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RESUMO

Este trabalho apresenta a construgao de um protétipo de dosimetro de raio
X, baseado na tecnologia de PIN fotodiodo, assim como seus esquemas elétricos,
resultados experimentais em raio X e sua calibragdo. O circuito consiste basicamente
em um amplificador operacional, capacitor para integracdo da dose no dispositivo e
circuitos auxiliares para prevengao contra ruidos e curto-circuitos e sistema de leitura
das informacoes.

Os resultados das medi¢oes apontam que dentro da faixa de energia utilizada em
hospitais, as medigbes se mostraram proporcionais (a menos de alguns ajustes nas

proporgoes) e com poucas variagoes para as repetigoes de medidas.

Palavras-Chave: Diodo PIN, Fotodiodo, Dosimetria de raio X, Fisica

Médica.



ABSTRACT

This work presents the construction of an X-ray dosimeter prototype, based on
PIN photodiode technology, as well as its electrical schematics, X-ray experimental
results and its calibration. The circuit basically consists of an operational amplifier,
capacitor for dose integration in the device and auxiliary circuits for noise and short
circuit prevention and information reading system.

The results of the measurements indicate that within the range of energy used in
hospitals, the measurements were proportional (except for some adjustments in the

proportions) and with few variations for the repetitions of measurements.

Keywords: PIN diode, Photodiode, X-ray dosimetry, Medical Physics.
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1 INTRODUCAO

A deteccao do raio-x, em 1895, se deve ao fisico alemao Wilhelm Conrad Ront-
gen. Sem predicoes tedricas a respeito da descoberta, mas com observagoes muito
cuidadosas, pode provar que um novo tipo de radiagao, até entao desconhecido, de
alto poder penetrante era gerado por um vidro ou metal quando bombardeado por
elétrons de energia cinética muito altas (raios de catodo). Mais detalhadamente, a
sua nova descoberta foi descrita assim:

"Quando a descarga de uma grande bobina de indugdo passa através de um tubo
de descarga em vacuo, coberto por um material preto, pode-se ver na sala escura a
fluorescéncia em um papel pintado com cianeto de platina e bario, independentemente
de qual lado do papel (parte pintada ou nao) esteja voltada para o tubo de descarga.
A fluorescéncia é visivel em distdncias de até dois metros."(OLDENBERG, 1961, p.
157)

A primeira evidéncia historica do uso de raios X para fins de deteccdo médica recai
no famoso evento onde Rontgen cria uma imagem da mao da sua esposa (imagem
1.1), também em 1895.

Para isso, o feixe de raios X produzido pela fonte era emitido, sendo parte
absorvida pela mao, parte transmitida para posterior deteccao no filme sensivel a
raios X. Isso decorre do fato que os ossos absorvem bem a radiacao, enquanto tecidos
como fibra muscular, pele e gordura absorvem menos, criando contraste, permitindo
a visualizagao de detalhes da estrutura dssea, conhecimento sobre o corpo humano
que antes eram impossiveis de serem observados.

Logo percebeu-se que esse tipo de radiacao causava danos aos tecidos, como
vermelhidao, tlceras na pele, ou até mesmo, para os casos mais graves poderia causar
cancer.

Para ilustrar o problema, um estudo publicado em 1986 mostra uma curva de
resposta em relacdo a dose de radiacao para mutagdes somaticas é apresentado no
grafico 1.2. No gréfico, nota-se um aumento crescente na mutacao das células na

medida em que a dose aumenta também. A partir de um certo ponto, as células
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Figura 1.1: Hand mit Ringen, imagem original feita por Rontgen.

mutadas comegam a morrer, diminuindo portanto o seu nimero.
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Figura 1.2: Curva experimental de resposta biologica em relacao a dose de raio-x
emitida (Escala logaritmica). Nesse experimento, foram induzidas mutagoes em uma
planta da espécie Tradescantia, com raios-x de energia 250-kVp. (UNSCEAR, 1986,
p. 192)

Na fisica médica, utiliza-se a radiacdo em terapias (radioterapias principalmente
para tratamento de céncer) e diagndsticos (tomografias). Doses 5% inferiores a
prescrita podem diminuir em 15% a probabilidade de controle do tumor e 5%
superior pode, para algumas estruturas normais, ocasionar efeitos secundarios -
se a dose entregue ao paciente nao for determinada de maneira exata e rigorosa
(KADESJ6; KADESJ6; NYHOLM, 2011). Fica clara a importancia tanto da radiagao
X quanto do controle da quantidade emitida, energia das particulas e o tempo de
exposicao.

Acoplados a equipamentos médicos, o uso de camaras de ionizacao sao os mais



comuns. Como alternativa, no mercado, podemos também encontrar alguns disposi-
tivos de dosimetria com uma variedade de caracteristicas, desde medigoes de raios
alpha, beta e gamma, diversas opc¢oes de amostragem como radiacao instantanea,
média das ultimas horas ou alarme automatico. Também encontram-se cintiladores
de CsI (Iodeto de césio) e Nal(T1) (Iodeto de sédio ativado com Télio).

Essas funcionalidades, junto com os custos envolvidos de pesquisa, desenvolvi-
mento, material e certificagbes encarecem muito o produto. Uma pesquisa de mercado
feita com produtos da ATOMTEX (modelo AT1103M), por exemplo, informa que
esse valor é superior a R$11.000 por produto. O modelo MKS-11, da Spectra, chega
a custar por volta de R$30.000.

(a) Modelo AT1103M  (b) Dosimetro da Spectra (modelo MKS-11). A direita, o
da Atomtex. Trata- cintilador de CsI. A esquerda, o painel de controle. A comu-
se de um cintilador de nicacéo entre as duas partes é feita via bluetooth.

