondiente a la irradiacién puede estudiarse con
la ecuacién de mejor ajuste a una recta mediante[64]:

= recta que pasa por punto inicial y final.
» recta que pasa por cero (offset nulo) y final.

= recta de ajuste por minimos cuadrados.

Fn nuestro caso buscamos obtener la recta que mejor se ajusta por minimos cuadrados,
a la ec.3.27:

y=mz+q (3.27)

El valor de los pardmetros m y q se determina a partir de N medidas y;, correspondientes
a N valores fijos de x;. El principio de maxima verosimilitud indica que los valores més
probables de m y ¢ son aquellos que hacen minima x? (ec.3.28):

1
2 _ _ . q)?
X" = g (yi — max; — q) (3.28)

0<i<N-—1

65
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Las condiciones de minimo de x? son:

dXQ
am 0
d2
ax _
dq

Conduce a la expresiéon 3.29, solucion de los pardmetros m y q:

_ny wy—y )y
ny @ — (3 x)?
_Xy—m)x

n

m

q

donde se ha utilizado la siguiente notaciéon por facilidad de lectura:

Sem X

0<i<N—1

ny: Z (iyi)

0<i<N-—1

(3.29)

El valor del coeficiente de correlacion entre la recta de mejor ajuste y la respuesta del

sistema muestra que la linealidad es muy buena (R? ~ 0,999989), sin embargo, la funcién

de transferencia no es una recta perfecta. La Fig.3.18 muestra co6mo los residuos se ajustan

a una distribucién parabélica, indicando claramente la presencia de términos de mayor

orden.

Niveles

10l | | | | 1 ol
10

FIGURA 3.18: SSD = 100cm, profundidad 10cm, tamaifio de campo 10 x 10cm?, 100UM
(epigrafe 4.2).Jzquierda: Residuos de ajuste de la zona de irradiacién a una funcién
lineal. Derecha: Residuos de ajuste de la zona de irradiacién a una funcién cuadrética.

Se hace un ajuste de los datos a la ecuacion y = az? + bx + ¢, cuyo residuos se muestran

en la Fig.3.18, uniformemente distribuidos alrededor de cero.Para encontrar la recta de

mejor ajuste, suponemos que la respuesta real es cuadratica, queremos encontrar la recta

de mejor ajuste que minimize los residuos en el intervalo de irradiacion (ec.3.30):

ty
R:/ (az® + bx + ¢ — mx — q)*dx
t;

(3.30)
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De este modo nos queda que el valor de pendiente de la recta de mejor ajuste tiene la
forma de la ec.3.31.
m = b+ aAt (3.31)

Siendo a el término cuadratico, b el término lineal del polinomio de mejor ajuste y At el
intervalo de irradiacién, el cual es proporcional al nimero de unidades monitor con que

se irradia el sistema (expresion 4.3).

La pendiente no es un factor adimensional, lleva implicita una conversién de unidades
que se debe tener en cuenta para la calibracién a dosis. Particularizando la definicion de
pendiente en nuestro sistema podemos obtener las unidades: m = Ay/Ax, donde Ay es
el namero de niveles digitales (niveles) y Az es el intervalo temporal (s). La inversa de
este valor de pendiente es el llamado factor de ganancia. La ganancia de sistema tiene

unidades (s/niveles).
S

. 1
< Ganancia >= —(—
m; niveles

)

Se hace una media del valor de pendiente obtenido en condiciones de uniformidad para

cada uno de los canales de adquisicién del sistema.

<my; >
J

Donde j es el numero de experimentos realizados y m; es el valor de pendiente para la

<m >=

tira ¢ en cada uno de los experimentos.

Este factor de ganancia es diferente en funcion de la configuracion en que se realice la
toma de datos para la tira ¢. El factor de calibracién se obtiene a partir de la ganancia,

segln se explica en el capitulo 4.

3.2.3. Resolucion

Se define la resolucién como el cambio minimo en las variables de entrada que se puede
distinguir a la salida. La resolucién de cada valor que se obtiene a la salida del digita-
lizador viene dada por su ntumero de bits: el ADC que utilizamos tiene 16 bits tedricos,
pero en la salida de datos brutos vemos que la funcién de transferencia tiene un nivel
méaximo de ~ 32767, empiricamente tenemos 15 bits efectivos. La resolucion a la salida

del convertidor analdgico digital en voltios viene dada por la relacion 3.32:
. 9OV .
Resolucion estatica = 15 = 0,15mV /nivel (3.32)

Conociendo el valor del condensador del circuito integrador, la carga estimada equivalente

para ese nivel de tension esta definido por la relacién 3.33.

AQestimada min = C X AV = 47uF - 0,15mV = 7,05 nC (3.33)
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Haciendo uso de la relacién entre la carga acumulada y la dosis estimada por la expresiéon
77

Qestimada teorica(D0sis) = 41,4 - 107% . Dosis(Gy) (3.34)

Nos queda una estimacion del cambio minimo en dosis que puede medir el digitalizador

segin indica la expresion 3.35

m 7,05nC
_ Qestimada _ 00500 170 (3.35)

Dosis Min(cGy) = 41 47106 4142100

En nuestro sistema la resolucion no coincide con el umbral minimo de medida (seccion

42.3).

3.2.4. Limites en la deteccion

La evolucién de los datos en bruto a la salida del sistema de adquisicion con la irradiacion
al detector (Fig.3.14), muestra como la sefial cae con el aumento del namero de UM
suministradas 6 con el tiempo de radiacién. Segin aumenta la carga acumulada en el

condensador V¢ (t), la tension a la salida V,(¢) disminuye (ec. 3.36).

Vo(t) = 5 — Ve(t) (3.36)

La senal analdgica de tensiéon acumulada en el condensador entra en el digitalizador,
a cuya salida su valor se convierte en 15 bits efectivos. La excursiéon méxima de senal
pertenece al rango acotado de (0,32767) niveles digitales. Los limites en la funcion de
transferencia dependerian de la tensién acumulada en el condensador como indica la

expresiéon 3.37:

Vo max(V;: min = OV) = 5V(t = O) (3.37)
‘/0 min(‘/c max — 5V) — OV(t - tmax)

Sin embargo la respuesta de cada uno de los canales del sistema de adquisicion es diferente
debido a las no idealidades, y los valores de la salida a fondo de escala del sistema extremo

inferior f(X;) y extremo superior f(Xy) estan acotados segin se describe a continuacion:

El extremo inferior f(X;) esta acotado por el valor maximo que puede digitalizar el ADC

antes de entrar en su zona de saturacion:

=

>

~—
I

f(X(t=0)) > Vsat cap
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Solo a partir de un valor de entrada que llamaremos umbral tenemos una respuesta lineal
a la salida de la etapa digitalizadora. El umbral es la tensién minima en el condensador
que hace que la funciéon de transferencia tenga un valor fuera de la regién de saturacion del
convertidor analogico digital (Vias aApc), ¥y que éste entre en su zona de comportamiento
lineal. Este valor de tension minima que hace al ADC entrar en su region lineal es
diferente para cada canal, debido a las no idealidades de los canales de la electronica.
Los canales del 17 al 32 entran en regién lineal a partir de una tensién V., menor, éstos
canales permitiran medir la dosis acumulada a partir de un valor de carga acumulada

menor (seccion 4.2.3).

El extremo superior f(Xg) esta acotado por la cantidad de carga méxima que puede
acumular el condensador del circuito integrador permaneciendo este dentro de su regién
de comportamiento lineal Vi maxima (seccion 2.2.1.2). El rango de dosis que se puede

medir estd acotado por estos limites en la funcién de transferencia:

f(Xi) =2 Viat cap o Dosispin = Umbral;

f(Xs) = Vo maxima o D0SiSmax

3.3. Incertidumbre de la medida.

Es inevitable que el resultado de cualquier medida sea un niimero con un cierto grado

de incertidumbre ¢ [65].
€ = Valoryerdadero — Valormedido

La incertidumbre es siempre desconocida como funcién temporal, pero podemos hacer
una estimacion de su valor absoluto, esto es lo que definimos como la cota de incertidum-
bre o AX .Esta cota de incertidumbre es el resultado de la contribucién de las distintas

fuentes de incertidumbre en un sistema.
Valorpea € [Valormedido — AX, Valormedido + AX}

Definir el comportamiento del sistema en lo que se refiere a la incertidumbre en una me-
dida exige cuantificar y clasificar sus distintas fuentes. Las incertidumbres suelen clasifi-
carse en sistematicas y estadisticas|65-69]. Las incertidumbres sistematicas se mantienen
constantes en valor absoluto y signo después de medidas repetidas por lo que pueden ser
compensadas, mientras que las segundas permanecen atin después de haber sido corre-
gido las primeras. El estudio de estos parametros se lleva a cabo con los datos brutos

tomados en condiciones de campo plano (capitulo 4).
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3.3.1. Errores sistematicos o de instrumentaciéon

Algunos errores de medida estan provocados por el propio instrumento [39]. En nuestro
caso los errores provocados por el sistema dentro del rango de interés vienen dados por
el error en la ganancia debido a la no invariabilidad de la respuesta del sistema con el
tiempo de medida (epigrafe 3.2.2). Fuera de este rango nos encontramos con otros efectos
como la corriente de oscuridad y la corriente de fugas cuando se termina la irradiacién.
En los siguientes epigrafes trataremos estos conceptos y el modo en que afectan a nuestras

medidas de dosis.

3.3.1.1. Error de ganancia

Para una misma configuracién el valor de la pendiente depende del tiempo de irradiacién
6 del numero de unidades monitor (UM) que haya recibido el detector. El error de
ganancia lo calculamos utilizando como referencia los datos obtenidos en condiciones de
uniformidad para 100UM, los cuales seran utilizados en el cdlculo del factor de calibraciéon
(epigrafe 4.2.1). Dado que la pendiente tiene un valor definido segun la expresion 3.31,
podemos calcular la desviacion estandar de cualquier pendiente respecto a la tomada de
referencia mger con la ec.3.38:

02, = (M — Myer)? (3.38)

m

Myer = b+ aAtrer

Siendo a y blos ajustes cuadrético y lineal para la medida de referencia y Atyr el intervalo
de tiempo equivalente al nimero de unidades monitor con el cual se han obtenido los

datos, podemos estimar su desviacién con la expresiéon 3.39:

Om a
— ~ —At ~ 0,30 3.39
s 30 % (3.39)

3.3.1.2. Efecto de la corriente de oscuridad

El valor de la pendiente calculado en el epigrafe 3.2.2 es para un caso ideal, basado en
la hipotesis de que toda la sefnial adquirida por el sistema se debe a la carga generada en
el detector al irradiar el sistema. No tiene en cuenta la contribucién de la corriente de
oscuridad a la funcién de transferencia. Al ser un detector polarizado en inversa existe
una cantidad de carga integrada debido a la contribucién de esta corriente, produciendo

una estimacion erronea de la sefial debida a irradiacion.

La expresién de pendiente my tras corregir el efecto de la corriente de oscuridad m;, .,
queda segiin indica la ec.3.40,

My = mi — M, (3.40)
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donde m; es la pendiente o inversa de la ganancia de la lectura para cada tira del detector
(epigrafe 3.2.2), y m;, . es la pendiente por carga acumulada solo por la corriente de
oscuridad. El valor de m;,., se obtiene aplicando a la relacién ?? (epigrafe 3.2.1) los datos
de corriente de oscuridad proporcionados por el fabricante (epigrafe 3.1.1), 6 haciendo
el calculo de la pendiente medida por el sistema de adquisicién en el intervalo antes de
comenzar a irradiar.

