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Resumen

Propósito: En este trabajo se estudian dispositivos comerciales de propósito general co-

mo sensores dosimétricos, como son fotorresistencias y fotodiodos, los cuales pueden ser

utilizados junto a electrómetros clínicos y así reducir sensiblemente el coste del sistema

dosimétrico final al no haber sido fabricados ex profeso para su uso en radioterapia.

Métodos: Por una parte, se estudian diferentes modelos de fotorresistencias como de-

tectores asociados a electrómetros clínicos. Por otra, se desarrolla un módulo lector para

adaptar un sistema dosimétrico diseñado previamente por nuestro grupo de investigación

para transistores MOSFET, y se emplea para la caracterización de fotodiodos y fototran-

sistores.

Resultados y conclusiones: Se ha encontrado que es posible emplear electrómetros de

uso común en radioterapia asociados a fotorresistencias como sistemas dosimétricos en

el rango de 50 a 300 cGy/min con sensibilidades mayores que para una cámara de io-

nización. Por otra parte, el módulo diseñado para adaptar el sistema lector desarrollado

previamente por nuestro grupo para transistores MOSFET ha resultado adecuado para

la caracterización de los modelos de fotodiodo y fototransistor estudiados. Se ha seleccio-

nado un modelo de fotodiodo como candidato adecuado para ser utilizado como sensor

dosimétrico. Para ambos tipos de detectores, se ha realizado su caracterización térmica,

así como la dependencia frente a la tasa de dosis absorbida.

Palabras clave: electrómetro; fotodiodo; fotorresistencia; fototransistor; radioterapia.
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Estructura general de la tesis

La tesis se encuentra organizada en 5 capítulos, cuyo contenido se describe a continuación.

El capítulo 1 describe el tema de la tesis, presenta el estado del arte de los sistemas de

dosimetría actuales, así como los dispositivos electrónicos para la detección de luz visible.

El capítulo 2 presenta la motivación y los objetivos del presente trabajo.

El capítulo 3 presenta las unidades de irradiación empleadas para el estudio de los

dispositivos, las unidades de lectura y los modelos de fotorresistencias y fotodiodos que

se han caracterizado.

El capítulo 4 presenta los resultados obtenidos de este trabajo, así como una discusión

de los mismos. Por una parte, se realiza una selección de los candidatos a sensor dosimé-

trico, se presenta la caracterización térmica de estos, su respuesta frente a la tasa de dosis

absorbida y la dependencia angular de la fotorresistencia seleccionada.

El capítulo 5 presenta las conclusiones, aportaciones y recomendaciones para futuras

investigaciones en la misma línea temática propuesta por la tesis.

Finalmente, se presenta el anexo con las publicaciones del doctorando.
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CAPÍTULO 1

Introducción: Dosimetría in vivo y dosimetría física

1.1. Tratamientos de radioterapia

La radioterapia es un método de tratamiento que se utiliza en aproximadamente la mitad

de los pacientes con cáncer [Del05], lo que demuestra su significativa relevancia en el

abordaje terapéutico de estas enfermedades.

En un programa de radioterapia, es de vital importancia asegurar la irradiación ade-

cuada de los tejidos tumorales para alcanzar el objetivo terapéutico, al tiempo que se

minimizan los efectos dañinos en los tejidos sanos expuestos a la radiación. Por lo tanto,

es esencial contar con una determinación precisa de las dosis administradas, lo cual impli-

ca que cada centro que utilice radioterapia debe disponer de protocolos de monitorización

mediante el uso de dosimetría in vivo.

La dosimetría in vivo no solo es capaz de detectar errores en la dosis administrada,

sino que también permite tomar medidas correctivas para mejorar el tratamiento, espe-

cialmente cuando se aplica en las etapas iniciales. Este enfoque se ha reconocido como un

método efectivo para reducir el riesgo potencial para los pacientes y aumentar su seguri-

dad, según lo recomendado por la International Commission on Radiological Protection

[ICR01]. Sin embargo, muchos de los sistemas de dosimetría in vivo utilizados actualmente

son costosos y requieren una considerable inversión de tiempo. Esto ha llevado a que no

sean ampliamente adoptados en muchos centros de tratamiento o, en aquellos donde se

utilizan, no se haga de la manera necesaria. Por lo tanto, es crucial continuar investigando
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y desarrollando nuevos sistemas más asequibles y fáciles de usar. Además, es importante

extender su aplicación a modalidades de radioterapia externa que emplean haces de rayos

X de baja energía, así como a la braquiterapia, donde existen desafíos adicionales en su

implementación práctica.

1.2. Sistemas de dosimetría

En radioterapia, la dosimetría tiene como objetivo medir y conocer la cantidad de ra-

diación absorbida en el tejido irradiado. Este proceso implica tener en cuenta los datos

anatómicos del paciente y la distribución de la dosis producidos en un medio homogéneo

por uno o más haces de radiación con características específicas.

Para obtener la distribución de la dosis absorbida en un medio homogéneo, lo que

conocemos como dosimetría física, se sigue una serie de pasos consecutivos. El primero y

más importante es determinar la dosis absorbida en condiciones de referencia.

Existen diferentes métodos para realizar esta determinación, algunos de los cuales son

complicados y costosos de implementar en un hospital. En la práctica, el método más

adecuado es utilizar una cámara de ionización previamente calibrada en un laboratorio

acreditado.

1.2.1. Cámaras de ionización

En la actualidad, las cámaras de ionización abiertas al aire son uno de los sistemas dosimé-

tricos más utilizados en radioterapia debido a su simplicidad y fiabilidad [Kno00, Sec14].

De manera simplificada, las cámaras de ionización están compuestas por dos partes

principales: la cámara propiamente dicha, que es la zona sensible, y el tallo. El volumen

sensible de aire se encuentra definido por tres electrodos: el electrodo de polarización, que

está conectado directamente a uno de los polos de la fuente de tensión de polarización;

el electrodo de colección, que está conectado a tierra a través de un circuito de baja

impedancia y es responsable de recoger la carga o corriente generada en la cavidad de

aire; y el electrodo de guarda, que también está conectado directamente a tierra y tiene

como objetivo delimitar el volumen sensible de la cámara y evitar que el electrodo colector

recoja corrientes indeseables generadas fuera de la cavidad de la cámara.
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La cavidad de la cámara está llena de aire y la carga recolectada se debe a la ionización

de las moléculas de aire por los electrones de alta energía generados por efecto fotoeléctrico,

Compton o producción de pares en la pared de la cámara o en el maniquí. El campo

eléctrico aplicado entre los electrodos hace que las cargas eléctricas generadas por la

interacción de la radiación se muevan hacia los electrodos de signo contrario. Esto produce

una corriente eléctrica en el circuito de detección que puede medirse con el electrómetro.

El tallo es la zona de las cámaras de ionización por donde pasan los cables de recogida

de señal y de polarización. Es importante que esté fabricado con un material equivalente

al medio donde se realiza la medición para evitar perturbaciones significativas, y que esté

relleno de un material aislante sin espacios de aire donde puedan generarse corrientes

indeseables.

En la construcción de una cámara de ionización, debe elegirse un tamaño adecuado

para su uso. En general, para las aplicaciones de la radioterapia, debe ser lo suficientemente

grande para que la carga recogida sea significativa, pero no demasiado grande para evitar

perturbaciones en la fluencia del haz de radiación. Además, los materiales utilizados en la

cámara deben ser homogéneos y tener propiedades similares al aire y al medio irradiado.

Sin embargo, también es importante que la cámara sea lo bastante robusta para ser útil

en el entorno hospitalario.

La cámara mostrada en la Figura 1.1 es un ejemplo que cumple satisfactoriamente

con estas condiciones. Se trata de una cámara tipo Farmer, la cual ha sido ampliamente

utilizada en la dosimetría de haces de fotones y electrones de alta energía durante décadas.

Figura 1.1: Esquema de una cámara de ionización cilíndrica tipo FARMER. Tomada de [Ser12].

Dado que las cámaras de ionización suelen fabricarse abiertas al aire, la masa del aire

en el interior de la cavidad depende de la presión y la temperatura, además de la humedad.

Por lo tanto, es necesario realizar correcciones teniendo en cuenta las condiciones atmos-
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féricas en las que se llevó a cabo la medición. Por otra parte, presentan una dependencia

con la energía y con la tasa de dosis absorbida baja.

1.2.2. Dosímetros de termoluminiscencia y películas radio-

crómicas

Cuando ciertos materiales son expuestos a radiación, pueden retener parte de la energía

absorbida en estados metaestables. Cuando esta energía se libera posteriormente en forma

de radiación ultravioleta, visible o infrarroja, se dice que el material es luminiscente. La

luminiscencia se divide en dos tipos según el tiempo transcurrido entre la estimulación

y la emisión: si es inferior a 10−8 segundos se denomina fluorescencia, y si es mayor se

llama fosforescencia. En el caso de la termoluminiscencia, el fenómeno ocurre cuando un

material termoluminiscente, como ciertos cristales minerales, puede almacenar energía al

ser expuestos a radiación ionizante y luego liberarla en forma de luz al calentarse. Desde

1953 se ha propuesto que este fenómeno puede ser utilizado para la detección de radiación

[Ort96].

En una red cristalina inorgánica perfecta, existe una estructura de bandas caracterís-

tica compuesta por una banda de valencia y una banda de conducción separadas por una

banda prohibida. Al introducir impurezas en la red cristalina, se crean estados intermedios

en la banda prohibida. En un cristal termoluminiscente típico, se añaden impurezas acep-

toras y donadoras para crear estados permitidos para los electrones cerca de la banda de

conducción y la banda de valencia, respectivamente. Durante el proceso de sensibilización,

la radiación ionizante excita los electrones de la banda de valencia, que luego se mueven a

la banda de conducción y quedan atrapados en trampas creadas por las impurezas acepto-

ras. Al mismo tiempo, los huecos de la banda de valencia se desplazan y se recombinan con

los electrones provenientes de las impurezas donadoras. A temperatura ambiente, estos

electrones y huecos pueden permanecer en este estado durante largos períodos de tiempo.

La energía absorbida por el cristal puede ser medida al invertir el proceso de sensibili-

zación. Al aumentar la temperatura, los portadores atrapados en los estados de la banda

prohibida se excitan térmicamente y pueden escapar de esos estados y recombinarse. Este

proceso de recombinación puede ocurrir liberando electrones desde la banda de conducción

hacia estados intermedios, o liberando huecos desde la banda de valencia hacia estados

intermedios.
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La curva de emisión corresponde a la representación gráfica de la intensidad luminosa

en función de la temperatura de calentamiento. Esta muestra tantos picos como niveles

de trampas disponibles en el material termoluminiscente para aceptar electrones, y la

altura de cada pico es proporcional al número de electrones que ocupan cada uno de los

diferentes niveles de trampas.

Tanto la altura de los diferentes picos como la cantidad total de luz emitida pueden

utilizarse como parámetros para la dosimetría. Para obtener la lectura de la dosis, es

necesario devolver el cristal termoluminiscente a su estado inicial, donde hay huecos en

las trampas aceptoras y electrones en las donadoras. Debido a ello, estos dispositivos

presentan la desventaja de que la lectura de la dosis no se queda grabada, pero al mismo

tiempo permite reutilizar el cristal tantas veces como sea necesario.

Los materiales termoluminiscentes poseen una baja dependencia energética, no requie-

ren un sistema externo para el almacenamiento de la dosis, lo que, junto con su amplio

rango de dosis, los hace ampliamente utilizados como dosímetros, tanto en dosimetría

personal como ambiental. El principal inconveniente que presentan es el complejo proceso

de medición, que impide las mediciones en tiempo real.

Por otra parte, en el ámbito de la dosimetría en radioterapia también se utilizan las

películas radiocrómicas. En particular, la película GafChromic EBT3 (Ashland Advanced

Materials, EE.UU.) está compuesta por una lámina de poliéster transparente de 97 µm de

espesor, recubierta de manera uniforme con una emulsión de gelatina que contiene cristales

sensibles a la radiación con un tamaño de 17 µm. Esta emulsión tiene una composición

similar al tejido equivalente y está protegida por otra capa de 3 µm.

La emulsión tiene una estructura de doble capa activa de 17 µm, separada por una capa

protectora de 6 µm, lo que mejora la sensibilidad y resistencia del material. El material

sensible utilizado es un monómero de diacetileno transparente que, al ser expuesto a

radiación ionizante, se polimeriza y adquiere una coloración azul. La transmisión de la luz

a través de la película se puede medir utilizando un densitómetro o un escáner de color

recomendado por el fabricante.

Las ventajas de este tipo de detector en comparación con las películas radiográficas

son su eliminación del proceso de revelado y fijado, lo que aumenta la fiabilidad de las

medidas como dosímetro relativo, y su facilidad de uso al no ser sensible a la luz visible. Sin

embargo, presenta una relación señal/ruido inferior y requiere filtros y múltiples lecturas

para obtener resultados precisos debido a las polimerizaciones adicionales causadas por

la luz ultravioleta durante el proceso de lectura. Estas características han generado cierta
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controversia en su aplicación en algunos campos debido a la incertidumbre relativamente

alta. Además, la falta de uniformidad espacial requiere correcciones en los escáneres.

Las películas radiocrómicas poseen una alta resolución espacial, relativamente baja

variación en sensibilidad espectral y baja dependencia con la energía. Sin embargo, el

proceso de calibración y lectura de la película radiocrómica es relativamente tedioso,

similar al de las películas radiográficas. Se deben considerar la disposición relativa entre

la película y el escáner, las orientaciones de polimerización privilegiadas y los parámetros

adecuados de escaneo. La calibración debe tener en cuenta el rango de dosis absorbida, el

número de puntos de calibración y el ajuste a la curva sensitométrica.

1.2.3. Sistemas basados en dispositivos de estado sólido:

Diodos PIN y MOSFET

Además de los dispositivos mencionados anteriormente, los dosímetros de semiconductor

también son ampliamente utilizados en radioterapia [Sca98, Ram04, Sca04, Ros06, Sec14].

Su principio de funcionamiento se asemeja al de las cámaras de ionización, pero en lugar de

utilizar un gas ionizable, emplean un semiconductor. Cuando la radiación ionizante incide

sobre el dosímetro de semiconductor, se generan pares electrón-hueco en su interior, los

cuales se separan mediante la aplicación de un campo eléctrico. Estos dispositivos tienen

una sensibilidad mucho mayor que las cámaras de ionización, son más pequeños, más

económicos y no requieren altas tensiones de polarización.

Desde principios de la década de 1980 se han utilizado los diodos de unión p-n de

silicio para la dosimetría in vivo en radioterapia [Rik83a, Rik83b]. Estos dispositivos

presentan ventajas significativas, como facilidad de uso, medición en tiempo real, alta

reproducibilidad, alta sensibilidad y una resolución espacial muy alta. Sin embargo, en

comparación con otros tipos de detectores, los diodos también tienen sus limitaciones.

Una de ellas es la degradación de la sensibilidad con la dosis de radiación acumulada

[Rik83a, Rik83b, Dix86, Shi95]. Otra limitación es la dependencia de la sensibilidad con

la tasa de dosis instantánea [Rik83a, Gru93, Shi95]. La tasa de dosis instantánea se define

como la tasa de dosis dentro de cada pulso de radiación, que suele ser mucho mayor que

la tasa de dosis promedio en los aceleradores lineales de electrones.

Rikner y Grusell fueron pioneros en investigar la dependencia de la sensibilidad del

diodo con la tasa de dosis absorbida. Rikner encontró que la sensibilidad de un diodo
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tipo n aumentaba con la tasa de dosis instantánea después de cierta cantidad de dosis

de radiación acumulada [Rik83a]. Posteriormente, también encontró que el diodo tipo p

presentaba una menor dependencia con la tasa de dosis instantánea que el diodo tipo n

[Rik83b].

Aunque el uso de dispositivos electrónicos semiconductores en dosimetría in vivo tiene

una larga tradición en el campo de la radioterapia [Rui20], no se han utilizado de manera

generalizada en la práctica clínica debido a su alto coste. En la mayoría de los casos, los

dispositivos específicamente diseñados para dosimetría suelen estar fabricados mediante

procedimientos que les confieren una elevada sensibilidad a la radiación. Ejemplos de estos

dispositivos son los diodos PIN y los transistores RADFET.

El diodo PIN es un tipo de diodo de unión p-n que incluye una zona adicional sin dopar,

conocida como zona intrínseca, ubicada entre las regiones p y n. Esta configuración p-i-n

es la que le da su nombre. La presencia de esta zona intrínseca confiere al diodo una baja

capacidad, lo que lo hace adecuado para su uso en altas frecuencias.

Cuando se aplica una polarización directa al diodo, se produce un aumento en la

inyección de portadores minoritarios, lo que a su vez aumenta la conductividad de la

zona intrínseca. Por otro lado, al aplicar una tensión inversa, la zona intrínseca se vacía

completamente de portadores y el campo eléctrico a través de esta región se mantiene

constante. Esto permite que el diodo PIN pueda soportar altas tensiones inversas sin

sufrir daños.