Nal(T1).

Figura 1.3

E possivel utilizar juncdes PN para o mesmo tipo de deteccdo. O interesse no
uso de diodos de silicio em dosimetria das radiagoes deve-se ao fato das vantagens
que 0s mesmos apresentam em comparagao as camaras de ionizagao (detectores mais
utilizados nesta drea), principalmente em relacao a sensibilidade, resolugao espacial
e pequeno volume sensivel. (BIZETTO, 2013)

Levando em consideragao essas questoes, vé-se a oportunidade de criar um
dispositivo que utiliza a tecnologia de estado sélido para criacao de um dosimetro
tao eficiente quanto os atuais do mercado, porém mais acessivel economicamente.

Este documento defende a proposta de criacao de um dosimetro de raio x utilizando
PIN (Positivo-Intrinseco-Negativo) fotodiodo como detector. As etapas da execugao
do projeto, metodologia, resultados finais de medigoes de raio X e ajustes dos dados

também serao apresentados.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 Raios-X

2.1.1 Definicao

Por convengao, a regiao do espectro compreendida entre os comprimentos de
onda A = 0.01 — 10nm, ou, em energia do foton, entre F ~ 124eV — 124keV pode
ser considerada como raio-x. A relacao entre comprimento de onda e energia é dada

por:

1.24
A(nm)

E(keV) = (2.1)

Energias maiores, portanto, comprimentos de onda menores, sao chamados de raios
Gamma (raios 7), enquanto radiagdes com comprimentos de onda maiores (energias

menores) sao chamados de raios ultravioleta (UV). (BUCKLEY; MICHETTE, 1993,
p. 3)

2.1.2 Interacao da radiacao com a matéria

Raios-X interagem com a matéria de trés formas: espalhamento elastico, ine-
lastico e por absorcao fotoelétrica. A proporgao em que isso acontece depende do

comprimento de onda do raio-X e do material absorvedor.

e Espalhamento elastico: Ocorre via espalhamento de Thomson (espalha-
mento sem troca de energia, ocorre um desvio do feixe incidente) ou Rayleigh,
onde a radiacao incidente interage coerentemente com o dtomo, sem o excitar
nem ionizar, apenas o atomo passa a vibrar na mesma frequéncia do feixe.
Virtualmente, nao ha transferéncia de energia, porém, a direcao do foton pode

ser alterada.

e Espalhamento Inelastico: Chamado Espalhamento Compton, ocorre com
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elétrons fracamente ligados. Envolve uma transferéncia de energia do féton de
raio X para o elétron. Devido a essa transferéncia, o raio incidente é defletido
em um certo angulo, para que haja conservacao de momento e de energia,
conforme a imagem 2.1. Varios angulos de espalhamento sdao possiveis, e,
proporcionalmente, a energia transferida pode variar entre zero e uma porcao

grande da energia incidente.

e Absorcao: Ocorre quando um féton de raio-x transfere toda a sua energia
para um elétron ligado, ionizando o atomo. O processo ocorre em camadas
mais internas dos atomos. O processo fotoelétrico é o mais predominante nas
interagoes com raio X de energia relativamente baixa. O processo se torna

mais provavel para materiais com nimero atémico Z mais altos.

(BUCKLEY; MICHETTE, 1993, p. 10)

Recoil
Incident photon electron
(energy = hv) s
Ve e
)

Scattered photon
(energy = Av')
Figura 2.1: Espalhamento Compton. O féton perde parte da sua energia, transferindo
para o elétron em forma de energia mecanica. Seu comprimento de onda torna-se

maior devido a perda de energia.

(KNOLL, 1999, p. 51)

2.2 Dosimetria

O uso da radiacao em equipamentos médicos introduz a necessidade do estudo
de dosimetria para protecao individual. Os conceitos de dose e exposi¢ao sao funda-
mentais nas medicoes de radiagdo. As defini¢oes e parametros precisos relacionados
a quantidade de radiagao estao sempre evoluindo. Internacionalmente, os érgaos
que regem o uso da radiagao sao International Commission on Radiological Units

and Measurements (ICRU) e International Commission on Radiological Protection
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(ICRP). No Brasil, o érgao responsavel é o CNEN (Comissao Nacional de Energia

Nuclear).

2.2.1 Conceitos
Dose

Dose absorvida, dose equivalente ou dose efetiva, dependendo do contexto.

Dose absorvida

Diferentes materiais, quando submetidos ao mesmo tipo de radiacao, em geral
irao absorver diferentes quantidades de energia. E expressa por D = de /dm, onde de
e se refere a energia média depositada pela radiacdo em um volume elementar de
matéria de massa dm. A unidade no sistema internacional é o joule por quilograma

(J/kg), denominada gray (Gy).

Dose equivalente

Quando os efeitos da radiagao sobre organismos vivos sao mensurados, as mesmas
quantidades de radiacao por unidade de volume sob diferentes condi¢oes nao garante
o mesmo efeito bioldgico. Radiagées como as oriundas de particulas carregadas
tendem a trazer mais efeitos do que as radia¢des com particulas como elétrons,

mesmo com suas quantidades de deposicao sendo iguais.

Dose efetiva

E a soma das doses equivalentes ponderadas nos diversos érgaos e tecidos, F =
>or Wr x Hy onde Hp é a dose equivalente no tecido ou érgao e Wr é o fator de
ponderacgao de érgao ou tecido. A unidade no sistema internacional é o joule por

quilograma (J/kg), denominada sievert (Sv). (CNEN, 2004)(KNOLL, 1999, p. 57)

2.3 Deteccao utilizando Detectores de Semicon-

dutor

Uma das limitacoes dos cintiladores é sua resolucao relativamente fraca. A cadeia

de eventos que deve ocorrer para que haja a deteccao, nesse tipo de detector, envolve
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muitas etapas ineficientes. Nao sao tantos portadores de carga que sdo gerados, entao
as flutuacoes estatisticas sdo maiores.