12+

Errar relativo corriente de oscuridad (54)
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FI1GURA 3.19: El eje Y muestra el error relativo introducido por la corriente de oscuridad
para los datos sobre los cuales se ha calculado el valor de ganancia. Este error tiene un
peso distinto para cada tira, dependiendo del valor de la corriente de oscuridad.

El error relativo que la corriente de oscuridad produce en la senal final Ay para cada
tira i depende de su valor en ésta, asi como de la tasa de dosis y del nimero de unidades

monitor (tiempo de irradiaciéon), como se puede deducir de la expresion 3.41.
Ay; = mcAt = (my — m;, ) At (3.41)

La Fig.3.19 muestra como para un campo uniforme este error puede ir desde el 0.7 %,
llegando hasta ~ 10 % para alguna tira. Fuera de condiciones de uniformidad, con cam-
pos asimétricos 6 que no irradien por completo la superficie del detector, el efecto de
sobreestimacion en la senal final Ay se ilustra con mayor claridad: durante la medida en

las tiras no irradiadas tan sélo se acumula carga por la corriente de oscuridad.

C K- (ml — miosc)At
Volumen

Dosis =

(3.42)

Cuando se convierte a dosis la carga acumulada siguiendo la relacion 3.42, en las tiras
sblo irradiadas parcialmente la dosis debida a radiacién depende del volumen de tira que

esté siendo irradiado, mientras que la carga acumulada debida a la corriente de oscuridad
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no depende del volumen de tira que esté siendo irradiada. La relacién 3.42 es el resultado
de despejar en la expresion 2.2 el valor de dosis en funcion de la lectura en el sistema de

adquicion de datos una vez corregido el efecto de la corriente de oscuridad (ec. 3.41).

3.3.1.3. Efecto de la absorcion dieléctrica

En la Fig. 3.20 se observa la tendencia no lineal en la curva de salida de cada uno de los

canales del sistema de adquisiciéon de datos, una vez que se acaba la irradiaciéon .
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FIGURA 3.20: Presenta la curva al finalizar la zona de irradiacién para dos tiras, cua-
lesquiera del detector. Debido a la descarga del condensador a través de la resistencia
del dieléctrico equivalente en todas las tiras nos encontramos este efecto.

Lo ideal para tener mayor campo de muestras y poder hacer un promedio del valor final
al que se llega una vez terminada la irradiacién, seria que la respuesta fuese una recta
con pendiente cero. Esto no es asi, dado que en el condensador se presenta el fen6meno
de absorcién dieléctrica: este puede aproximarse como la descarga de un condensador
a través de una resistencia en paralelo cuyo comportamiento puede modelarse con el
circuito de la Fig.3.21, siendo R la resistencia equivalente del dieléctrico del condensador.
La ecuacién que modela este comportamiento serfa:

Eouo(t) = R% + é (3.43)
Donde la resistencia R sirve para aproximar el funcionamiento del dieléctrico del con-
densador de capacidad C del circuito integrador. La solucién de la ecuacion 3.43 es la
expresion 3.44:

V(t) = Vrexp _t (3.44)
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+Esla{t)

FI1GURA 3.21: Descarga de un condensador a través de una resistencia: la tensién acu-
mulada en el condensador ¢, puede modelarse como una fuente de tensién, quedando
el circuito equivalente a una malla RC.

La tensién V; es la acumulada en el condensador en el instante que acaba la irradiacién.
El efecto de la absorciéon dieléctrica comienza fuera del intervalo de irradiacién At, por

ello no es necesario corregir su efecto en el valor final de la medida Ay.

3.3.2. Errores estadisticos: repetibilidad
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FIGURA 3.22: En el eje Y se muestra el valor de pendiente de cada uno de los canales,
obtenida en condiciones de uniformidad para un periodo de muestreo de 500msg.

El término repetibilidad hace referencia a la concordancia obtenida entre los resultados

del mismo experimento repetido en distintas ocasiones para un mismo sistema de medida.

Para cada tira esta relacién también puede definirse como la desviacién estdndar en el
valor de la pendiente de la funcién de transferencia del sistema (o,y,,), por ello el error
de repetibilidad del sistema se calcula en términos relativos,como la desviacién estandar

entre el valor de la pendiente para los distintos experimentos realizados en las mismas
condiciones.

i€ [1,N],

5repetibilidad< %) = W
m;

N= namero de experimentos particularizado en cada tira
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Para realizar este célculo utilizamos los datos obtenidos en condiciones de campo plano

para un periodo de muestreo Ty = 0.5sg. (Fig.3.22). El resultado se muestra en Fig.3.23,
el valor medio del € ~ 0,15 %

6Tepetibilidcui( %) = 0,15
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FiGura 3.23: En el eje Y se muestra el valor porcentual del error por la desviacion
estandar entre medidas tomadas en las mismas condiciones para un periodo de muestreo
de 500msg. Para cada tira del detector se obtiene un ¢ diferente

Repetimos el calculo utilizando los datos obtenidos en condiciones de uniformidad para
un periodo de muestreo Ty, = 0.1 sg. El resultado se muestra en Fig.3.24.
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FIGURA 3.24: En el eje Y se muestra el valor porcentual del error por la desviacion
estandar entre medidas tomadas en las mismas condiciones para un periodo de muestreo
de 100msg. Para cada tira del detector se obtiene un ¢ diferente

El valor de orepetibilidad depende de la periodo de muestreo. En esta desviacién entre
medidas tomadas en las mismas condiciones se incluye la desviacién por ruido, y el nivel

de ruido en un sistema aumenta al disminuir la frecuencia de muestreo [18, 39, 70].
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3.3.3. Cota de incertidumbre

El valor de la senal medida para cada tira lo obtenemos como un ntmero de niveles digi-
tales Ay, producto de la pendiente por un intervalo de tiempo como indica la expresion
3.45.

Ay = mAt (3.45)

Podemos estimar la incertidumbre de la medida con la expresién 3.46

@2 — @2 4 ﬁ2 ~ @2 (3.46)
Y m t m

Donde o; es la incertidumbre en determinar el At y o, es la incertidumbre en determinar

el valor de la pendiente.

La incertidumbre debida al intervalo de tiempo sigue la expresion:

o(At) 0,584t
At At (347)
Donde 0t es el periodo de muestreo y At es proporcional al nimero de unidades monitor

con que se irradia el detector.

Esta incertidumbre la podemos considerar despreciable en primera aproximacién, salvo
en casos particulares (epigrafe 4.2.3). El nimero de muestras obtenido a la salida del
digitalizador esta perfectamente determinado por la relacién entre la frecuencia de mues-
treo y el tiempo de irradiacién (6 ntimero de unidades monitor); no hay incertidumbre
en determinar la muestra inicial y final del intervalo de irradiacién. El ntunero de mues-
tras en el intervalo de irradiaciéon aumenta cuando hacemos mas pequeno el periodo de

muestreo.

Luego el célculo de la incertidumbre para cada lectura se puede expresar como:

oy _  [aAt, 0580,
Ay_\/( 3b) + (5 (3.48)

La incertidumbre para determinar el valor de la pendiente tiene dos fuentes: el error de
ganancia (sistematico, epigrafe 3.3.1), y la desviacion estandar del valor de pendiente
obtenido al repetir en unas condiciones determinadas (estadistico, epigrafe 3.3.2). Existe
diversos métodos para el calculo de la incertidumbre de una medida, que utilizan criterios
diferentes [66-69]. El valor de la incertidumbre en nuestro sistema puede obtenerse con

la expresion 3.49, puesto que ambos términos son independientes.

2 2 2 2
Oy ™~ \/Uestadl’stico + Osistematica ™ \/O-repetibﬂidad + Uganancia ~ 0733 Yo (349)
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La lectura para cada uno de los canales del sistema se puede expresar segtin 3.50

Ay = (mAt) £ oy (3.50)



Capitulo 4

Respuesta a la radiacion y
caracterizacion dosimeétrica del

detector

En este capitulo se caracteriza la respuesta del detector en condiciones similares a las
que se utilizan para calibrar los dosimetros en un servicio de radioterapia, segin los

protocolos en vigor [71].

4.1. Materiales

Las medidas para la caracterizacién dosimétrica del detector se han realizado con el ace-
lerador linac de uso clinico Siemens Primus del Hospital Universitario Virgen Macarena
de Sevilla, operando en el modo fotones de 6MV. Los colimadores alojados en la cabe-
za del acelerador permiten obtener diferentes tamanos y formas de campo, en concreto,
Primus posee un par de mordazas moviéndose a lo largo de la direccién longitudinal
(in-plane) y un colimador multilaminas (MLC), moviéndose a lo largo de la direccion del
plano transversal (cross-plane). E1 MLC esta formado por 80 pares de hojas de wolfra-
mio; cada hoja se mueve y controla de forma individual, permitiendo la generacién de
campos irregulares. En nuestro caso, para la primera caracterizacion, se utilizan campos

rectangulares y cuadrados.

El detector alojado en la caja disenada para minimizar los huecos de aire se situa dentro
del maniqui plano (seccion 2.1.1). Este se irradia con un haz perpendicular al area activa
del detector con varios valores de unidades monitor y tamanos de campo. El conjunto
formado por maniqui, detector y sistema de adquisicién de datos se instala en la camilla

del acelerador como muestra la Fig.4.1

7
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F1GcURA 4.1: Sistema de adquisicién de datos y maniqui plano con el detector alojado
en la camilla del acelerador, dispuesto para las medidas.

4.2. Medida y Resultados

En esta secciéon comenzamos presentando la calibracion a dosis del “Double Single Sided
Silicon Strip Detector” (DSSSSD), la cual lleva asociada la incertidumbre en la lectu-
ra del nivel digital asi como la incertidumbre en el factor de calibracion (epigrafe 3.3).
A continuacion se estudia la linealidad de la respuesta, umbral de dosis minima y re-
producibilidad en las medidas del detector con este sistema. La seccién finaliza con un
estudio comparativo de las curvas de dosis relativa obtenidas empleando el DSSSSD con
las obtenidas mediante cAmaras de ionizacién, habitualmente utilizadas en el servicio de
radioffsica del Hospital Universitario Virgen Macarena de Sevilla para caracterizar las
prestaciones del acelerador lineal: curva de dosis en profundidad, penumbra y “output

factor”.

4.2.1. Calibraciéon a dosis

La calibracién de las camaras de ionizaciéon o diodos de silicio que habitualmente se
utilizan en los servicios de radioterapia se lleva a cabo introduciendo los detectores en
una cuba de agua en condiciones de referencia: campo (10 x 10) cm?, SSD = 100 cm y
profundidad en agua d = 1.5 cm. En la practica 1 UM esta definida y calibrada de tal
modo que corresponda a una dosis de 1 ¢Gy en las condiciones citadas, pero tan sélo en

el centro del campo, puesto que a esa profundidad su perfil no es totalmente plano .

El “Double Single Sided Silicon Strip Detector” (DSSSSD) no es un dosimetro pequefio
como los habitualmente utilizados en clinica|9, 10]; las tiras miden 64 mm de largo y
tienen un ancho de 2 mm. Lo que se estd midiendo es una dosis integrada en cada

una de ellas. Ademas, cada tira se puede considerar un detector independiente con sus

'Datos cedidos por el servicio de radioterapia del Hospital Universitario Virgen Macarena de Sevilla.
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caracteristicas propias, y por tanto, con valor de ganancia y calibracién distinta. Por
estas razones se escoge como referencia para calibrar una profundidad de agua en la que
el perfil del campo (10 x 10) cm? sea plano, de forma que todas las tiras reciban la

misma dosis, convirtiendo la lectura L; de cada tira a X ¢Gy cuando son irradiadas con
X' UM.

