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Introduccion

Hoy en dia, la medida de radiaciéon en los departamentos de diagnostico
de los hospitales son las camaras de ionizacién. Este elemento cumple su
funcién de forma adecuada, sin embargo, cualquier fisico médico sabe que
debe cumplir los criterios ALARA en su trabajo dia a dia. Este criterio
requiere que se mantenga tan baja como sea posible la radiaciéon administrada
a los pacientes. Por otro lado, en el campo de la Astrofisica la necesidad de
detectar radiacion cosmica de altas energias y muy débil (baja densidad) ha
permitido que el campo de desarrollo de detectores sea muy amplio. En este
marco se han desarrollado los detectores Medipix que tienen una precision de
deteccion mayor que los detectores habituales en dosimetria. Si se pudiesen
usar estos detectores mucho mas sensibles entonces la radiacion que se deberia
usar en un examen médico se reduciria cumpliendo el requisito ALARA. En
la actualidad este detector se ha usado poco en proyectos o publicaciones de
investigacion para usos médicos pero es de interés que este trabajo sirva de
base cientifica para desarrollar este trabajo.

Medipix es un detector hibrido contador de fotones individuales, en un
principio el objetivo de la colaboracion que lo creé y lleva su nombre, era in-
dagar en la manera en que podia usarse en el area de imagen médica de rayos
X pues este tipo de detectores proporcionan imagenes libres de borrosidad a
diferencia de las obtenidas con detectores integradores, la aplicaciéon de un
voltaje umbral al pulso de salida del amplificador permite que se detecten
eventos verdaderos y deseables para los fines requeridos al eliminar el ruido
proveniente de otras fuentes. En ese trayecto han surgido otras aplicaciones
posibles gracias a su alta resoluciéon espacial, alto rango dinamico y alta efi-
ciencia de deteccion [16]. El presente trabajo esta enfocado en los chips de
lectura Timepix/Medipix 3 [10, 8|, los experimentos se llevaron a cabo con el
objetivo de evaluar la respuesta del detector a distintas fuentes de radiacion
y la calidad de su imagen. Antes de reportar los resultados experimentales
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obtenidos y el analisis de ellos, los primeros dos capitulos desarrollan la teo-
ria basica del funcionamiento de un detector de radiacion y la descripciéon
asi como las caracteristicas de los detectores Medipix haciendo énfasis en las
ventajas que posee por los avances en tecnologia de CMOS, semiconductores
y procesamiento de datos. El capitulo tres profundiza en los parametros de
calidad de una imagen mismos que se busca optimizar mediante su imple-
mentacion en el drea de imagen medica y diagnostico. Los procedimientos
llevados a cabo se describen en el Capitulo 4 que abarca la Caracterizacion
de Timepix con distintas fuentes de radiacion gamma |3, 4] y en el Capitulo
5 se obtiene la respuesta del chip Medipix 3 a rayos X de fluorescencia asi
como a rayos X de energias de MeV producidos por un acelerador lineal de
uso clinico. Es de interés observar la relaciéon de la radiaciéon incidente y la
registrada por el detector , la energia de la radiaciéon detectada con respecto
a las unidades de conteo que maneja el chip, asi como la distribucion de esta
[9, 12, 3, 4, 7).
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Capitulo 1

Detectores de radiacién para
aplicaciones médicas

En este capitulo se hace una revision del funcionamiento y caracteristicas
de un detector de radiacion asf como la informacién de importancia que pro-
porciona. Se presentan ejemplos para los detectores de radiaciéon més usados
en aplicaciones de la fisica médica y de la protecciéon radiologica.

1.1. Modelo de detector simplificado

Un detector de particulas es un dispositivo que se utiliza para proveer
informacion acerca de algtn tipo de radiacion (particulas energéticas o cuan-
tos de radiacion), tal como su energia y trayectoria, mediante la interaccion
que esta tiene con él. El funcionamiento general parte de la interacciéon de la
radiacion (que puede llevarse a cabo mediante algin tipo de interaccion con
la materia dependiendo de la radiacion de la que se trate) con el detector.
Esto produce ionizacion en el medio y cuando esto sucede, surge cierta car-
ga eléctrica que se recolecta mediante la aplicacion de un campo eléctrico.
Este iltimo causa un flujo en direcciones opuestas de las particulas positivas
y negativas que se generaron, las cuales experimentan una fuerza igual al
producto de su carga por la intensidad del campo eléctrico. La carga que se
genera a partir del tiempo ¢ = 0 esta dada por la ecuacion (1.1)

Q= /Otcz'(t)dt (1.1)

1



2 Detectores de radiacion

donde i es la corriente que varia con el tiempo y . el tiempo de recoleccion
de la carga. La carga que se recolecta dentro del volumen activo del detector
forma la senal eléctrica basica que nos brinda la informaciéon deseada. El
tiempo de frenado de la radiaciéon incidente es muy pequeno, de aqui que
la deposicion de energia de radiaciéon se considera instantanea Se tiene que
la llegada de cuantos de radiacion es un fenémeno aleatorio (gobernado por
la estadistica de Poisson) de aqui que también lo es la distribucion de los
intervalos de tiempo entre los pulsos de corriente [15].

1.2. Propiedades de un detector

Una vez descrito el modelo general de funcionamiento de un detector
en la seccién anterior, a continuacion se profundiza en las propiedades mas
importantes que describen los distintos modos de operar, asi como sus carac-
teristicas. De esta forma se puede diferenciar a los detectores y perfilar sus
aplicaciones.

1.2.1. Modos de operaciéon de deteccion

Los principales modos de deteccién son: modo de corriente, modo de
pulsos y modo de voltaje medio al cuadrado. Cada uno de ellos es distinto
en su forma de detectar y procesar la senal obtenida, sin embargo, coinciden
en su dependencia de la secuencia de pulsos de corriente que viene siendo
proporcionada por la senal de salida.

= Modo de corriente: Mide en las terminales de salida la corriente media
continua que es producida en el detector, esto puede hacerse con ayuda
de un amperimetro. Considerando 7' como el tiempo de respuesta fijo,
la senal que se obtiene de la secuencia de eventos es una corriente que
depende del tiempo y se describe como lo expresa la ecuacion (1.2).

1) = /t 7 (1) (1.2)

Se tiene que T" en comparacion con el promedio de tiempo entre pulsos
de corriente individuales es largo, asi el efecto es promediar las fluctua-
ciones en los intervalos entre las interacciones de radiacion individuales
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y grabar la corriente media que depende del producto del tipo de in-
teraccion y la carga por la interaccion. En el modo de corriente, este
promedio de tiempo de las rafagas actuales individuales sirve como la
senal de base que se registra.

= Modo de pulsos: Se mide la senal de salida de cada pulso de corrien-
te producido por un evento y esto proporciona informacién importante
como la amplitud y el tiempo. La senal pulsada depende de las caracte-
risticas de entrada del circuito al que se conecta el detector, usualmente
un preamplificador como el que se muestra en la figura 1.1,

Figura 1.1: Diagrama de un Detector conectado a un circuito pream-
plificador. Fuente [15]

donde R es la resistencia de entrada del circuito, C' la capacitancia
equivalente del sistema detector y la senal de voltaje V' (t) depende de
la constante de tiempo 7 = RC'. En el conteo de pulsos, todos los pulsos
sobre un umbral se registran por el detector, se tiene que la energia es
proporcional a la amplitud de la senal.

= Voltaje promedio al cuadrado: La senal de corriente que se obtiene esta
compuesta por una corriente promedio Iy = r() y una componente
fluctuante o;(t), aqui r es la tasa de eventos o el numero de eventos por
segundo y @) la carga generada en cada evento. Al bloquear I, mediante
procesamiento de senal adicional, se calcula el promedio en el tiempo
de la amplitud al cuadrado de la componente fluctuante y el resultado
esta dado de la siguiente manera [15]:

70 = (13

Se puede ver en la ecuacion (1.3) que se tiene una relacion directa-
mente proporcional a la tasa de eventos y al cuadrado de la carga e
inversamente proporcional al tiempo de medida 7. Este modo es ttil
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en medidas de ambientes de radiacion mezclada pues enfatiza la res-
puesta del detector a favor del tipo de radiaciéon que produce mayor
carga por evento.