Por otra parte, cuando se conecta un diodo a un electrómetro, no circula corriente

a menos que fuentes externas, como la radiación ionizante, introduzcan un exceso de

portadores minoritarios. El campo eléctrico a través de la unión p-n es mayor a 103 V/cm,

lo que permite la recolección de portadores minoritarios generados por la radiación sin

necesidad de una polarización externa.

La Figura 1.2 esquematiza la recolección de carga en un diodo de silicio utilizado para

dosimetría in vivo. La radiación ionizante incidente genera pares electrón-hueco en todo

el diodo. Los portadores minoritarios en exceso (electrones en la región p y huecos en la

región n) se dirigen hacia la unión p-n.

La porción de portadores minoritarios en exceso que llega a la unión determina la

longitud de difusión (Lp en la región n y Ln en la región p). Estos portadores son pos-

teriormente barridos a través de la unión por el campo eléctrico y recolectados por el

electrómetro.
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Figura 1.2: Esquema de un diodo de unión p-n de silicio como detector de radiación. El exceso
de portadores minoritarios (electrones y huecos) generado por radiación dentro de una longitud
de difusión, Lp en la región n y Ln en la región p (región sombreada), son capaces de circular
hacia la unión p-n (anchura W ). Posteriormente, son barridos a través de la unión por el campo
eléctrico y, finalmente, son recolectados por el electrómetro. Tomada de [Shi95].

Por otro lado, el transistor de efecto de campo metal-óxido-semiconductor, también de-

nominado MOSFET por sus siglas en inglés (metal-oxide-semiconductor field-effect tran-

sistor), es un transistor utilizado para amplificar o conmutar señales electrónicas.

Para comprender el funcionamiento de un transistor MOSFET, vamos a analizar la es-

tructura metal-óxido-semiconductor. En esta estructura, el primer elemento es un terminal

que se conoce con el nombre de puerta (gate). La capa de óxido que le sigue generalmente

está compuesta por dióxido de silicio (SiO2). Aunque su espesor es muy delgado, actúa

como una barrera para el paso de portadores a través de ella. Debajo del óxido se encuen-

tra un semiconductor, generalmente silicio, que ha sido dopado, pudiendo ser un dopaje

tipo n o tipo p. A este semiconductor se le denomina sustrato. Para entenderlo, vamos a

considerar el caso de un sustrato tipo p, donde los portadores mayoritarios son los huecos

y los portadores minoritarios son los electrones. En este caso, asumimos que el sustra-

to está conectado a tierra (0 V), mientras que aplicamos una tensión VG al terminal de

puerta.

Dependiendo del valor de la tensión VG aplicada, se pueden presentar diferentes situa-

ciones en cuanto a la carga eléctrica libre cerca de la interfaz entre el semiconductor y
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el óxido. A esta zona cercana a la interfaz se le llama canal conductor. Las situaciones

posibles son las siguientes:

Acumulación: Ocurre cuando se aplica una diferencia de potencial alta, negativa

para un semiconductor tipo p y positiva para un semiconductor tipo n. En esta

situación, se produce una acumulación de portadores mayoritarios en la zona del

canal conductor.

Vaciamiento: En este caso no hay portadores libres en el canal conductor (que es la

parte del semiconductor más cercana a la interfaz con el óxido).

Inversión: Se refiere a la formación de una capa delgada de portadores minoritarios

(electrones en un semiconductor tipo p y huecos en un semiconductor tipo n) con

una concentración muy alta, mayor que la concentración de portadores mayoritarios

en equilibrio. Esta capa se denomina capa de inversión.

Desde una perspectiva práctica, el régimen de inversión es especialmente interesante en

un MOSFET, ya que mediante la tensión de la puerta podemos regular de manera precisa

la cantidad de carga en el canal (es decir, la concentración de portadores minoritarios en

esa zona) y, por lo tanto, su conductividad. Esto nos permite controlar si el transistor

debe conducir la corriente o no.

El transistor MOSFET se construye agregando al sustrato dos zonas de dopaje opuesto,

llamadas fuente y drenador. Estas zonas tienen un nivel alto de dopaje y están en contacto

directo con el semiconductor. Dependiendo del tipo de dopaje del sustrato, se obtienen

dos tipos de transistores MOSFET: los de canal n (con sustrato tipo p, donde la corriente

se debe al movimiento de electrones en la capa de inversión) y los de canal p (con sustrato

tipo n, donde la corriente es debida al movimiento de huecos en la capa de inversión). En

la Figura 1.3 se muestra el diagrama esquemático de la estructura de un MOSFET tipo

p y tipo n.

Por otro lado, un transistor RADFET es esencialmente un transistor MOSFET que

ha sido optimizado para aumentar su sensibilidad a la radiación. Esto se logra utilizando

un óxido de puerta de mayor espesor y fabricándolo mediante un proceso oxidativo que le

confiere una mayor sensibilidad [Hol74, Ma89]. Aunque estos dos tipos de dispositivos son

diferentes, ambos mejoran la sensibilidad al incrementar el volumen de la región sensible.

El coste de estos sistemas se reduciría considerablemente si fuera posible utilizar dis-

positivos comerciales que no estén fabricados ex profeso para dosimetría, lo cual ya se ha
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Figura 1.3: Estructura de un MOSFET. Tomada de [Fun06].

logrado con los transistores MOSFET [Car12, Mar16].

Los dispositivos de estado sólido ofrecen varias ventajas significativas, que incluyen:

Alta sensibilidad relativa: Debido a su alta densidad, estos dispositivos permiten

que la partícula ionizante pueda perder toda su energía en un recorrido corto. Esto

resulta en una eficiencia por unidad de volumen muy elevada. Además, la energía

necesaria para la producción de pares electrón-hueco es muy reducida en los dispo-

sitivos de estado sólido, lo que significa que el número de pares creados por cada

fotón o partícula ionizante incidente es mayor en comparación con otros tipos de

detectores.

Rápida respuesta: Los dispositivos de estado sólido tienen una respuesta rápida,

típicamente en el rango de 1 a 10 µs. Esto se debe a la alta movilidad de los

electrones libres en la banda de conducción y de los huecos en la banda de valencia.

Además, el volumen de detección reducido contribuye a tiempos de recogida de

portadores muy bajos, lo que resulta en una rápida respuesta del detector.

Buena estabilidad mecánica.

No necesitan polarización externa, o bien no es excesivamente elevada, como sí

ocurre con las cámaras de ionización.

Lectura inmediata.

Tamaño reducido.

Además de las ventajas mencionadas anteriormente, los dispositivos de estado sólido

también presentan algunos inconvenientes:
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Dependencia con la temperatura, la tasa de dosis absorbida y la energía. Estas

dependencias deben ser consideradas y compensadas adecuadamente para obtener

mediciones precisas.

Requieren una conexión eléctrica durante la irradiación. Esto implica la necesidad

de tener una fuente de alimentación y una conexión eléctrica estable durante todo

el proceso de medición.

1.3. Dispositivos electrónicos para la detección

de luz visible

Un sensor es un dispositivo que detecta un estímulo y genera una señal como respuesta.

Los sensores se pueden clasificar en dos categorías: pasivos y activos. Los sensores pasivos

generan directamente una señal como respuesta al estímulo sin requerir una fuente de

energía adicional. Por otro lado, los sensores activos requieren una fuente de energía

externa, conocida como señal de excitación, para su funcionamiento.

Los convertidores de luz a tensión se basan en la combinación de fotosensores y circuitos

convertidores de corriente a tensión. Hay tres tipos principales de fotosensores utilizados:

fotorresistencias, fotodiodos y fototransistores. La diferencia entre un fotodiodo y un foto-

transistor radica en la estructura del chip semiconductor. Los fotodiodos están formados

por una unión p-n, mientras que los fototransistores tienen dos uniones. En el caso de los

fototransistores, la corriente de base es generada por la luz y luego se amplifica mediante

un transistor para producir la corriente de colector. Por lo tanto, se puede decir que un

fototransistor es equivalente a un fotodiodo con un amplificador de corriente integrado.

1.3.1. Fotorresistencias

Una fotorresistencia, también conocida como LDR por sus siglas en inglés (light-dependent

resistor), es un componente electrónico que es sensible a la luz y cambia su resistencia

cuando se expone a ella. Dicha resistencia puede variar en un amplio rango, disminuyendo

a medida que la intensidad de la luz aumenta.
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Cuando los fotones con energía superior a la banda prohibida son absorbidos por el

material, se generan pares electrón-hueco tanto en las transiciones de banda a banda como

en las transiciones que involucran niveles de energía prohibidos. Estos portadores de carga

libre conducen la electricidad, lo que resulta en una disminución de la resistencia eléctrica,

Rp. Por ello, en condiciones de oscuridad, la resistencia puede ser de varios megaohmios,

mientras que en condiciones de luz intensa se reduce a unos pocos cientos de ohmios.

La sensibilidad de estos componentes también puede variar según la longitud de on-

da de la luz incidente. Las propiedades fotosensibles de las fotorresistencias se deben a

los materiales semiconductores con los que están fabricadas. Aunque existen diferentes

materiales disponibles, los más comunes son CdSe, CdS, InSb o PbS [Fra10, Sze21].

Se ha observado que la disminución de la resistencia de estos dispositivos a medida

que aumenta la intensidad de la luz sigue un comportamiento en el que la inversa de la

resistencia, 1/Rp, es proporcional a la intensidad de la luz. También se ha encontrado

un comportamiento no lineal similar frente a la tasa de dosis absorbida en presencia de

radiación ionizante.

Para su funcionamiento, la fotorresistencia requiere de una fuente de alimentación, ya

que su efecto se manifiesta mediante el cambio de resistencia eléctrica del material. En la

Figura 1.4 se muestra un diagrama esquemático de una celda fotorresistiva, conectada con

un electrodo en cada extremo del dispositivo. En condiciones de oscuridad, la resistencia

del material es alta. Como resultado, una pequeña corriente de oscuridad, atribuida al

efecto de la temperatura, fluye cuando se aplica una tensión V . Sin embargo, cuando

la luz incide sobre la superficie de la fotorresistencia, circula una corriente ip. Vamos a

explicar el principio por el cual se produce un aumento en la corriente. Debajo de la banda

de conducción en la estructura cristalina del semiconductor, hay un nivel donante, y por

encima de la banda de valencia, hay un nivel aceptor. En condiciones de oscuridad, los

electrones y los huecos se acumulan en sus respectivos niveles en la red cristalina, lo que

resulta en una alta resistencia del semiconductor.

Cuando la luz incide sobre el dispositivo, los fotones son absorbidos, transfiriendo

energía a los electrones en la banda de valencia. Esta energía desplaza a los electrones hacia

la banda de conducción, generando huecos en la banda de valencia y, como consecuencia,

aumentando la conductividad del material. Debido a que cerca de la banda de valencia

hay un nivel aceptor separado que no puede capturar fácilmente los electrones libres

en comparación con los huecos libres, la probabilidad de recombinación de electrones y

huecos se reduce, lo que resulta en un mayor número de electrones libres en la banda de
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Figura 1.4: Estructura de una fotorresistencia. Tomada de [Fra10].

conducción. Para el CdS, que tiene una banda prohibida de energía de 2.41 eV, la longitud

de onda del pico de absorción corresponde a λ = c/ν ≃ 515 nm, que se encuentra en el

rango del espectro visible. Por lo tanto, el CdS es sensible a la luz con longitudes de onda

más cortas que 515 nm. Otros fotoconductores tienen diferentes longitudes de onda de

pico de absorción. Por ejemplo, el Si y el Ge son más eficientes en el infrarrojo cercano.

La conductancia de un semiconductor está determinada por:

∆σ = ef(µnτn + µpτp), (1.1)

donde µn y µp son la movilidad de los electrones libres y los huecos (cm/V·s), respec-

tivamente, τn y τp son los tiempos de vida de los electrones libres y los huecos, e es la

carga del electrón y f es el número de portadores generados por unidad de tiempo y de

volumen. Para una celda de CdS, se tiene que µnτn ≫ µpτp, por lo que la conductancia

debido a los huecos es despreciable. Por tanto, el sensor es un semiconductor tipo n, y

∆σ = efµnτn. (1.2)

Podemos definir la sensibilidad de la fotorresistencia como

b =
τn
tt
, (1.3)
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donde tt = l2/V µn es el tiempo de tránsito del electrón entre los electrodos del sensor, l

es la distancia entre electrodos y V la tensión aplicada. Por tanto,

b =
µnτnV

l2
. (1.4)

De las ecuaciones anteriores se deduce que, para aumentar la sensibilidad y reducir la

resistencia de la celda fotorresistiva, es necesario reducir la distancia l entre los electrodos

y aumentar el ancho del sensor. Esto sugiere que el sensor debe ser corto y ancho. En la

práctica, esto se logra fabricando el sensor en forma de serpentina, como se muestra en la

Figura 1.4.

En cuanto al proceso de fabricación, las células fotorresistivas se pueden clasificar en

tres tipos: sinterizado, monocristalino y evaporado. Entre ellos, el tipo sinterizado ofrece

una alta sensibilidad y una fabricación más sencilla de áreas sensibles más grandes, lo que

se traduce en dispositivos de menor coste. La fabricación de células de CdS implica los

siguientes pasos [Fra10]:

Se mezcla polvo de CdS de alta pureza con las impurezas adecuadas y un agente de

fusión.

La mezcla se disuelve en agua.

La solución en forma de pasta se aplica sobre la superficie de un sustrato cerámico

y se deja secar.

Los subconjuntos cerámicos se sinterizan en un horno de alta temperatura para

formar una estructura multicristalina. Durante esta etapa, se forma una capa foto-

conductora.

Se conectan las capas de electrodos y se realizan las conexiones de cables.

El sensor se encapsula en una carcasa de plástico o metal, con o sin una ventana.

Para adaptar la respuesta espectral de una fotorresistencia, se pueden realizar modi-

ficaciones en el polvo de CdS. Por ejemplo, agregando seleniuro o incluso reemplazando

CdS por CdSe se puede desplazar la respuesta espectral hacia longitudes de onda más

largas, como el naranja y el rojo.

La Figura 1.5 ilustra cómo se pueden utilizar estos dispositivos en circuitos. En el

circuito (a) se muestra un interruptor de luz automático que se activa cuando la ilumina-

ción disminuye. El circuito (b) muestra un faro con un multivibrador de funcionamiento

pág. 20



libre que se activa en la oscuridad cuando la resistencia del dispositivo es alta. En estos

circuitos, la fotorresistencia actúa como una resistencia cuyo valor varía en función de la

intensidad de la luz incidente.

Figura 1.5: Ejemplos de aplicaciones de fotorresistencias como (a) interruptor de luz y (b) luz
de faro. Tomada de [Fra10].

1.3.2. Fotodiodos

Un fotodiodo es un dispositivo semiconductor que convierte la luz incidente en corriente

eléctrica. Está diseñado específicamente para su uso en aplicaciones relacionadas con la

detección de luz. El fundamento de funcionamiento de un fotodiodo se basa en el efecto

fotoeléctrico y las propiedades de los materiales semiconductores.

Los fotodiodos están construidos principalmente a partir de materiales semiconduc-

tores, como el silicio. Estos materiales tienen una estructura de bandas energéticas en la

cual existe una banda de valencia (nivel de energía ocupado por los electrones) y una

banda de conducción (nivel de energía libre para la conducción de electrones). Entre las

dos bandas se encuentra una banda de energía prohibida.

Cuando la luz incide sobre el fotodiodo, los fotones interactúan con los átomos del

material semiconductor. Si la energía de los fotones es suficiente para superar la banda

de energía prohibida, pueden transferir su energía a los electrones que se encuentran

en la banda de valencia, liberándolos y permitiendo que se muevan hacia la banda de

conducción. Como resultado, se genera una corriente eléctrica en el fotodiodo. La cantidad

de corriente generada depende de la intensidad de la luz incidente y de la eficiencia del

material semiconductor para convertir la energía luminosa en corriente eléctrica.

Esta propiedad unidireccional del fotodiodo permite utilizarlo en aplicaciones donde

se requiere la detección de luz y la generación de señales eléctricas proporcionales a la

intensidad luminosa.
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El funcionamiento básico de un fotodiodo se puede describir de la siguiente manera.

Cuando una unión p-n está polarizada en directa (es decir, el lado positivo de una fuente

de tensión está conectado a la región p), y se expone a la luz, la corriente generada por

la luz es insignificante en comparación con la corriente en directa. En otras palabras, la

corriente de polarización es mucho mayor que la corriente generada por la luz, lo que hace

que el fotodiodo no sea útil como detector de luz en este modo, pero sí como sensor de

temperatura; en este efecto nos hemos basado para realizar la compensación térmica. Sin

embargo, si la unión se polariza en inversa (como se muestra en la Figura 1.6), la corriente

aumenta significativamente cuando incide luz sobre el semiconductor. Los fotones que

inciden sobre el fotodiodo generan pares electrón-hueco en ambos lados de la unión.

Figura 1.6: Estructura de un fotodiodo. Tomada de [Fra10].