Para conseguir este perfil de campo en el detector dentro del maniqui plano, éste se
situa en el centro del eje del haz, a una distancia SSD = 90 cm, utilizando agua sélida
hasta completar un espesor de 10 cm. En esta configuraciéon y profundidad de agua
s6lida, el perfil del campo (10x10) ecm? es plano. Estas medidas se realizan para las dos
posibles configuraciones que ofrece el detector al tratarse de un DSSSSD, en adelante
configuracion a y configuracion b (Fig.4.2). El espesor de agua solida utilizado en cada
configuracion es distinto, puesto que el espesor de la caja de polietileno es diferente por
cada cara. La dosis absoluta a SSD = 90 cm y 10 cm de profundidad en agua, es de 0.81
cGy/UM (?).

90cm 90cm

10cm 10cm

| |
B e

Casoa) Casob)

Ficura 4.2: Existen dos posibles configuraciones que ofrece el detector, al tratarse
de un DSSSSD. A la izquierda se muestra el diseno del maniqui en la posicion a, en
que el detector “top” se encuentra ubicado a una profundidad de polietileno d = 1.5
cm. En la figura de la derecha el detector se encuentra en la posicién b. La posicion b
es resultado de darle la vuelta a la configuracion de la posicién a: el que antes era el
detector “bottom” ahora se encuentra ubicado méas cerca del haz incidente, a d = 3.5
cm. La grafica muestra la configuracién para medir en condiciones de uniformidad en
ambas posiciones.

Irradiando con N UM, el valor en dosis para la lectura L; en esas condiciones se obtiene
aplicando el factor de conversion D; = 0.81 cGy/UM quedando la relacion 4.1:

L; niveles cGy

— D; =0,81— 4.1
N UM — UM (4-1)

2Datos cedidos por el servicio de radioterapia del Hospital Universitario Virgen Macarena de Sevilla.
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FiGUurA 4.3: Maniqui plano con agua solida encima.

Donde L; es el valor de la lectura para cada tira definido por

niveles

Li = ml(

) - At(s) (4.2)

con m; definido en el epigrafe 3.2.2 y At definido por la expresion 4.3, siendo la relacién

3.33 UM/s, una caracteristica especifica del acelerador Siemens Primus.

S

(4.3)

Para otra configuracion el valor en dosis D’; de la lectura L’; podréd obtenerse a partir de

este valor de referencia L; como

0,81-N
D} == L 4.4
7 L/L 1 ( )
Queda definido de este modo el factor de calibracién F; con la relacion 4.5
1-N -0,81
P 0,8 _3,33-08 (cGy/s) (45)

L; m;

La incertidumbre para el factor de calibracién F; proviene de la incertidumbre en el
valor de pendiente m; para la lectura L; en condiciones de uniformidad, cuyo estudio se

present6 en el capitulo 3.

or,  o(1/m;)
Fi B l/mi

=0,3% (4.6)

En funcién de la configuracién en que se realice la toma de datos para cada tira i, la

lectura es diferente. Las Fig. 4.4 y Fig. 4.5 representan el valor de la ganancia para las
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FIGURA 4.4: Factor de calibracién calculado para la lectura de las 64 tiras del detector
bajo un campo 10 x 10 cm? a SSD = 90 cm y d = 10 cm de espesor de material en la
posicién a. La barra de error es del tamano de los puntos.
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FiGuraA 4.5: Factor de calibracién calculado para la lectura de las 64 tiras del detector
bajo un campo 10 x 10 cm? a SSD = 90 cm y d = 10 cm de espesor de material en la
posicién b. La barra de error es del tamano de los puntos.
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dos configuraciones en que se realizan las medidas. La mitad de las tiras tienen F; més

baja que la otra mitad debido a la sombra de un detector sobre otro.

La dosis absorbida en cada tira del DSSSSD puede calcularse a partir de la expresion:

D; =F;- L; (4.7)

(a partir de ahora suprimimos el superindice para D; y L;). La cota de incertidumbre es:

D _ ()2 4 (TLive — (4 48
2[Ry (2 = 0a (4.8
Donde el valor o, lo define la expresion 4.6 y o, fue definido en el epigrafe 3.3.3

(denotado como oay).

4.2.2. Linealidad de respuesta a dosis

El valor de la dosis Dy depositada en una tira irradiando el detector con un nimero de

UM 6 At para una misma configuracion queda definido segin la relacion:

D
Di:Fi~Li:Fi-m,~‘At—>KZ:E~‘mZ— (4.9)
donde Fj es el factor de calibracion y L el valor de la lectura para una tira i, segiin se

han presentado ambos en el epigrafe 4.2.1.

Si la respuesta del detector en dosis fuera lineal, el valor de pendiente m; obtenido en una
misma configuracién, deberia ser constante, independientemente del niimero de UM con
que se irradia. Sin embargo en una misma configuracién la respuesta va a ser diferente
segin el intervalo de irradiaciéon 6 el nimero de UM, como indica la siguiente expresion
(ver epigrafe 3.2.2):

m; = b+ aAt (4.10)

La configuracién para estudiar la linealidad en la respuesta del DSSSSD es la misma que

para la calibracion a dosis con campo plano presentada en el epigrafe 4.2.1.

El detector se irradia con diferentes valores de UM en un rango de 2 a 100, calculando
para cada caso la pendiente y la desviacion estandar (ver epigrafe 3.3.1.1). Si la respuesta
fuese perfectamente lineal, la Fig.4.6 deberia presentar una recta de pendiente cero; sin
embargo se observa un comportamiento claramente distinto de éste hasta unas 5 UM.
Esto es debido a que a pocas UM la tasa de dosis que suministra el acelerador puede

no ser lineal, ya que al sistema le cuesta un tiempo establecer la realimentacién para
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alcanzar la tasa programada. Por encima de unas 5 UM se observa cémo los valores de

pendiente my se estabilizan, quedando aproximadamente en una recta de pendiente cero.
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Numero de unidades monitor

FIGURA 4.6: En el eje y se muestra el valor de pendiente en niveles por décima de
segundo obtenido en la configuracién de campo plano: (10 x 10) ecm?, SSD = 100 cm ,
d = 10 cm. En el eje X el nimero de UM.

4.2.3. Umbral de dosis

Estudiamos la dosis minima que puede medir el sistema con el detector en las condiciones

de calibracién anteriores, irradiandolo desde 2 UM en la posicién b.

En la tabla 4.1 se observa c6mo para el caso particular de la irradiacién con bajo niimero
de UM tenemos altos valores de incertidumbre en el intervalo de tiempo (calculada uti-
lizando la expresion 3.46). Hasta 10 UM no obtenemos una cota de incertidumbre cuyo
valor en dosis se encuentre dentro del margen del 2% recomendado por la ICRU [72].
Esto se podria corregir, ya que el valor oy, depende de la frecuencia de muestreo del ADC:
se podria bajar el nimero de unidades monitor a partir del cual se obtiene un valor de
dosis con una cota de incertidumbre menor al 2% aumentando la frecuencia de muestreo

del sistema.

Por otra parte, la dosis maxima que se puede medir en el detector es la correspondiente
a 500 UM; esto es asi por el diserio del circuito integrador, segin se explica en el epigrafe
2.2.1.1. Dicho valor de disefio a su vez limita el cambio minimo en la variable de entrada
que se puede medir a la salida o resolucion, cuyo valor es 0.017 cGy (epigrafe 2.2.1.2 y

epigrafe 3.2.3)
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UM  o,,/m(%) oi/t(%) op/D(%)

2 3.8 9 9
7 1.0 2.7 2.7
8 0.2 24 24
10 1.1 1.9 1.9
15 1.4 1.3 1.3
100 0.3 0.1 0.4

TABLA 4.1: Incertidumbres en funciéon del nimero de UM

El valor de incertidumbre es mayor que la resolucién, luego se puede concluir que la dosis
minima medible esta limitada por la frecuencia de muestreo del ADC, no por el nimero
de bits.

4.2.4. Reproducibilidad

En esta secciéon presentamos la reproducibilidad como el estudio de la desviacién entre
resultados cuando ha pasado un tiempo largo entre medidas realizadas en las mismas
condiciones. Concretamente se calcula la desviacion estandar (o) y el valor medio (m) de
las pendientes obtenidas para el conjunto de medidas realizadas en las mismas condiciones

con tres meses de diferencia. La desviaciéon relativa es:

Om

Erepro = E (4.11)

Para realizar este célculo utilizamos los datos obtenidos en condiciones de uniformidad
tanto en posicidén a como en posicién b. El valor obtenido para ambas configuraciones es

el mismo, y muy similar para todas las tiras, resultando:

Erepro = 0,12( %) (4.12)

4.2.5. Curvas de dosis en profundidad: PDD (Percentage Depth Dose)

El PDD (Percentage Depth Dose) se define a una determinada distancia fuente superficie
(SSD) y para un campo de tamaio fijo como:
Dosis(d)
PDD(d) = ————— - 100 4.13
(d) Dosis(dyef) (4.13)
Las medidas de PDD indican la variacién de la dosis absorbida en funcién del espesor
de material situado sobre el detector; es una de las principales funciones utilizadas para

determinar la adecuaciéon de un aparato como dosimetro. En general, para obtener las
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medidas experimentales de esta dosis se utiliza un detector de cdmara de ionizacién o
un detector de diodo semiconductor [73|. El PDD (Percentage Depth Dose) se obtiene a
partir de la dosis depositada a lo largo del eje central (eje de propagacion del haz) en una
cuba de agua de 50 x 50 x 40 cm?, cuya superficie se encuentra a 100 cm de la fuente
bajo el cabezal, el cual se dispone en posicion vertical hacia abajo (dngulo del gantry

igual a 0), a distintas profundidades.

Para obtener las medidas experimentales a distinta profundidad con el DSSSSD, se situa
éste perpendicular al haz en la posicion a (Fig. 4.2) y con diferentes espesores de agua
s6lida, hasta obtener los valores en profundidad, d = 1.5 cm, 3.5 cm, 5.0 cm, 10 cm y 15

cm, manteniendo la superficie superior (SSD) a 100 cm de la fuente.

100 T T T T T T T T T T T

— Ref. (10x10) cm™2
« DSSSSD (10x10) cm2

80 —

60 —

PDD

401~ 4

20 1 l 1 l 1 l 1 l 1 l 1
0 50 100 150 200 250 300

Profundidad (mm)

FIGURA 4.7: Puntos: PDD para el DSSSSD; las barras de error son del tamafio de los
puntos. Linea continua: PDD medido con camara de ionizacién (datos proporcionados
por el Hospital Universitario Virgen Macarena de Sevilla para un campo 10 x10 cm?.)

En la Fig. 4.7, los datos tomados con las tiras centrales (16 y 17 de cada detector) del
DSSSSD promediados y normalizados respecto al maximo se comparan con la curva de
PDD tomada con una camara de ionizacién tipo Farmer del Hospital Universitario Virgen
Macarena, para un campo (10 x 10) cm?, cuyos valores también estan normalizados
respecto al méaximo del perfil, situado a d = 1.5 cm de profundidad para esta energia. Se
puede apreciar una caida ligeramente mas acusada para la curva obtenida con el DSSSSD
(puntos de la Fig.4.7) justificado por el cambio en la energia del espectro de fotones con
la profundidad [73].
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Casob)

FicurA 4.8: Las medidas para penumbra se toman con el maniqui en la posicién a.

Para designar los hemicampos con que se irradia al detector, se utiliza como referencia

la perspectiva de un paciente tumbado sobre la camilla: izquierda L (left), derecha R
(right), arriba U (up) y abajo D (down).
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FiGUrA 4.9: Curvas de penumbra para cada uno de los ejes. Barra de error del tamano
de los puntos.
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4.2.6. Penumbra

En general, se define la penumbra del campo como la distancia entre los puntos del perfil
del haz que representan el 20 % y el 80 % de la dosis en el eje central (eje de propagacion
del haz)[73].