1.2.2. Resoluciéon de Energia

La resolucién de energia es una cantidad adimensional que se expresa
como porcentaje e indica qué tan preciso es un detector diferenciando ra-
diaciéon incidente con energias cercanas. Para determinar esta propiedad, en
espectroscopia de radiaciéon cuyo objetivo es medir la distribucion de energia
de radiacion incidente, se mide la respuesta del detector a una fuente de ra-
diacién monoenergética y se obtiene una distribucion de amplitud de pulsos
también llamada funcién de respuesta. La Figura 1.2 muestra dos funciones
de respuesta para cierta energia F utilizada . Si ambas registran los mismos
pulsos se tiene una igualdad en el area de las distribuciones sin embargo el
ancho entre ellas varia debido a fluctuaciones entre pulsos (aun cuando para
cada evento se deposita la misma energia) tales como el ruido electronico
introducido por perturbaciones en el detector, cables, amplificadores, multi-
canal, ruido estadistico de la naturaleza discreta de la senal medida, entre
otras. Si lo anterior logra disminuirse, una funciéon de respuesta ideal seria
semejante a una funcion delta. Luego, la energia de resolucion R se define de
la siguiente forma

FWHM
R=—""" 1.4
i (14)
donde FW HM es el ancho de la distribuciéon a la mitad de su nivel méximo
en el valor Ey que es el centroide de la localizacion del pico.
Como ejemplo, se tiene que R para diodos semiconductores usados en
espectroscopia alfa es menor al 1% y en detectores centelladores usados para

espectroscopia de rayos gamma varia entre el 5% y el 10 % [15].

1.2.3. Tiempo muerto

Es el tiempo minimo que se requiere para que dos eventos puedan ser
grabados como pulsos separados. En este tiempo, el detector y la electrénica
del dispositivo no pueden discriminar el arribo de una nueva particula, y
esto limita la tasa de conteo méaximo del sistema y ocasiona una pérdida de
eventos.
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dhdE

[ENERGIA-E

Figura 1.2: Ejemplos de funciones de respuesta de un detector. Se
observa en la figura un caso de funcién de respuesta con buena resolucion
relativa y otra con pobre resolucién. Aqui dN es el nimero diferencial de
pulsos observados con amplitud dentro del incremento de amplitud diferencial
dE. Fuente [15]

Si se requiere realizar una correccion del niimero de cuentas registrado
para obtener el niimero real de sucesos se utilizan los modelos paralizable y
no paralizable o de tiempo muerto no extendido [15]. El primero considera
que los sucesos ocurridos durante el tiempo muerto hacen que este se alargue.
El segundo se basa en que los sucesos ocurridos durante el tiempo muerto no
se toman en cuenta y esto no afecta el comportamiento del detector. Para
este modelo, se tiene que el nimero de cuentas por segundo real es

K

(1.5)

m =
1 — k7
donde k es el nimero de cuentas por segundo y 7 es el tiempo muerto que
puede determinarse mediante el método de las dos fuentes [11] utilizando la
ecuacion

S ™mry — \/7“17”2(7’12—7“1)(7‘12 —7“2) (1.6)

T1T2T12

Donde 71 y 7o son las cuentas por segundo de cada fuente en forma sepa-
rada y 72 de manera conjunta, utilizando la ecuacion (1.5) se obtienen tres
ecuaciones que proporcionan el valor de las cuentas verdaderas y finalmente
de aqui se obtiene el valor del tiempo muerto de la ecuacion (1.6)
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1.2.4. Eficiencia

Considerando que se obtiene un pulso por cada cuanto de radiacion que
interacciona con el volumen activo del detector se obtiene una eficiencia de
conteo que depende de la naturaleza de la radiacion. Por ejemplo las particu-
las cargadas ionizan directamente formando iones a lo largo de sus trayectoria
pero la radiacion sin carga interacttia con el detector antes de que se registre
una senal puesto que ioniza el medio indirectamente. Se usa la eficiencia del
detector para relacionar los pulsos registrados con la radiacion incidente. La
eficiencia de conteo se divide en dos clases eficiencia absoluta €., y eficiencia
intrinseca €;,,; definidas mediante las siguientes expresiones:

#pulsos grabados

(1.7)

€abs = — —
“* dleuantos de radiacion emitidos por la fuente

#pulsos grabados (1.8)

€int = .
" #cuantos de radiacion incidentes en el detector

Es importante conocer la eficiencia de un detector y considerarla al cal-
cular la dosis recibida, asi como considerar el tipo y la energia de radiacién
para elegir que detector utilizar.

1.2.5. Respuesta

Como se mencion6 anteriormente, se tiene que cuando una particula atra-
viesa el volumen activo del detector pierde cierta cantidad de energia F,.q.

Por tanto la respuesta de un detector queda definida mediante la ecuacién
(1.9)

Erad , Erad
= 0

(1.9)

Donde V' y @ son la senal (en voltaje o carga) que se obtiene del detector.
Cuando la respuesta es una relacion lineal se conoce como linealidad del
detector y se busca que el detector tenga esta propiedad ya que nos indica
que la senal registrada es proporcional a la energia que deposita la radiacién
incidente [11].
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1.2.6. Sensibilidad

Esta propiedad se relaciona con la capacidad del detector de producir
una senal util. Esta relacionada con la seccion eficaz (probabilidad de que un
evento ocurra) y con la masa del detector, por ejemplo se tiene que detectores
con poca masa tienen una sensibilidad menor a particulas neutras y detectan
s6lo una parte de la energia. El material envolvente del detector y el ruido
asociado establecen el minimo de senal detectable.

1.3. Detectores utilizados en Fisica Médica

Se ha visto que las propiedades de los detectores pueden variar, de aqui
que haya distintas categorizaciones de estos:

1. Dependiendo de si la senial que ofrecen se obtiene integrando los efectos
de varias interacciones individuales o si es el resultado de la interaccion
de una sola particula, a estos se les denomina integradores y conta-
dores respectivamente. Dentro de esta clasificacion se encuentran los
activos que son los que requieren de un sistema electréonico de lectura
para funcionar y obtener una senal y los pasivos que pueden usarse sin
necesidad de un sistema electronico.

2. 2. Dependiendo del modo de deteccion de la senal, se pueden dividir en
directos cuando la ionizacién en el medio material proporciona la senal
e indirectos cuando lo primero que se produce es luz que posteriormente
se convierte en senal eléctrica.

A continuacién se describen los detectores comunmente usados en el area
de Fisica Médica y que son ejemplo de lo descrito en el parrafo anterior:

= Placa radiografica: Se trata de un detector integrador y pasivo. Es un
sustrato plastico transparente de acetato o poliéster cubierto con una
emulsion que es sensible a la luz. La emulsiéon se compone de cristales
de haluro de plata, con granos de 0,1 a 1um formados mayormente de
gelatina y bromuro de plata. El cristal de este dltimo, al recibir un
foton produce un electréon libre que puede combinarse con un ion de
plata para formar un atomo de plata que es negro. Como resultado se
tiene que la exposicion de la placa a la luz la obscurece. Asi el proceso
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de ennegrecimiento de la placa se relaciona directamente con la energia
de la luz incidente lo cual es el producto de la intensidad de la luz y el
tiempo de exposicion [14].

Cémara de ionizacion: Consiste en una camara con gas en el interior
que es ionizado debido a la interacciéon de sus moléculas con fotones
de rayos X. Dentro del dispositivo se colocan un par de electrodos con
una diferencia de potencial entre ellos y estos producen una corriente
que se forma con los iones producidos por la interaccién. Finalmente
los electrodos recolectan la carga producida y esta representa la ener-
gia absorbida de los fotones incidentes. El gas utilizado comtinmente es
Xenon [14] debido a que es el gas inerte mas pesado y tiene un mejor
desempeno en comparacion de gases con densidades menores para evi-
tar que haya rayos X cuya trayectoria pasa dentro de la cAmara y no
sean detectados.

Centelladores: Estdn formados por un cristal centellador, como Yoduro
de Cesio, Tungstanato de Cadmio o un material ceramico, acoplado
a un tubo fotomultiplicador [14], este ltimo consiste en un fotocato-
do, un anodo y electrodos intermedios llamados dinodos. Los cristales
centelladores, emiten fotones de luz como resultado de la incidencia de
rayos X en proporciéon a la energia absorbida de estos. El centelleo que
emiten es resultado de la excitacién e ionizacién de los atomos que ocu-
rre por la interaccion de la radiacién con la materia. Luego, al volver
los 4tomos a su estado fundamental se desexcitan emitiendo fotones
en el rango de energia del espectro visible. Cuando el fotocatodo del
tubo fotomultiplicador es irradiado por los fotones de luz se convierte
en el emisor de electrones, gracias al material fotoemisor con el que se
recubre. El fotocatodo posee un potencial menor que el del dinodo méas
proximo, y para cada dinodo su potencial es menor que el del dinodo
sucesor de modo que los electrones generados se aceleran a través del
tubo y a su vez se multiplican debido a que cada dinodo esta recubier-
to por un material que emite electrones secundarios al ser irradiado,
finalmente es esa corriente eléctrica que se produce lo que se mide.