Cuando los electrones son excitados y alcanzan la banda de conducción, se desplazan

hacia el lado positivo de la fuente de tensión. Al mismo tiempo, los huecos resultantes

se desplazan hacia el lado negativo, dando lugar a la circulación de una fotocorriente, ip.

En ausencia de luz, la corriente de oscuridad, i0, es mayor a mayores tensiones en valor

absoluto, es decir, más negativas, y se debe principalmente a la generación térmica de

portadores de carga. En resumen, un circuito eléctrico equivalente a un fotodiodo con

polarización inversa está formado por dos fuentes de corriente y un circuito RC, como se

muestra en la Figura 1.7.
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Figura 1.7: Circuito equivalente de un fotodiodo. Tomada de [Fra10].

Dependiendo de la polarización aplicada, el fotodiodo puede funcionar en dos modos:

fotovoltaico (PV) o fotoconductor (PC).

En el modo fotovoltaico el fotodiodo no está polarizado, y se genera una pequeña

tensión de salida cuando incide luz.

En el modo fotoconductor, el fotodiodo se polariza en inversa, lo que crea una región de

agotamiento en la unión p-n. Cuanto mayor sea la polarización inversa, es decir, la tensión

aplicada, más amplia será la región de agotamiento. Esta amplia región de agotamiento

reduce la capacidad del fotodiodo, lo que resulta en tiempos de respuesta más rápidos.

Sin embargo, este modo puede presentar niveles de ruido más altos, por lo que puede ser

necesario limitar el ancho de banda. El modo fotoconductor es el que utilizaremos para

nuestro estudio.

En el modo fotovoltaico, al no aplicar ninguna tensión de polarización, no se genera

corriente de oscuridad y se reduce el ruido térmico. Además, la sensibilidad es menor

en este modo debido al campo eléctrico más bajo en la unión, el cual es responsable de

separar los pares electrón-hueco generados por la radiación.

Al utilizar un fotodiodo en modo fotovoltaico, es importante tener en cuenta su alta

capacidad, Cj, ya que puede limitar la velocidad de respuesta del circuito. En la operación

con carga resistiva directa, el ancho de banda del fotodiodo está principalmente limitado

por su capacidad interna, Cj. En este caso, el fotodiodo actúa principalmente como una

fuente de corriente, y la derivación de la fuente se realiza a través de una alta resistencia, R,

junto con la capacidad del diodo. La capacidad puede variar en el rango de 2 a 20000 pF,

y depende principalmente del área del diodo. En paralelo con la derivación, se encuentra

la capacidad de entrada del amplificador, lo que resulta en una capacidad de entrada

combinada, C. La red de entrada neta determina la atenuación de la respuesta del circuito
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de entrada.

Para evitar el efecto de la capacidad de entrada, se emplea un convertidor de corriente

a tensión (I/V ), como se muestra en la Figura 1.8.

Figura 1.8: (a) Uso del convertidor de corriente a tensión; (b) característica de frecuencia.
Tomada de [Fra10].

El amplificador, junto con su resistencia de realimentación, RL, cumple la función de

convertir la corriente del fotodiodo en una tensión de salida regulada con alta linealidad.

Además, se agrega un condensador de realimentación, CL, al circuito con el fin de limi-

tar el ancho de banda para así reducir la contribución del ruido a más alta frecuencia.

Es importante destacar que un amplificador ideal mantiene ambas entradas a la misma

tensión, lo que se conoce como “tierra virtual” en el caso de la entrada inversora que no

está directamente conectada a tierra.

La operación del fotodiodo se lleva a cabo con una tensión prácticamente nula entre

sus terminales. Esto no solo mejora la linealidad de la respuesta, sino que también evita

cargar el condensador del diodo.

En el modo de operación fotoconductor (PC), que es el que usaremos, se aplica una

tensión de polarización inversa al fotodiodo para incrementar la sensibilidad, reduciendo

así la recombinación. Esto conlleva una región de agotamiento más amplia, una capacidad

de unión, Cj, más reducida, una menor resistencia en serie, un tiempo de subida más corto

y una respuesta lineal en la fotocorriente dentro de un amplio rango de intensidades de

luz. No obstante, a medida que se incrementa la polarización inversa, también aumenta el

ruido de disparo debido al incremento en la corriente de oscuridad. La Figura 1.9 ilustra

el diagrama del circuito correspondiente al modo PC.

Por otra parte, el fotodiodo se puede utilizar en dos modos: modo tensión y modo

corriente. En el modo tensión, se conecta el fotodiodo a una resistencia muy alta (107 −
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Figura 1.9: Diagrama de circuito del modo de operación fotoconductor. Tomada de [Fra10].

109Ω) y a un amplificador de tensión. En este modo, el diodo funciona como una fuente

de tensión cuya magnitud es proporcional a la intensidad de la luz incidente. La tensión se

genera a partir de la fotocorriente que circula a través de la resistencia de unión interna.

En el modo corriente, el fotodiodo se encuentra virtualmente en cortocircuito y la

corriente generada se dirige hacia un convertidor de corriente a tensión. Este es el modo

que utilizaremos con los dispositivos bajo estudio.

La Figura 1.10 muestra el circuito equivalente del fotodiodo. Como se puede apreciar,

este circuito consta de un generador de corriente, un diodo rectificador, una resistencia

de unión, Rj, un condensador de unión, Cj, y una resistencia en serie, Rs. El generador

de corriente produce una fotocorriente que es proporcional al flujo de fotones incidentes.

Figura 1.10: (a) Circuito equivalente de un fotodiodo; (b) fotodiodo polarizado inversamente
con un convertidor de corriente a tensión; (c) diagrama de carga del circuito. Tomada de [Fra10].

En la Figura 1.10 se muestra también un circuito que incluye un amplificador opera-

cional. La tensión Vr se utiliza para polarizar en inversa el fotodiodo.
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Cabe destacar que la eficiencia de la conversión directa de energía óptica en energía

eléctrica es bastante baja. Por lo general, se encuentra en un rango de alrededor del 5 al

10 %.

En la actualidad, existen dispositivos integrados conocidos como convertidores de luz a

tensión, que constan de fotodiodos y circuitos electrónicos de interfaz. Estos dispositivos

incluyen tanto el fotodiodo como un convertidor de corriente a tensión. Ejemplos de

estos dispositivos son los fotodiodos S1227-66BR y S1227-1010R (Hamamatsu Photonics,

Japón).

Como se ha mencionado, el fotodiodo convierte directamente los fotones en portadores

de carga, generando un par electrón-hueco por cada fotón. Los fototransistores, además

de realizar esta conversión, ofrecen una ganancia de corriente, lo que resulta en una sen-

sibilidad mucho mayor. La unión base-colector del fototransistor es un diodo polarizado

inversamente, tal como se ha descrito previamente. Si el transistor está conectado a un

circuito con una fuente de tensión, circula una corriente fotoinducida a través del circuito,

incluyendo la región base-emisor. Esta corriente se amplifica en el transistor de la misma

forma que en un transistor convencional, lo que produce un aumento significativo en la

corriente del colector.

En la Figura 1.11 se representan las bandas de energía del fototransistor. La corriente

de base, inducida por los fotones, retorna al colector a través del emisor y el circuito

externo. Al hacerlo, los electrones son suministrados a la región de la base por el emisor,

donde son atraídos hacia el colector por el campo eléctrico. La sensibilidad de un foto-

transistor depende de la eficiencia cuántica del diodo colector-base y de la ganancia de

corriente continua del transistor. Por lo tanto, la sensibilidad general está determinada

por la corriente del colector.
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Figura 1.11: Bandas de energía en un fototransistor. Tomada de [Fra10].

Cuando el fototransistor está expuesto a cambios en la temperatura ambiente, la co-

rriente del colector varía de forma lineal, con una pendiente positiva de aproximadamente

0.667 % por ◦C. Esta pendiente se debe principalmente al aumento de la ganancia de

corriente con la temperatura, ya que el coeficiente de temperatura de la fotocorriente de

la base del colector es solo del 0.1 % por ◦C [Fra10].

La familia de características de corriente del colector frente a la tensión del colector

es muy similar a la de un transistor convencional. Esto implica que los circuitos con foto-

transistores pueden diseñarse utilizando los métodos regulares de las técnicas de circuitos

de transistores, excepto que la base del fototransistor debe utilizarse como entrada de una

corriente fotoinducida suministrada por su colector.

Dado que la generación de portadores ocurre en la región colector-base, cuanto mayor

sea el área de esta región, se generarán más portadores. Por lo tanto, el fototransistor

está diseñado para tener un área grande expuesta a la luz incidente. Un fototransistor

puede ser un dispositivo de dos o tres terminales. Sin embargo, es más común utilizar un

dispositivo de dos terminales como fotodetector.

Por otra parte, es posible utilizar los fotodiodos y fototransistores con centelleador. Los

centelleadores son materiales que muestran luminiscencia cuando se excitan con radiación

ionizante. Durante este proceso, una fracción de la energía depositada por la radiación

primaria se convierte en luz, la cual posteriormente se convierte en una señal eléctrica.

El centelleo se produce debido a la fluorescencia atómica o molecular generada por la

radiación excitante. Cuando la radiación es absorbida, parte de la energía inicial se disipa
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en forma de vibraciones de la red, y los fotones fluorescentes emitidos son característicos

del material, abarcando un rango que va desde el ultravioleta hasta el rojo. En la Figura

1.12 se muestra un fotodiodo de silicio acoplado a un centelleador de CsI.

Figura 1.12: Fotodiodo de silicio S8559 (Hamamatsu Photonics, Japón). Tomada de [Ham23].

En el proceso de detección, los fotones emitidos por el centelleador inciden en un

fotocátodo, donde generan una corriente eléctrica en un circuito. Sin embargo, la corriente

generada en el fotocátodo es generalmente débil y requiere amplificación para su detección

y análisis. Una técnica común para amplificar la señal es utilizar un fotomultiplicador.

Tanto los centelleadores orgánicos como los inorgánicos se utilizan en una amplia

variedad de aplicaciones, aprovechando sus propiedades de luminiscencia y detección de

radiación ionizante.

Vamos a explicar el fundamento de estos detectores. Cuando la radiación ionizante in-

cide sobre un material centelleador, se convierte en luz visible. Posteriormente, un detector

de semiconductor convierte la luz visible en corriente eléctrica.

Para que un centelleador sea considerado efectivo, debe cumplir ciertos requisitos:

Debe tener la capacidad de transformar la mayor fracción posible de la energía de

la radiación incidente en fluorescencia instantánea.

El rendimiento luminoso del centelleador debe ser proporcional a la energía deposi-

tada por la radiación.

La luminiscencia producida por el centelleador debe tener una duración corta, es

decir, emitir luz de manera rápida.

El material del centelleador debe ser homogéneo y de buena calidad óptica para

asegurar una detección precisa.
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Es importante destacar que no existe un material centelleador que cumpla todas estas

condiciones de manera perfecta. Por lo tanto, la elección de un centelleador en particu-

lar involucra un compromiso entre las propiedades y características deseadas para una

aplicación específica.

1.3.3. Dispositivos de detección de luz visible utilizados

como sensores dosimétricos

Como se ha indicado con anterioridad, una fotorresistencia es un dispositivo semiconductor

cuya resistencia varía en función de la intensidad de la luz incidente. Del mismo modo que

se obtiene una dependencia aproximadamente lineal de 1/R con la intensidad luminosa,

se puede obtener una dependencia similar en el caso de la radiación ionizante, en este caso

dependiente de la tasa de dosis absorbida [Dee60, Sol93].

Recientemente, se ha iniciado el estudio del uso de fotodiodos y fototransistores como

posibles sensores de radiación [San02, And15, Rom15], y en algunos casos se ha llegado al

registro de las dosis absorbidas en pruebas de radiodiagnóstico [Aoy02]. Estos dispositivos

tienen la capacidad de generar una corriente inversa cuando son expuestos a radiación,

generalmente en el rango de la radiación visible o infrarroja. Esta corriente inversa puede

amplificarse utilizando un transistor bipolar, lo que da lugar a los fototransistores.

Los fotodiodos y los fototransistores generan una corriente de oscuridad en ausencia de

luz. Sin embargo, algunos autores han observado variaciones en esta corriente de oscuridad

en ciertos fotodiodos y fototransistores cuando son sometidos a radiación ionizante. Estas

variaciones son proporcionales a la tasa de dosis absorbida [Aoy02, Pas11]. Además, se

ha observado que el coeficiente de proporcionalidad entre la tasa de dosis absorbida y la

corriente de oscuridad puede depender de varios factores, incluyendo la energía del haz

incidente [San08].
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CAPÍTULO 2

Motivación y objetivos

Como se ha indicado en el capítulo anterior, tanto las fotorresistencias usadas para la de-

tección de luz visible como los fotodiodos pueden ser usados como detectores de radiación

ionizante.

El objetivo de este trabajo es caracterizar fotorresistencias y fotodiodos fabricados para

la detección de luz visible como sensores dosimétricos para la radiación ionizante. Además,

en el caso de las fotorresistencias, se busca la posibilidad de medir la respuesta de estos

dispositivos frente a la radiación utilizando un electrómetro clínico, como el utilizado con

las cámaras de ionización. Esto permitiría reducir significativamente el coste del sistema

de medición completo, eliminando la necesidad de un sistema de lectura específico.

Para ello, se estudian diferentes modelos comerciales, de los cuales se seleccionarán

aquellos que posean las mejores características para nuestro propósito. Una vez realizada

la selección, se procederá a su caracterización térmica y dosimétrica.

Por lo tanto, se plantean los siguientes objetivos para la consecución del presente

trabajo:

Objetivo general:

Obtener sistemas dosimétricos basados en dispositivos electrónicos de bajo coste

destinados a la detección de luz visible, como son fotorresistencias y fotodiodos.

Objetivos específicos:

1. Selección de candidatos a sensores dosimétricos: Dentro de la gran variedad de

fotorresistencias, fotodiodos y fototransistores habrá que seleccionar en primer

lugar, mediante sus características eléctricas, aquellos que a priori presenten
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mejores cualidades para la detección de radiación ionizante. A continuación,

se realizarán unos primeros ensayos de caracterización dosimétrica para conti-

nuar el trabajo de caracterización más profundo con dos o tres modelos como

máximo.

2. Caracterizar térmicamente los sensores y establecer modelos de compensación

térmica: Teniendo en cuenta que la temperatura es la fuente de incertidumbre

de mayor importancia en los dispositivos basados en semiconductor, se hace

necesario modelar la dependencia térmica y aplicar técnicas de corrección para

reducir la incertidumbre asociada.

3. Caracterizar dosimétricamente los sistemas bajo estudio: Para ello, se realiza-

rán los diferentes ensayos en cuanto a dependencia con la tasa de dosis absor-

bida o con el ángulo de incidencia, entre otras magnitudes, para establecer los

márgenes de uso y coeficientes de corrección en su caso.
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CAPÍTULO 3

Materiales y métodos

3.1. Unidades de irradiación

Para llevar a cabo la irradiación de los dispositivos estudiados, se utilizaron los ace-

leradores lineales de electrones Mevatron KDS (Siemens, Alemania), Artiste (Siemens,

Alemania) e Infinity (Elekta, Suecia), que están o han estado disponibles en el Hospital

Universitario Clínico San Cecilio de Granada (Figuras 3.1 y 3.2). Se emplearon haces de

rayos X de 6 MV y 18 MV para las irradiaciones.

Figura 3.1: Acelerador lineal de electrones Siemens Artiste del Hospital Universitario Clínico
San Cecilio de Granada.
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Figura 3.2: Acelerador lineal de electrones Elekta Infinity del Hospital Universitario Clínico San
Cecilio de Granada.

Los aceleradores lineales de electrones son dispositivos utilizados en tratamientos de

radioterapia para producir haces de electrones y fotones de diferentes energías, seleccio-

nando la más apropiada para cada caso.

El acelerador consta de un sistema de inyección de electrones o cañón que introduce

los electrones en la guía de ondas aceleradora. Esta guía de ondas recibe microondas

generadas por el sistema generador de radiofrecuencias de alta potencia, las cuales aceleran

los electrones. El modulador suministra pulsos de alta frecuencia al cañón y al generador

de radiofrecuencias de manera sincronizada. Los pulsos suministrados al cañón tienen

un voltaje de alrededor de 15 a 45 kV, mientras que los suministrados al generador de

radiofrecuencias son de aproximadamente 120 kV. Al variar la frecuencia de los pulsos, es

posible controlar la tasa de dosis administrada.