La Fig.4.8 muestra las diferentes configuraciones experimentales en que se han realizado
medidas para obtener la respuesta en condiciones de penumbra del DSSSSD, en las que
un campo asimétrico de tamafio (5 x 10) cm? irradia la parte derecha (R) o izquierda
(L) del maniqui, y un campo asimétrico de (10 x 5) cm? irradia la parte superior (U) e
inferior (D) del maniqui. También se han hecho medidas para los campos (5 x 10) cm? y
(10 x 5) cm? centrados en el detector. En todos los casos el campo se encuentra situado
a SSD = 100 cm en la posicién a de la Fig.4.2, es decir con el detector a 1.5 cm de
profundidad. Para calcular la penumbra normalizamos el resultado de cada hemicampo
respecto del valor de dosis obtenido en las tiras centrales para el campo asimétrico (5 x
10) cm? 6 (10 x 5) em?, pero centrado. Los campos L y R definen la penumbra en el eje

X (crossplane), mientras los campos U y D definen la penumbra en el eje Y (inplane).

En la Fig.4.9 se muestran los perfiles normalizados obtenidos en dichas condiciones: los
perfiles D y U con cuadrados y circulos rellenos, los perfiles L y R con tridngulos y un
aspa, respectivamente. En dicha grafica podemos determinar la zona de penumbra: 4 4+ 1
mm en el eje X, 5 £ 1 mm en el eje Y. El tamainio de campo en el eje X esta determinado
por el MLC, mientras que el del eje Y lo fijan las mordazas; éstas estan situadas en un
plano superior a las MLC, lo que justifica el valor mayor de la penumbra en ese eje. El
limite en la medida de penumbra con nuestro sistema viene determinado por el ancho de
la tira del detector (2 mm), pero el valor que medimos coincide con el indicado en las
especificaciones del acelerador lineal [74], con lo cual podemos concluir que el DSSSSD

es adecuado para realizar este tipo de medidas.

4.2.7. Output Factor

La dosis depositada en un maniqui por un haz de fotones, en el eje de éste, a una
determinada profundidad “d”, y a cierta distancia fuente superficie (SSD), depende del
tamarnio de campo. El Output Factor (OF) se define como la relacion entre la dosis
para cualquier tamafio de campo (A x A) cm?, Daxa, v la dosis para un campo de
referencia, Dyer a la misma distancia fuente superficie y profundidad “d” en un maniqui
plano. Generalmente el campo de referencia es un campo cuadrado de (10 x 10) cm?
[73].

_ Daxa

OF
Dref

(4.14)

El OF es otra de las funciones tipicas del acelerador, que se comprueba periédicamente

para asegurar que el acelerador opera correctamente para tratar pacientes.
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FI1GURA 4.10: Para realizar la medida del output factor se coloca el detector dentro del

maniqui plano a una SSD = 90 cm, d = 10 cm (configuraciéon b mostrada en la figura)

y d = 1.5 cm (configuracién a), irradiando con diferentes tamanos de campo cuadrado
A x A cm?

Los datos para obtener el OF se obtienen irradiando el detector dentro del maniqui plano
en la configuracion b, situado a una SSD = 90 c¢m, utilizando agua so6lida hasta completar
un espesor d = 10 cm (Fig.4.10). En esta configuracion y profundidad de agua solida, se
radia con campos (1 x 1) cm?, (2 x 2) cm? , (5 x 5) cm?, (8 x 8) cm?, (10 x 10) cm?,
(15 x 15) cm?. En la configuracion a se realiza otra serie de medidas anéloga, pero con

d = 1.5 cm, sin agua sélida.

La dosis que medimos es la dosis depositada por los electrones acelerados por los fotones
que impactan en el maniqui. La cantidad y el espectro de estos electrones depende del
tamano de campo. En el epigrafe 4.2.1 hacfamos una validacién de nuestro sistema utili-

2 en este epigrafe se pone a prueba el sistema

zando un campo de referencia (10 x 10) cm
utilizdndolo para medir el OF con objeto de asegurar que la calibracién se mantiene con

diferentes espectros de electrones asociados a diferentes formas y tamatnios de campo.

En la Fig. 4.11 se muestra el resultado del OF obtenido en nuestro sistema comparado con
el medido con camara de ionizacioén en el hospital. Para el caso de campos menores que la
longitud de la tira del detector (6.4 cm) es necesario introducir un factor de correcciéon de
6.4/A, puesto que el campo no irradia todo el area activa. Entre los datos medidos con el
DSSSSD y los datos del hospital tomados como referencia, se comprueba la concordancia
para los datos tomados en las mismas condiciones: la medida del DSSSSD a d = 10 cm
entra dentro de la barra de error del 2% tomada para los datos del hospital, siguiendo
el informe ICRU [72]. En esta figura también podemos ver como el OF aumenta con el

tamano de campo. Este efecto se debe a un aumento del nimero de electrones secundarios



Respuesta a la radiacién y caracterizacién dosimétrica del detector. 89

en el haz generado por el aumento en el tamano de la superficie de colimador vista por
el detector [73].

=
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| 4+ DSSSSD (d = 1.5 cm) |
*— Ref. Hospital (d =10 cm)
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FiGURA 4.11: Output Factor obtenido a SSD = 90 ¢m, d= 10 cm, para los campos

(1 x 1) em?, (2 x 2) ecm?, (5 x 5) cm?, (8 x 8) cm?, (15 x 15) cm? en las mismas

condiciones. La curva con circulos negros es la referencia del hospital, los tridngulos y
cuadrados son los datos con el DSSSSD (d = 1.5 cm y d = 10 cm respectivamente.)

4.3. Calibracion en condiciones de tratamiento

La calibracién en el DSSSSD dentro del maniqui cilindrico es el siguiente paso en la
caracterizacién completa del detector como dosimetro. En el maniqui plano el detector
se encuentra en condiciones cercanas a las de Bragg-Gray [14], mientras que en el maniqui
cilindrico, con el detector en el plano axial, esta condicién no se cumple. Es necesario,
por tanto, una nueva calibracién en el plano axial, que puede depender en principio
del dngulo entre la tira y el haz. En el caso del SSSSD del prototipo anterior, esto no
sucedia. Para hacer esta calibracion se utilizaran los datos del planificador del hospital
como referencia. A partir de estos datos, se podra reconstruir el mapa de dosis de un

tratamiento en el plano axial, trabajo futuro no incluido en esta tesis.






Capitulo 5

VeRa: interfaz para la Verificacion

de Tratamientos de Radioterapia

El objeto del presente capitulo es describir la interfaz de usuario desarrollada para el sis-
tema de verificacién de tratamientos de radioterapia, cuya arquitectura ha sido definida
tanto para el control y automatizacion del experimento, como para obtener la caracteri-
zacién dosimétrica del detector y la verificacién de un tratamiento real de radioterapia

dentro del mismo entorno.

5.1. Descripcion de las funciones en la interfaz

Las funciones de la interfaz [51, 75-77] del sistema de verificacion de tratamientos com-

plejos de radioterapia, se dividen en tres grandes bloques funcionales:

1. Adquisicion y monitorizacion de datos, control y automatizacion del experimento.

Este bloque funcional relativo a la adquisiciéon permite abrir y seleccionar la veloci-
dad del puerto CAN (500 kbps para nuestro sistema), iniciando las comunicaciones

entre la interfaz y el sistema de adquisicion de datos y control.[36, 547 , 55]

También permite configurar el sistema de adquisicion de datos (periodo de mues-
treo, nimero de muestras, trigger interno o externo), controlar el reset de los con-
densadores del circuito integrador (capitulo 2), el reset de las variables indice y
tiempo y monitorizar los datos en bruto, segiin salen del sistema de adquisicién,

permitiendo tanto almacenar los datos como iniciar y finalizar el experimento.

En relacion con la funcién de control, la interfaz permite recoger los parametros

necesarios para la rotaciéon del motor tanto de forma manual como automatizada.

2. Caracterizacion y estudio de la respuesta dosimétrica del detector.

91
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Este bloque da acceso a los algoritmos necesarios para obtener la caracterizacion
del detector tanto en condiciones estandar incluido en el maniqui plano, como en

el plano axial con el maniqui cilindrico.

Caracterizar el detector en condiciones estandar, siguiendo las recomendaciones de
la TAEA[78], implica hacer un estudio de la linealidad de su respuesta, asi como de
la reproducibilidad de ésta bajo las mismas condiciones, obtener la calibracién en
dosis, la PDD, penumbra y output factor. Las condiciones de los diferentes expe-

rimentos se obtienen combinando los pardmetros segin se presentd en el capitulo

4.

La caracterizacién del detector en el plano axial con el maniqui cilindrico implica el
estudio de la respuesta angular del detector [16] asi como el calculo de calibracion
en dosis en funciéon de la posicion angular relativa de cada una de las tiras del

detector con el angulo de la posicion de la cabeza del acelerador [27].

3. Verificacion del tratamiento.

Este bloque permite la toma, almacenamiento y monitorizacién de datos de un
tratamiento de radioterapia, asi como su posterior procesado: calibracion a dosis (en
funcion del angulo), reconstruccion del mapa de dosis (basado en la transformada

de Radon), y obtencion del indice gamma.

5.1.1. Lenguaje elegido para la programaciéon del interfaz

Para la programacion de la interfaz 6 HMI (Human Machine Interface) se decide utilizar
la plataforma grafica que proporciona LabVIEW, desarrollada por National Instrument|79,
80]. LabVIEW es un entorno grafico de programacion, donde los diagramas de bloque
o instrumentos VI (Virtual Instruments) se utilizan para desarrollar interfaces graficas
de usuario que monitorizan y controlan los instrumentos empleados en los experimentos.
Permite al usuario tener un acceso simple a los controles que necesita, descargédndolo de

la complejidad inherente al sistema.

Dado que es una herramienta principalmente orientada al control de instrumentacién,
LabVIEW ofrece bibliotecas adicionales que pueden ayudar a disminuir considerablemen-
te el tiempo de desarrollo, entre todas estas, resultan interesantes para nuestra aplicacién

las que permiten la integracion de coédigo C, mediante llamadas a DLL.

5.2. Arquitectura de la interfaz

A lo largo de la exposiciéon, suponemos unos conocimientos basicos de LabVIEW en el
lector. El codigo de cada .vi desarrollado en LabVIEW para resolver las &reas funcionales

descritas en el epigrafe 5.1, se asocia en un proyecto cuya extension es .Jvproj. Los
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F1cURA 5.1: Arquitectura software desarrollada para la interfaz. Desde un ment prin-
cipal se tiene acceso a las tres funciones principales. A su vez, cada una de las funciones
principales hace llamada a las subrutinas necesarias.

archivos .vi tienen un panel frontal, donde se tiene acceso a los indicadores y controles,
y un diagrama de bloques, donde pueden verse las estructuras de programacién que

proporciona LabVIEW utilizadas y ensambladas entre si.

En el caso de los controles que llamaremos primarios el algoritmo consiste en construir
el comando necesario para enviarlo por el canal de comunicaciones al microprocesador,
informando al usuario de que la accién ha sido ejecutada, o al menos que el comando ha

sido enviado, monitorizando el estado en el panel frontal.

En el caso de los controles que llamaremos secundarios se define una llamada a un
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algoritmo de calculo, que permite implementar la automatizaciéon correspondiente tanto

a un andlisis como a la adquisicién de un experimento.

El diagrama de bloques, haciendo analogia con cualquier otro lenguaje de programacién

orientado a texto, serfa el cdédigo del programa.