Uma forma de diminuir essa limitagdo estatistica é aumentar o ntimero de
portadores de informagao (carga) por unidade de radiacao absorvida. Por isso,
podem ser usados detectores de estado sdlido, que operam com transferéncia de
energia que leva a criacao de pares elétron-lacunas, responsaveis pelo transporte de
carga. Outra vantagem dos detectores de estado sélido é que energia de ionizagao,
tanto para o Germanio quanto para o Silicio, é de aproximadamente 3eV, enquanto
para detectores de gas esse valor ¢ cerca de 30eV. E justamente esse niimero maior de
portadores de carga que é responséavel por melhorar a resolu¢ao em energia. (KNOLL,
1999, p.535)

Na utilizagao de um diodo de Silicio (Z=14) na dosimetria em processos de radio-
terapia com fétons de 6, 15 e 18 MeV produzidos em um acelerador linear, a interacao
predominante ¢ o espalhamento Compton, enquanto em processos radioterapicos
com ortovoltagem de baixa energia (até 200 kV) predomina o efeito fotoelétrico.
Na Figura 2.2 pode-se observar a relagdo entre o niimero atéomico Z e a energia da

radiagdo incidente com os processos de interagdo predominantes. (BIZETTO, 2013,

p. 31)

T TN Tt 1T T [ T TTTH
120 —
100 -~
E : . L Producao de Pares |
g 80 Efeito F.rotoeletrlco Dominante
o — Dominante
< 60|
o |-
E 40 Efeito Compton
i Dominante
20 |-
0 IREIN Ll NI
o 0.05 01 05 1 5 10 50 100
hv (MeV)

Figura 2.2: A importancia relativa dos trés principais tipos de interagao de raios
gama. As linhas mostram os valores e Z e hv para os quais os dois efeitos vizinhos

sao iguais.

(KNOLL, 1999, p. 66)
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2.3.1 Juncao PN e diodos

Uma juncao PN é uma interface entre dois tipos de semicondutores dopados, um
negativamente, contendo um excesso de elétrons livres (tipo N), e outro positivamente,
contendo um excesso de lacunas livres (tipo P). Analisando a posigao da energia de
Fermi no diagrama de bandas dos dois tipos de semicondutores dopados (figura 2.3a),
podemos notar que a posicao no tipo P é proxima da banda de valéncia, indicando
alta concentragao de lacunas, e no tipo N, é préxima da banda de conducao, indicando
alta concentracao de elétrons.

Quando esses semicondutores dopados se juntam, ocorre o alinhamento pelo nivel
de Fermi. A diferenca na concentracao causa difusao dos portadores de carga para o
lado oposto, e, por causa desse movimento de difusdao, ions nao compensadas criam
regides de carga com um campo elétrico como o indicado na figura 2.3b, ao longo da

chamada zona de deplegao.(SZE, 2002, p. 88)

- E
=]
i R
P " A L7 1eFe [ " [k
Drift
fe e Fe = Diffusi
_______ HIus1omn
E, NE
P s T Sy o
E, E, E‘;N F
Diffusion s E,
Drift

(a) Diagrama de bandas de dois se- (b) Quando a junc¢do P e a jun-
micondutores, um dopado positiva- c¢ao N estdo em contato, os niveis
mente (a esquerda) e outro dopado se ajustam de forma a se alinhar

negativamente (& direita). pelo nivel de Fermi.

Figura 2.3

As caracteristicas de uma juncao PN ideal sdo vistas na figura 2.4.

Na regiao de polarizacao direta, é aplicado um potencial positivo no lado P da
juncao, em relagao do lado N. A tensao positiva repele por forgas Coulombianas as
lacunas do material P enquanto os elétrons fluem do lado N para o P pelo mesmo
motivo. O potencial de built-in (tensdo na camada de deplegao em equilibrio térmico)
de diodos ¢é aproximadamente 0.7V para dispositivos de silicio, podendo ser diferente
para outros materiais como germanio. Valor pela qual, a partir dele, podemos notar

um aumento abrupto na corrente que atravessa o dispositivo, e dizemos assim que a
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juncao esta conduzindo corrente.

Na regiao reversa, o potencial positivo esta na jungdo N. Assim, os polos da fonte
atraem os portadores de cada lado da juncao, fazendo os elétrons e as lacunas fluirem
no sentido de afastamento a superficie de juncao PN. A zona de deplecao aumenta,
aumentando também o valor de potencial necessario para que os elétrons e lacunas a

ultrapassem, limitando o fluxo.(SIMON M. SZE, 2010, p. 325)

Ruptura
Regido direta
Corrente
de fuga

| i v
e

Vpi ® 0,7V

Regido reversa

Figura 2.4: Curva caracteristica tensao-corrente de uma juncao PN tipica

2.3.2 Fotodiodos

Fotodiodos sao basicamente jungoes PN operando na regiao de tensao reversa.
Quando um sinal éptico penetra na regiao de deplecao do fotodiodo, o campo elétrico
no dispositivo separa as cargas. Os elétrons migram para o ciatodo (lado n) e os
buracos para o anodo (lado p). O resultado disso é uma corrente elétrica, chamada
de I, que flui no circuito externo.(SIMON M. SZE, 2010, p. 325). A corrente é
produzida sem necessidade da aplicacao de uma tensao externa.