Para generar un haz de fotones de alta energía, los electrones impactan contra un

blanco compuesto por un metal pesado, lo que produce radiación de frenado. Con el fin

de adaptar el haz de radiación al área a tratar, el acelerador cuenta con un sistema de

colimación. Este sistema está formado por un conjunto de láminas que se mueven de

manera independiente para ajustar la forma adecuada del haz.
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3.2. Electrómetros clínicos

Las cargas eléctricas generadas en los sistemas de dosimetría son muy pequeñas y se re-

quiere un dispositivo altamente sensible llamado electrómetro para detectar y medir estas

cargas. Un electrómetro es un dispositivo electrónico que se utiliza para medir corrientes

extremadamente pequeñas, del orden de 10−8 a 10−15 A. Normalmente, se combina con

una fuente de tensión que se emplea para aplicar una diferencia de potencial entre los dos

electrodos del detector. En la práctica, se suele referir al conjunto de ambos componentes

como electrómetro. El electrómetro puede proporcionar mediciones tanto de carga eléc-

trica como de intensidad de corriente. La medición de carga eléctrica será proporcional

a la magnitud que se está midiendo y para la cual el detector y el electrómetro están

calibrados, mientras que la medición de la intensidad de corriente será proporcional a su

tasa. A diferencia de los galvanómetros, los electrómetros no utilizan campos magnéticos

para medir la corriente.

Para realizar nuestras mediciones se empleó el electrómetro PC Electrometer (Sun

Nuclear, EE.UU.), un dispositivo de doble canal especialmente diseñado para la dosimetría

en condiciones de referencia. Este sistema destaca por su precisión y comodidad, con un

tamaño compacto, ligero (0.4 kg) y un tiempo de calentamiento de unos pocos minutos.

Además, su funcionamiento se realiza de manera completa a través de USB, sin necesidad

de utilizar baterías.

Figura 3.3: Electrómetro PC Electrometer (Sun Nuclear, EE.UU.).

Con este electrómetro es posible exportar la corriente en función del tiempo a un
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archivo de texto, lo que nos brinda la flexibilidad de explotar los datos según nuestras

necesidades y preferencias. Además, ofrece una amplia gama de tensiones, desde -400 V

hasta +400 V en incrementos de 1 V, y puede manejar corrientes de hasta 50 nA. La

Figura 3.3 muestra una imagen del electrómetro utilizado.

3.3. Unidad lectora

Para algunas de las medidas realizadas en este trabajo se ha modificado una unidad lecto-

ra desarrollada anteriormente por nuestro grupo para su empleo con dosímetros basados

en MOSFET [Car12]. Dicha unidad lectora (ver el diagrama de la Figura 3.4) consta de

tres bloques funcionales: la interfaz de usuario, la unidad central del microcontrolador

(MCU) con una memoria externa y el circuito analógico. La interfaz de usuario incluye

una pantalla LCD, un teclado y los circuitos necesarios para la conexión al ordenador a

través de un puerto USB. Se incluye una memoria EEPROM para almacenar diferentes

parámetros de hasta 256 módulos sensores diferentes. Cada módulo de sensor debe iden-

tificarse ingresando su número de identificación (ID) usando el teclado para la puesta a

cero y para las mediciones de dosis.

Figura 3.4: Diagrama de bloques de la unidad lectora y el módulo sensor. Tomada de [Car12].

Como podemos ver en la Figura 3.4, la polarización del MOSFET la proporciona

una fuente de corriente programable. Su corriente de salida es controlada por la MCU

con un convertidor digital-analógico (DAC). Se utilizó el convertidor DAC8551 (Texas

Instruments, EE.UU.) porque tiene una resolución de 16 bits, dos canales de salida y
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un puerto de comunicación I2C. Además, se pueden aplicar corrientes de drenador en

el modo de conmutación para reducir el ruido 1/f y mejorar la linealidad. Para ello,

se desvía la corriente utilizando un transistor bipolar (BJT) controlado por una señal

pulsada generada por un temporizador 555.

La tensión de la fuente está conectada a la entrada no inversora de un amplificador de

instrumentación (IA) con una etapa reguladora para el desacoplamiento de impedancia.

El segundo canal del DAC está conectado a la entrada inversora del IA para aumentar la

resolución del sistema (ver Figura 3.4). Para cada corriente de drenador, el cálculo de los

cambios de tensión de la fuente se realiza como sigue [Car12]:

1. Antes de la irradiación, para la puesta a cero, se detecta la tensión en ausencia de

radiación, y el microcontrolador calcula la tensión de salida del DAC necesaria para

reducir la salida del IA por debajo de decenas de milivoltios.

2. Tras la irradiación y la estabilización de la carga en el transistor pMOS, se puede

medir la dosis. El ID del sensor se introduce en el teclado y se mide la tensión de la

fuente tras la irradiación. Posteriormente, se amplifica con un factor G, correspon-

diente a la ganancia del IA.

3. Restando las salidas del IA de los dos pasos anteriores, se puede calcular el cambio

de tensión con un factor de amplificación G. Los valores de corriente programados

y los parámetros de calibración se cargan desde la EEPROM y se calcula la dosis.

Finalmente, los resultados se muestran en la pantalla o se pueden descargar a un

ordenador.

El sistema de lectura consta de dos módulos. El primer módulo es una interfaz diseñada

específicamente para este estudio. Tiene dos funciones principales: en primer lugar, polari-

zar el dispositivo en estudio mediante un divisor de tensión, y en segundo lugar, convertir

la corriente de salida del dispositivo en una señal de tensión utilizando un amplificador

de transimpedancia basado en el amplificador operacional TL072 (Texas Instruments,

EE.UU.) con una resistencia de realimentación de 4.7 MΩ. Esta configuración se muestra

en la Figura 3.5.

La salida del módulo de interfaz está compuesta por un filtro paso bajo con un con-

densador en paralelo de 220 pF, y el nivel de la señal se adapta para que sea compatible

con la entrada de nuestra unidad de lectura.
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Figura 3.5: Esquema del convertidor de corriente a tensión del módulo de interfaz y el extremo
frontal del sensor de la unidad lectora. Tomada de [Rui21].

La tensión de polarización, VR = 10 V, se generó utilizando la salida de un inversor DC-

DC basado en el controlador PWM MC3463 (Texas Instruments, EE.UU.) Este módulo

proporciona una tensión de -12 V que se divide, filtra y regula mediante el amplificador

operacional LM358 (Texas Instruments, EE.UU.).

La unidad lectora previamente desarrollada incluye un extremo frontal del sensor

(SFE), que consiste en una unidad monitora fuente. El SFE inyecta una corriente de

drenador (ID) en el terminal de entrada y mide la correspondiente tensión (VS), como se

muestra en la Figura 3.5. La fuente de corriente se configuró en su valor mínimo (10 µA),

y esta corriente fue absorbida por el amplificador operacional sin afectar la medición de

la tensión. La tensión de la fuente (VS) se digitalizó utilizando el convertidor analógico a

digital de 16 bits ADS8320 (Texas Instruments, EE.UU.), logrando una resolución de 0.4

mV para el canal estándar y 0.02 mV para el canal amplificado. Dado que la resistencia

de realimentación en el módulo de interfaz como convertidor de corriente a tensión era de

4.7 MΩ, la resolución teórica de corriente sería de 80 pA. Sin embargo, el ruido electró-

nico del circuito impide alcanzar este valor teórico. Por lo tanto, se realizaron mediciones

de corriente continua en las condiciones experimentales, y la incertidumbre experimen-

tal se calculó como dos veces la desviación estándar, lo que resultó en una resolución

experimental de corriente de 200 pA, que es suficiente para este estudio.

Para rediseñar la unidad lectora desarrollada por nuestro grupo para transistores MOS-

FET [Car12], se añadió un nuevo módulo lector para dispositivos optoelectrónicos. Este

módulo consiste en un convertidor de corriente a tensión basado en un amplificador ope-

racional TL072 (Texas Instruments, EE.UU.), que cuenta con un filtro paso bajo para

eliminar los ruidos provenientes de la red eléctrica (Figura 3.6), y un módulo de polari-

zación que utiliza el DCDC conmutado MC34063 (Texas Instruments, EE.UU.).
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Figura 3.6: Esquema del circuito del módulo para adaptar el sistema lector previamente desa-
rrollado para MOSFET.

3.4. Modelos de fotorresistencias y fotodiodos a

caracterizar

En este estudio, se llevó a cabo la caracterización de tres modelos comerciales de fo-

torresistencias como sensores dosimétricos para haces de radiación ionizante utilizados

comúnmente en radioterapia. Se utilizó tanto un multímetro digital como un electrómetro

clínico para medir su respuesta. A partir de la corriente generada y su integración a lo

largo del tiempo, se calcularon la tasa de dosis absorbida y la dosis acumulada.

En primer lugar, se realizó una selección de los modelos más adecuados y se procedió a

su caracterización dosimétrica. Para ello, se eligieron los modelos comerciales disponibles

que presentaban una corriente de oscuridad más alta.

Se seleccionaron tres modelos de fotorresistencias para su caracterización: NSL-19M51

(Luna Optoelectronics, EE.UU.), VT43N2 (Excelitas Technologies, EE.UU.) y NORPS-

12 (Silonex, Reino Unido) (Figura 3.7). Estos modelos están fabricados con CdS y se

estudiaron tres muestras de cada uno de ellos.
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(a) NSL-19M51 (Luna Optoelectronics)

(b) VT43N2 (Excelitas Technologies) (c) NORPS-12 (Silonex)

Figura 3.7: Modelos de fotorresistencias estudiados.

Los dispositivos se conectaron a un electrómetro PC Electrometer (Sun Nuclear,

EE.UU.) mediante un conector TNC. El montaje experimental de estos dispositivos se

muestra en la Figura 3.11. Como dosímetro de referencia se empleó la cámara de ionización

tipo Farmer PTW 30010 (PTW, Alemania), que tiene un volumen de 0.6 cm3.

Figura 3.8: Montaje experimental de las fotorresistencias. Para alcanzar el equilibrio electrónico,
se colocaron dos láminas de agua sólida sobre la caja de cartón que contiene los dispositivos.

Por otra parte, para el estudio de los fotodiodos con la unidad lectora rediseñada
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por nuestro grupo, seleccionamos dispositivos tanto de infrarrojos como de luz visible,

eligiendo aquellos que tenían un área de detección suficiente y una mayor capacidad de

soportar tensión en inversa, lo que implica un mayor espesor de la zona intrínseca.

(a) VTB8440BH
(Excellitas Techno-
logies)

(b) BPW34S (Vishay)

(c) BPW85B (Vishay) (d) OP505A (Optek)

Figura 3.9: Fotodiodos y fototransistores estudiados.

Se han estudiado cuatro modelos de dispositivos optoelectrónicos comerciales (Figura

3.9) como detectores de radiación en aplicaciones típicas de radioterapia. Los dispositi-

vos evaluados son dos fotodiodos de silicio y dos fototransistores NPN. Se resumen las

principales características de estos dispositivos en la Tabla 3.1.

Tipo
Área
activa
(mm2)

Longitud
de onda

central (nm)
Encapsulado Fabricante Tensión

máxima

VTB8440BH Fotodiodo
PIN 5.16 580 Case 21F

Ceramic
Excelitas

Technologies, EE.UU. 40 V

BPW34S Fotodiodo
PIN 7.5 900 SMT DIL,

Epoxy Vishay, EE.UU. 60 V

BPW85B Fototransistor – 850 T-1 plastic
package (3 mm) Vishay, EE.UU. 70 V

OP505A Fototransistor – 850 T-1 plastic
package (3 mm) Optek, Alemania 30 V

Tabla 3.1: Características de los dispositivos bajo estudio.
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3.5. Diseño experimental del estudio de las foto-

rresistencias

En esta sección, se detalla el proceso del montaje experimental llevado a cabo para la

posterior selección de los modelos de sensores dosimétricos que se investigarán en mayor

profundidad. Durante esta etapa del estudio, se evaluaron diversos modelos comerciales

de sensores dosimétricos con el objetivo de encontrar la solución más adecuada para su

implementación en dosimetría. Para ello, se llevó a cabo el montaje experimental y se

recopilaron los datos correspondientes para su posterior análisis.

Como hemos dicho anteriormente, las fotorresistencias son dispositivos electrónicos que

presentan la propiedad de que su resistencia depende de la intensidad de la luz incidente.

Si aplicamos una diferencia de potencial a los extremos de la fotorresistencia, se generará

una corriente eléctrica que aumentará cuando la radiación incida sobre ella. Por lo tanto,

al medir esta corriente, podemos establecer una relación entre la corriente y la tasa de

dosis absorbida. La sensibilidad de la fotorresistencia se define como el cociente entre la

carga generada y la dosis absorbida, y se expresa en unidades de nC/cGy.

Figura 3.10: Montaje experimental de las fotorresistencias. Sobre la caja que contiene los dis-
positivos se colocaron tres láminas de agua sólida para alcanzar el equilibrio electrónico.
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En primer lugar se estudiaron los modelos NORPS-12 y NSL-19M51. Estos disposi-

tivos fueron irradiados en ausencia de luz ambiental utilizando un haz de rayos X de 18

MV generado por un acelerador Mevatron KDS (Siemens, Alemania). Para lograr esto,

recubrimos los dispositivos con esmalte negro y los introdujimos en una caja de cartón

(Figura 3.10). Los irradiamos con tasas de dosis que iban desde 50 hasta 300 cGy/min en

incrementos de 50 cGy/min, utilizando un tamaño de campo de 10×10 cm2 y situándolos

en el isocentro de la radiación. Para lograr condiciones de equilibrio electrónico, coloca-

mos seis láminas de agua sólida de 1 cm cada una debajo de los dispositivos y otras tres

encima de ellos. En este estudio, utilizamos un multímetro digital DMM34410 (Agilent

Technologies, EE.UU.) para realizar medidas en tiempo real de la resistencia. El multí-

metro se ubicó fuera de la sala de tratamiento y los dispositivos se conectaron mediante

un cableado estándar sin apantallamiento.

Tras los estudios preliminares con el multímetro, este fue sustituido por un electró-

metro clínico PC Electrometer (Sun Nuclear, EE.UU.) como sistema de lectura. Este

electrómetro, originalmente diseñado para trabajar con cámaras de ionización, proporcio-

na tensiones de polarización de -400 V a +400 V en incrementos de 1 V y tiene un rango

de medición de carga de 10 mC con una resolución de 15 fC. En este caso, utilizamos el

acelerador Artiste (Siemens, Alemania) como fuente de radiación. Colocamos las fotorre-

sistencias en el isocentro de radiación y las irradiamos con un haz de rayos X de 6 MV y

tasas de dosis absorbida que iban desde 50 cGy/min hasta 300 cGy/min. Polarizamos los

dispositivos con el electrómetro para estudiar el efecto de la tensión de polarización en su

respuesta a la radiación. Utilizamos un conector TNC para conectar las fotorresistencias

al electrómetro (Figura 3.11) y aplicamos tensiones de polarización entre 30 y 150 V. Tras

el estudio preliminar, el modelo NORPS-12 fue descartado como veremos más adelante.

Con el fin de disponer de suficientes muestras y debido a que presenta unas características,

según el fabricante, que podrían resultar atractivas para su uso como sensor dosimétrico,

se incluyó un nuevo modelo en el estudio. Este nuevo modelo fue el VT43N2. Con esta

configuración experimental, estudiamos los modelos VT43N2 y NSL-19M51. Para lograr

el equilibrio electrónico, colocamos cinco láminas de agua sólida de 1 cm debajo de la caja

que contenía las fotorresistencias y dos encima de ella (ver Figura 3.12).
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Figura 3.11: Conexión de las fotorresistencias al electrómetro.

Figura 3.12: Montaje experimental de las fotorresistencias.

Cada modelo se polarizó a diferentes tensiones y se expuso a diferentes tasas de dosis

absorbida. Se registró la corriente medida en función del tiempo durante el período de

irradiación y se exportaron los datos a un archivo de texto para su posterior análisis. A

los valores de corriente obtenidos se les restó la línea base, que corresponde a la corriente

medida en ausencia de radiación. La incertidumbre de tipo A, uA, se estimó como la

desviación estándar del conjunto de mediciones, mientras que la incertidumbre de tipo B,

uB, se determinó a partir de la sensibilidad del electrómetro (10−11 pA). La incertidumbre

total, U , se calculó utilizando la propagación cuadrática de errores para combinar las
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incertidumbres de tipo A y tipo B:

U =
√

u2
A + u2

B. (3.1)

Todas las incertidumbres de estre trabajo corresponden a un factor de cobertura k = 1,

salvo que se indique lo contrario.

Una vez obtenida la corriente correspondiente a cada valor de la tasa de dosis absor-

bida, se procedió a representar dicha corriente en función de la tasa de dosis. A través

de un ajuste lineal, se determinó la sensibilidad de cada dispositivo, es decir, la carga

recolectada por unidad de dosis absorbida, para diferentes tensiones de polarización.

3.5.1. Caracterización térmica

Se llevó a cabo una evaluación de la dependencia térmica de los modelos VT43N2 y NSL-

19M51, por ser los que mejor respuesta mostraron a la radiación. Para este propósito, se

realizaron mediciones de las curvas características corriente-tensión de tres ejemplares por

modelo.

Con el fin de minimizar la interferencia electromagnética externa (luminosidad y ra-

diación infrarroja), los dispositivos se colocaron dentro de una jaula de Faraday y se

recubrieron con papel de aluminio.