La Fig.5.1 muestra un esquema del disefio de la arquitectura desarrollada para cubrir las
areas funcionales. Existe una funcién que hemos denominado Principal, cuyo panel fron-
tal se muestra en la Fig.5.2; desde este .vi podemos invocar los .vi llamados Adquisicion
de datos, control y monitorizacion del sistema (boton “Data Acquisition, Monitoring and
Control area”), Caracterizacion y estudio de la respuesta dosimétrica (boton “Characte-
rization of the Detector”)y Verificacion del Tratamiento(boton “Treatment Verification”).
Cuando desde el panel frontal del Principal se llama a alguno de los otros. vi, mediante el
correspondiente bot6n, a su vez se abre el panel frontal de cada uno de ellos, permitiendo
el acceso a su algoritmia.

(> [&@] @[] [15pt Application Font |~ |[£co- [~ [~ ] 66~

VeRa 0.1
System to Acquire,Monitor, and Verify Radiotherapy Treatment

Data Acquisition,
Monitoring and
Control area

Characterization Treatment
of the Detector Verification

F1GcURA 5.2: Panel frontal del .vi Principal. Existen tres botones, cada uno de ellos per-
mite invocar los tres .vi principales desarrollados para cubrir los requisitos funcionales
descritos para la interfaz.

El .vi Adguisicion de datos, control y monitorizacion del sistema contiene las llamadas
a los algoritmos que permiten desde la interfaz la adquisicion, monitorizacion de datos y
automatizacién del experimento. La Fig. 5.5 muestra el panel frontal de este .vi, desde
el cual se accede a los controles y pardmetros necesarios para poder ejecutar dichos

algoritmos.

El vi Caracterizacion y estudio de la respuesta dosimétlrica contiene las llamadas a
los algoritmos de anélisis, permitiendo el calculo tanto de la calibracion estandar (botén
“Standard calibration”) como de la calibracion en el plano axial del detector (bot6n “Axial
calibration”), asi como su caracterizacién como dosimetro (botén “Dosimetric Characte-
rization”). La Fig. 5.3 muestra el panel frontal de este .vi, desde el cual se da acceso a
los tres bloques funcionales que acaban de ser descritos, invocandolos mediante controles

que como en el caso anterior desplegaran el panel frontal de los distintos subVI[79].

El .vi Verificacion del Tratamiento cuyo panel frontal se muestra en la Fig. 5.4 permite la

toma y almacenamiento de datos para un tratamiento de forma automatizada, utilizando
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FiGura 5.3: Panel frontal del .vi para la caracterizacién y estudio de la respuesta
dosimétrica del detector. Permite invocar al .vi desarrollado para cubrir el requisito
funcional correspondiente: calibracién en condiciones estandar, caracterizacion dosimé-

trica y caracterizacion axial.

los algoritmos implementados en el .vi Adquisicion de datos, control y monitorizacion del

sistema. Este .vi estd disefiado para su uso por el radiofisico, por ello los parametros

estan fijados al valor 6ptimo, permitiendo un uso més sencillo del sistema.

El radiofisico en el hospital puede crear la carpeta para la verificacién del tratamiento

de un paciente, para después ir seleccionando la posicién del gantry con la cual tiene

que llevar a cabo la irradiacion del sistema. Seleccionando el botén “Start Treatment

Verification Acquisition”, puede hacer la toma de datos automatizada para cada posicién

angular del maniqui cilindrico necesaria. Una vez completada la adquisicién se puede

visualizar la reconstruccion del mapa de dosis (boton “Dose Map”), asi como obtener el

resultado del indice gamma (botén “Gamma”).

File Edit View Project Operste Tools MWindow Help
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F1cURA 5.4: Panel frontal del .vi disenado para verificar tratamientos de radioterapia.

Seleccionando el botén "Start Treatment Verification Acquisition", puede hacer la toma

de datos automatizada para cada posicién angular del maniqui cilindrico necesaria, y

después visualizar la reconstruccion del mapa de dosis (botén "Dose Map"), asi como
obtener el resultado del indice gamma (boton "Gamma")

5.3. Implementaciéon de la arquitectura software

Las funciones descritas para la interfaz han sido implementadas en LabVIEW mediante

los algoritmos que se expondran en las siguientes secciones. El usuario tendré acceso a
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ellos a través de indicadores o controles donde podra configurar los distintos parametros.

5.3.1. Algoritmos de gestiéon: adquisicién de datos, control y monito-
rizaci6én del sistema

Para iniciar el experimento y poder realizar la adquisicién y control del hardware, en
primer lugar se deben habilitar las comunicaciones entre la electrénica y la interfaz de
usuario. Debe indicarse el puerto del ordenador por el cual se realizaran las comunica-
ciones, asi como la apertura de canal, mediante el envio del comando adecuado (botén
“OPEN”). El usuario puede seleccionar el comando y configurar los distintos parametros
del hardware mediante los controles e indicadores distribuidos en el panel frontal del .vi

que muestra la Fig.5.5.

Una vez establecidas las comunicaciones a través del bus CAN, se puede considerar co-
menzado el experimento, y ejecutar el algoritmo de la Fig.5.6: configurar los médulos
hardware, mediante el envio de los comandos definidos segun el protocolo de gestion|[35],
en mensajes con el formato definido por el bus de comunicaciones, iniciar la toma, recep-

cién y almacenamiento de los datos correspondientes, para realizar su posterior andalisis.

La configuracion de los médulos del sistema hardware sigue dos esquemas diferentes, en

funcién del maniqui que esté siendo utilizado:

La Fig.5.7 muestra el algoritmo de configuracion del sistema si se estd utilizando el mani-
qui plano. Comienza por enviar el comando de trigger al sistema, para después comenzar
las capturas mediante el comando start. El comando reset controla la acumulacién de
carga en los condensadores del sistema, se debe quitar antes de comenzar la irradiacién
con el acelerador, para poder ver la evolucién de la funcion de transferencia en el panel

de monitorizacion de los datos en bruto (Fig.5.5)

La Fig.5.8 muestra el algoritmo de configuracion del sistema cuando el experimento es
con el maniqui cilindrico, se comienza por enviar la instruccién correspondiente al motor
(definida en el protocolo de gestion dentro del capitulo 2), se configura la posicion angular

definida como referencia 6 posiciéon cero del maniqui cilindrico.

El mensaje CAN [49] que es enviado o recibido por la interfaz estd formado por el
identificador de trama (ID), la longitud de datos (niimero de bytes que ocupan los datos)
y a continuacion los ocho bytes de datos (BO0,...,B7). Las tramas que se envian desde la
interfaz tienen el formato que se muestra en el cuadro 5.1. La relacién entre el tipo de
variable codificada y las unidades que se envian se muestran también en dicho cuadro
5.2
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FIGURA 5.5: Panel frontal del .vi para la adquisicion de datos, control y monitorizacion

del sistema. Las funciones que permite la ejecucion de los distintos botones corresponden

con la construccién de comandos, segin se expone a lo largo de la secciéon 5.3.1
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ID | Long. Datos | BO B1L | B2 | B3 | B4 | B5 | B6 | B7
0xIF0 1 Reset

0xF1 5 Trigger | Periodo(H) | Periodo(L) | Capturas(H) | Capturas(L)

0xF2 3 Accién | Angulo(H) | Angulo(L)

0xF3 1 Start

TABLA 5.1: Formato de tramas CAN que se envian desde la interfaz. En ellas estan codificadas los comandos que permiten configurar el sistema de
adquisicién de datos.

Variable Tipo Unidad
Angulo | Unsigned Int 16 bits 0.01 grados
Periodo | Unsigned Int 16 bits 0.001 sg.
Indice Unsigned Int 16 bits | indice del dato
Tiempo | Unsigned Int 32 bits 0.001 sg.

TABLA 5.2: Conversion de formato entre las variables enviadas por la interfaz

ID | Long. B0 B1 B2 B3 B4 B5 B6 B7
Datos

0xF0 7 Estado Angulo(H) | Angulo(L) | Periodo(H) | Periodo(L) | Capturas(H) | Capturas(L)

0xa0 8 Indice(1H) | Indice(2H) | Indice(3L) | Indice(4L) | Tiempo(1H) | Tiempo(2) Tiempo(3) | Tiempo(4L)

Oxal 8 CADO CADO CAD1 CAD1 CAD2 CAD2 CAD3 CAD3

0xa2 8 CAD4 CAD4 CAD5 CADb CAD6 CADG6 CAD7 CAD7

Oxa3 8 CADS CADS CAD9 CAD9 CAD10 CADI10 CAD11 CAD11

Oxa4 8 CAD12 CADI12 CAD13 CAD13 CAD14 CAD14 CAD15 CAD15

TABLA 5.3: La informacién de cada uno de los canales del convertidor analogico digital llega codificada en uint 16: H- L. Dado que tenemos 4 tarjetas
de adquisicion, el valor ”a” del ID puede ser 1,2,3.4, segin se corresponda a los canales 0 a 15,16 a 31, 32 a 47 6 48 a 63, de cada una de las tarjetas.
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FiGura 5.6: Diagrama de flujo de la maquina de estados correspondiente al inicio

de un experimento desde la interfaz. Se considera que el experimento comienza una

vez abierto el canal de comunicaciones. A partir de ese momento puede realizarse la

configuracion del hardware, la recepciéon y almacenamiento de datos, para su posterior
analisis.
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Ficura 5.7: Algoritmo de configuracién del sistema si se esta utilizando el maniqui

plano. Desde la interfaz se selecciona enviar el comando trigger, para comenzar las

capturas una vez enviado el comando start. El comando reset se debe enviar para

quitar el cortocircuito a los condensadores (por defecto se encuentra activo), y asi

ver la evolucién de la funciéon de transferencia o cémo se acumula la carga en los
condensadores.
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FicurA 5.8: Algoritmo configuraciéon del sistema con maniqui cilindrico. Se comien-

za enviando la instruccién correspondiente al motor (ejecutando el algoritmo de la

Fig.5.10), para después seguir con un proceso de adquisiciéon equivalente al del maniqui
plano.
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F1cURA 5.9: A la derecha se muestra el diagrama de flujo de la maquina de estados

correspondiente al chequeo del fin de un experimento por parte de la interfaz. Mientras

siga activo, es decir, mientras el comando start se encuentre activo y las comunicaciones

estén abiertas, todas las tramas que lleguen del sistema de adquisicion seran leidas. A

la izquierda se presenta el algoritmo de comprobacién de indice de trama, si no se

corresponde con uno existente, se crea una nueva fila en el array de almacenamiento
interno en la interfaz de usuario.
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La construccién de los comandos que se muestran en dicho cuadro es posible gracias a

los siguientes algoritmos codificados en LabVIEW:

La Fig.5.10 muestra cémo se construyen los comandos de trigger, reset de los conden-
sadores del circuito, start y control del motor. El comando trigger se construye cuando
desde la interfaz (Fig.5.5) se selecciona el boton “trigger”, se forma una trama CAN con
los campos definidos en el cuadro 5.3, envia al hardware el periodo de muestreo (milise-
gundos), asi como el namero de capturas a realizar. Por defecto, el nimero de capturas

se pone a cero, indicando que este nimero es infinito.

( Inicio

| | v |

Comando Reset
Start Tri L
motor ar rigger Circuito

v
Construyo
comando
segun
protocolo

v

Envio
comando
por bus CAN

v

4 )
( Fin

F1curaA 5.10: Algoritmo implementado para construir los comandos trigger, start, reset
del circuito y control del motor, dentro de la interfaz. Segin el boton elegido las tramas
CAN se construiran con la informacioén que indica el cuadro 5.3

El comando de reset a los condensadores (boton “reset circuit”, Fig.5.5), envia al mosfet
del circuito de la etapa de adaptacion la orden de cerrar el circuito o dejarlo abierto. Si
el comando incluye el codigo 1 el reset se activa, si el comando incluye el co6digo O el reset

se desactiva (cuadro 5.3).