Portanto, quando o fotodiodo é iluminado, a intensidade de radiacao que chega
na jungdo PN é maior, e mais pares elétron-lacuna sdo gerados. A corrente é maior,
em modulo, e a curva caracteristica de Tensao x Corrente se desloca para baixo,
conforme a figura 2.5

A tensao de circuito aberto (V) ocorre no ponto em que I,. = 0.
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Corrente

Corrente de
saturacdo

Aumento da
luminosidade

Figura 2.5: Mudangas na curva caracteristica de um fotodiodo com diferentes
intensidades luminosas. A curva 1 possui menor luminosidade, enquanto para as
curvas 2 e 3, respectivamente, a luminosidade aumenta ainda mais, deslocando a
curva mais para baixo.

V,. = tensao nos terminais do diodo quando nao hé polarizacao do dispositivo.

I,. = Corrente gerada no dispositivo quando ocorre absorcao de radiacao.

Os fotodiodos de silicio podem ter dois modos de operagao: fotovoltaico ou
fotocondutivo.

No modo fotovoltaico, ndo existe aplicacao de tensao de polarizagdo nos terminais
do dispositivo. Esse modo de operagao é utilizado para converter energia luminosa
em elétrica, como no caso de painéis solares. O fotodiodo opera com circuito aberto,
portanto I = 0. A absorcao de luz da origem a uma tensao nos terminais do diodo
(Vye, conforme a imagem 2.5).

O modo fotocondutivo constitui a base de funcionamento dos fotodetectores.
Aqui, o dispositivo é curto-circuitante, ou opera sob uma tensao externa no sentido
reverso, por isso, o ponto de operacao se encontra em V = 0. Nesse caso, a corrente
de curto circuito serd a corrente gerada pela iluminacao do dispositivo (1., conforme

a imagem 2.5). (REZENDE, 2004, p. 323)

Eficiéncia Quantica

Os portadores de carga na regiao de deplecdo podem desaparecer devido a

recombinacao ou ficarem presos sem contribuir para o valor de corrente.
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A eficiéncia quantica interna (7) mede essa propor¢ao, e depende do coeficiente
de absorcao e da estrutura do dispositivo. E definida como o nimero de pares
elétron-lacunas gerados por féton incidente. Portanto, é sempre menor que a unidade,

e ¢ definida como:

Ne

n= (2.2)

=

Onde:
N, = nimero de elétrons produzidos

N,, = numero de fétons absorvidos

A imagem 2.6 mostra diferentes materiais e suas respectivas eficiéncias quénticas.
O silicio amorfo apresenta a maior eficiéncia quantica para comprimentos de onda

da ordem de 0.5pum a 1pm. (SIMON M. SZE, 2010, p. 326)

100 .
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Figura 2.6: Eficiéncia quantica por comprimento de onda para diferentes materiais

utilizados em fotodetectores.

2.3.3 PIN Fotodiodos

A pequena largura da camada de deplecdo das jungoes PN faz com que a
capacitancia nela seja relativamente grande (tornando o dispositivo mais lento),
e sua camada de deplecao nao é suficientemente larga para absorver e detectar
comprimentos de onda mais longos que a largura da sua camada de deple¢ao. Além
disso, o silicio tem ntimero atomico relativamente baixo de 14, assim, a absorcao

fotoelétrica de fotons incidentes ainda é predominante na regidao de raios-X abaixo
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de 20keV (0.06 nm).
Um diodo de silicio PIN (P-intrinseco-N) é uma alternativa para melhorar esses
fatores. Sua geometria envolve uma nova camada entre as camadas PN para aumentar

sua eficiéncia quantica e resposta em frequéncia.
1. (Camada P): Tipo p* fortemente dopada.

2. (Camada I): Camada relativamente larga de Silicio levemente dopado po-
sitivamente (ainda assim sendo chamada de camada intrinseca), com alta
resistividade, fator que ajuda a reduzir a corrente de fuga abaixo daquela que
seria observada com um diodo simples. A capacitancia da jungao é baixa devido
a largura da camada, permitindo operacao em frequéncias mais altas. Uma
espessura tipica de 5 50 micrometros é suficiente para fornecer uma eficiéncia

de deteccao maior para maiores comprimentos de onda.
3. (Camada N): Tipo n* fortemente dopada.

A introducao da camada intrinseca leva as distribui¢oes de carga e campo elé-
tricos demonstrados na figura 2.7. O campo elétrico existe por toda a extensao do
dispositivo, inclusive na camada intrinseca. No lado P, temos um actiimulo de cargas
negativas, atraidos pela carga fixa dos dopantes. No lado N, temos auséncia de
elétrons, repelidos pelas cargas fixas negativas dos dopantes. Esses portadores de

carga maéveis geram um campo elétrico proporcional a quantidade de carga.

Densidade de ‘—[® @ @

dopantes

Na- Np »x
A

®
P X

Densidade
de carga

A

Campo
elétrico

©
> X

Figura 2.7: Densidade de dopantes (a), cargas (b) e campo elétrico (¢) no PIN
fotodiodo
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A figura 2.8 mostra a secao transversal de um fotodiodo PIN com uma camada
de coating antirrefletora, responsavel por aumentar ainda mais a eficiéncia quantica.

A estrutura do detector indica que quase toda a absorcao de radiacao ocorre
na camada intrinseca. O perfil de absorcao ¢ apresentado na figura 2.10. Uma
diminui¢ao na largura da camada intrinseca resultaria em um tempo de resposta
mais rapido, porém também reduziria a responsividade, ou seja, uma quantidade
menor de comprimentos de onda poderiam ser detectados.

A equacao que rege o fendomeno de absor¢ao linear é dada por:
I =Ie (2.3)

Onde I, e I sao as radiagoes incidente e transmitida, respectivamente, t é a
espessura do absorvedor em c¢cm e a é o coeficiente de absor¢ao em unidades de cm™*
Para aumentar a velocidade de resposta e reduzir o tempo em que o par é gerado
até que ele saia da regiao de deteccao, é necessario aumentar a tensao de polarizacao

(figura 2.9), através do aumento na quantidade de dopantes das camadas N e P.