Las mediciones de las curvas características corriente-tensión se realizaron utilizando

el analizador de semiconductores B1500 (Agilent Technologies, EE.UU.). Este dispositivo

tiene un rango de medición que va desde 0.1 fA hasta 1 A para corriente y de 0.5 µV a

200 V para tensión.

Para estudiar el comportamiento térmico, se realizaron barridos de temperatura utili-

zando una cámara climática VCL4006 (Vötsch Industrietechnik, Alemania). Esta cámara

permite controlar la temperatura en un rango que va desde -40 hasta 180 ◦C, con una des-

viación en tiempo de ±0.3-1.0 K, y presenta una homogeneidad en el espacio de ±0.5-2.0

K.

Para monitorizar la temperatura con mayor precisión, se colocó un termómetro digital

RS 408-6109 (Amidata S.A., España) dentro de la cámara, en una ubicación cercana a los

dispositivos. Este termómetro tiene una precisión de 0.1 ◦C, lo que permitió una medición

precisa de la temperatura durante los experimentos.
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Para obtener más detalles específicos sobre la configuración y las condiciones experi-

mentales utilizadas en el estudio, se puede consultar la referencia [Rom20].

3.5.2. Modelo térmico aplicado

El componente principal de una fotorresistencia es un material semiconductor, en este

caso sulfuro de cadmio. A medida que se varía la temperatura en el rango analizado, se

observa un aumento en la conductividad del semiconductor, siguiendo un comportamiento

no lineal [Fra10, Abd12]. Este comportamiento no lineal se asemeja al de los termistores

con coeficiente de temperatura negativo, que muestran una tendencia exponencial. Por lo

tanto, la dependencia de la fotorresistencia con la temperatura puede ser modelada como

un termistor cuyo comportamiento térmico se rige mediante la siguiente ecuación:

R(T ) = R0 exp

[
B

(
1

T
− 1

T0

)]
, (3.2)

donde R(T ) es la resistencia a la temperatura absoluta T , R0 es la resistencia a la tem-

peratura de referencia T0 = 298.16 K y B es la temperatura característica del material.

3.5.3. Estudio de la dependencia angular

Para el experimento, se irradiaron tres muestras utilizando un acelerador lineal de electro-

nes Infinity (Elekta, Suecia) con un haz de fotones de 6 MV. La tasa de dosis absorbida

se mantuvo constante en 500 cGy/min y se utilizó un campo de irradiación de 10 × 10

cm2. Para aislar las asimetrías del montaje experimental y poder determinar únicamente

la dependencia angular del sensor en condiciones de equilibrio electrónico, los dispositivos

se introdujeron en el maniquí StereoPHAN (Sun Nuclear, EE.UU.), que tiene simetría

cilíndrica (ver Figura 3.13).

Se varió el ángulo de incidencia en el plano axial en incrementos de π
6

radianes, y cada

dispositivo se irradió con tres disparos de 2 Gy cada uno. Para detectar y poder corregir

a posteriori cualquier asimetría, como la dependencia inherente al acelerador o cualquier

heterogeneidad en el maniquí, se colocó una cámara Semiflex 3D (PTW, Alemania) en el

interior del maniquí.
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Figura 3.13: Montaje experimental llevado a cabo para el estudio de la dependencia angular.

El electrómetro se utilizó en modo corriente, y la lectura se calculó dividiendo la

integral temporal de la corriente (cuando su valor es superior a tres veces la desviación

estándar de la corriente de línea base) por el tiempo de irradiación.

3.6. Diseño experimental del estudio de los foto-

diodos

Las irradiaciones se llevaron a cabo en el Hospital Universitario Clínico San Cecilio (Gra-

nada, España), utilizando un acelerador lineal de electrones Artiste (Siemens, Alemania).

Los dispositivos bajo estudio fueron los modelos VTB8440BH, BPW34S, BPW85B y

OP505A, como se mencionó anteriormente. Se empleó un haz de fotones con una energía

de 6 MV. Los dispositivos se colocaron en el isocentro de radiación, a una distancia de

100 cm de la fuente, y se irradiaron utilizando un tamaño de campo de 10× 10 cm2. Con

el objetivo de lograr el equilibrio electrónico, se colocaron dos láminas de agua sólida de 1

cm de espesor cada una sobre el dispositivo. Además, se colocaron cinco láminas de agua

sólida debajo del dispositivo, tal como se muestra en la Figura 3.14.

En este estudio, se empleó una cámara de ionización tipo Farmer modelo PTW 30010
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Figura 3.14: Montaje experimental de los fotodiodos y fototransistores. Sobre la caja que contie-
ne los dispositivos se colocaron dos láminas de agua sólida para alcanzar el equilibrio electrónico.

(PTW, Alemania), como detector de referencia. Esta cámara tiene un volumen de 0.6 cm3.

La temperatura de la sala de tratamiento se mantuvo constante a 23 ◦C durante todas

las sesiones de irradiación. Con el fin de reducir al mínimo el efecto de la luz ambiental,

cada muestra se recubrió con esmalte negro y se colocó dentro de una caja de plástico

negra. Se analizó la respuesta de los dispositivos a la radiación, evaluando su linealidad,

sensibilidad (S) expresada en nC/cGy, estabilidad y reproducibilidad.

3.6.1. Estudio de tasa de dosis promedio

Se realizaron irradiaciones utilizando diferentes tasas de dosis absorbida. Estas tasas de

dosis se lograron mediante la variación de las frecuencias de repetición de los pulsos en el

acelerador lineal Artiste.

Para caracterizar la respuesta de los fotodiodos a la radiación, se diseñó un ciclo

de irradiación escalonado simétrico. Este ciclo consistió en dos secuencias consecutivas

durante un periodo total de 90 minutos:

Escalera de tasa decreciente: Se realizaron seis pasos descendentes, comenzando

desde una tasa de dosis de 4.87 cGy/s y disminuyendo en cada paso hasta alcanzar

0.81 cGy/s.

pág. 47



Escalera de tasa creciente: A continuación, se llevaron a cabo seis pasos ascendentes,

iniciando desde una tasa de dosis de 0.81 cGy/s y aumentando progresivamente en

cada paso hasta llegar a 4.87 cGy/s.

Utilizando esta configuración, y variando la frecuencia de repetición de pulsos, se realiza-

ron irradiaciones con tasas de dosis absorbidas de 50, 100, 150, 200, 250 y 300 UM/min.

Estas tasas de dosis corresponden a 0.81 cGy/s, 1.62 cGy/s, 2.13 cGy/s, 3.24 cGy/s, 4.05

cGy/s y 4.87 cGy/s, respectivamente. El objetivo de estas irradiaciones fue caracterizar

la respuesta de los fotodiodos a diferentes niveles de radiación.

Para llevar a cabo la caracterización, se implementó el ciclo de irradiación de 90 mi-

nutos descrito arriba, y finalmente una última irradiación a 0.81 cGy/s.

Como se puede ver, este ciclo se diseñó de tal manera que comenzó con la tasa de

dosis más alta, con el objetivo de proporcionar una preirradiación adecuada para reducir

la variabilidad entre las muestras. En todos los casos, se administró una dosis acumulada

constante empleando 200 unidades de monitor (UM). Para lograr esta dosis acumulada

constante, se requirieron diferentes duraciones de disparo para cada tasa de dosis prome-

dio, las cuales variaron en un rango de 40 a 240 segundos. Considerando el período de

muestreo de 2.15 segundos de nuestro sistema de lectura, se calcularon las incertidumbres

mediante la desviación estándar entre 18 y 100 muestras por cada tasa de dosis promedio.

Entre cada paso del ciclo de irradiación, se dejó un período sin irradiación de 2 minutos

para establecer la línea base y permitir la estabilización del sistema. Además, se mantuvo

una polarización inversa constante de los dispositivos a VR = 10 V, según lo establecido

en un estudio previo [And15].

Bajo las condiciones de irradiación fijadas, es importante destacar que 1 UM del ace-

lerador corresponde a una dosis absorbida de 0.973 cGy. Esta calibración se realizó a una

tasa de 300 UM/min, con una duración de pulso de 3 µs y una frecuencia de repetición

de pulsos de 222 Hz. Además, las comprobaciones de constancia llevadas a cabo en el

acelerador garantizaron que la dosis absorbida por unidad de monitor variase en menos

del 0.5 % a lo largo de las pruebas.

Para evitar interferencias electromagnéticas en la corriente de salida del fotodiodo, el

sistema de lectura se colocó en la sala de tratamiento pero fuera del campo de irradia-

ción. Además, el sistema estaba blindado con láminas de plomo de 3 mm de espesor para

protegerlo de la radiación (Figura 3.15) y conectado a un ordenador, ubicado fuera de la

sala de tratamiento, a través de un cable USB. Se pueden consultar más detalles de la
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Figura 3.15: Montaje experimental de los fotodiodos y la unidad lectora. Las láminas de plomo
se colocaron para proteger el sistema de lectura de la radiación.

configuración y las condiciones experimentales en [Rui21]. Para ambas caracterizaciones

experimentales las incertidumbres se obtuvieron por propagación cuadrática de las incer-

tidumbres de tipo A, correspondiente a la desviación estándar del conjunto de mediciones,

y las de tipo B, correspondientes a la sensibilidad del instrumento de medida.

3.6.2. Estudio de tasa de dosis instantánea

Tras el estudio anterior se seleccionó el fotodiodo más adecuado. Con él, se llevaron a cabo

experimentos de irradiación en tres muestras del mismo para su estudio como dosímetro. El

haz de radiación utilizado se configuró a una frecuencia de repetición de pulsos constante

de 300 UM/min.

Durante los experimentos, se varió la distancia entre la fuente de radiación y los
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dispositivos. Se realizaron mediciones en seis posiciones diferentes, donde la distancia

fuente-superficie se ajustó en un rango de 95 a 236 cm. Como resultado de estas variaciones

en la distancia, se obtuvieron tasas de dosis instantáneas que oscilaron entre 5.5 y 0.92

cGy/s.

Al igual que en el caso anterior, el ciclo de irradiación se llevó a cabo tanto en orden

descendente como en orden ascendente de las tasas de dosis absorbida.

3.6.3. Modelo térmico aplicado

Como se ha indicado en la sección 3.5.1, la temperatura interfiere notablemente en los dis-

positivos semiconductores electrónicos. Por ello, el fotodiodo candidato como dosímetro

debe caracterizarse térmicamente. En esta sección se describe el modelo térmico apli-

cado al fotodiodo seleccionado, así como la metodología seguida para la medida de la

temperatura.

Se llevó a cabo una evaluación de la dependencia del fotodiodo seleccionado con la

temperatura. Para este propósito, las muestras se polarizaron a una tensión VR = 10 V,

que era la tensión en inversa que se usó para las medidas dosimétricas previas, y se realiza-

ron mediciones de las curvas características corriente-tensión siguiendo el procedimiento

descrito en la sección 3.5.1.

Con respecto a los efectos térmicos en el rendimiento del detector, es importante

tener en cuenta que la corriente de oscuridad en los fotodiodos muestra una dependencia

exponencial con la temperatura. Por lo tanto, la línea base de las mediciones de tasa de

dosis y dosis absorbida se verá fuertemente afectada por los cambios de temperatura.

Con el fin de cuantificar esta compensación térmica, se llevó a cabo una caracterización

térmica de la corriente de oscuridad en tres muestras no irradiadas (#T1, #T2, #T3) del

fotodiodo PIN seleccionado polarizadas a VR = 10 V y sometidas a temperaturas de 15
◦C a 50 ◦C.
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3.6.4. Conmutación de corriente para la medida de la tem-

peratura

En esta sección se describe la técnica de conmutación de la corriente en el fotodiodo

para la medida de la temperatura interna del mismo y poder aplicar el modelo térmico

anteriormente descrito.

Nuestra propuesta se fundamenta en la relación lineal entre la tensión directa de una

unión p-n, denotada como VF , y la temperatura [Fra10]. Esta relación nos proporciona

una forma de monitorizar la temperatura del dispositivo. Para comprender mejor este

concepto, consideremos la curva corriente-tensión de un diodo con polarización directa:

I = ISÂ exp(qVF/2kT ), (3.3)

donde I es la corriente de unión, IS es la corriente de saturación, q es el valor absoluto de

la carga del electrón, VF es la tensión directa del diodo, k es la constante de Boltzmann

y T es la temperatura absoluta. Se puede demostrar que la tensión a través de la unión,

la cual es dependiente de la temperatura, puede ser expresada de la siguiente manera:

VF =
Eg

q
− 2kT

q
(lnK − lnI), (3.4)

donde Eg es la banda prohibida de energía para el silicio a 0 K y K es una constante

independiente de la temperatura. Por lo tanto, cuando el diodo funciona con corriente

constante, se observa una dependencia lineal entre la tensión y la temperatura, con una

pendiente típica de alrededor de -2 mV/K. La Figura 3.16 muestra el esquema de la unidad

lectora tanto en polarización directa como en inversa. Como se puede observar, cuando

el dispositivo se polariza en directa funciona como un diodo normal (la fotocorriente es

mucho menor que la corriente en directa y, por ello, no se aprecia) y, cuando se polariza

en inversa, funciona como un fotodiodo.

Una vez modelado este coeficiente de temperatura lineal, es posible medir la tempera-

tura en el dispositivo en cualquier momento únicamente mediante la medida experimental

de VF . Por lo tanto, se puede corregir la deriva térmica de la corriente de oscuridad utili-

zando esta temperatura calculada. Al realizar la monitorización periódica de VF , es posible

aplicar esta metodología para monitorizar la temperatura del dispositivo en tiempo real.
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Figura 3.16: (a) Esquema de la unidad lectora en el que se muestra el recorrido de la señal para
la polarización directa (F) y para la polarización inversa y el modo de irradiación (R). En este
circuito, la tensión inversa es VR = -10 V y la corriente directa ID = 1 mA. También se muestra
la conexión final al ordenador. (b) Circuito sumidero de corriente para polarización directa del
fotodiodo basado en el chip LM344 con compensación del efecto de la temperatura.

Por esta razón, durante la irradiación, es necesario aplicar alternativamente la polarización

directa e inversa al dispositivo.
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3.6.5. Respuesta con la tasa de dosis absorbida del foto-

diodo seleccionado

Se llevaron a cabo dos tipos de caracterizaciones en los dispositivos experimentales. En

primer lugar, se realizó un modelado exhaustivo de la dependencia con la temperatura

en polarización inversa (corriente de oscuridad) y polarización directa. En segundo lugar,

se evaluó la respuesta de los dispositivos a la radiación ionizante en polarización inversa.

Para garantizar condiciones de prueba consistentes, se tomaron medidas adicionales de

protección. Cada dispositivo fue recubierto con esmalte negro y se colocó dentro de una

caja para protegerlo de la luz ambiental. Se utilizaron un total de once muestras para

la caracterización térmica. Seis de ellas se dividieron en dos grupos de tres dispositivos

cada uno. Un grupo se utilizó para el modelado térmico en polarización directa a corriente

constante, mientras que el otro grupo se utilizó para validar el modelo propuesto. Además,

se midió la dependencia térmica de la corriente de oscuridad en polarización inversa en

cinco muestras.

Las pruebas de temperatura controlada se llevaron a cabo utilizando una cámara cli-

mática VCL4006 (Vötsch Industrietechnik, Alemania). Para una mayor precisión en la

monitorización de la temperatura, se colocó un termómetro digital RS 408-6109 (Amida-

ta S.A., España) con una precisión de 0.1 ◦C dentro de la cámara, cerca de los fotodiodos.

Con el objetivo de minimizar la radiación infrarroja producida durante el calentamiento

de la cámara, la caja que contenía los fotodiodos también se recubrió con papel de alumi-

nio para lograr un efecto de apantallamiento. Posteriormente, se realizaron mediciones de

las curvas características corriente-tensión a diferentes temperaturas utilizando el anali-

zador de dispositivos semiconductores B1500A (Agilent Technologies, EE.UU.). Durante

la caracterización térmica, se realizaron barridos de temperatura en incrementos de 5 ◦C,

en el rango de 10 a 35 ◦C, y los fotodiodos se polarizaron en directa en el rango de 0 a 2

mA utilizando el analizador de dispositivos semiconductores.

En un segundo paso, se realizó la caracterización dosimétrica del fotodiodo seleccio-

nado. Para ello, se irradiaron ocho muestras en el acelerador lineal Artiste (Siemens,

Alemania), ubicado en el Hospital Universitario Clínico San Cecilio (Granada, España).

El haz de fotones se generó con un potencial eléctrico de 6 MV, y las muestras se colocaron

en el isocentro de radiación a una distancia de 100 cm de la fuente. El tamaño del campo
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Figura 3.17: Montaje experimental de la caracterización dosimétrica de la respuesta a la ra-
diación del fotodiodo. Encima de la caja que contiene los dispositivos bajo estudio se colocaron
láminas de agua sólida.

de irradiación fue de 10× 10 cm2.