El comando de start (botoén “start”), envia al convertidor analégico digital (ADC) la
orden de comenzar a adquirir muestras, las cuales son enviadas desde el microprocesador
a la interfaz LabVIEW con el formato de mensaje CAN. Si el comando enviado al ADC
incluye el co6digo 1 el start se activa, si el comando incluye el codigo 0 el start desactiva
las medidas, luego la ejecucion de la funcién start es una de las condiciones para activar o
desactivar un experimento. Mientras la funcién start mantenga activado el experimento,
y lleguen tramas nuevas, estas deben ser leidas por la interfaz de usuario, como muestra
el algoritmo de la Fig.5.9. El formato de las tramas que llegan a la interfaz a través del

bus CAN con origen en el hardware se muestra en el cuadro 5.3.

El campo estado de la trama CAN que recepciona la interfaz, contiene la informacion

de la configuracion del hardware (posicion del sensor de angulo si aplica y periodo de
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muestreo), asi como el estado (activo, no activo) de los distintos comandos (trigger,
reset, start, motor), mientras el indice y el tiempo indican el nimero de muestra en la
adquisicion y el tiempo (ms) que ha pasado desde que se inicié el experimento, en el
momento que dicha trama ha sido enviada. Fl estado de los comandos se visualiza en la

interfaz mediante diodos (Fig.5.5).

Cuando una trama CAN se recibe, ademéas de monitorizar el estado, se comprueba si el
indice de la trama se corresponde con alguno existente. En caso contrario, se crea una

nueva fila en el array de almacenamiento interno segin ilustra el algoritmo de Fig.5.9.

La Fig.5.10 muestra también el algoritmo para la construccién del comando de la fun-
cion motor, que se selecciona desde la interfaz. Este comando se utiliza con el maniqui
cilindrico, envia al driver del motor la instruccién seleccionada con los pardmetros que
se introducen en el area de configuracion de la interfaz (Fig.5.5): moverse a un angulo
determinado 6 fijar el 4ngulo tomado como el cero del sistema de referencia, segin ha

sido definido en el protocolo de gestion que se presentd en el capitulo 2.

El almacenamiento de datos del array interno se realiza a un fichero, cuando se llama
al boton “Save” (guarda los datos en bruto) ¢ “Save N” (guarda la lectura en niveles
digitales N para cada strip) desde la interfaz (Fig.5.5) cuyo nombre sigue la siguiente
estructura: numero de medida, tipo, UM, SSD(cm), d(mm), tamano de campo(cm),
dentro de una estructura de directorios, segin muestra la Fig.5.12. La estructura del
nombre se genera a partir de los parametros introducidos en la interfaz, en la Fig.5.5
vemmos el drea “Create File Name” donde se genera el nombre del fichero, el cual contiene
todos los posibles parametros de un experimento. Estos parametros, junto con la jerarquia

en el almacenamiento permitiran la automatizacién en el analisis de los datos.

Durante el experimento se hace necesario controlar una serie de parametros de la instru-
mentacion, ademas de almacenar los datos experimentales. La automatizacion, entendida
como una funcién que pasa a realizar el sistema la cual era previamente realizada por el
usuario, ayuda a tener un mejor resultado, reduciendo el ntimero de operaciones al usua-
rio, permitiendo asf una supervisiéon del experimento y reduciendo el tiempo de operaciéon

43, 44, 81-83].

La automatizacién en el proceso de toma de datos podra ser utilizada en los distintos
experimentos con el maniqui cilindrico (tanto para la caracterizacion del detector como
para la verificacion de un tratamiento). El algoritmo descrito en la Fig.5.11 ha sido im-
plementado utilizando una secuencia, cuya ejecucién genera el proceso. Durante este, la
posicion angular del maniqui cilindrico se mide de forma continua mediante el sensor de
angulo del subsistema de control (ver capitulo 2). Para comenzar con el experimento, te-
nemos el area “HMI Area for Automatized Measurements’(Fig.5.5), donde se introducen
los parametros necesarios: el angulo inicial de la adquisicion, el angulo final y el paso
angular durante el recorrido entre las distintas medidas. La secuencia del algoritmo lee

el 4ngulo inicial, enviando el comando al motor, para posicionar el maniqui en dicho
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angulo. Este sera tomado como el d4ngulo de referencia. Una vez posicionado comenzara
la adquisiciéon de datos cuyo resultado serd guardado pasando al siguiente dngulo, ejecu-
tando la misma secuencia, siguiendo la ec.5.1 con N siguiendo la ec.5.2, hasta que 6; =
6. Este proceso se realiza con la cabeza del acelerador fija, mientras se rota el maniqui
cilindrico, segtn se ha descrito.

0=0,+AN (5.1)
O —0;

N=="3

(5.2)
El almacenamiento de datos para medidas en el plano axial se realiza creando un di-
rectorio con el nombre de la posicién del gantry, dentro de este directorio, se crea un
subdirectorio con el nombre de la posicién angular, los ficheros se guardan con el nombre
de la posiciéon angular del maniqui y el nimero de unidades monitor, dentro del directo-
rio correspondiente. Al igual que para las medidas en condiciones estandar, la estructura
del nombre y la jerarquia de almacenamiento sera utilizada para la automatizacién en el

analisis.

5.3.2. Algoritmos de anAlisis

La caracterizacion del detector es posible mediante el anélisis de los datos obtenidos tras
irradiar el sistema en diferentes condiciones, segin el pardmetro bajo estudio (capitulo
4). En las siguientes subsecciones se presentan los algoritmos de analisis utilizados para
la caracterizacién dosimétrica estandar por un lado, y para la calibraciéon en el plano
axial por otro. Estos algoritmos permiten calcular y presentar de forma simplificada los
resultados a través del .vi “Caracterizacion y estudio de la respuesta dosimétrica”, cuyo
acceso desde la jerarquia del sistema ha sido previamente descrito en la seccién 5.2.
El analisis de los parametros de interés se ha automatizado [81] utilizando la jerarquia
de directorios y la estructura del nombre del fichero generado durante la adquisicién

mediante los algoritmos presentados en la subseccién 5.3.1.

5.3.2.1. Caracterizacion dosimétrica en condiciones estandar

Las condiciones necesarias para llevar a cabo los experimentos que permiten la caracte-

rizacion dosimétrica en condiciones estandar han sido descritas en el capitulo 4.

Tras la toma de datos con el experimento correspondiente, se puede obtener el resultado

del factor de calibracion, la PDD, el output factor y la penumbra.

El célculo del factor de calibracion en condiciones estandar se realiza mediante el algorit-
mo de la Fig.5.13. Se realiza una media estadistica del valor de pendiente para cada una

de las tiras del detector en la zona lineal de irradiacién para una serie de experimentos,
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Leo pardmetros:
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F1cUraA 5.11: Algoritmo para automatizaciéon de medidas en el plano axial: la secuencia
lee el angulo inicial 0;, envia el comando correspondiente al motor,comienza el experi-
mento, almacena los datos obtenidos. Asi sucesivamente hasta llegar a 6;.
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FiGurA 5.12: Estructura de directorios en que se organiza la informacién: en el direc-

torio donde esta guardada la aplicacion se generan subdirectorios donde se almacenan

los datos. Por cada tipo de medida habri un directorio nuevo, para la toma de datos

del maniqui plano. Cuando esta se realiza en el plano axial, para cada experimento

(tratamiento), se genera un subdirectorio por cada posiciéon del acelerador, y a su vez,
se genera un subdirectorio por posicién angular del maniqui.

bajo condicién de campo plano uniforme. En funcién del modo en que opere el acele-
rador (6, 15, 18 MeV) la profundidad para conseguir un campo plano es diferente, y la
relacion ¢cGy /UM, cambia segun dichas condiciones. El factor de calibraciéon es guardado
a fichero, en el directorio donde la aplicacion se ejecuta; serd utilizado para obtener la

calibracién a dosis estandar previa para la obtencién de los siguientes pardmetros.

La Fig.5.15 muestra la ventana de la interfaz que permite obtener este parametro, con
los resultados obtenidos tras la irradiacién en el Hospital Virgen Macarena de Sevilla,
en condiciones de campo uniforme. Se llega a ella tras seleccionar el botéon “Standard

Calibration” en el .vi “Caracterizaciéon y estudio de la respuesta dosimétrica”.

La calibracién de los datos del sistema se realiza, como indica la figura 5.13, mediante el
algoritmo que toma la lectura A y = m A t, para un experimento dado, y lo multiplica
por el factor de calibracién previamente calculado, siguiendo la metodologia presentada
en el capitulo 4. La Fig.5.16 muestra la ventana de la interfaz que permite visualizar el

resultado de un dato calibrado.

El calculo de los pardmetros de caracterizaciéon dosimétrica se presenta a continuacién,
se llega a ellos tras seleccionar el botén “Dosimetric Characterization” en el .vi “Carac-
terizacion y estudio de la respuesta dosimétrica”. Al seleccionar dicho boton se abre un
nuevo .vi, cuyo panel frontal permite elegir el parametro a visualizar (“PDD”, “OF” y

“Penumbra’”).

La PDD se obtiene siguiendo el algoritmo presentado a la izquierda de la figura 5.14.

Es necesario tener la lectura obtenida por el detector a diferentes profundidades de agua
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FicUrA 5.13: A la izquierda algoritmo de célculo del factor de calibracion, se hace

la media estadistica del valor de pendiente obtenida para la zona de irradiaciéon de

varios experimentos realizados con condicién de campo plano uniforme. A la derecha

algoritmo de calibracién estandard: sobre la lectura de datos brutos se aplica el factor
de calibraciéon previamente obtenido.

sélida para poder reconstruir la curva. Los datos tomados a diferentes profundidades, se
multiplican por el factor de calibracién y se normalizan respecto a aquellos tomados a la
profundidad del maximo de dosis, presentdndose en una gréafica. Sélo interesan los datos
de las tiras centrales, asi que para cada profundidad dada, se tomaran los datos de las
tiras 16 y 17 de ambos detectores. Se pueden utilizar como referencia los datos tomados
con camara de ionizaciéon en cuba de agua o diodo de Si por el Hospital Virgen Macarena
de Sevilla; se muestran en una grafica (Fig.5.17) las curvas tomadas con ambos métodos,

para observar la diferencia.

El calculo de la penumbra se realiza siguiendo el algoritmo presentado en el centro de la
figura 5.14. Es necesario tener la lectura obtenida irradiando el detector con hemicampos
segun se indica en el epigrafe 4.2.6, para poder reconstruir la curva. Estos datos tomados
con diferentes formas de campo, previamente calibrados, se normalizan respecto a un
campo centrado que no irradia todo el detector. Se presentan en una grafica en la Fig.5.18,

dentro del panel de calculo en la interfaz.
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F1GURA 5.14: A la izquierda algoritmo de célculo del PDD: los datos tomados a distin-
tas profundidades de agua sélida son normalizados respecto a los datos tomados para
la profundidad donde se obtiene el maximo (en nuestro experimento para 1.5 cm). En
el centro algoritmo para el célculo del output factor: los datos tomados para distinto
tamano de campo son normalizados respecto a los datos tomados para el campo 10 x
10. A la derecha algoritmo para el calculo de la penumbra: los datos tomados irradiando
el detector con hemicampos se normalizan para datos calibrados respecto a un campo
centrado.