Geiger-Miiller: Es un detector utilizado principalmente para medir ra-
diacion alfa, beta y gamma. Se compone de un cilindro conductor y un
hilo metalico al centro, estas partes al aplicar una diferencia de poten-
cial fungen como el dnodo y el catodo respectivamente, que producen
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una corriente con los iones originados por las particulas incidentes en
el gas (cominmente Argon) que llena el espacio interior del dispositivo.
Los electrones producidos a lo largo de su trayectoria cuentan con la
energia suficiente para ionizar otro atomo del gas, de esta forma se pro-
duce una avalancha de iones. Esto no proporciona informaciéon acerca
de la particula incidente inicial porque la amplitud del pulso produ-
cido después de que todo lo descrito es independiente de ella pero es
util para contar el niimero de particulas sin importar la energia o su
naturaleza.

= Diodos semiconductores: Los detectores de este tipo se basan en mate-
riales que son cristalinos, en estos las moléculas se acomodan de manera
regular en redes periddicas que establecen bandas de energia permiti-
das para los electrones que existen dentro del sélido, cualquiera de sus
electrones se localiza en una de esas bandas de energia separadas por
brechas de energia prohibida. La diferencia de energia entre la banda
de valencia y la banda de conduccion de los semiconductores es el or-
den de 1eV por lo que incluso a temperatura ambiente los electrones
pueden obtener la energia necesaria para pasar de una a otra. En la
banda de conduccién los electrones se mueven libremente mientras que
en la de valencia estan enlazados a su red de d4tomos. Es importante
mencionar que la estructura de un material cristalino puede alterarse
mediante un proceso de dopaje que consiste en anadir impurezas ya
que esto es parte de la produccién de los semiconductores.

Los detectores diodos semiconductores estan formados por un semicon-
ductor de tipo p (al cual se le anaden atomos con cierto nimero de
portadores de carga positivos para aumentar su nimero) en contacto
con un semiconductor de tipo n (al que se le anaden atomos con cierto
namero de portadores de carga negativos para aumentar su namero).
Cuando los portadores de carga son excitados dejan huecos en sus po-
siciones, asi es como la radiaciéon incidente crea pares electréon-hueco
esto es, comunica la energia para liberar los electrones que se despla-
zan hacia los huecos, estableciendo una corriente eléctrica proporcional
a la potencia radiante. Los pares electron-hueco creados se recolectan
aplicando un campo eléctrico externo. Los detectores diodos semicon-
ductores suelen tener un tamano milimétrico y alineados, constituyen
detectores multicanal que permiten obtener espectros en milisegundos
[15, 5].
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Propiedad Si Ge
Atomos/cm? 4,962x1022 | 4,4121022
Banda de energia prohibi- 1,115 0,665
da (a 300 K); eV

Banda de energia prohibi- 1,165 0,746
da (a 0 K); eV

Densidad de portadores in- | 1,5210'° | 24210'3
trinsecos (300 K); em?
Energia de ionizacion; eV "3 "3

Tiempo de recoleccion; ns < 10 < 10

Tabla 1.1: Propiedades del Silicio y del Germanio. Fuente [15]

Se tiene que los detectores diodos semiconductores son los mas rapidos
en respuesta comparando con otros detectores de radiacion, también es
diez veces menor su energia de ionizacion que la requerida en detectores
tipicos rellenos de gas y a su vez el nimero de portadores de carga que
producen es diez veces mayor que la de ellos [15].

La siguiente seccién corresponde a los detectores Medipix que estan for-
mados por un sustrato de detector semiconductor con una arquitectura de
pixeles unido a electrénica de procesamiento, estos dispositivos proporcionan
informacion en dos dimensiones utilizando las ventajas de la respuesta del
detector semiconductor por un lado y a la vez las de la electronica integrada.
Los semiconductores usados comiinmente en los dispositivos Medipix son Si-
licio y Germanio. Para terminar esta secciéon en la Tabla 1.1 se enlistan las
caracteristicas de estos.



Capitulo 2

Detectores Medipix

2.1. Colaboracion Medipix

El proyecto de Medipix surgioé con la intencién de xpandir la tecnologia
usada en el drea de fisica de altas energias en los experimentos del Gran
Colisionador de Hadrones (por sus siglas en ingles LHC) a otras éareas. Es-
tos dispositivos trabajando en conjunto tienen potencial para su aplicacion
en el area de imagen, rayos X y espectrometria de masa bio-molecular en-
tre otras, de ahi el nombre que se le asigna. Fue disenado en el CERN (por
sus siglas en francés de Organizacién Europea para Investigacion Nuclear)
por el grupo de microelectronica. El primer prototipo del chip contador de
fotones fue Medipix 1, este surge en 1997 con tecnologia ASIC (Application-
Specific Integrated Circuit) de proceso Im SACMOS (self-aligned contact
CMOS), el diseno tecnologico fue evolucionando. Asi surgié Medipix 2, Ti-
mepix y finalmente el actual Medipix 3 que es un chip de lectura CMOS
(Complementary metal-oxide-semiconductor, tecnologia usada para circuitos
integrados) de 0,13 mm con ocho capas de metal. Este tltimo prototipo sigue
desarrollandose actualmente y tiene como objetivos permitir imagenes a co-
lores y operacion libre de tiempo muerto [1]. Comparandolo con Medipix 2,
tiene el mismo nimero de pixeles, el mismo pitch (distancia del centro de un
pixel al centro de cualquiera de sus pixeles adyacentes), mismas dimensiones,
sin embargo, en este ultimo se corrigen los efectos de difusion de carga entre
pixeles mediante un algoritmo de reconstruccion y asignacion de eventos y se
habilita la funcién de agrupacion de pixeles. Las caracteristicas de Medipix
permiten obtener informacion sobre la trayectoria de las particulas de mane-

11
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ra muy precisa y libre de ruido. En las siguientes secciones se profundiza en
el diseno, funcionamiento, ventajas y desventajas de este.

2.2. Detectores Hibridos

Los detectores Medipix se catalogan dentro de lo que se llama detectores
hibridos, un detector hibrido de pixeles consiste en un dispositivo formado
por dos partes unidas. Una de ellas es el material semiconductor segmentado
en forma de matriz en déonde se llevan a cabo las interacciones de la radiacién
con el material y la otra parte consiste en la electronica de lectura, dividida
en la matriz correspondiente como celdas de lectura. La separacion de la par-
te del detector y de la electronica de lectura es lo que les asigna el término
de detectores hibridos, la ventaja de esto es que permite la optimizacién de
la respuesta del detector por un lado y por separado la de la electronica inte-
grada. Las dos obleas que forman el detector hibrido se unen a través de un
proceso llamado en inglés «bump bonding» que consiste en la uniéon mecani-
ca y eléctrica de cada celda semiconductora con su chip de lectura mediante
esferas de un material conductor, generalmente se utiliza Plomo, Indio o Es-
tano. La figura 2.1 muestra un esquema de estos detectores. Los circuitos
microelectréonicos de los sensores hibridos se disenan para el procesamiento
de senales analdgico o analogico-digital. Estos circuitos pueden implementar
la modalidad de adquisicién de conteo de fotones o el esquema de lectura de
salida de integracion de carga [5].

En las siguientes secciones se describen en més detalle los dos dispositivos
més recientes de la colaboracion Medipix, que son Timepix y Mexipix 3. Estos
se utilizaron a lo largo de este trabajo y en general ambos comparten el mismo
principio de funcionamiento. Comenzaremos con la descripcién detallada de
Medipix 3 que es el prototipo mas reciente y continuaremos con Timepix que
es su version anterior, haciendo para este ultimo hincapié en las diferencias
con respecto a Su Sucesor.

2.3. Medipix 3

2.3.1. Descripcién del chip

El sistema Medipix 3 esta formado por un material sensor, generalmente
Silicio de 300 um de grosor, aunque también pueden usarse materiales como
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Figura 2.1: Detector de pixeles hibrido. Estos detectores se conforman
de dos partes ensambladas, una matriz de celdas electronicas de lectura de
salida acoplada mediante bump-bonding a una matriz de sensores diodos.
Fuente [1]
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CdTe or GaAs, acoplado a la electronica de 256 x 256 pixeles con un pitch
de 55 pum. La tecnologia usada es ASIC en 0,13 pm CMOS de 8 capas de
metal [13]. Sus dimensiones son de 17.3 x 14.1 mm2 y las dos obleas que
forman el detector hibrido estan acopladas mediante bump bonding, esto es
la del material sensor con un circuito integrado (IC) de 65,536 pixeles (de 55
pm por lado) de canales electronicos de lectura. La periferia del chip en el
extremo superior contiene s6lo almohadillas eléctricas, la periferia en el ex-
tremo inferior, desde la cual el chip se opera y en donde se aplica la corriente
de polarizacién es la que contiene la logica 1O sincronica con un comando
decodificador, un bloque de periferia analogica, 32 fusibles programables eléc-
tricamente y de lectura para identificacion del chip, IO LVDS transceptores
y la parte del suministro de energia. El chip posee alrededor de 115 millones
de transistores [10]. La figura 2.2 muestra una imagen del chip Medipix 3.