Para lograr el equilibrio electrónico, se colocaron dos láminas de agua sólida de 1

cm de espesor sobre los dispositivos, y se colocaron otras cinco láminas debajo de ellos,

como se muestra en la Figura 3.17. Esto ayudó a garantizar que la carga que entra en el

volumen del detector por procesos externos sea aproximadamente igual a la pérdida de

carga creada por procesos internos, lo cual es importante para una medición precisa de la

energía dentro del volumen del detector [Kno00].

Los fotodiodos se polarizaron en inversa a -10 V para medir la fotocorriente inducida.

Para evitar la interferencia electromagnética en la corriente de salida del fotodiodo, el

sistema de lectura se ubicó fuera del campo de irradiación en la sala de tratamiento.

Dicho sistema de lectura es una unidad fabricada para este aplicación en el Departamento

de Electrónica y Tecnología de Computadores de la Universidad de Granada. Además,

se protegió con una lámina de plomo de 3 mm de espesor para blindarlo de la radiación.

La salida del sistema de lectura se conectó a un ordenador ubicado fuera de la sala de

tratamiento mediante un cable USB.

Para ambas caracterizaciones experimentales, las incertidumbres se determinaron me-

diante propagación cuadrática de la incertidumbre experimental y una desviación están-

dar.
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CAPÍTULO 4

Resultados y discusión

4.1. Selección de candidato a sensor dosimétrico

Para la selección de los candidatos a sensores dosimétricos, se va a seguir una estrategia

similar para los fotorresistencias y los fotodiodos pero con unidades lectoras distintas. Al

término de este primer estudio, se seleccionarán los candidatos a sensores dosimétricos,

los cuales se caracterizarán térmica y dosimétricamente en profundidad.

4.1.1. Selección de fotorresistencia como candidata a sen-

sor dosimétrico

En esta sección se presentan los resultados obtenidos para el estudio de las fotorresisten-

cias y la posterior selección de los modelos de sensores dosimétricos que se investigarán

en mayor profundidad. Durante esta etapa del estudio, se evaluaron diversos modelos co-

merciales de sensores dosimétricos con el objetivo de encontrar la solución más adecuada

para su implementación en dosimetría.
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4.1.1.1. Resultados de los modelos estudiados

En las Figuras 4.1 y 4.2 se muestra el comportamiento transitorio de la resistencia de los

modelos NORPS-12 y NSL-19M51, respectivamente, cuando se expusieron a diferentes

tasas de dosis absorbida. Las respuestas retardadas en los valores de la resistencia se

deben a dos factores. Por un lado, la respuesta lenta del dispositivo en condiciones de

oscuridad [Sol93]. Por otro lado, el período de adquisición y promediado configurado en

el multímetro para valores altos de resistencia (superiores a 100 MΩ). Además, se observa

una disminución significativa en el valor de la resistencia desde su valor inicial, tal como

cabía esperar [Sol93]. Esta disminución se debe a la degradación del rendimiento de los

dispositivos no irradiados previamente debido a los daños provocados por la radiación,

posiblemente en la ganancia de corriente continua del transistor.

Figura 4.1: Resistencia experimental de la fotorresistencia NORPS-12 a diferentes tasas de
dosis absorbida. Las líneas verticales limitan los diferentes intervalos de tiempo de la tasa de
dosis durante la irradiación, desde 300 cGy/min hasta 50 cGy/min, incluyendo períodos sin
irradiación (0 cGy/min).

La Figura 4.3 muestra la representación del valor medio de la resistencia en función

de la tasa de dosis absorbida para los modelos NORPS-12 y NSL-19M51. Para calcular

el valor medio de la resistencia, se realizó un promedio en la zona plana de la curva. La

incertidumbre se determinó mediante la propagación cuadrática de errores, considerando

la desviación estándar de las medidas en la zona plana y la sensibilidad del electrómetro.
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Figura 4.2: Resistencia experimental de la fotorresistencia NSL-19M51 a diferentes tasas de
dosis absorbida. Las líneas verticales limitan los diferentes intervalos de tiempo de la tasa de
dosis durante la irradiación, desde 300 cGy/min hasta 50 cGy/min, incluyendo períodos sin
irradiación (0 cGy/min).

Figura 4.3: Resistencia experimental (símbolos) en función de la tasa de dosis para los dos
modelos de fotorresistencia bajo estudio: (A) NORPS-12 y (B) NSL-19M51. Se han trazado
líneas de tendencia sólidas y discontinuas para R y R−1, respectivamente.
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4.1.1.2. Conclusión

Se encontró una relación lineal entre R−1 y la tasa de dosis absorbida para los modelos

NORPS-12 y NSL-19M51, lo cual está en concordancia con estudios previos [Sol93]. Por

lo tanto, se puede afirmar que ambos modelos son adecuados como dosímetros. Sin em-

bargo, el modelo NORPS-12 muestra una linealidad menor y una deriva de la resistencia

en ausencia de radiación. En contraste, el modelo NSL-19M51 no presenta una deriva

significativa y exhibe una dependencia lineal de R−1 con la tasa de dosis absorbida (en

el rango de 50 a 300 cGy/min) con un coeficiente de determinación R2 = 0.996. Por esta

razón, se descartó el modelo NORPS-12 para la posterior caracterización, principalmente

debido a su alta deriva de la resistencia en ausencia de radiación.

4.1.2. Elección de fotodiodo como candidato a sensor do-

simétrico

4.1.2.1. Resultados de los modelos estudiados

El propósito de nuestro análisis era seleccionar el mejor candidato entre los modelos

VTB8440BH, BPW34S, BPW85B y OP505A para el control de las irradiaciones en trata-

mientos de radioterapia. Además, se evaluó la degradación de la respuesta de los disposi-

tivos en función de la dosis acumulada, con el fin de estudiar la posibilidad de evitar una

sesión de irradiación previa y asegurar que fueran adecuados para mediciones en tasas de

dosis altas y dosis acumuladas elevadas, como se ha recomendado previamente [And15].

En la Figura 4.4 se muestra la corriente proporcionada por la muestra VTB8440BH#1

durante el ciclo de irradiación mencionado en la sección 3.6.1. El primer pico de corriente

(alrededor de 60 nA) corresponde al primer paso de irradiación con una tasa de dosis

absorbida de 4.87 cGy/s, mientras que el último pico (alrededor de 50 nA) corresponde

a la segunda irradiación a 4.87 cGy/s, mostrando una disminución de sensibilidad de

aproximadamente el 17 %. Con este procedimiento experimental, se pudo evaluar tanto la

degradación del dispositivo como su sensibilidad.
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Figura 4.4: Corriente medida durante la caracterización de la muestra #1 del modelo
VTB8440BH mostrando el ciclo de irradiación completo propuesto.

Antes de iniciar la irradiación, se realizó el proceso de medición del cero en la zona

de “cálculo de la línea base” (ver Figura 4.4). La corriente de oscuridad se obtuvo como

el promedio de la corriente de la línea base. Para delimitar los períodos de irradiación, se

estableció un umbral de corriente, ITH, que corresponde a la corriente de oscuridad más

tres veces la desviación estándar. En la Figura 4.4 se muestran los diferentes niveles y

la zona de experimentación. Para asegurar que la corriente de oscuridad no cambió en el

rango de dosis estudiado, también se registró dicha corriente de oscuridad entre los pasos

de irradiación consecutivos y al final del ciclo de irradiación, como se muestra en la Figura

4.4.

La linealidad del dispositivo se evaluó midiendo el incremento de corriente (fotocorrien-

te menos la línea base o corriente de oscuridad) durante la irradiación. El valor promedio

de la corriente se calculó durante los períodos de irradiación, que se detectaron automá-

ticamente cuando la fotocorriente superaba el umbral de corriente definido, ITH. En la

Figura 4.5 se representa el incremento de corriente frente a la tasa de dosis absorbida,

donde la pendiente es la sensibilidad del fotodiodo. Como se puede observar, el incremen-

to de corriente producido por la irradiación es proporcional a la tasa de dosis absorbida,

como se esperaba [And15, Rom15]. Los fototransistores BPW85B y OP505A, debido a la

amplificación de corriente llevada a cabo por el transistor interno, presentaron una mayor

sensibilidad (pendiente del ajuste lineal) en comparación con los fotodiodos VTB8440BH

y BPW34S. Es importante destacar que la sensibilidad se expresa en unidades de carga
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dividida por dosis (nC/cGy en este caso).

Figura 4.5: Estudio de la tasa de dosis promedio: resultados experimentales del estudio de
linealidad de una muestra por modelo analizado. Los símbolos sólidos muestran el ciclo de tasas
de dosis decrecientes y los símbolos vacíos el ascendente. Las líneas muestran las tendencias
lineales. Las incertidumbres de los datos experimentales son más pequeñas que los símbolos
utilizados para representarlos.

Se realizaron dos ajustes lineales diferentes para determinar la repetibilidad y estabili-

dad de la respuesta de los sensores. El primer ajuste se realizó irradiando tasas de dosis en

orden descendente, correspondiente a la primera secuencia del ciclo de irradiación, mien-

tras que el segundo ajuste se realizó en orden ascendente. En ambos casos, se observaron

sensibilidades más bajas en el segundo ajuste, aunque con diferentes pendientes según

el dispositivo. Para cuantificar la pérdida de sensibilidad, se propusieron dos métodos

diferentes:

Método 1: Se calculó la disminución relativa de ambas pendientes en porcentaje,

como medida promedio de la degradación del rendimiento del dispositivo en todo el

ciclo de irradiación

Método 2: Para evaluar la degradación a un valor específico de tasa de dosis, se

calculó la carga recolectada usando la irradiación inicial y final, ambas realizadas

al valor máximo de tasa de dosis absorbida, 4.87 cGy/s (véase Figura 4.4). Dicha

pág. 60



carga se calculó mediante la integración en el tiempo de la corriente durante estos

dos pasos de irradiación.

Estos métodos permitieron cuantificar y comparar la degradación de la sensibilidad de los

dispositivos en diferentes condiciones de irradiación.

Los resultados de estos cálculos para los cuatro modelos bajo estudio se resumen en

la Tabla 4.1. En primer lugar, es importante tener en cuenta que, debido a la variabilidad

entre dispositivos de cada modelo (20-21 nC/cGy para OP505A, 13-17 nC/cGy para

BPW85B, 0.10-0.21 nC/cGy para VTB8441BH y 0.1-0.2 nC/cGy para BPW34S), se

requiere una calibración individual para lograr una determinación precisa de la dosis.

En segundo lugar, se observó una degradación del 24.3-26.4 % para OP505A, 21.9-

22.5 % para BPW85B, 21.0-21.5 % para VTB8441BH y 0.2-1.1 % para BPW34S en fun-

ción de la dosis acumulada. Esta degradación, que se evaluó mediante ambos métodos

propuestos anteriormente, es superior al 20 % para los tres primeros. Sin embargo, el fo-

todiodo PIN de silicio BPW34S mostró una pérdida de sensibilidad inferior al 2 % en el

rango de dosis de hasta 21.4 Gy. Estos resultados son consistentes con los datos obtenidos

en otros estudios previos [And15].

Estos hallazgos destacan la importancia de considerar la degradación de la sensibili-

dad de los dispositivos y la necesidad de una calibración individual para lograr mediciones

precisas de dosis en aplicaciones de radioterapia. Además, resaltan la prometedora capa-

cidad del fotodiodo PIN BPW34S para mantener una respuesta estable incluso con dosis

acumuladas relativamente altas.

4.1.2.2. Elección

Como resultado del estudio, se seleccionó el fotodiodo PIN BPW34S como el dosímetro

candidato debido a su muy baja degradación de sensibilidad con la dosis acumulada y,

además, porque presenta una dispersión entre dispositivos dentro de la muestra inferior

al 2 %. Este comportamiento favorable también se ha observado en este dispositivo en

estudios previos que involucran rayos gamma de Co-60 y rayos X utilizados en radiodiag-

nóstico [And13, Naz16, Oli16, Pas16, San19].

La sensibilidad promedio fue S = (13.8±0.4) nC/cGy para el fotodiodo PIN BPW34S.

Este valor está en concordancia con el valor de 17 nC/cGy encontrado en un estudio previo

que evaluaba la respuesta del dispositivo bajo rayos gamma de Co-60 con tasas de dosis

pág. 61



Modelo Parámetro Media σ
Pendiente descendente (nC/cGy) 64 21
Pendiente ascendente (nC/cGy) 48 20

Degradación (método 1) 26.4 % 10.9 %
S (nC/cGy) tras 1.94 Gy 61 20
S (nC/cGy) tras 21.4 Gy 48 20

OP505A

Degradación (método 2) 24.3 % 11.6 %
Pendiente descendente (nC/cGy) 91 17
Pendiente ascendente (nC/cGy) 71 13

Degradación (método 1) 21.9 % 1.4 %
S (nC/cGy) tras 1.94 Gy 91 19
S (nC/cGy) tras 21.4 Gy 70 15

BPW85B

Degradación (método 2) 22.5 % 2.9 %
Pendiente descendente (nC/cGy) 12.86 0.10
Pendiente ascendente (nC/cGy) 10.17 0.21

Degradación (método 1) 21.0 % 1.3 %
S (nC/cGy) tras 1.94 Gy 12.3 0.3
S (nC/cGy) tras 21.4 Gy 9.6 0.9

VTB8440BH

Degradación (método 2) 21.5 % 8.2 %
Pendiente descendente (nC/cGy) 14.0 0.1
Pendiente ascendente (nC/cGy) 13.9 0.2

Degradación (método 1) 1.1 % 1.6 %
S (nC/cGy) tras 1.94 Gy 13.8 0.4
S (nC/cGy) tras 21.4 Gy 13.8 0.1

BPW34S

Degradación (método 2) 0.2 % 2.7 %

Tabla 4.1: Sensibilidades para el estudio con tasa de dosis promedio y su degradación
con la dosis acumulada para el conjunto de dispositivos (tres muestras) para los cuatro
dispositivos bajo estudio. σ es la desviación estándar entre las muestras.

más bajas, en el rango de 1.86 a 0.026 cGy/s [And13]. Dicho valor está dentro de la

posible dependencia energética de la sensibilidad, por ser del orden de un 19 % inferior

que la obtenida para el Co-60 como recoge el estudio de [Ros06].

Con el objetivo de ampliar la caracterización del modelo BPW34S como dosímetro, se

realizó un análisis de su respuesta frente la tasa de dosis instantánea. Tres muestras de

este modelo que no habían sido previamente irradiadas (denominadas #P1, #P2 y #P3)

fueron sometidas a irradiación, y se obtuvo una sensibilidad promedio de S = (14.0±0.4)

nC/cGy, lo cual concuerda con el valor obtenido en el estudio de la tasa de dosis promedio.

La Figura 4.6 muestra un ejemplo de la corriente medida en el fotodiodo, registrada

en orden descendente de las tasas de dosis, y se observa una gran similitud con la Figura

4.5.

Para obtener una sensibilidad promedio combinada (Savg) de los estudios realizados

con tasas de dosis promedio e instantáneas, se consideraron las muestras #1, #2, #3; y
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#P1, #P2 y #P3. El valor obtenido fue de Savg = (13.9 ± 0.5) nC/cGy. Para mejorar

la precisión será conveniente una calibración individual, ya que el conjunto de muestras

presenta una desviación estándar superior al 4 %. A modo de comparación, la cámara de

ionización PTW 30010, con un volumen de 0.6 cm3, proporciona una sensibilidad promedio

de 0.2 nC/cGy cuando se polariza a 400 V.

Figura 4.6: Respuesta del modelo BPW34S #P3 frente a la tasa de dosis instantánea en orden
descendente (símbolos sólidos) y en orden ascendente (símbolos vacíos) de tasa de dosis absorbida.
Las líneas muestran las tendencias lineales. Las incertidumbres de los datos experimentales son
más pequeñas que los símbolos utilizados para representarlos.

En la Figura 4.7 se presenta una comparación de la influencia de la tasa de dosis en la

sensibilidad, considerando tanto los estudios con tasa de dosis promedio como los de tasa

de dosis instantánea. Ambos estudios muestran un aumento en la sensibilidad a medida

que aumenta la tasa de dosis, con tendencias similares. Por ejemplo, a una tasa de dosis de

0.81 cGy/s, la sensibilidad en el estudio con tasa de dosis promedio es aproximadamente

el 85 % de su valor a 4.87 cGy/s. Esta diferencia relativa en la sensibilidad es similar

entre las tasas de dosis instantáneas más altas y más bajas. Este comportamiento ha sido

ampliamente observado y modelado para la respuesta de este tipo de dispositivos tanto a

la tasa de dosis instantánea [Shi03, Sai04, Jur19] como a la promedio [Jur13].

Recientemente, se ha propuesto un modelo cinético para la respuesta del detector de

diodo ante haces de radiación pulsada, que explica este comportamiento independien-

temente del método utilizado para generar variaciones en la tasa de dosis [Nei19]. En
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resumen, se atribuye el aumento en la sensibilidad a la disminución en la recombinación

de carga minoritaria inducida por la radiación [Shi03]. Nuestros resultados, basados en

los datos experimentales de la Figura 4.7, muestran que el fotodiodo PIN BPW34S pre-

senta pequeñas diferencias en la sensibilidad promedio entre los métodos de tasa de dosis

promedio e instantánea. Sin embargo, dado que las incertidumbres en la Figura 4.7 re-

presentan la desviación estándar, estas diferencias pueden considerarse no significativas y

pueden explicarse por la incertidumbre experimental.