Metal
contact “»\_‘
Si0, —
X5, \\ S § R
L
Antireflection ‘—J i p*
coating -
! = Vi
l 4

diffusion diffusion

I
I
T
I".ll'l'r]'un: Drift space I Hole
I
- |

Figura 2.9: Diagrama de bandas de energia sob polarizacao reversa.
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Figura 2.10: Caracteristicas de absor¢ao dos portadores de carga

(SIMON M. SZE, 2010, p. 328)

2.4 Amplificadores Operacionais

Sao dispositivos que, na sua representacao mais basica, possuem duas entradas, a
nao inversora (representado pelo simbolo +), a inversora (representado pelo simbolo
-) e uma saida, mais uma alimentagio externa. A saida serd positiva sempre que a
tensao na entrada positiva for mais positiva que na entrada negativa. Na grande
maioria das vezes, sao utilizados com realimentacao.

Em um amplificador operacional ideal, nenhuma corrente passa entre os terminais
de entrada. Porém, na realidade, uma pequena corrente flui nas entradas e polariza
os transistores de entrada. Essa corrente de bias ¢ convertida em tensoes pelos
resistores do circuito local e amplificada juntamente com o sinal, resultando em erro.

Ao aplicarmos 0V as entradas do amplificador, esperamos que a saida seja
também 0V. Podemos, no entanto, encontrar um valor diferente deste, conhecido
como Tensao de Offset. O que causa essa diferenca é o desbalanceamento dos
resistores e transistores internos do dispositivo.

Como vimos, um mesmo amplificador operacional pode atuar de diferentes formas,

conforme o modo com que é conectado.



v,
s V

(a)

(b)

Figura 2.11: Amplificador operacional operando com entrada simples. Uma das
entradas ¢ conectada a um sinal, e a outra conectada ao terra. Quando o sinal é
conectado ao positivo (imagem a), a polaridade do sinal de saida permanece a mesma.
Quando o sinal é conectado ao negativo (imagem b), a polaridade do sinal de saida

inverte.

"
L

v
Figura 2.12: Amplificador operacional operando com duas entradas. Na figura a, o

]

(b)
(a)

mesmo sinal é aplicado nas duas entradas, e nenhuma delas esta aterrada. Esse tipo
de operacao é chamada de modo-comum. Na imagem b, dois sinais diferentes sao
aplicados as entradas, e os calculos sao iguais. Esse tipo de operacao é chamada de

diferencial.

Quando dois sinais sao aplicados nas entradas do amplificador, o resultado e fase
do sinal sera a diferenca amplificada entre as entradas positiva e negativa. Portanto,
todo o sinal que entrar em ambas entradas nao aparecera na saida. Essa caracteristica
recebe 0 nome de rejeigdo de modo-comum. (BOYLESTAD; NASHELSKY, 2013,
p. 505)
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2.4.1 Amplificador no modo Integrador

No circuito amplificador integrador, a saida do circuito é proporcional a integral
da tensao de entrada, ou seja, o acimulo de tensao gerada em um determinado

periodo de tempo.

Figura 2.13: Amplificador operacional integrador com fonte de tensao

Supondo que esse amplificador seja ideal, podemos dizer que:

if+is=0 (2.4)
Uy, =1, =0 (2.5)
O que implica em:
iy = ;}%85 (2.6)
if=0Cf CZ;O (2.7)
Unindo as equacoes,
d;t‘) = _R:(vas (2.8)

Que, integrando de #y até ty, nos da:

1 tf
Vo(t) = — /vdt+vt 2.9
)= g [ vt 4wt 2.9
Nessa integral, v,(t,) é o valor da tensdo no instante inicial, Ry é o valor do
resistor na entrada, C'y € o valor do capacitor da figura 2.13.
Se, no tempo inicial (¢t = t,) o capacitor estiver descarregado, entao a equagao se

reduz a:

1 tr
vo(t) = % Of/t vedt (2.10)
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(NILSSON; RIEDEL, 2015, p. 266)

Se v, for continuo, ou com pulsos igualmente espagados, a energia acumulada no
capacitor sera linear até que ocorra a saturacao pela alimentagdao do amplificador
operacional.

Podemos trocar a fonte de tensao e o resistor da imagem 2.13 por uma fonte de

corrente.

Cy
| {

L

}
T . }
l‘,\' 1”
I‘j,}
A J v

Figura 2.14: Amplificador operacional integrador com fonte de corrente
Para essa configuragao, o valor da tensdo no capacitor fica:

1 t
" Ldt (2.11)

Uo(t) = —Ff \

2.4.2 Carregamento do capacitor

Capacitancia ¢ o nome dado a quantidade de energia elétrica que um capacitor

pode armazenar por cada volt de tensao aplicada:

@
C=1 (2.12)

Onde:
C é a capacitancia, em farads.
Q) é a carga elétrica armazenada, em Coulombs.

V é a tensao elétrica, em volts.

Agora, usaremos as defini¢oes de corrente:

_AQ

I=
At

(2.13)
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Onde:
I é a corrente, em Ampére.

t é o tempo, em segundos.

Juntando as duas equacoes, temos:

(2.14)

Essa equacgao auxilia nas estimativas de valor do capacitor. Ela nos ajuda a prever
qual valor de capacitancia utilizar para uma dada tensao de saturagao e um dado
tempo de carregamento, que deve ser coerente com o tempo da sessao de radiagao

que sera emitida no paciente.
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3 METODOLOGIA

3.1 Projeto

O Hardware foi projetado e serd montado conforme seguinte esquematico:

AN—o -V
1, L
A T Tioon
2 = =
\k h VY OPAGD2AM g o SAIDA
° 3

Figura 3.1: Esquema elétrico do amplificador, contendo protecoes contra picos de
tensao e inversao de polaridade, correspondendo aos diodos entre os pinos 2 e 3 do

amplificador.