El output factor se calcula siguiendo el algoritmo presentado a la derecha de la figura
5.14. Es necesario tener la lectura del detector obtenida para diferentes tamafios de campo
para poder reconstruir la curva. Los datos tomados a diferentes tamafnio de campo, se
multiplican por el factor de calibracién y se normalizan respecto a aquellos tomados para
un campo 10x10, y se presentan en una grafica. Se utilizan como referencia los datos
obtenidos con el planificador de tratamientos del Hospital Virgen Macarena de Sevilla.
Se presentan en una grafica las curvas tomadas con ambos métodos, para observar la
diferencia. La Fig.5.19 muestra el panel de calculo del output factor con el resultado

obtenido para el experimento anteriormente descrito.
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FiGURA 5.15: Ventana de la interfaz que permite calcular el factor de calibracion.

Seleccionamos el directorio con los datos de campo plano, el fichero para comenzar el

célculo del parametro. El usuario puede introducir la relacion ¢cGy /UM para condiciones

de campo plano, en funcién de la energia del acelerador con que se realice el experimento.

En la grafica arriba a la izquierda podemos leer los datos sin calibrar, para cada tira,

obtenidos con este fichero. El factor de calibracion obtenido se monitoriza en la gréfica
de la derecha.
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F1GURA 5.16: Ventana de la interfaz que permite visualizar el perfil de dosis.
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FIGURA 5.17: Ventana del .vi donde se realiza el calculo de la PDD dentro de la interfaz.
La curva formada por pequenos puntos verdes corresponde a los datos para camara de
ionizacion proporcionados por el HUVM de Sevilla, datos que se leen del archivo de
referencia seleccionado. Los puntos rojos grandes corresponden a las medidas tomadas
con el DSSSSD con configuracién de PDD, para diferentes espesores de agua sélida.
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FiGura 5.18: Ventana del .vi donde se realiza el célculo de la penumbra dentro de
la interfaz. Se muestra la caida entre el 20 y el 80 irradiando el detector con medios
campos, segin se presentd en el capitulo 4.
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FIGURA 5.19: Ventana del .vi donde se realiza el calculo del OF dentro de la interfaz.

Los circulos rellenos de colo rosa fuerte se corresponden con el archivo de referencia se-

leccionado proporcionados por el sistema de planificaciéon del Hospital Virgen Macarena

de Sevilla. Los demas simbolos corresponden a las medidas tomadas con el DSSSSD
con diferentes tamanos de campo.
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5.3.2.2. Caracterizacion dosimétrica en condiciones de tratamiento

A continuacién se presentan los algoritmos de anélisis utilizados para la caracterizacion
dosimétrica en el plano axial. Se puede acceder al resultado de este anélisis mediante la
seleccion del boton “Axial Calibration” en el .vi “Caracterizacion y estudio de la respuesta

dosimétrica”, desplegandose el panel frontal que muestra la Fig.5.20
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F1cUrRA 5.20: Ventana para la caracterizacion axial. Se puede seleccionar la pestana,

con la informaciéon que se quiera monitorizar leyendo de izquierda a derecha: en la

primera pestana encontramos la comparacion entre respuestas a angulos equivalentes,

en la segunda pestana se pueden visualizar los datos del TPS y los datos tomados para

el detector, en la tercera pestana se puede visualizar el factor de calibracién para cada
angulo, mientras en la cuarta pestana se puede ver la calibracion final.

La caracterizacién dosimétrica en condiciones de tratamiento no pudo ser llevada a cabo
para el DSSSSD por no estar disponible el material. Los algoritmos para el plano axial se
han validado con los resultados obtenidos para el SSSSD, cuya caracterizacion se detalla

en [27], al no disponer de los datos para el nuevo sistema.

Para estudiar la respuesta angular del SSSSD, se realizaron dos secuencias de medidas:
primero dejando el detector fijo dentro del maniqui cilindrico, y rotando el gantry desde
0 hasta 315 grados, con un paso de 45 grados, después fijando el gantry a 0 grados y
rotando el maniqui cilindrico en la misma direccién que el gantry con un paso de 45
grados, desde 0 hasta 315 grados. Las medidas obtenidas rotando el gantry a un angulo
0 se pueden comparar con las obtenidas rotando el maniqui a un &ngulo (360 - 6), en
esa configuracion la irradiacién es simétrica, luego las dos medidas son equivalentes y
pueden ser comparadas. Para el DSSSSD la secuencia serd analoga, pero las medidas

seran tomadas desde 0 hasta 180.
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Para la toma de datos en el DSSSSD esta preparado el algoritmo de automatizacién
presentado en la seccién 5.3.1. En el plano axial para cada dngulo del maniqui se obtiene
la lectura en un angulo para una cara del DSSSSD, y para este dngulo mas 90 para la
otra cara del detector. Para almacenar los datos, se crean dos directorios por medida,
uno con nombre igual al angulo, y otro con nombre del angulo més 90. En cada directorio
se almacenan los datos de las 32 tiras correspondientes. Estos datos tomados de forma
automatizada en el plano axial, una vez calibrados se utiliza para obtener el fichero
que luego permite hacer la reconstrucciéon del mapa de dosis segiin se explicard en los

siguientes epigrafes.

Como referencia para la toma de datos la posiciéon del gantry y del maniqui igual a 0
grados se corresponde con una configuraciéon en la cual todas las tiras son paralelas a la

direccion del haz (irradiacion vertical).

Para comparar la respuesta angular del detector de silicio entre d4ngulos equivalentes, se
sigue el algoritmo de la Fig.5.23. Se compara la salida de los ficheros calibrados para dos

posiciones angulares diferentes (Fig.5.20).

La caracterizacién dosimétrica en el plano axial conlleva la obtencién del factor de cali-
bracién en funcién del dngulo para cada tira del detector en dicho plano. Para obtener
este factor, se sigue el algoritmo que muestra la Fig.5.23. Sobre la lectura de datos pa-
ra cada posicién angular se aplica el factor de calibracién estandar, para corregir no

uniformidades debidas a la diferencia intrinseca en la respuesta de cada tira del detector.

La Fig. 5.21 muestra en una misma grafica ! la lectura de datos calibrados a dosis segtin
las condiciones estdndar para cada posicién angular seleccionada con el dato obtenido
para esa misma posicién por un sistema de referencia, en nuestro caso utilizamos los datos
proporcionados por el Hospital Virgen Macarena de Sevilla. El cociente entre ambos
valores para cada tira del detector es calculado y almacenado en un directorio dentro del
raiz llamado “Factor calibracién angular”, donde se genera un subdirectorio con el factor
de calibracién para cada angulo 0 en el que se ha irradiado el detector. En la Fig.5.22 se

muestra el resultado del factor de calibracién para cada tira en funcién del angulo para
el SSSSD [27].

Una vez obtenido el factor de calibracién en el plano axial para cada dngulo, este se aplica
a los datos siguiendo el algoritmo que muestra la Fig.5.23. El resultado se monitoriza,

en la pestana “Final axial Calibration”, segiin muestra la Fig.5.24.

LEl hecho de mostrar cuatro angulos es una decision de disefio, como compromiso para poder visualizar
el resultado de varios dngulos en paralelo, y no saturar la interfaz con un exceso de informacién.
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FiGurA 5.21: Ventana para la caracterizacién axial. En la segunda pestana se pueden
visualizar los datos del planificador y los datos tomados para el detector. Se pueden
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seleccionar y visualizar hasta cuatro posiciones angulares en paralelo.

F1GURA 5.22: Factor de calibracién para cada strip en funcién del dngulo. En el eje X
se muestra la posicién angular, en el eje Y el valor del factor de calibracién para cada
angulo. Se puede visualizar la evolucién con el dngulo de cuatro tiras del detector, en

paralelo.
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F1cUrA 5.23: A la izquierda algoritmo para obtener el factor de calibracion en el plano
axial. En el centro, algoritmo para la caracterizaciéon de la respuesta angular. A la
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derecha, algoritmo para calibrar los datos en el plano axial.

FIGURA 5.24: Ventana para monitorizar los resultados una vez aplicada la calibracion

final. Se pueden seleccionar hasta cuatro tiras en paralelo.
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5.3.3. Algoritmo de reconstruccion

Para la verificacién de un tratamiento es necesario obtener un mapa de dosis a partir de
los datos tomados con el detector de Silicio ubicado en el maniqui cilindrico, segin se
detalld en la subseccion 5.3.2.2. Esto se hace mediante un algoritmo de reconstrucciéon
codificado en C++ [1] basado en la transformada de Radon (R) [28], cuyo codigo ha sido
adaptado e incluido en una DLL [80] para leer los ficheros correspondientes a una serie de
medidas dentro de la estructura de directorios (Fig. 5.12) cuya jerarquia ha sido definida
para la automatizacién. El radiofisico puede acceder a la reconstruccién de forma sencilla

seglin se introdujo en la seccién 5.2.

La descripcién de los fundamentos tedricos del algoritmo y su aplicacién se exponen a

continuacion.

Los datos de entrada para el algoritmo de reconstrucciéon son las dosis absorbidas por
cada una de las tiras del detector DSSSSD, de anchura ¢ = 2 mm y altura h = 32a, en
cada una de las posiciones angulares consideradas. Para poder reconstruir el tratamiento
con el DSSSSD se toman datos cada 5° desde 0; = 0 hasta 6y = 180°.

Sea d(z,y) la funcion que representa la dosis absorbida en cada punto del plano conside-
rado. Podemos definir un sistema de coordenadas (z/,y’) rotado un angulo 6 respecto al

sistema de coordenadas (z,y) y obtener la dosis proyectada d(z’, ) sobre la coordenada

z'.

_ 1 16a 1
d(z',0) = o /_16& dy'd(z’ cos 0 — 3/ sen 6, 2" sen 0 + 3/ cos 0) = %Rd(a@,y) (5.3)
Considerando D(ky,ky) = Fopd(z,y) (transformada de Fourier bidimensional (Fyp) de
la funcion d(z,y)), D(k,0) = Fd(2',0) (transformada de Fourier monodimensional (F)

de la funcién proyectada d(z',6)), por el teorema de proyeccion se obtiene D(ky, ky) =
32aD(k,0).

Aplicando esta relacion y utilizando la transformada de Fourier inversa, la expresion que

necesitamos para reconstruir la dosis es

¢ S - 6
d(z,y) = 32a / do / dkD(k,0)|k|e??**" = 324 / dod*(z',0) (5.4)
0 —00 0

Donde d*(z’, 0) es la funcién obtenida tras el producto de la convolucién de d(x',6) con el
filtro |k|. En nuestro caso nos encontramos con que d*(z’, #) viene muestreada tinicamente

para los valores z/, = (n — 16,5a) con n = 1,...,32.
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Resultando la version discreta |28] de la expresion 5.5:

=79
d(zi,y;) = 32a Z d*(x}5,,04) A0, (5.5)
q=1

Es necesario aplicar un filtro [1]: en primer lugar, considerando todas las medidas de
dosis proyectada tomadas a diferentes dngulos, se registra el valor minimo en cada una
de las tiras; a continuacién se realiza el filtrado que consiste en restar este valor a todas
las medidas, obteniendo un nuevo mapa de dosis proyectada. A este segundo mapa de
dosis proyectado le aplicamos el algoritmo de reconstruccién basado en el teorema de

proyeccién, anadiendo el valor que se rest6 para obtener la distribucion final reconstruida.

Como ya hemos dicho, los datos de entrada son las dosis absorbidas por cada una de las
32 tiras, en cada una de las posiciones angulares consideradas. Dado que no disponemos
de datos, como comprobaciéon de que el algoritmo de reconstruccién puede aplicarse al
DSSSSD, se considera un mapa de dosis simulado, suponiendo el detector radiado con una
distribuciéon de dosis circular, de radio 3a, cuyo centro geométrico respecto del detector
estuviese desplazado del eje de coordenadas centrado en el detector. Como entrada para
la verificacion del algoritmo se calcula la proyeccion de dicha distribuciéon de dosis para

cada uno de los dngulos en las diferentes tiras.