Figura 4.7: Sensibilidad promedio normalizada frente a la tasa de dosis absorbida para el modelo
BPW34S: Tasa de dosis promedio (ASC) con símbolos sólidos y tasa de dosis instantánea (IDR)
con símbolos vacíos. Las incertidumbres representan la desviación estándar de las tres muestras
por conjunto.

4.2. Caracterización y modelo térmico de foto-

rresistencias. Validación

Como se ha dicho, el efecto de la temperatura en los dispositivos semiconductores elec-

trónicos interfiere en sus aplicaciones como detectores. En este caso, la deriva térmica

de la corriente es bastante significativa. En esta sección se presentan los resultados de la

caracterización térmica de las fotorresistencias.

Los resultados experimentales muestran una buena concordancia con el modelo del

termistor en el rango de temperaturas estudiado, como se ilustra en la Figura 4.8, que
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presenta la dependencia de la temperatura promedio de las tres muestras en el rango de 0
◦C a 50 ◦C. Se observa claramente que los sensores exhiben una dependencia significativa

con la temperatura.

Con el fin de lograr mediciones precisas de la dosis, se pueden seguir dos estrategias:

Medir la temperatura y compensar su influencia utilizando la ecuación (3.2).

Realizar la medición de dosis en una sala con temperatura controlada, evitando así

la deriva térmica del sensor. Esta última opción es comúnmente empleada en los

centros de radioterapia.

Figura 4.8: Resistencia promedio de las tres muestras frente a la inversa de la temperatura
según la ecuación (3.2) para los modelos (A) NSL-19M51 y (B) VT43N2. También se muestran
las resistencias a la temperatura de referencia, R0, y la temperatura característica, B. Las incer-
tidumbres corresponden a un factor de cobertura k = 2 y, en algunos casos, las incertidumbres
no se pueden visualizar porque son más pequeñas que los símbolos utilizados para representar
los datos experimentales.
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4.3. Caracterización y modelo térmico de foto-

diodos. Validación

A continuación se presentan los resultados de la dependencia del fotodiodo PIN BPW34S

con la temperatura. Como se muestra en la Figura 4.9, se observó una dependencia expo-

nencial, lo que resultó en una corriente de oscuridad promedio, Iavg = (17 ± 3) nA a 25
◦C. Este valor concuerda con el valor proporcionado por el fabricante para VR = 10 V y

T = 25 ◦C, que es de 2 nA con un valor máximo de 30 nA [Sem02]. Las barras de error

en la Figura 4.9 representan la desviación estándar de las tres muestras estudiadas. Se

encontró una alta incertidumbre a 10 ◦C, lo cual puede explicarse de la siguiente manera:

a bajas temperaturas, la corriente de oscuridad es extremadamente baja, lo que resulta

en un efecto relativo mayor de la interferencia de la luz ambiental en comparación con

otras temperaturas.

Figura 4.9: Resultados experimentales de la caracterización térmica del fotodiodo PIN BPW34S:
datos experimentales promedio del conjunto de tres muestras.

El comportamiento de las tres muestras fue similar, y se realizó un ajuste de las

corrientes medias, Iavg, en función de la temperatura para obtener una pendiente m =

(0.61± 0.04) log(nA)/◦C y una ordenada en el origen n = (−0.25± 0.13) log(nA) (Figura

4.9). Por lo tanto, la deriva térmica de la corriente de oscuridad a 10 V se puede modelar
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como:

I(T ) = 10(m·T+n). (4.1)

Para aplicar este modelo será necesario conocer de forma precisa la temperatura del

dispositivo y, para ello, se polarizará el fotodiodo como un diodo convencional para regis-

trar la temperatura en función de la tensión directa del mismo, como se mostrará en la

sección 4.3.

A continuación se describirá y validará la técnica de conmutación de la corriente en el

fotodiodo para la medida de la temperatura interna del mismo y poder aplicar el modelo

térmico anterior, ecuación (4.1).

Se realizó la medición de la dependencia térmica de VF a corriente constante polari-

zando a 1 mA para minimizar el efecto Joule y el autocalentamiento del dispositivo. En

la Figura 4.10 se observa una clara dependencia lineal de VF con la temperatura. El coefi-

ciente lineal de temperatura promedio, α, se calculó como el promedio de los coeficientes

térmicos de los tres fotodiodos estudiados, obteniendo un valor de α = (−2.32 ± 0.01)

mV/K. Por lo tanto, este modelo lineal nos permite obtener una precisa determinación

de la temperatura del dispositivo simplemente midiendo VF , lo cual es objetivamente más

sencillo que medir directamente la temperatura. Este modelo térmico fue validado uti-

lizando el conjunto de tres muestras, tal como se muestra en la Figura 4.10. Aquí, se

muestra tanto la dependencia promedio con la temperatura de los tres diodos (símbolos

negros) como su corrección utilizando el ajuste lineal (símbolos grises). Se ha obtenido un

excelente ajuste exponencial (línea de puntos) de los datos experimentales. Por otro lado,

también se representa la dependencia con la temperatura de la corriente de oscuridad

medida en las mismas condiciones que durante la irradiación, es decir, con una tensión

inversa de 10 V. Se puede observar que sigue un comportamiento exponencial, como era

de esperar de acuerdo con el modelo teórico de este parámetro [Sze21]. Tanto los modelos

teóricos como los parámetros de ajuste se presentan en la Tabla 4.2. Estos resultados ase-

guran una precisa corrección de la corriente de oscuridad con respecto a la temperatura y,

por lo tanto, de la línea base de la fotocorriente inducida en este dispositivo utilizado como

sensor dosimétrico, como se demostrará más adelante. Además, es importante destacar

que durante la irradiación, la fotocorriente inducida es del orden de cientos de nA, lo cual

es despreciable en comparación con la corriente directa (1 mA) en el modo de medición

de temperatura, por lo que no afecta al proceso de compensación térmica.
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VF vs T IS vs T

Modelo Teórico VF = αÂT + β IS = AÂeBT

Parámetros de ajuste
α = (−2.32± 0.01) mV/K
β = (614± 2) mV
R2 = 0.9999

A = (1.7± 0.3) A
B = (0.096± 0.007) K−1

R2 = 0.9977

Tabla 4.2: Modelado de las dependencias VF e IS con la temperatura.

Figura 4.10: (a) VF a corriente constante (ID = 1 mA) frente a temperatura para el grupo de
sensores bajo estudio. Los datos experimentales se muestran con símbolos y el ajuste lineal con
la línea discontinua. Se presentan los valores promedio de los tres sensores. Las barras de error
son más pequeñas que los símbolos; (b) VF frente a la temperatura a 1 mA para el grupo de
sensores bajo estudio. Los símbolos y la línea de tendencia de color negro corresponden a los
datos experimentales y al ajuste lineal, respectivamente, y los grises representan la corrección
de temperatura proporcionada por el modelo de (a). Las barras de error son más pequeñas que
los símbolos; (c) corriente de oscuridad, IS , que muestra los datos experimentales (símbolos
cuadrados) y el ajuste exponencial (símbolos de línea de puntos) con polarización inversa de 10
V.

4.3.1. Modificación de la unidad lectora

Durante la caracterización dosimétrica de los fotodiodos BPW34S, se utilizó el procedi-

miento de dos fases arriba descrito, que involucraba la polarización directa e inversa del
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fotodiodo PIN. Este enfoque permitió una monitorización continua y precisa de la tempe-

ratura del dispositivo, así como una compensación en tiempo real de la deriva térmica. Pa-

ra este propósito, se desarrolló un sistema dosimétrico que constaba de una nueva unidad

lectora destinada especialmente a las medidas dosimétricas con fotodiodos. Esta unidad

incluía un módulo de polarización que permitía la conmutación del fotodiodo en los dos

modos de operación descritos anteriormente, así como los convertidores corriente-tensión

y los amplificadores y filtros necesarios para optimizar la medida de la fotocorriente y de

la tensión directa, VF . Este sistema se basó en un diseño previo desarrollado por nuestro

grupo de investigación [Car12].

La Figura 3.16 muestra la arquitectura completa de la unidad lectora, resaltando la

capacidad de seleccionar la polarización del fotodiodo. Para poder medir la tensión VF ,

que es proporcional a la temperatura, y realizar una compensación térmica, se incorporó

un conmutador analógico ADG419 (Analog Devices, EE.UU.). Este conmutador permitía

poner el fotodiodo en polarización directa y medir la tensión VF , que muestra una depen-

dencia lineal con la temperatura con una pendiente de aproximadamente -2 mV/◦C. Es

decir, la tensión VF medida con una corriente constante disminuye en 2 mV por cada ◦C

que aumenta la temperatura del dispositivo. Esto permitía medir el incremento de tempe-

ratura, que es una de las principales fuentes de incertidumbre en este tipo de dispositivos.

En estas condiciones, la fotocorriente (del orden de nA a la máxima tasa de dosis) es

mucho menor que la corriente en directa (1 mA), por lo que la radiación no afecta a la

medida de VF .

4.3.2. Validación experimental

Con esta topología, fue posible medir alternativamente tanto VF como la fotocorriente

inducida. Cuando el microcontrolador seleccionaba la modalidad para medir la corriente

generada por la radiación, el fotodiodo se polarizaba a -10 V y la corriente generada es-

taba relacionada con la tasa de dosis absorbida. Tras ello, la unidad lectora conmutaba

para medir VF . En esta configuración, el interruptor analógico desconectaba el fotodiodo

de la tensión de polarización y del convertidor I/V y lo conectaba entre tierra y corriente

de sumidero. En este caso, VF se medía a través de un búfer y un amplificador basados

en el amplificador operacional TL072 (Texas Instruments, EE.UU.). Además, se inclu-

yó un circuito de corriente disipadora configurable diseñado con un chip LM334 (Texas
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Instruments, EE.UU.) para polarizar los fotodiodos en la región directa.

El circuito mostrado en la Figura 4.11 equilibraba el coeficiente de temperatura positi-

vo (LTC) del LM334 [Tex00] con el coeficiente de temperatura negativo del diodo de silicio

con polarización directa. Esto se logró utilizando un diodo 1N4148 (Vishay, EE.UU.) y

las resistencias R1 y R2 configuradas para seleccionar la corriente deseada (3.3 kΩ y 33

kΩ, respectivamente). Con esta configuración, se estableció una corriente de 1 mA para

minimizar el autocalentamiento del diodo.

El procedimiento de dos fases se puede observar en el gráfico temporal mostrado en

la Figura 4.11. Para garantizar la estabilización de la señal, el período de tiempo de este

procedimiento de dos fases fue de 1 segundo. Durante la fase I, se realizaba la medición

de VF al polarizar el fotodiodo en directa. Posteriormente, se pasaba a la fase II, donde

se medía la fotocorriente generada al polarizar el fotodiodo en inversa.

Figura 4.11: Captura de pantalla de un osciloscopio del funcionamiento del sistema. Las líneas
amarilla y azul muestran las tensiones inversa y directa, respectivamente, que se aplican en las
fases I y II. La fase I representa la medición de la temperatura en polarización directa y la fase
II la medición de la fotocorriente, incluida la compensación por el efecto de la temperatura. La
línea verde, VS0, es la tensión de salida en la Figura 3.16.
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4.4. Respuesta con la tasa de dosis absorbida de

las fotorresistencias

En la Figura 4.12 se presentan los resultados obtenidos. En la parte (A) se muestra el

transitorio de la corriente medida para una muestra del modelo NSL-19M51 polarizado

a 150 V, irradiado con una tasa de dosis absorbida de 300 cGy/min. Por otro lado, en

la parte (B) se muestra el transitorio de la corriente medida para el modelo VT43N2

polarizado a 50 V e irradiado con una tasa de dosis absorbida de 250 cGy/min. En las

partes (C) y (D) se muestra la respuesta a la radiación de una cámara de ionización PTW

30010.

Figura 4.12: (A) Transitorios de corriente frente al tiempo para el modelo NSL-19M51 al po-
larizarlo a 150 V e irradiarlo a una tasa de dosis absorbida de 300 cGy/min, y (B) VT43N2 a
50 V con tasa de dosis de 250 cGy/min. (C) y (D) Transitorios de corriente de la cámara de
ionización PTW 30010 polarizados a 400 V con tasas de dosis absorbidas de 300 y 250 cGy/min
respectivamente. La línea horizontal corresponde a tres veces la desviación estándar de los valores
de la corriente de la línea base. En este caso, las incertidumbres corresponden a un factor de
cobertura k = 2, y no se pueden apreciar por ser más pequeñas que los símbolos utilizados para
representar los datos experimentales.

Las respuestas a la radiación de las fotorresistencias estudiadas son del mismo tipo
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que las de la cámara de ionización. Sin embargo, se observan diferencias al comienzo del

transitorio (pico inicial) debido a los efectos capacitivos de las fotorresistencias y al ruido

de disparo mencionado en un capítulo anterior. Cuando los rayos X inciden sobre la super-

ficie de la fotorresistencia, se generan portadores por transiciones de banda a banda o por

transiciones que involucran niveles de energía prohibidos, lo que resulta en un aumento

de la conductividad [Sol93]. Estos picos agudos iniciales observados no han sido estu-

diados previamente en este contexto y se cree que están relacionados con los portadores

generados a partir de los niveles de trampa. Se ha encontrado experimentalmente que la

amplitud de estos picos iniciales que aumenta con la tensión de polarización y es diferente

de una muestra a otra. Esto sugiere que los picos están relacionados con la generación de

portadores y el vaciamiento de las trampas presentes en las fotorresistencias. Los decai-

mientos máximos muestran el vaciamiento de estas trampas. Cuando se han descargado

completamente, lo que permanece es una corriente estacionaria generada por las transicio-

nes de banda a banda. La dependencia de la amplitud de pico máxima con la tensión de

polarización se puede explicar por la separación más eficiente de electrones-huecos antes

de la recombinación a tensiones más elevadas que para la corriente estacionaria inducida.

El período de irradiación de las fotorresistencias se determina cuando el valor de

la corriente supera tres veces la desviación estándar de la línea base, como se muestra

con líneas discontinuas en la Figura 4.12. De esta forma, una vez calibrado el sensor,

conociendo la tensión de polarización se podría extraer tanto la tasa de dosis absorbida

como la dosis acumulada a partir de los transitorios de corriente, como se ilustra en la

Figura 4.12:

La tasa de dosis absorbida se calcularía a partir de la corriente promedio en la zona

estable (ASC), es decir, exluyendo el pico inicial. Dicha corriente promedio está

definida como el incremento de corriente desde la línea base sin irradiación hasta

el valor de corriente durante la irradiación. Las incertidumbres se han estimado

mediante propagación cuadrática de 2 veces la desviación estándar de las mediciones

en la zona plana y la sensibilidad del electrómetro.

La dosis acumulada se determinaría a partir de la carga producida durante la irra-

diación (CPI), calculada como la integral temporal de la corriente en el período de

irradiación previamente definido.

En la Figura 4.13 se muestran las curvas de calibración de la corriente promedio en esta-

do estable y la tasa de dosis absorbida para las muestras NSL-19M51#1 y VT43N2#1,
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a diferentes tensiones de polarización. En estas curvas se observa una tendencia lineal, lo

cual concuerda con lo esperado según los estudios preliminares realizados. A una tensión

de polarización constante, la corriente y la resistencia son inversamente proporcionales,

por lo que se esperaba obtener una tendencia similar a la obtenida al representar R−1

en función de la tasa de dosis absorbida (Figura 4.3). Además, se observa que la sensi-

bilidad aumenta al incrementar la tensión de polarización. Esto se debe a que, a medida

que aumenta el campo eléctrico, se reduce la probabilidad de recombinación de los pares

electrón-hueco generados por la radiación, ya que son separados más rápidamente al ha-

berse incrementado el campo eléctrico dentro del dispositivo. Esto conduce a una mayor

generación de carga y, por lo tanto, a una mayor sensibilidad del dispositivo.

Figura 4.13: (A) y (B) Corriente promedio en el estado estacionario (ASC) frente a la tasa
de dosis absorbida; y (C) y (D) carga generada (CPI) frente a la dosis acumulada para ambos
modelos (NSL-19M51#1 y VT43N2#1) al polarizarlos a diferentes tensiones. Las incertidumbres
corresponden a un factor de cobertura k = 2, pero las barras de error son más pequeñas que los
símbolos empleados para representar los puntos. Las líneas corresponden a las tendencias lineales
para cada tensión de polarización.