O circuito tera modo de operagao do tipo integrador, ou seja: serd possivel
analisar a quantidade total de radiacao coletada durante um periodo de tempo

definido. A alimentacao do circuito se dard por meio de baterias de 9V.

3.2 Caracteristicas dos dispositivos utilizados

3.2.1 PIN Fotodiodo

O detector escolhido para o projeto foi o SFH 206 K, com encapsulamento em
LED de plastico.

Adequado para uso com radiagdes de comprimento de onda entre A = 400nm até
1100nm, sendo a sensitividade maxima em \ = 850nm, e tempo de resposta tipico

de 20 ns.
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A sua drea sensivel & detecgao ¢ de 7.02 mm? (2.65mm x 2.65mm). Em curto
circuito, sua corrente pode chegar a [, = 80uA.

(OHFO00TE

. /N
o \

\
ot \
/ \
?_u/
/

0
400 500 600 700 BOO 900 mm 1100

—_—

Figura 3.2: Sensitividade relativado detector em relagdo ao comprimento de onda

(SFH206K DATASHEET, 1999)

3.2.2 Amplificador Operacional

Optou-se pelo OPA602AM. Esse modelo de amplificador operacional é uma
alternativa para aplicacoes criticas, onde ha a necessidade de ruido, corrente de Bias,
offset de tensao e drift baixos, ao mesmo tempo que é desejado rejeicao de tensao de
alimentacao, ganho em circuito aberto, rejeicio de modo comum e precisao altas.

As aplicagoes principais sugeridas pelo fabricante incluem instrumentagao de
precisao, aquisicao de dados, equipamentos médicos e de altas doses de radiacao,
tornando o componente ideal para a nossa aplicacao.

Suas principais caracteristicas sao:

: ’ . nVz
Baixo ruido: 12 Vi @ 10kHz

e Baixa corrente de BIAS: Maximo 1pA

Baixo offset: Maximo + 1pymV

Baixo drift: £550 puV

Alto ganho em loop aberto: Minimo 75dB

Alta rejeicao em modo comum: Minimo 75dB
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Offset Trim

In 6 | Output

Offset Trim

Vs

Case Connected to +Vz

Figura 3.3: Pinagem do Amplificador Operacional escolhido

(OPAG602AM DATASHEET, 1987)

3.3 Placa de circuito impresso

Para o protétipo, foi desenvolvida uma placa conforme o desenho abaixo, onde a

regiao escura representa o GND (aterramento):

D GND
+V

saida

-V

FOTODIODO

Figura 3.4: Vista do lado dos componentes

Para facilitar a visualizacdo, pode-se ver a placa real ja construida:



(a) Visdo superior da placa - os pinos cir- (b) Visdo inferior da placa - Possui me-
culares receberdo o Amplificador Ope- canica para apoio da placa sem tocar
racional OPA602AM. As demais sinali- na interface

zagdes representam:

(1) e (2): Entradas do Fotodiodo

(3) Botdo de reset/descarregamento do

capacitor

(4) Capacitor

(5) GND

(6) Alimentacao Positiva (V+)

(7) Saida para o Painel

(8) Alimentagdo negativa (V-)

Figura 3.5

28
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4 RESULTADOS DE MEDIDA DE RAIO X

O funcionamento do dispositivo foi testado na ala de Fisica Médica do Hospital
de Clinicas de Porto Alegre, com auxilio de coordenadores e residentes locais.

Utilizou-se um tubo de raio-X da Siemens, modelo 03345209, como gerador do
raio X (figura 4.1a), operado por um painel (figura 4.1a), com todas as devidas

protecoes radiologicas aos operadores.

(a) Gerador de Raios X. (b) Painel de controle com doses pré-determinadas para cada
parte do corpo humano, de acordo com as especificagdes do

equipamento.

Figura 4.1

A exposicao é definida por dois pardmetros: carga (corrente X tempo (mAs)) e

energia (kV). Esse equipamento possui dois tipos de ajuste de foco:

e Foco fino: As radiografias feitas com foco fino sao bem mais detalhadas que
as feitas com foco grosso porém, para determinados exames é desaconselhavel
o uso do foco fino, como por exemplo do coragao e vasos, do tubo digestivo e
outros. Neste modo, o paciente fica exposto por mais tempo mas com corrente

injetada menor.

e Foco grosso: Neste modo, o paciente fica exposto ao raio X por menos tempo,

evitando assim os chamados artefatos, que sdo borroes ou imperfeicoes na
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imagem devido a movimentos. Este modo incide uma maior corrente, e é

utilizado com maior frequéncia nas radiografias.

Em ambos os casos, o resultado da multiplicacao entre corrente e tempo, e

portanto da carga, se mantém o mesmo.

Alguns exemplos de dose utilizadas pela maquina sao vistos na tabela a seguir:

Orgao Energia (kV) Carga (mAs)
Crénio (perfil) 66 8.00

Braco 52 4.5

Toérax (Perfil) 125 4.0

Joelho 61.5 5.0

Tabela 4.1: Exemplos de regimes de acordo com o érgao do corpo sendo analisado

4.1 Primeiro protétipo

O detector utilizado foi o PIN fotodiodo de modelo SFH 206 K, vedado contra
luz visivel. Testes preliminares constataram que nao havia corrente de fuga quando

o prototipo era mantido no escuro.