Cuenta con cuatro dominios de suministro de energia: centrales analogicos
a 1.5 V, centrales digitales a 1.5 V, digital IO a 2.5 V y 10O analogico a 3,3
V. El consumo de energia analdgica es de 600 mW en SPM y por debajo
de 900 mW en CSM que son modos de operacion que se detallardn mas
adelante. El consumo de energia digital es aproximadamente 250 mW con un
reloj de lectura de 200 MHz. El chip 1O puede conectarse a través de conexiéon
estandar con cables (Wire bonding ,WB) o a través de Silicio (Throug-Silicon
Via, TSV). Esta ultima reduce el drea muerta aumentando el area activa del
detector cerca de un 10 % [10].

La carga generada por la ionizacion en el detector de Silicio entra a través
del acoplamiento del pad de aluminio, luego es integrada en el condensador
de retroalimentacion del preamplificador y la salida del voltaje se compara
con los dos umbrales. El umbral alto THH por sus siglas en inglés (High
Thershold) y el bajo THL (Low thershold) se aplican mediante dos DACs de
9-bits en la periferia del chip y se pueden ajustar usando 3 bits para reducir
la variacion de umbrales de pixel a pixel. Se tiene un umbral disponible por
pixel pero se puede ajustar localmente con 3 bits. Si la amplitud de la carga
detectada se ubica entre los umbrales se genera un pulso en la salida del doble
discriminador logico. Se puede programar para ser sensible a electrones o a
huecos. La carga depositada por una particula en un sensor puede caer por
debajo de la carga minima detectable de los chips leidos (1.000 e). En ese
caso, la carga depositada debe ser amplificada antes de alcanzar el atenuador
de entrada pixel.
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Figura 2.2: Descripcion del chip Medipix 3.(1) Matriz de 256x256 pixeles.
(2) Periferia del chip y TVS. (3) Extension inferior WB. (4) Conexion superior
de TVS. (5) Extensiones de cable de union. A, B y C muestra la diferencia
en opciones de union. Fuente [10]

2.3.2. La celda de pixel del Medipix 3

En la figura 2.3 se presenta el diagrama de bloque de un pixel, cada pixel
contiene una parte analogica y otra digital. La primera consiste en un con-
densador preamplificador de retroalimentacion donde la carga de entrada es
integrada, un conformador de onda que procesa la salida del preamplificador
y dos discriminadores de umbral, el THL (Low Thershold) que define el um-
bral global bajo y el THH (High Thershold) que define el alto. La circuiteria
digital contiene logica de control, moédulos de arbitraje para la asignacion de
eventos, la circuiteria para el almacenamiento de la configuracion de pixeles
y dos contadores configurables (como dos 1-bits, contadores de 4 bits o de
12 bits 0o como un tunico contador de 24 bits). En el modo de recuento de 24
bits es a expensas de solo utilizar un umbral de discriminacion |9, 12].

Para un entendimiento a mayor detalle del funcionamiento del chip, se
resaltan las siguientes caracteristicas [10, 9, 12]: El condensador de retroali-
mentaciéon del preamplificador es de 14 fF, este va conectado al amplificador
conformador de onda dénde el voltaje que se obtiene se convierte en copias
de corriente que se comparan con las corrientes umbral aplicadas con los
DACs de umbrales que son dos DACs de 9-bit en la periferia del chip y se
pueden ajustar usando 4 bits para reducir la variacion de umbrales de pixel
a pixel. Finalmente, si la amplitud de la carga detectada se ubica entre los
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Figura 2.3: Diagrama de bloque de una celda de Medipix 3. El dia-
grama muestra la parte analogica que consiste en preamplificador, un con-
formador y dos discriminadores de umbral. La digital en la l6gica de control,
modulos de arbitraje para la asignacion de evento, circuitos para el almace-
namiento de configuracion de pixeles y dos contadores. Fuente [10]
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umbrales se genera un pulso en la salida del doble discriminador logico y el
contador conectado al discriminador se incrementa. Se tiene también un loop
de retroalimentacion de baja frecuencia que es capaz de eliminar las fugas de
corriente de hasta 10 nA, el tiempo pico del conformados es de 120 ns y cada
pixel tiene un nimero de bits que permiten habilitar una prueba de pulso a
través de prueba e inyecciéon de la capacitancia, enmascaramiento de pixeles,
seleccion de ganancia del conformador y los 5 bits para cada umbral para el
correcto ajuste de cada discriminador [13].

2.3.3. Modos de operacién de la adquisicién de datos

Uno de los objetivos de Medipix 3 es mitigar los efectos del intercambio
de carga entre pixeles durante la deriva y recolecciéon de portadores y para
esto desarrolla el modo CSM aparte del SPM. El primero (Modo de suma de
Carga o CSM) corresponde a cuando la carga depositada en grupos de cuatro
pixeles se suma evento por evento y el cuanto de entrada se asigna al circuito
de suma con la mayor carga total. En el modo de pixel inico (SPM) esta
desactivada la reconstruccion de carga y la comunicacion entre los pixeles.
(Es el modo de funcionamiento en sistemas de deteccion tradicionales). Se
detalla el funcionamiento a continuacion [10]: En el modo SPM se aplica
globalmente desde un DAC de la periferia una corriente umbral que es la que
se compara con la proveniente del conformador y si esa tltima senal de pulso
estd por encima del umbral se incrementa el contador. En el modo CSM las
copias de corriente de cada pixel provenientes del conformador se transmiten
a las esquinas en donde se suman con las de los pixeles adyacentes y si la
suma de la carga en una de las esquinas resulta ser mayor que las de alrededor
se le asigna evento a ese pixel y cero eventos a los otros, asi se garantiza que
las interacciones se cuenten una sola vez. Otra ventaja de Medipix 3 con
respecto a sus predecesores es que posibilita la formacion de agrupamientos
de pixeles, en uno cuadruple donde s6lo un pad de salida se conecta, el chip
se puede conectar a un sensor con el pitch del doble de medida y en este
caso cuenta con 8 discriminadores y contadores por nuevo pixel de mayor
dimension. Medipix3 también presenta dos modos de ganancia de operacion:
modo de alta ganancia (HG) en el que la linealidad se reduce pero hay una
mejora en el canal de ruido y el modo de baja ganancia (LG) en el que ocurre
lo opuesto. Finalmente se tiene el modo color, déonde el hecho de que uno de
cuatro pixeles de la ASIC se conecte al sensor (lo cual resulta en un pixel
pitch de 110 pum) produce ocho umbrales de energia con canales de conteo
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Modo de operacion Tamano de # Thr
del pixel pixel
Pixel tinico (SP) Modo  pitch 2

fino
Suma de carga (CS)
Color en SP Modo  espec- 8
trosocopico
Color en CS
Modo de ganancia Linealidad #Thr
de pixel
Alta ganancia “10ke— < 5% 2
Baja ganancia “10ke— < 5%
Modo de conteo de Rango dina- #Contadores
pixel mico
1—bit 1 2
4 — bit 15 2
12 — bit 4095 2
24 — bt 16,777,215 1
Modo de lectura de Contadores Tiempo muerto
pixel activos #Thr
Lectura de conteo se- 2 St
cuencial RW
Lectura de conteo con- 1 no
tinua

Tabla 2.1: Resumen de los modos de pixel de Medipix 3. Fuente [10]

individuales lo cual permite imagenes de rayos X multiespectrales en una sola
adquisicion. Este modo esta disponible para ambos CSM y SPM. La tabla 2.1
muestra un resumen de los distintos modos de operacién, ganancia, conteo y
lectura con los que cuenta el chip.