L T | | T -0
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FiGurA 5.25: Reconstrucciéon del mapa de dosis para el detector de 32 tiras, para una

distribucién de dosis circular descentrada con radio 3a. A la izquierda se muestra la

proyeccién sobre el eje Y 6 el perfil de dosis. A la derecha se muestra la distribucién de
dosis sobre el plano X, Y

El resultado de aplicar el algoritmo sobre dicha distribucién se muestra en la Fig.5.25.

5.3.4. Algoritmo de bondad: calculo del indice gamma

El método gamma [84] es un formalismo matematico que, en el caso que nos ocupa,

permite comparar la distribuciéon de dosis obtenida con una de referencia y decidir si la
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primera es correcta. Esto se hace mediante un factor de aceptabilidad (indice gamma)
establecido por el usuario en términos de diferencia de dosis ( ADjs en %) y acuerdo en
distancia (Adys en mm) entre las dos distribuciones de dosis para cada pixel. Si el indice

gamma es menor o igual que 1, entonces el pixel en cuestion se considera aceptable.

o 7 —|*  [Da(7) — Di(7)]2, .,
v(71) = min{ A, + AD?, JVT (5.6)

En la ec. 5.6 ] y 75 son los vectores de coordenadas de dos pixeles determinados en dos
distribuciones de dosis. D1(71) y D2(72) son las dosis medidas en las coordenadas ™ y 7

para las dos distribuciones de dosis.

FEn nuestro sistema el calculo del indice gamma se lleva a cabo implementando el algorit-
mo de comparaciéon de la ec. 5.6. Este algoritmo consiste en el recorrido pixel a pixel de
la matriz de referencia, en el entorno Ad);, para la imagen bajo evaluacion (en nuestro

caso la reconstruida).
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FIGURA 5.26: Mapa con el resultado del célculo del factor gamma. Puede seleccionarse
el fichero de referencia, dado habitualmente por el planificador, y el fichero de mapa de
dosis reconstruido, para comprobar la bondad de éste.

La Fig.5.26 muestra la ventana de la interfaz con el resultado de este calculo. Esta
ventana permite la lectura de un mapa de dosis externo tomado como referencia para
evaluar la bondad del mapa de dosis reconstruido, ayudando a la decisién en el criterio
de aceptabilidad. El sistema estd preparado para elegir el fichero que se utiliza como

referencia. En nuestro ejemplo utilizamos como referencia el circulo descentrado.






Capitulo 6

Conclusiones y Perspectivas

6.1. Conclusiones

El trabajo presentado en esta memoria, desarrollado dentro de la colaboracion Radia,
contiene la revision de diseno del sistema para verificar tratamientos complejos de radio-
terapia previamente patentado. El objetivo es la construccién, caracterizacién y puesta
en marcha de un nuevo prototipo, mejorado respecto al anterior, que permita dicha

verificacién con la obtencién de mapas de dosis en el plano axial.

= Se ha disefiado un nuevo detector, con mayor ntmero de tiras detectoras, con el
objetivo de mejorar la resolucién espacial y el resultado de la reconstrucciéon del
mapa de dosis. El detector presenta un mayor tamaifio que en el primer prototipo,

permitiendo verificar tratamientos con zonas de mayores dimensiones.

= Como consecuencia de las nuevas dimensiones también se ha disefiado un nue-
vo sistema mecénico para su alojamiento en condiciones de equilibrio electrénico.
Para reproducir las condiciones dosimétricas estandar se ha disenado un maniqu{
plano, mientras que para ubicar el detector en condiciones de tratamiento se ha

desarrollado uno cilindrico.

= Para medir la senal generada en el detector en ambas situaciones se ha hecho el
disefio e implementacién de una nueva electrénica, cuyo principal requisito es tener
una salida lineal durante el intervalo de irradiacién del detector con el acelerador
clinico hasta 500 UM.

= Para ajustar el rango en que la electrénica tiene una salida lineal, se han hecho una
serie de irradiaciones con ésta conectada al detector, estando éste en condiciones
en que la dosis absorbida es uniforme (campo plano). Se ha seleccionado el valor y
tipo de condensador en el circuito integrador que permite una respuesta lineal en

todo el rango de irradiacién.

119



120 Capitulo 6

= La salida de la electrénica o la respuesta del sistema es la lectura de la tensién
acumulada en un circuito integrador digitalizada por un ADC con 15 bits efectivos,
luego la resolucién teérica a la salida, suponiendo 1 UM igual a 1 cGy, obtenida
como la relacién entre el rango de 500 UM y los 2'° niveles de cuantizacién del
digitalizador resulta 0.015 cGy.

= Hemos hecho una caracterizacion tanto del nivel de ruido asociado a la senal gene-
rada en el detector durante la radiacién con el acelerador, como el que introduce la
cadena de adquisicién sin irradiacion del detector. El estudio del ruido en la cadena

electrénica se ha hecho para el detector polarizado a la tensién fija de trabajo.

= Hemos cuantificado la contribucién de cada una de las posibles fuentes de ruido en
el sistema: la mayor componente de ruido electréonico en ausencia de radiacién en
el DAQ es debido al propio ADC, y el Schokkty en el detector. Cuando radiamos,
el ruido inducido por la corriente de radiacién es mayor que el ruido propio del
sistema sin irradiar. Podemos concluir que el nivel de ruido de la electrénica no
supone un limite en la medida de la carga acumulada por dosis recibida. La mayor
fuente de ruido es la corriente de oscuridad, cuyo valor debe corregirse en la lectura

a la salida.

= La funcién de transferencia o valor de la lectura a la salida de la electrénica,
queda definido por el valor de la pendiente de la recta digitalizada y el tiempo
de irradiacion (proporcional al nimero de UM). Este valor de pendiente, a cuya
inversa hemos llamado ganancia, no es completamente lineal. Presenta una pequena

no linealidad de segundo orden, cuyo origen probablemente esté en el propio ADC.

= Como conclusién, los limites de la funcién de transferencia estan definidos asi: el
nivel minimo digitalizable viene definido por la frecuencia de muestreo y nivel que
saca de saturacion el ADC, mientras que el nivel maximo lineal viene definido por

el condensador.

= Hemos caracterizado las incertidumbres del sistema, su origen puede ser sistematico
(ganancia) y/6 estadistico (ruido, repetibilidad). La cota de incertidumbre de la
medida también ha sido calculada, cada lectura de salida puede darse con un +

0.3 %. La mayor contribucion se debe al error sistematico.

= De este modo tenemos el conocimiento del sistema que nos permite tanto corregir
el nivel de ruido como determinar la incertidumbre con que ha sido realizada una

medida.

El conjunto de medidas que hemos llevado a cabo nos ha permitido la caracterizacién

dosimétrica del detector:

= Hemos determinado a qué valor de dosis corresponde cada valor digital, irradiando

el detector en condiciones en que la dosis absorbida es uniforme. De este modo la
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correccién de la no uniformidad en la respuesta de cada una de las tiras, incluyendo

los efectos del dispositivo experimental, se incluye en el factor de calibraciéon a dosis.

= La resolucién en energia una vez superado el umbral de dosis minima es de 0.017
cGy, segun se estimé a partir del nimero de bits del digitalizador. Llegamos al
mismo valor de resolucién a través de la dosis estimada para la carga equivalente
a 0.15 mV.

= La senal minima de entrada que se puede calibrar son 2 UM; a partir de este valor de
entrada, podemos determinar la salida en dosis. Este umbral del sistema se debe
al nimero minimo de muestras que permiten reconstruir el valor de pendiente:
depende de la frecuencia de muestreo del ADC. Para poder medir hasta 1 UM
harfa falta un digitalizador que permitiese aumentar dicha frecuencia; pero la tasa
de dosis del propio acelerador por debajo de 4 UM puede no ser lineal, luego la
incertidumbre de la salida del acelerador puede ser mayor que la incertidumbre
al convertir a dosis la lectura con nuestro sistema de medida. Como conclusién el
umbral de dosis que se puede medir no estaria limitado por el sistema Radia, sino
por las incertidumbres del acelerador. Con los datos a dia de hoy no hemos podido

hacer un estudio.

= La reproducibilidad de las medidas en un periodo de tres meses estd dentro de un

1%, por lo cual se puede considerar bastante buena.
= Kl error de linealidad es aceptable, menor que en el prototipo anterior.

= Se han realizado medidas de PDD con nuestro sistema resultando una desviacién

menor al 1% respecto a los datos tomados como referencia de un hospital.

= Aunque este detector no ha sido disefiado para la medida del output factor, vemos
como para campos de 5 X 5 o mayores la desviacion no supera un 2%, lo cual

confirma la validez de la calibracion para distintos tamanos de campo.

= Se ha determinado la zona de penumbra: 4 &= 1 mm en el eje X, 5 &= 1 mm en el

eje Y. Estos valores coinciden con las especificaciones del acelerador lineal.

= En paralelo se ha desarrollado el nuevo entorno de trabajo VeRa: herramienta
software que permite no sélo controlar el dispositivo experimental, sino también
obtener la caracterizaciéon como dosimetro de un detector, la reconstruccion del
mapa de dosis de un tratamiento real, asi como su comparacién con los datos cal-
culados por un planificador 6 con medidas obtenidas con otros métodos, mediante

el célculo del indice gamma.

= Se presenta una primera versiéon de VeRa, mostrando las capacidades de dicho
entorno en un servicio de radiofisica. En el caso de las medidas en el plano axial
se han utilizado datos del primer prototipo de Radia, al no tener disponible el

material para hacer las medidas en dicho plano para este nuevo prototipo.
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6.2. Perspectivas

= Como futuros trabajos, queda pendiente hacer la caracterizacion dosimétrica en el
plano axial y la irradiacién con tratamientos reales al nuevo detector. El algoritmo
de reconstruccién también serd revisado, y el nuevo método podra ser incluido en

el entorno de trabajo VeRa.

= Fl entorno de trabajo VeRa se podré utilizar para la caracterizacién del DSSSSD
en el plano axial, asi como para la reconstrucciéon del mapa de dosis en dicho
plano. Las medidas con el maniqui cilindrico correspondientes al plano axial para
el DSSSSD podran ser comparadas con las obtenidas con peliculas radiocrémicas
y camaras de ionizacioén, gracias al diseio modular del maniqui, una vez este se

encuentre disponible.

= Una vez caracterizado el detector en el plano axial, se puede generar una base de
datos con la informacién para los distintos dngulos y nimero de unidades monitor,
de forma que se puede comparar la salida experimental con la de un planificador,

sin la necesidad de tomar nuevas medidas, utilizando las ya almacenadas.

= Como siguiente paso hacia la validaciéon de los datos obtenidos con este sistema, se
podria integrar en VeRa un sistema de planificacion MCTP, o conseguir la conexion
de VeRa con el planificador del hospital, para poder comparar en el mismo entorno

SW el tratamiento, sin tener que importar datos de sistemas externos.

= Por otro lado, también existe software de simulacién de la salida de detectores,
se puede simular el detector ya caracterizado para validar la aplicacién de este
software en radioterapia. Una vez validado, permitiria estudiar otras geometrias y

materiales, hasta obtener el diseno 6ptimo para este tipo de aplicaciones.

El objetivo tltimo seria convertir a VeRa en un entorno de trabajo integrado que permi-
tiese el calculo y validacién de un tratamiento siguiendo diversos métodos, segiin piden

los protocolos de control de calidad.
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