Figura 4.2: Prototipo inicial ap6s montagem dos componentes e suporte para baterias.

O detector foi posicionado no mesmo local onde o paciente recebe a radiacao, e
foram testados alguns valores para corrente*tempo (mAs) e tensao da radiagdo para
calibragdo inicial do dispositivo. Com o auxilio de um multimetro digital, a tensao

obtida consta no grafico 4.3. A tabela referente é a 4.2.
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No entanto, a radiagdo emitida pela maquina era menor do que a esperada durante

o projeto, sendo assim, o valor do capacitor projetado, que era de 2.2 pF, nao foi

adequado para a medi¢ao, pois mesmo com uma dose muito alta a escala de tensao

no capacitor ficou menor do que o desejado, deixando a escala pouco otimizada. Era

necessario diminuir o valor do capacitor para termos uma resposta de tensao maior

para essa mesma quantidade de radiagao.

140

120

80

60

40

Tensdo no Capacitor (mV)

20

100 Fitting

® Dados experimentais

60 80 100

Carga (mAs)

Figura 4.3: Medidas iniciais com capacitor de 2.2 uF. A tensdao no tubo de raios X

ficou constante em 109kV, enquanto a corrente*tempo variava. Os pontos mostram

os dados medidos pelo dispositivo com PIN Fotodiodo, e a linha mostra um fitting

linear para esses dados. O grafico apresenta a linearidade esperada, porém com a

escala em tensdo muito pequena, atingindo seu maximo em 0.13V.

Carga (mAs) Diferenca de tensao
acumulada no capacitor
(mV)

3.2 4

6.3 7.8

12.5 15.7

25 31.3

100 130

Tabela 4.2: Transcricdo dos dados do grafico da Figura 4.3
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4.2 Segundo protétipo

O dispositivo foi acoplado em uma carcaga para oferecer maior resisténcia me-
canica. Um botao lateral permite zerar o valor de carga armazenado no capacitor,
enquanto que um multimetro ajustado para mostrar a tensao no capacitor em uma
ordem de grandeza de até 2V foi acoplado na parte frontal (imagem 4.4). Essa parte
do circuito é de monitoramento de radiacao e nao fica exposta ao raio X. O detector
PIN foi separado e a comunicacao com o circuito de monitoramento e amplificagao
de sinal se da via cabo coaxial, também com saida na lateral da carcaca, com uma

extremidade do tipo BNC.

Figura 4.4: Carcaca do prototipo

Como o valor anterior de 2.2 uF apresentou escalas baixas de tensao, foi necessério
recalcular esse valor, novamente fazendo uso da equacao de carregamento do capacitor

no amplificador em modo integrador:

_Ixt

C=v

(4.1)

Dessa equagao, vemos que a relagdo entre corrente vezes tempo de carregamento
(I x t) e tensdo (V') se mantém inversamente proporcional, ou seja, se diminuirmos
a capacitancia do capacitor por um fator de 10 vezes, estamos aumentando pelo
mesmo fator a tensdo armazenada neste. Por isso, optou-se por, dessa vez, utilizar
um capacitor de 200n F".

Novas medidas foram realizadas com o mesmo gerador de raios X, mas, desta
vez, juntamente com um dosimetro de referéncia, modelo TNT 12000WD da Fluke
(imagem 4.5), para andlises comparativas. Esse dosimetro contém uma matriz de
detectores de estado sélido, e faz parte de um kit desenvolvido especialmente para

calibrar e fazer a manutencao de sistemas de diagnéstico por imagem de raios-X,
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permitindo a medigao de kV, dose, Half-Value Layer (HVL), e tempo de exposigao,
permitindo a medicao em quatro modos: Radioterapia, mamografia, fluoroscopia, e
odontologia (TNT 12000 USERS MANUAL, 2010). O prego encontrado para o kit
foi de $5.500 (equivalente a R$21.065, conforme a cotagao de dblar em reais verificada

no dia 04/12/2018). Desta configuragao, pdde-se medir a curva 4.6:

Figura 4.5: A) Detector referéncia. B) Detector PIN fotodiodo.

800 x 06
700 .
A Referéncia 05
PIN Fotodiodo
600
= 0.4
"':3"_‘; . —
g =
= 500 =
— g
fal] ("5 ]
4 @
S 400 A 03 ~
300
" 0.2
200
= 0.1
100
5 10 15 20

Carga (mAs)

Figura 4.6: Para a energia de 70kV, os quadrados representam as medicoes realizadas
co o PIN fotodiodo, cuja escala estda na direita, em Volts, enquanto os tridngulos
representam as medicoes de referéncia, em mili Gray. Estima-se que a proporcao
entre os detectores seja de 0.75V para cada 1Gy registrado no detector de referéncia

nesse regime.
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A medicao foi repetida com as tensoes: 50kV, 60kV, 70kV, 81kV, 90kV e 102kV.
Para facilitar a visualizagao dos dados, os pontos representam as medigoes do detector
PIN fotodiodo, enquanto as linhas representam, para os mesmos valores de corrente,

os respectivos valores da dose, em mili Gray.
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Figura 4.7: Curvas comparativas entre o detector de referéncia e o detector de PIN

fotodiodo

Observa-se que, quanto maior a energia, os dados do detector PIN afastam-se do
valor esperado quando comparado ao detector de referéncia.

Existem duas possibilidades que explicam esse fenomeno: Uma consiste na perda
de contagem de radiacao a partir de uma certa faixa de energia, pois essa radiagao
tende a ter uma probabilidade de deteccao menor para a dimensao de coleta de
radiagdo do PIN fotodiodo. A outra possibilidade vem do aumento de probabilidade

de Efeito Compton em mais altas energias, conforme a faixa que estamos trabalhando:
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Figura 4.8: A linha horizontal em azul destaca a posicao do Silicio, com Z=14. Para
energias maiores que aproximadamente 70 keV, o Efeito Compton comega a se tornar

relevante.