2.3.4. Ecualizacion de umbral

Se ha identificado que hay variaciones aleatorias en los resultados de me-
didas de cantidades fisicas en dos dispositivos idénticos, este desajuste ocurre
en los circuitos CMOS asi como en la entrada-salida analogica de pixel a pixel
que conforma el chip, es por ello que es necesario realizar una ecualizacion
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de umbral antes de iniciar mediciones. El chip Medipix 3 contiene dos DACs
de 9-bit para establecer los umbrales alto y bajo (THL y THH) que se usan
para determinar si un evento se registra o no; el proceso aqui descrito hace
uso de 3-bits THL/THH de ajuste para hacer el conjunto de umbrales de
los pixeles lo mas homogéneo posible hallando una distribucién de umbra-
les para cada valor de ajuste y seleccionando para cada pixel el ajuste cuyo
umbral sea lo méas cercano al promedio de las medias de la distribucion de
umbrales [3]. La figura 2.4 muestra el mecanismo de ajuste de umbral, donde
I p proporciona el umbral global € Ity apy, Irgn €l ajuste de umbrales en

la matriz.
G
- -
Input
Pad B_TH<0.3>
| -

B_TH<4>
@ b

Figura 2.4: Diagrama esquematico de la circuiteria de entrada-salida
en modo de pixel tnico.El diagrama incluye el mecanismo de ajuste de
umbral y el discriminador.l7gp proporciona la corriente que fija el umbral
global e ITHADJ y Iy ajustan los umbrales en la matriz. Fuente [12]

Para la ecualizacion THL se realiza un escaneo desde un valor mayor al
nivel de ruido en direccién hacia el nivel de ruido. Se elige un nivel para
filtrar el ruido fijando el cumplimiento de una condicién (ntimero de cuentas
o eventos). En el caso del THH se sigue el mismo procedimiento eligiendo un
nivel sobre el nivel de ruido que cumpla cierta condicién.

2.3.5. Hardware y Software de lectura

Diversos institutos de investigacion, principalmente europeos, han traba-
jado desde que surgi6 el chip Medipix 1 en el desarrollo de estos dispositivos y
gracias a este trabajo fue posible la creacion de los prototipos sucesores. A la
par de esto, una serie de sistemas de lectura se han desarrollado para los chips
y las asambleas. El sistema MUROS que fue de los primeros que comenzd a
utilizarse con mas popularidad, esta formado por una tarjeta de lectura con
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fuentes de alimentacion y circuiteria de control que comunica al chip con una
PC mediante una tarjeta comercial PCI. Una tarjeta de lectura multi-chip
también fue disenada para interactuar con el sistema [16]. Tiempo después
este sistema fue reemplazado por un sistema de lectura USB con las venta-
jas de la reduccion de tamano y manejabilidad. Este sistema usa el Puerto
USB de una PC para suministrar energia al chip y para su lectura. Han con-
tinuado los desarrollos basados en el sistema de lectura USB con el fin de
mejorar la velocidad en cuadros por segundo, asi como los basados en otros
tipos de sistemas por ejemplo FitPix (Fast Interface for Timepix Detectors)
que es otro sistema de lectura y control de adquisiciéon, estd disenado para
ser independiente a las fuentes de energia y ademés logr6é una reducciéon en
el tamano, en comparacion de los dos anteriores, para mejorar portabilidad.
El software de lectura que surgi6 para MUROS2 fue Medisoft y el software
desarrollado recientemente que controla MUROS2, los sistemas USB y los
chips de lectura disponibles es Pixelman, el cual puede ofrecer también una
interfaz para otros elementos de un montaje experimental [16, 3].

2.4. Timepix

2.4.1. Descripciéon de chip

El chip Timepix mantiene las dimensiones y funcionalidad de Medipix 2
v la béasica de Medipix 3, es una version modificada que comprende de igual
manera una matriz de 256 x 256 pixeles cuadrados con longitud por lado de
55 pm por lo tanto el pitch es de esta misma dimension. Al igual que los otros
dispositivos de la colaboracion, la carga que entra en el pixel a través del pad
bump bonding de aluminio es integrada en el capacitor de retroalimentaciéon
del preamplificador y el voltaje de salida se compara con el inico DAC de
umbral que posee de 10-bit y que se ajusta localmente con 4 bits para reducir
la variacion entre pixeles debida al desajuste del transistor. Cuenta con un
reloj externo que se difunde a todos los pixeles en el chip y su importancia
radica en los modos de operacion con los que cuenta gracias a este, se detallan
mas adelante. También esta equipado con un contador externo que activa el
conteo de eventos, su potencia de consumo es de 425 mW a un voltaje de
2.2 'V, el ruido medido es de aproximadamente 100 e- rms, la variaciéon de
umbral residual después de llevar a cabo la sintonizaciéon es de 35 e- rms y
por dltimo la minima senal que puede ser detectada por todos los pixeles se
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aproxima a 650 e”. La figura 2.5 muestra un diagrama esquematico de la
celda de pixel de Timepix [16].

o "
Analog Digital

Figura 2.5: Diagrama esqueméatico de la celda de pixel de Timepix.
Fuente [16]

2.4.2. Modos de operaciéon de la adquisicién de datos

El modo de funcionamiento de cada pixel durante la adquisiciéon de datos
se puede elegir de las siguientes posibilidades [13]:

1. Conteo de eventos: el contador se incrementa cada vez que los inte-
rruptores del discriminador, el pixel tiene la misma funcionalidad que
Medipix2.

2. Hora de llegada: El contador se incrementa con el reloj aplicado exter-
namente desde el momento en que se enciende el discriminador hasta
que el obturador se cierre.

3. Tiempo sobre Thershold (T o T), el contador se incrementa con el reloj,
siempre y cuando el discriminador estad activo. Proporciona informacion
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sobre la carga total depositada en un pixel durante el tiempo de apertu-
ra del obturador, esto es tiempo en el que el voltaje del preamplificador
esta sobre el umbral. En estos dos tltimos modos los ticks del reloj se
cuentan.

En este capitulo se termina la introduccion teodrica de los dispositivos
Medipix. Una de las aplicaciones inmediatas de estos dispositivos tal y como
se menciond en la introduccién es en el area de imagen. En el siguiente
capitulo se analizan los pardmetros de calidad de una imagen que se buscan
optimizar con el uso de este nuevo tipo de detectores.



Capitulo 3

Calidad de una imagen

Como se mencionaba anteriormente, el crecimiento en el area de detecto-
res para iméagenes médicas ha sido posible gracias al desarrollo y aplicacion
tecnologica de otras areas como fisica de altas energias, del estado soélido,
etc. Actualmente, el interés en métodos de diagnostico y terapia tiene co-
mo objetivo un entendimiento mayor del cuerpo humano, de su anatomia y
funcionamiento, esto para conjuntamente trabajar en optimizar prevencion,
diagnostico y terapias [6]. La mejora de los parametros de calidad de una
imagen de diagnostico es parte del proceso necesario para el logro de los
objetivos mencionados.

Los pardmetros de una imagen nos indican qué tan buena es para los
fines que se requiere, generalmente de diagnoéstico. Dentro de los pardmetros
se tiene: Coeficiente Sefial Ruido (SNR), Contraste (CNR) y Resolucion
espacial. Dependiendo del proposito del estudio es necesario cierta cantidad
de cada uno aunque idealmente se querria el maximo de cada uno de estos
tres pardmetros. Sin embargo es habitual realizar compensaciones entre ellos
en términos del diseno del instrumento y la técnica de adquisiciéon de datos
para un mejor diagndstico.

La ventaja de Medipix como detector contador de fotones es que hace
posible que se procesen los rayos X entrantes como eventos individuales al
mismo tiempo que disminuye el ruido. A continuacién se describe en qué
consisten los parametros mencionados [6]:

23
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3.1. Resoluciéon espacial

La resolucion espacial se relaciona con la menor estructura que se puede
visualizar o con la distancia mas pequena entre dos estructuras de la imagen
que atn pueden distinguirse como separadas. La frecuencia espacial se utiliza
para caracterizarla y se mide como el nimero de lineas por mm, un valor alto
de esta corresponde a la capacidad de distinguir detalles finos en la imagen
y un valor bajo viceversa.

3.1.1. Funcién de dispersion de linea

La LSF por sus siglas en ingles de Line Spread Function es un método para
medir la resolucion espacial de los sistemas utilizados para la adquisicion de
imagenes. Consiste en tomar una imagen de una barra o un conjunto de barras
delgadas, (dependiendo del sistema se usan materiales distintos, plomo para
rayos X, gel para ultrasonido, tubo de radioactividad para medicina nuclear).
Como resultado se obtiene una linea no tan definida porque el sistema de
imagen no es perfecto e introduce un grado de borrosidad que se estima por
la medida de la proyeccion en una dimension definida en direccidon horizontal
y que se representa matematicamente por la LSF. La figura 3.1 muestra su
representacion.