La Tabla 4.3 resume las sensibilidades y los coeficientes de determinación para los

cálculos de tasa de dosis absorbida y dosis acumulada. El valor mínimo del coeficiente de

determinación (R2) obtenido es de 0.986, correspondiente al modelo VT43N2 polarizado a

130 V. Esto indica que la corriente producida es proporcional a la tasa de dosis absorbida
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en el rango analizado. En cuanto a la sensibilidad, se observa un error de reproducibili-

dad cercano al 10 % para ambos modelos de fotorresistencia. Sin embargo, sus áreas de

detección son diferentes. El modelo VT43N2 tiene un área de detección más grande que el

NSL-19M51, lo que le permite proporcionar una corriente más alta con la misma tensión

de polarización. Si se requieren sensores de tamaño pequeño, el NSL-19M51 sería más

adecuado.

En la Figura 4.14 se muestra la dependencia de la sensibilidad con la tensión de

polarización, y se observa un excelente comportamiento lineal. Es importante destacar

que ambas pendientes, a, presentan valores muy similares, lo cual es consistente con su

composición similar. Por otro lado, las ordenadas en el origen, b, son diferentes debido a las

diferentes dimensiones y corrientes de oscuridad de los modelos, que están estrechamente

relacionadas.

NSL-19M51 (1) (2) (3) Promedio
I = aR + b a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy)

30 V 0.23 ± 0.02 0.987 0.24 ± 0.03 0.986 0.24 ± 0.02 0.989 0.24 ± 0.02
50 V 0.34 ± 0.03 0.990 0.37 ± 0.04 0.987 0.37 ± 0.04 0.989 0.36 ± 0.03
80 V 0.55 ± 0.05 0.991 0.55 ± 0.06 0.987 0.55 ± 0.06 0.989 0.551 ± 0.004
100 V 0.69 ± 0.07 0.990 0.67 ± 0.08 0.987 0.67 ± 0.07 0.990 0.68 ± 0.02
130 V 0.86 ± 0.09 0.989 0.84 ± 0.10 0.986 0.84 ± 0.08 0.991 0.85 ± 0.03
150 V 0.98 ± 0.10 0.989 0.95 ± 0.11 0.986 0.94 ± 0.09 0.991 0.96 ± 0.04

VT43N2 (1) (2) (3) Promedio
I = aR + b a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy) R2 a (nC/cGy)

30 V 0.36 ± 0.03 0.994 0.32 ± 0.03 0.992 0.34 ± 0.03 0.993 0.34 ± 0.04
50 V 0.50 ± 0.04 0.993 0.47 ± 0.04 0.991 0.47 ± 0.04 0.991 0.48 ± 0.03
80 V 0.68 ± 0.07 0.989 0.63 ± 0.07 0.988 0.62 ± 0.06 0.990 0.65 ± 0.06
100 V 0.81 ± 0.08 0.989 0.74 ± 0.09 0.986 0.74 ± 0.08 0.988 0.76 ± 0.07
130 V 0.97 ± 0.11 0.986 0.89 ± 0.11 0.985 0.92 ± 0.10 0.988 0.92 ± 0.08
150 V 1.08 ± 0.12 0.987 0.99 ± 0.13 0.984 1.04 ± 0.11 0.987 1.04 ± 0.09

Tabla 4.3: Sensibilidades de las fotorresistencias, a, y coeficientes de deteminación del
conjunto de dispositivos analizados (factor de cobertura k = 2).
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Figura 4.14: Sensibilidad de la fotorresistencia frente a la tensión de polarización para ambos
modelos estudiados (NSL-19M51#1 y VT43N2#1). Los datos experimentales se representan
mediante símbolos y también se muestran las líneas de tendencia lineal (y = A · x + B). Las
incertidumbres corresponden a un factor de cobertura k = 2.

Para contrarrestar la degradación del rendimiento del sensor y mejorar la reproduci-

bilidad del detector, se aplicó una sesión de pre-irradiación de 120 Gy a una muestra del

modelo NSL-19M51. Esta técnica se utiliza comúnmente en otros detectores de radiación,

como los diodos, y consiste en exponer la muestra a una dosis de radiación previa para

aumentar y hacer prevalecer la concentración de trampas radioinducidas en el material

antes de su uso como sensor de radiación [Yor05].

Después de la sesión de pre-irradiación, se observó que la degradación del rendimiento

de la fotorresistencia NSL-19M51 fue inferior al 1 % para una dosis acumulada de 10 Gy

cuando se polarizó a 150 V. Sin embargo, sin dicha sesión de pre-irradiación la degradación

fue del 4.7 %.

4.5. Respuesta con la tasa de dosis absorbida del

fotodiodo BPW34S

Como se indicó anteriormente, se seleccionó el fotodiodo PIN BPW34S (Vishay, EE.UU.)

como sensor dosimétrico. El motivo de esta elección fue que este dispositivo optoelectró-
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nico ya se ha caracterizado previamente como detector de radiación bajo las condiciones

aplicadas típicamente en los tratamientos de radioterapia, mostrando una respuesta pro-

metedora en términos de sensibilidad y reproducibilidad [And13, Rui20].

La Figura 4.15 muestra la deriva térmica de la muestra #4 durante el experimento

de irradiación. Se puede observar un calentamiento de aproximadamente 0.35 ◦C debido

a la deposición de energía del haz de fotones y al autocalentamiento. Esta deriva térmica

genera una deriva en la línea base de la corriente de oscuridad, lo cual debe corregirse

para obtener mediciones precisas de la tasa de dosis absorbida.

Para corregir la deriva térmica, se aplicó un método de compensación que utiliza la

medición de la temperatura a través de la tensión VF del fotodiodo polarizado en directa.

Esto permitió obtener una corrección precisa de la línea base y una determinación precisa

de la tasa de dosis absorbida.

La Figura 4.16 muestra la corriente del fotodiodo durante todo el ciclo de irradiación

de la muestra #4. En el recuadro ampliado se observan los datos de la línea base corres-

pondientes a la corriente de oscuridad. Los puntos azules representan la línea base no

compensada, que muestra una desviación total de 0.20 nA. Esta desviación representa un

error relativo máximo del 1.5 % en el peor de los casos (para la tasa de dosis absorbida

más baja, 0.81 cGy/s).

Sin embargo, al aplicar el método de compensación se reduce el error relativo por

debajo del 0.2 %, como puede apreciarse en la Figura 4.16 (puntos rojos). Esto representa

una reducción significativa de la deriva térmica lineal de la línea base en un factor de 7.5.

La Figura 4.17 muestra la sensibilidad a la radiación de cada fotodiodo irradiado. La

sensibilidad se calculó como la pendiente del ajuste lineal de la corriente generada por

la radiación incidente en función de la tasa de dosis absorbida para cada dispositivo. Se

obtuvo una sensibilidad media de S = (12± 2) nC/cGy.

La reducción de la sensibilidad medida en comparación con el valor obtenido previa-

mente se debe a que el fotodiodo se polarizaba en directa para implementar el procedi-

miento de compensación de temperatura en lugar de estar siempre polarizado en inversa

durante la irradiación. Así, mientras se mide la tensión VF no se integra la corriente, pues

se camufla dentro de ese 1 mA de corriente en directa.

En cuanto a la repetibilidad y estabilidad de la respuesta del sensor, se realizaron ciclos

de irradiación de alta a baja tasa de dosis y de baja a alta tasa de dosis. Se encontró que

la degradación de la sensibilidad era inferior al 2 % en el rango de dosis de hasta 21.4 Gy.

La Figura 4.18 muestra la degradación relativa de la sensibilidad durante el ciclo de
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irradiación. La Tabla 4.4 presenta los parámetros de ajuste de las curvas de la Figura

4.18, obteniendo dicha ligera reducción de la sensibilidad en la segunda parte del ciclo

de irradiación (de baja a alta tasa de dosis absorbida). Nótese que puede parecer que

presentan distintas dependencias, pero se debe a que los datos se encuentran representados

en dos ejes distintos para diferenciar ambas gráficas, pero la degradación es prácticamente

inexistente.

Figura 4.15: Deriva de temperatura de la muestra #4 durante el experimento de irradiación con
el procedimiento propuesto. El intervalo sombreado representa las incertidumbres de los datos
experimentales.

Figura 4.16: Fotocorriente experimental durante la caracterización dosimétrica de la muestra
#4, en la que se representa el ciclo completo de irradiación propuesto. El recuadro muestra la
corriente de oscuridad ampliada antes (Is4, puntos azules) y después (Is4,corregido, puntos rojos)
de la compensación térmica. Tomada de [Rui22].
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Figura 4.17: Sensibilidad de cada muestra irradiada. La línea representa la sensibilidad promedio.

Figura 4.18: Fotocorriente frente a tasa de dosis absorbida en los ciclos de alta a baja tasa de
dosis (símbolos de diamantes) y de baja a alta (símbolos cuadrados) para el grupo de muestras
bajo estudio. Las líneas representan las tendencias lineales. Tomada de [Rui22].

Alta → Baja tasa de dosis
Ax+B

Baja → Alta tasa de dosis
Cx+D

Parámetros de ajuste A = (9.47± 0.11) nC/cGy
B = (6.7± 0.3) nA

C = (9.7± 0.3) nC/cGy
D = (6.6± 0.5) nA

Tabla 4.4: Modelado de la sensibilidad frente a la tasa de dosis absorbida.

4.6. Dependencia angular de la fotorresistencia

NSL-19M51

La respuesta de las fotorresistencias se estudió previamente utilizando tensiones de po-

larización entre 30 y 150 V. Dado que la dependencia de la respuesta a bajas tasas de

pág. 78



dosis es más pronunciada a valores altos de tensión, se decidió utilizar una tensión de

polarización de 150 V para el estudio de la dependencia angular. Se seleccionó el modelo

NSL-19M51 debido a su menor tamaño.

Los datos obtenidos se ajustaron a la siguiente ecuación:

M ·Q0

M0 ·Q
= a+ b cos(θ + δ) + c cos2(θ + δ), (4.2)

donde M y Q son las medidas de la fotocorriente de la fotorresistencia y de la cámara de

ionización, respectivamente, θ es el ángulo de incidencia, δ es el posible desplazamiento

angular del material sensible dentro del encapsulado y M0 ≡ M(θ = 0) y Q0 ≡ Q(θ =

0) son las medidas con la fotorresistencia y la cámara de referencia para un ángulo de

incidencia de 0 radianes.

Después de ajustar los parámetros de la ecuación (4.2) y determinar el desplazamiento

δ, se realizó el centrado de los datos para su representación gráfica (ver Figura 4.19). En

la figura solo se han mostrado las incertidumbres para el dispositivo LDR5 para mayor

claridad. Estas incertidumbres son las más grandes entre los tres dispositivos estudiados.

Los resultados del ajuste, junto con las respectivas incertidumbres, se presentan en la

Tabla 4.5.

Figura 4.19: Dependencia angular de las tres muestras de la fotorresistencia NSL-19M51.
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LDR3 LDR4 LDR5
a 0.947± 0.007 0.976± 0.007 0.935± 0.009
b 0.164± 0.005 0.140± 0.005 0.161± 0.008
c −0.12± 0.01 −0.12± 0.01 −0.12± 0.02

Tabla 4.5: Ajustes de la ecuación (4.2) a la respuesta de los tres dispositivos estudiados con el
ángulo de incidencia del haz. Se ha corregido el giro sistemático del dispositivo, que está entre
0.1 y 0.2 radianes.

A modo de comparación, el diodo PTW T60016 Diode E (PTW, Alemania) presenta

una reducción en la sensibilidad del 10 % a π/2 rad y del 25 % para 5π/6 rad, mientras

que en la fotorresistencia estudiada esa reducción es del 5 % y del 25 %, respectivamente,

por lo que la dependencia angular es del mismo orden.
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CAPÍTULO 5

Conclusiones

En esta tesis se ha realizado un estudio de sensores dosimétricos no fabricados especí-

ficamente para medir radiación ionizante en el campo de la radioterapia, cuyo coste es

notablemente inferior a los utilizados en la actualidad. Por una parte, se ha estudiado

el uso de fotorresistencias junto con electrómetros clínicos y, por otra, se ha caracteri-

zado y validado experimentalmente un sistema lector no clínico asociado a fotodiodos y

fototransistores, obteniendo las siguientes conclusiones:

Es posible emplear electrómetros de uso común en radioterapia asociados a fotorre-

sistencias como sistemas dosimétricos.

Es factible medir la tasa de dosis y la dosis acumulada con las fotorresistencias

seleccionadas, con algunas limitaciones como el uso de haces de rayos X con tasas

de dosis de 50 a 300 cGy/min.

Se ha registrado para cada irradiación los transitorios de corriente y la carga total

generada por la irradiación. A partir de los datos experimentales obtenidos, se pue-

den calcular con precisión tanto la tasa de dosis absorbida como la dosis acumulada

de forma similar a las cámaras de ionización. Además, para el rango de tasas de

dosis analizado (comúnmente utilizado en tratamientos de radioterapia), se ha en-

contrado una respuesta lineal en todos los experimentos con un factor de correlación

mínimo de R2 = 0.986 en el peor de los casos. En el caso del modelo NSL-19M51,

la sensibilidad varió de (0.24± 0.02) a (0.96± 0.04) nC/cGy para tensiones de po-

larización de 30 y 150 V, respectivamente. La sensibilidad del modelo VT43N2 es

(0.34±0.04) y (1.04±0.09) nC/cGy para tensiones de 30 y 150 V, respectivamente.
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A modo de comparación, la cámara de ionización PTW 30010, comúnmente utili-

zada en radioterapia, proporciona una sensibilidad promedio de 0.2 nC/cGy a 400

V, que es inferior a las sensibilidades obtenidas con las fotorresistencias incluso con

tensiones de polarización más bajas.

Para realizar la corrección por temperatura, se ha medido la dependencia térmica de

las fotorresistencias y se ha modelado de acuerdo con el modelo de termistor simple.

Además, se ha estudiado la dependencia angular que presentan estos dispositivos.

Por tanto, las fotorresistencias comerciales junto con un electrómetro clínico mues-

tran un comportamiento adecuado a un coste asequible para medir la tasa de dosis

absorbida y la dosis acumulada en las condiciones típicas de los tratamientos de

radioterapia.

Se ha evaluado la respuesta a la radiación de dos modelos de fotodiodos comercia-

les (VTB8440BH y BPW34S) y dos de fototransistores (OP505A y BPW85B) en

condiciones típicas de los tratamientos de radioterapia.

El módulo diseñado para adaptar el sistema lector desarrollado para MOSFET por

nuestro grupo ha resultado adecuado para la caracterización de los modelos de

fotodiodo y fototransistor estudiados.

Todos los dispositivos han mostrado una muy buena linealidad de la corriente ge-

nerada por la radiación con la tasa de dosis promedio.

Sin embargo, se ha encontrado una degradación de la sensibilidad superior al 20 %

para todos los modelos para la dosis absorbida máxima analizada (21.4 Gy), excepto

para el fotodiodo PIN BPW34S, que es inferior al 2 %. Por lo tanto, este modelo ha

sido seleccionado como candidato adecuado para ser utilizado como sensor dosimé-

trico.

Se han analizado las dependencias de la sensibilidad con la tasa de dosis promedio

e instantánea, lo que ha resultado en una menor sensibilidad para tasas de dosis

bajas. Se ha encontrado una reducción de la sensibilidad del 15 % para la sesión de

irradiación de tasa de dosis más baja con respecto a la sensibilidad alcanzada en la

sesión de irradiación de tasa de dosis más alta. Se midió una sensibilidad promedio

de (13.9 ± 0.5) nC/cGy con un tensión de polarización inversa de 10 V, que no ha

mostrado diferencias significativas con la tasa de dosis promedio o instantánea.
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Dadas todas estas características, este dispositivo resulta apto para ser utilizado

como dosímetro de bajo coste para tratamientos de radioterapia.

Se ha presentado y probado experimentalmente un método para la compensación

térmica de la corriente generada por la radiación en fotodiodos. Se basa en la de-

pendencia lineal entre la temperatura y la tensión directa de una unión p-n.

Midiendo esta tensión directa, podemos monitorizar la temperatura del dispositivo

y corregir la alta dependencia térmica de la corriente de oscuridad.

Se destaca su ventaja de prescindir de sensores externos para obtener la temperatu-

ra. Además, este dispositivo monitoriza la temperatura interna del diodo de silicio

en lugar de la temperatura ambiente, que no siempre coincide con la interna del

dispositivo. Para lograr esto, se han realizado algunas modificaciones en la unidad

lectora previamente desarrollada por nuestro grupo de investigación.

Para validar el algoritmo, se estudió el fotodiodo PIN BPW34S como sensor de ra-

diación en modo corriente. Aplicando el algoritmo de compensación implementado

en la unidad lectora, la deriva térmica de la corriente de oscuridad del fotodiodo se

redujo de 1.5 % a 0.2 % para la tasa de dosis absorbida más baja. Además, con una

dosis acumulada de 21.4 Gy de haces de fotones de 6 MV se obtuvo una degradación

de la sensibilidad por debajo del 2 % y una sensibilidad media de (12± 2) nC/cGy,

lo que concuerda con los resultados anteriores. Por lo tanto, el procedimiento pre-

sentado en este trabajo es adecuado para modelar y reducir la dependencia térmica

en la corriente inducida por la radiación en los fotodiodos.
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