(KNOLL, 1999, p. 66)

Apesar disso, a repeticao de medidas para uma mesma energia e corrente apre-
sentaram poucas oscilagoes. Os valores das medig¢oes encontram em uma tabela no
Apéndice.

Pode-se verificar a quantidade de perda em relacao a energia. Tomando como
base as energias 50, 60 e 70 keV, que mantiveram-se proporcionais em relagdo a
referéncia, repetiu-se o cdlculo realizado para a energia de 70 keV e calculou-se que a

conversao (calculada por médias) manteve-se como:

1Gy = 0.75V

Aplicando esse valor tedrico para as curvas 81, 90 e 102, na tabela 4.3:

Energia Fator de proporc¢ao | Fator de conversao | Perda
(keV) medido (V/Gy) esperado (V/Gy) (%)
81 0.731 0.75 2.48
90 0.726 0.75 3.08
102 0.703 0.75 6.14

Tabela 4.3: Calculo da perda de contagens para energias maiores que 70kV.

Estima-se que a perda nas contagens se dard conforme a equacao de ajuste, que

chamaremos de w(E). Por representar uma perda em porcentagem de contagens, esse
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valor serd sempre entre 0% e 100% (ou 0 e 1, quando adimensional):
w(E)[%] = a + bE + cE? (4.2)

Onde os parametros a, b e ¢ foram ajustados computacionalmente para ¢ = 0.002,
b= —0.30 e a = 8.34.
Desta forma, o dispositivo com Fotodiodo PIN podera entregar a dose em unidades

de Gy com a seguinte equagao de conversao e ajuste:

D, =CxV.x 1+ w(B)) (4.3)

Onde:
D, = Dose absorvida na posigao do paciente em Gy.
V. = Valor da tensao no capacitor, mostrada no painel, em V.
C' = Fator de conversdo (cujo valor ¢ 5+=) em Gy/V.

|lw(E)| = Médulo do fator de corre¢ao, dependente da energia, conforme equagao

anterior, adimensional.
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5 CONCLUSAO

O grafico 4.7 mostra o comportamento linear do detector de PIN fotodiodo em
funcao da carga emitida pelos tubos de raio X, em regime de medicao de seis energias
diferentes. As medigoes individuais apresentaram boa estabilidade e reprodutibilidade.
O sistema estudado apresentou um desvio do valor esperado proporcional ao aumento
da dose emitida no paciente, quando em comparacao com um detector de referéncia.
Esses dados podem ser ajustados conforme a modelagem proposta nas equagoes 4.3

e 4.2.

5.1 Revisao dos objetivos

Para a construcao do instrumento de medida, nao foi necessario investimento,
visto que a manufatura da placa principal da imagem 3.5a e 3.5b foi realizada
nas dependéncias do Campus do Vale da UFRGS, por técnicos do Laboratorio
de Microeletronica, os componentes e cabos utilizados foram doagoes do professor
orientador. A carcaca custou em torno de R$8,00 e foi cortada artesanalmente.

O objetivo de alcancar um custo viavel para o dispositivo foi alcancado, visto que
o componente mais caro da placa é o amplificador operacional, onde um componente
similar fica em torno de $60 (ou R$230, na cotagao verificada em 04/12/2018),
enquanto que um painel/multimetro utilizado na carcaga custa em torno de R$20,00.

Lembrando que, para detectores atuais do mercado, os pre¢os variam entre

R$11.000 a R$30.000 por produto.

5.2 Oportunidades de Melhoria

Existe a oportunidade de implementar outras fungoes no dispositivo, como
medi¢oes de tempo de pulso e energia. A medicdo de tempo de pulso se torna
possivel com a implementacao de microcontroladores que contariam o tempo do

pulso, enquanto que medigoes de energia poderiam ser desenvolvidas utilizando dois
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detectores, com um absorvedor (de chumbo ou aluminio) entre eles. Poderia-se, desta
forma, calcular a perda de energia de um determinado feixe quando este passa pelo
absorvedor, a partir da diferenca entre os dois detectores. A partir disso, os ajustes
poderiam ser calculados automaticamente, tendo enfim um dispositivo que entrega o

valor da dose ja convertidos em unidades de Gray.
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Energia (kV) | Corrente (mAs) | Dose no detector | Tensio  Detector
referéncia (mGy) PIN (V)
3.2 08.74 0.044
50 6.3 113.9 0.085
10 180.4 0.137
3.2 92.56 0.071
3.2 93.03 0.07
3.2 91.64 0.07
6.3 178.4 0.136
60 6.3 178.7 0.136
6.3 179.1 0.136
10 282 0.216
14 392.6 0.302
20 261.2 0.428
20 561.5 0.427
3.2 130.2 0.099
6.3 253.2 0.189
70 10 396.2 0.297
14 5954.3 0.416
20 790.4 0.591
3.2 177.3 0.13
3.2 177.2 0.13
6.3 343.4 0.252
10 539.2 0.395
81 10 539.2 0.394
10 041.2 0.394
14 752.7 0.549




Tabela 6.1 Continuacao

40

Energia (kV) | Corrente (mAs) | Dose no detector | Tensdo  Detector
referéncia (mGy) PIN (V)
14 753.2 0.55
20 1072 0.783
3.2 215.7 0.157
6.3 415.3 0.301
90 10 652.2 0.474
14 910.9 0.663
20 1294 0.941
3.2 2724 0.191
6.3 525.1 0.37
10 827.7 0.584
102 10 829.5 0.583
14 1156 0.814
20 1647 1.161
20 1649 1.161
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