LSF(y)

Figura 3.1: Ejemplos de LSF. Se observa de izquierda a derecha el grado
de borrosidad que produce el sistema va aumentando y conjuntamente el
ancho de la LSF. Fuente (6]

La LSF de varios sistemas de imagen se aproxima a una funcién Gaussiana
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y se tiene que dos estructuras se distinguen entre si si la distancia que las
separa es mayor a 2,360, donde o es la desviacion estandar de la funcion.

3.1.2. Funcién de dispersiéon de punto

En algunas técnicas de estudio se obtienen imagenes en tres dimensiones,
La PSF (Point Spread Function) es el equivalente a la LSF pero en tres
dimensiones y durante el proceso se sustituye la barra por una esfera pequena
(de material variable dependiendo el sistema). Mateméaticamente, la imagen
tridimensional (1) y el objeto (O) se relacionan:

I(z,y,2) = O(z,y, 2) * h(z,y, 2) (3.1)

Donde h es la PSF tridimensional y * indica una convolucion. En la figura
3.2se observan graficamente distintas PSF de un objeto esférico al que se le
toma una imagen.

Figura 3.2: Ejemplos de PSF para distintos sistemas. La imagen su-
perior muestra el objeto original del cual se quiere obtener la imagen, y las
cuatro imagenes inferiores son las producidas por distintos PSF siendo el caso
ideal el primero. Fuente [6]

3.1.3. Funcion de transferencia de modulaciéon

Se tienen las variables espaciales (x,y, 2), si (u,y,w) se definen como las
variables conjugadas de la frecuencia espacial de estas, la MTF (por sus siglas
en ingles de modulation transfer function) que depende de estas tltimas se
obtiene de la PSF y se expresa como la magnitud de su transformada de
Fourier. La PSF y su representacion en frecuencia espacial la MTF son las
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descripciones teodricas mas importantes de la resolucion espacial de un sistema
de imagen.

3.2. Coeficiente Senal a Ruido

En cualquier senal grabada hay una contribucién de ruido. El ruido es
cualquier senial grabada que no se relaciona con la senal que se esta tratando
de medir, asi el Coeficiente Senal a Ruido (Signal to Noise Ratio, SNR) es
la relacion entre la senal y el ruido obtenidos, mientras mayor sea este quiere
decir que se esta recopilando una senal mayor que el ruido de fondo. Se define
mediante la siguiente expresion

s

ON

SNR = (3.2)

Doénde S es la sefial promedio medida en un fantoma y oy es la desviacion
estandar del ruido.

3.3. Coeficiente de Contraste

No es suficiente una alta SN R y para aplicaciones diagnosticas se nece-
sita un contraste C NR (Contrast to Noise Ratio) suficientemente alto para
distinguir entre diferentes tejidos con sefiales parecidas. El contraste se define
como la diferencia de las senales de dos tejidos S, Sp entre la desviacion
estandar del ruido:

|S4 — Sl

ON

CNRyp = = |SNR4 — SN Ry (3.3)

Una vez que se desarrollaron los conceptos teéricos necesarios acerca de
detectores de radiacion (en especifico de los detectores Medipix) y de imagen
en estos tres primeros capitulos; las siguientes secciones profundizaran en
el trabajo realizado. Este se divide de forma general en dos partes, una la
caracterizacion del Timepix y otra la respuesta del Medipix 3 a distintas
fuentes de rayos X.



Capitulo 4

Caracterizacion de Timepix con
Radiacion Gamma

En esta parte se trabajo con un circuito integrado Medipix/Timepix aco-
plado a un sensor de Silicio de 300 pum de grosor como detector principal,
ademas se presentan los métodos seguidos para su caracterizacion. El trabajo
realizado se divide en tres partes: la ecualizacion de umbral, el contraste del
Medipix/Timepix como cuantificacion del ruido de los pixeles y por ltimo
el uso de distintas fuentes de radiacién para obtener la curva de respuesta
del detector hibrido en funcion de la energia o curva de calibracion.

4.1. Configuraciones iniciales del chip

Las primeras configuraciones que se llevaron a cabo fueron la prueba del
sistema digital y el escaneo de los convertidores de anélogo a digital (DAC’s).
En el primero se escribe una matriz aleatoria en el chip y se identifican los
pixeles cuyos valores no coincidan con ella pues su parte digital no funciona
adecuadamente, estos se enmascaran para que no influyan en las mediciones.
El segundo proceso que realiza el software Pixelman, se lleva a cabo para ob-
tener una respuesta rapida del detector a un rapido escaneo con el objetivo
de hallar un valor adecuado para el umbral bajo (THL) antes del siguiente
paso que es la ecualizacion descrita en la proxima seccion [3]. La Figura 4.1
muestra el resultado del escaneo de la dependencia de DACs y se puede ob-
servar en ella la dependencia de los valores obtenidos en los codigos digitales
de los DACs del Timepix. En la Tabla 4.1 tenemos la informacién acerca de

27
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Interface USB2
ID del Dispositivo D07 — W0108
Tipo de Medipix Timepix
Nimero de Chips 1x1
HW rango del temporizador(s) | 4¢ — 008 — 8,58003¢ + 007
HW paso del temporizador (s) 2e — 008
Reloj Mpx (MHz) 10

Tabla 4.1: Informacién del dispositivo Medipix.

la configuracion del dispositivo. El escaneo de la dependencia de DACs se
realiz6 en un rango de 0 a 255 en pasos de uno.

1 [ Progress

- ||| (23 AL PPV NN )

Tg

4

[~ SetDACs defauits Check sl CIMHI
DACs range 1

From: ID To: | 255 Step: [1_

Ouiput
I ouputfie:

| — |

Current value: 255 Start avort |

Figura 4.1: Escaneo de la dependencia de DAC:s.

4.2. Contraste como cuantificacion del ruido de
los pixeles

Una vez que se identifican los pixeles que no estan funcionando correcta-
mente, generalmente debido a que por una mala conexion, el siguiente paso
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es ubicar los pixeles altamente sensibles que de igual forma no tienen un ade-
cuado funcionamiento pues registran un conteo de eventos muy por encima
de la media. Estos pixeles se identifican como ruidosos y es de interés en esta
seccion observar el contraste que producen. Para observar individualmente
a los pixeles ruidosos se aplicé un voltaje polarizacion de 100 V, a una dis-
tancia fuente detector de 2 cm, la fuente que se utilizo fue estroncio 90, el
modo de adquisicion se coloco en Tol, el tiempo por marco fue de 10 ms
y se adquirieron 100,000 marcos. Las graficas de la figura 4.2 muestran los
resultados obtenidos. Se puede observar en la Figura 4.2 que las graficas de
los incisos a, b y ¢ corresponden a un histograma tridimensional, al plano
XY lo forman la matriz de pixeles que comprenden el detector y en el eje
Z se grafican los eventos registrados por cada pixel. En la grafica del inciso
a se tiene la matriz completa del detector y su informaciéon de cuentas co-
rrespondiente, al igual que el inciso b. El inciso ¢ muestra la division de la
matriz en cuatro cuadrantes y proporciona un acercamiento de cada uno de
ellos, se puede observar en el cuadrante inferior izquierdo una zona de pixeles
ruidosos con alto contraste con respecto a los de su alrededor. Por ultimo el
inciso d muestra un acercamiento a un area con un buen comportamiento de
contraste.

4.3. FEcualizaciéon de umbral

El primer paso en el proceso de caracterizacion es la ecualizacion de um-
bral para compensar el ruido individual de los pixeles y la falta de coinci-
dencia entre ellos. Para eliminar el ruido, se puede ajustar un tinico nivel de
umbral bajo THL comin a los 65,536 pixeles. Tipicamente 40 cuentas THL
~ 100e esta por encima del nivel de ruido, sin embargo, lo que realmente esta
sucediendo es que cada pixel tiene un nivel de ruido diferente y esto corres-
ponde a una distribucién Gaussiana. THL es un DAC de 4 bits para ajustar
el nivel de ruido individual (esto es el nivel de salida DC del amplificador).
El Software Pixelman permite ejecutar este proceso y aprovecha el DAC de 4
bits THL para realizar un ajuste del valor adecuado para este en cada pixel
y que el umbral de todos los pixeles sea lo mas homogéneo posible, tal como
se explicd en una seccién anterior, este proceso consiste en hallar una dis-
tribucién de umbrales para cada valor que se ajusta y seleccionar para cada
pixel el ajuste cuyo umbral sea lo méas cercano al promedio de medias de las
distribuciones de umbral [3]. Asi utilizando la funcion de Pixelman se logro
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Figura 4.2: Contraste como cuantificacién del ruido de los pixeles.
Las graficas a) y b) muestran la matriz de pixeles en el plano XY y propor-
cionan informacion acerca de los eventos registrados en el eje Z. La imagen
¢) muestra un acercamiento de los cuatro cuadrantes que componen la gra-
fica del inciso a y se puede observar que el cuadrante inferior izquierdo es el
que presenta un mayor contraste entre pixeles debido a los pixeles ruidosos
que posee. Por tltimo el inciso d) muestra el acercamiento a una region de
la grafica del inicio a que tiene un buen comportamiento, pues no hay un
contraste significativo en las mediciones de los pixeles.
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encontrar automaticamente el nivel de ruido y ajustar este DAC para cada
pixel logrando un conjunto de umbrales mas homogéneo antes de proseguir
con las mediciones. La Figura 4.3 muestra la distribuciéon de ruido antes y
después de la ecualizacion THL, la distribucién en color rojo corresponde al
ajuste DAC més alto y le corresponde una media de 444,46 cuentas THL y
desviacion estandar de 9,67. La distribucion azul corresponde al ajuste DAC
mas bajo, con el valor medio de 368,58 cuentas THL y desviacion estandar de
9.58. Finalmente, para la distribucién en color negro de en medio, se observo
que el proceso se optimiz6d usando el ajuste de ecualizaciéon y se obtuvo un
resultado de valor medio de 405,53 cuentas THL y desviacion estandar de
1,25.

******

Figura 4.3: Distribucién del ruido antes y después de la ecualizacién
de umbral.

4.4. Curva de calibracion

En esta seccion se desarrolla la calibracion del dispositivo, esto es se ob-
tiene la curva que relaciona las unidades ToT con la energia en KeV. Para
esto se utilizaron tres fuentes de radiacion gamma que se mencionan a con-
tinuacion. En las siguientes subsecciones se describe el arreglo experimental,
el método y los resultados obtenidos en el desarrollo de este trabajo.

4.4.1. Arreglo experimental

Se realizaron mediciones a una temperatura ambiente de 20 °C, la velo-
cidad de marcos fue de 10 milisegundos por marco y se adquirieron 100,000.
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El modo de funcionamiento utilizado para esta parte fue To'T con un voltaje
de polarizacion de 100 V con una distancia Fuente-Sensor de 2 cm. Como se
busca para cada pixel una caracterizacion individual de manera independien-
te a los que lo rodean, se utilizaron agrupamientos individuales de pixeles.
La calibracién de energia se hizo utilizando radiacién gamma de distintas
fuentes, cada una colocada frente a la zona sensible. Las fuentes que se utili-
zaron fueron Hierro 55 (®5Fe) y Americio 241 (**'Am). Para el caso del 5Fe
se tiene que emite radiacion gamma con una energia de 5.9 KeV, del 24! Am se
sabe que decae en alfas y gammas, sus emisiones gamma pueden observarse
con energias de 59.54 keV a 35.9%, 26.3 keV a 2.4% [2|. Los esquemas de
decaimiento de estos iso6topos pueden consultarse en el apédice A.

4.4.2. Meétodo

Al irradiar el detector bajo las caracteristicas mencionadas en la seccion
anterior se obtuvieron las graficas que se muestran en las Figuras 4.4 y 4.5 que
corresponden a la distribucién de cuentas de los pixeles. Las distribuciones
muestran los picos caracteristicos de los espectros de energia de cada fuente a
ciertas unidades ToT. Se puede observar para la distribucion del °°Fe que el
pico se localiza en 9 unidades ToT, para el caso de la distribucion del 24! Am
sus tres picos caracteristicos se localizan a 11, 18 y 29 cuentas ToT. Los picos
apropiados se identificaron en el espectro de emision de estos isétopos ya
conocido, haciendo a estos un ajuste con gaussianas y tomando las unidades
ToT a las que se encuentran los picos de emisién correspondientes de las
fuentes usadas se establecid la relacion con la energia en KeV ya conocida
de dichas emisiones gamma. La grafica de cuentas ToT contra la energia de
los resultados obtenidos para las distintas fuentes se muestra en la Figura
4.6 de la siguiente seccion de resultados donde los datos experimentales de
las fuentes radiactivas se ajustaron a la curva de calibracion. La curva de
calibraciéon se obtuvo mediante el ajuste de los datos a la siguiente funcion:

fl@)=az+b+ (xft) (4.1)

donde a y b son constantes que describen la region lineal (region de alta
energia), t esta relacionado con el nivel de umbral y ¢ regula el compor-
tamiento de caida a bajas energias [3|. Los valores de estos parametros se
determinan con el método de ajuste de minimos cuadrados.
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Figura 4.4: Distribuciéon ToT de pixeles individuales para % Fe.
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Figura 4.5: Distribucién ToT de pixeles individuales para 24! Am.
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4.4.3. Resultados

La grafica de cuentas ToT contra energia de los datos obtenidos al irradiar
con las distintas fuentes se muestra en la Figura 4.6, donde los datos experi-
mentales de las fuentes radiactivas se ajustaron a la curva de la ecuacion 4.1.
La curva de calibracién obtenida nos permite relacionar cualquier resultado
en cuentas ToT que obtengamos al irradiar nuestro detector, con la energia
que le corresponde a la radiaciéon incidente. Los valores obtenidos para los
parametros a, b, ¢ y t se muestran en la grafica y vemos que se obtiene un
valor de x? nos indica un buen ajuste a los valores medidos.

& ,.F [ x?/ndf 3.957 /1
|2 0.2586 + 0.06727

“ | b 12.08 + 2.936

4 ¢ -4.727 + 9.989
2| t -4.998 + 1.701

10 20 30 40 50 60
E(keV)

Figura 4.6: Curva ajustada (linea roja), Datos experimentales de las
Fuentes radioactivas.

Por ultimo, es de interés observar los efectos de difusion de carga entre
pixeles debidos a que la carga generada por una particula se esparce duran-
te el proceso de recoleccion y puede ser registrada por un agrupamiento de
pixeles adyacentes. Los agrupamientos pueden formarse de 1 a 4 pixeles. La
carga total que se recolecta dentro de un agrupamiento se puede medir con el
dispositivo Timepix mediante la suma de cargas fraccionales determinando
el volumen del agrupamiento. La velocidad de recoleccion de la carga y el ta-
mano del agrupamiento dependen ambos del voltaje de polarizacion aplicado

3].
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Utilizando la misma configuraciéon experimental que en la seccion de ca-
libracion, las Figuras 4.7 y 4.8 ubicadas a continuacion muestran las dis-
tribuciones obtenidas al utilizar agrupamientos de pixeles dobles, triples y
cuadruples, se observa que aumenta el nimero cuentas ToT al aumentar el
de pixeles en el agrupamiento.
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Figura 4.7: Distribucién ToT para agrupamientos de pixeles indivi-
duales y dobles utilizando *°Fe.
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Figura 4.8: Distribucién ToT para distintos tamanos de agrupamien-
tos utilizando **' Am.

Las graficas de las figuras 4.9 y 4.10 muestran la relaciéon que existe entre
el nimero de agrupamientos que se forma durante cada marco y el total de
cuentas ToT por marco igualmente al irradiar con 241Am y % Fe.
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Figura 4.9: Nimero de agrupamientos contra ToT totales por marco
al irradiar con °°Fe.
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Figura 4.10: Ntimero de agrupamientos contra ToT totales por marco
al irradiar con ?*!Am.



Capitulo 5

Respuesta de Medipix 3 a Rayos
X de distintas energias

Este capitulo describe el trabajo realizado con un dispositivo Medipix 3.0,
la Tabla 5.1 muestra la informacion del dispositivo. La Primera parte de esta
seccion corresponde a la respuesta del detector a rayos X de fluorescencia con
energias del orden de KeV mientras que en la segunda secciéon se trabaja con
rayos X de 6 MeV producidos por un acelerador lineal.

5.1. Escaneo de Pixeles

Este procedimiento es util para corroborar el adecuado funcionamiento
de la electronica de los pixeles y la conexién bump bonding. La configuracion
del chip para realizar el analisis digital de los pixeles consistio en la aplicacion
de un voltaje de 100 V. La distancia fuente-detector fue de 2 cm, el modo de
adquisicion se colocd en integral con un tiempo por marco de 1 segundo y los
marcos adquiridos fueron 1000. Para esta parte, el detector estaba en el modo

Interface USB1
ID del Dispositivo Chip W2 — D5 con sensor
Tipo de Medipix Medipix 3
Numero de Chips 1x1

Software MAFalda v2,1, Pixelman 2,1,1

Tabla 5.1: Informacién del dispositivo Medipix

37
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de operacion SPM. Las iméagenes de la figuras 5.1 corresponden a la respuesta
de los pixeles utilizando el escaneo digital mientras se irradiaba el sensor con
las fuentes de Hierro 55 (*Fe ) y Estroncio 90 (°°Sr) respectivamente. El
minimo nivel se coloco en cero y el maximo nivel en uno, con un color de
mapeo en gris por lo que en las imagenes podemos observar los pixeles que
no registraron ni un evento que son los representados por color verde en la
figura 5.1 a) y en negro en la figura 5.1 b), las dos imagenes muestran el
mismo patron de pixeles inactivos como se esperaria.

256

1 # (column number) 256

1 ] :: ’ T o
1 g0q & 1 137 ! I
a) 45815 9162 1.374ed.832ed by) :

Figura 5.1: Escaneo de pixeles utilizando la fuentes de radiacion °°Fe
a) y Sr b).

5.2. Respuesta de Medipix 3 a Rayos X de Fluo-
rescencia

Medipix 3 es la dltima versiéon de los dispositivos de la colaboracion, como
se mencionaba anteriormente, el nuevo modo de adquisicién que se implemen-
t0, el Charge Summing Mode, elimina los efectos de carga compartida. En
esta parte obtuvimos la respuesta del detector a rayos X de fluorescencia mi-
diendo para diferentes materiales (Indio (In), Paladio (Pd) y Cadmio (Cd))
su espectro de rayos X de fluorescencia utilizando los dos distintos modos de
operacion del chip SPM y CSM para hacer un analisis de la respuesta usando
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Material | Z | Ko(KeV) | Kg(KeV)
Pd |46 | 21,121 923 815
cd 48 23,106 26,091
In 49 24,136 27,271

Tabla 5.2: Materiales utilizados como objetivo para producir rayos
X de fluorescencia. Z corresponde a su nimero atémico y K,, Kz a las
energias caracteristicas debidas a las transiciones entre las capas L — Ky
M — K respectivamente.

cada tipo y observar las ventajas que se obtienen con las implementaciones
nuevas realizadas en el prototipo Medipix 3.

5.2.1. Arreglo experimental y procedimiento

La tabla 5.2 muestra las energias caracteristicas de cada material debidas
a las transiciones entre capas. Los pardmetros de la fuente de rayos X fueron
voltaje de 100 kV y corriente de 200 puA. El objetivo se fijo a 45 °, el detector
fue sostenido por la interface USB1 como lo muestra la figura 5.3 del montaje
experimental

Figura 5.2: Montaje experimental . El inciso a muestra la fuente de rayos
X, frente a ella el objetivo alineado a 45° del detector. En el inciso b se hace
un acercamiento del detector.
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5.2.2. Resultados, Espectro de rayos x de fluorescencia

Después de irradiar el detector con los rayos X de fluorescencia se obtu-
vieron las graficas que se muestran en las siguientes imagenes 5.3 a 5.7 . Son
los graficos de cuentas contra umbral bajo (THL), variando el umbral de 20
a 150 en intervalos de 2, trabajando en SPM las primeras dos y las tultimas
en CSM. En estas imégenes se puede observar la diferencia en los dos modos
de operacion, las Figuras 5.3 y 5.5 presentan el espectro integral producido.
Las Figuras 5.4 y 5.6 corresponden al espectro diferencial de estas respecti-
vamente. Hay una pendiente relacionada con los eventos del modo SPM que
en modo CSM en lugar de esta pendiente hay una region plana que implica
que el efecto de intercambio de carga se esté corrigiendo cuando se opera el
chip en este modo.

Figura 5.3: Cuentas contra escaneo THL (Pd, In). Espectro Integral
trabajando en SPM.

Los espectros diferenciales para SPM y CSM para rayos X de fluorescencia
de la figura 5.4 y 5.6 muestra una coleccion de cuentas a bajas energias que
se debe a la difusion de carga entre pixeles pero en la figura 5.7 resultado de
operar en CSM este efecto se corrige.

Los eventos de carga compartida contribuyen a las pendientes en las cur-

vas obtenidas para SPM, en CSM las regiones planas muestran que se elimina
el efecto.
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Figura 5.4: Cuentas contra escaneo THL (Pd,In). Espectro Diferencial
trabajando en SPM.

Figura 5.5: Cuentas contra escaneo THL (Pd,Cd, In). Espectro Integral
trabajando en CSM.
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Figura 5.6: Cuentas contra escaneo THL (Pd,Cd, In).Espectro Dife-
rencial trabajando en CSM.

5.3. Respuesta de Medipix 3 a rayos X de 6
MeV de un Acelerador Lineal

La ultima parte realizada para este trabajo fue el analisis de la respuesta
de Medipix 3 para rayos X con energia de 6 MeV obtenidos con el acelerador
lineal del Hospital General del Sur en Puebla. Fue de interés en esta seccién
estudiar la respuesta como funcion de las unidades monitor (U.M.).

5.3.1. Arreglo experimental

En esta parte del trabajo se utilizaron los siguientes materiales: el chip
Medipix 3.0 (*chip W2-D5 con sensor), interfaz USB FITPix, el acelerador
lineal con el que cuenta el hospital Marca Varian Modelo 21EX calibrado
a una Unidad Monitor (UM) por c¢Gy a 10 ¢m de profundidad en agua,
maniquies de plastico que son bloques cuadrados de 40X40 cm de un espesor
de 1 cm, estos utilizan un polietileno o un plastico equivalente a agua y se usan
regularmente en mediciones en hospitales para simular el cuerpo humano. El
Campo de Irradiacion que se colocod con los colimadores del acelerador fue
de 2.5 x 2.5 cm2 y la distancia de la fuente a la superficie del sensor se fijo
a 100 cm. Los fotones de rayos X se emplearon con una energia de 6 MeV.
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Con ayuda de los fantomas el sensor se coloc6 a una profundidad en agua de
1 v 2 cm cuando las mediciones se realizaron utilizando uno o dos bloques
respectivamente , el tiempo de irradiacion y la tasa de dosis en Unidades
monitor (UM) fue variando. La Figura 5.7 muestra el arreglo utilizado en esta
seccion para la toma de medidas. La configuracion del chip fue la siguiente:
Se aplico un voltaje de polarizacién interno de 100 V, el modo en el que se
trabajo fue de marcos y en SPM . Primero se realiz6 el escaneo de DACs para
corroborar el correcto funcionamiento del chip, se colocé el umbral THL a
450 e~ , arriba de este valor se registra un evento, y antes de comenzar con
las mediciones se realiz6 la ecualizacion del ruido.

Figura 5.7: Arreglo experimental. a) muestra la configuraciéon utilizada
para analizar la respuesta del detector a rayos X de 6 MeV provenientes del
Linac. b) proporciona un acercamiento a la configuracion de la interface y la
colocacion del detector sobre la mesa de tratamiento.

5.3.2. Dependencia de la respuesta del chip a las unida-
des monitor

Las mediciones se realizaron para uno y dos bloques variando las unidades
monitor con los valores 1 UM, 5 UM, 10 UM, 25 UM, 50 UM y 75 UM.
Se realizo el procesamiento de los datos obtenidos utilizando un programa
realizado en C++, wver Apéndice B. Mediante el programa se les asigno
primero a los pixeles ruidosos o muertos, esto es los que registraban valores
de eventos +/- 4 desviaciones estandar con respecto a la media, el promedio
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de los eventos registrados por sus ocho pixeles adyacentes, luego se realizé un
promedio de los archivos de las mediciones que correspondian a las mismas
UM, se calculé nuevamente con el archivo promedio de salida la media, la
desviacion estandar y la suma de los eventos totales registrados por toda la
matriz de pixeles.

Podemos observar en las graficas de las figuras 5.8 y 5.9 el resultado de
las cuentas obtenidas para cada pixel. La grafica 5.8 es una representacion
bidimensional dénde a cada pixel de la matriz del dispositivo le corresponde
una posicién en el plano. Las graficas de la figura 5.9 nos proporcionan la
misma informacion pero en un arreglo tridimensional.

Las graficas anteriores muestran lo que se obtuvo para 1, 25, 50 y 75
unidades monitor, en la siguiente grafica de la figura 5.10 se muestran los
histogramas de cuentas por pixel obtenidos para los seis valores de unidades
monitor con los que se irradio.

Las gréficas de las figuras 5.11 y 5.12 que se muestran a continuaciéon co-
rresponden a la Media contra UM y Suma contra UM, muestran la respuesta
del dispositivo Medipix a la irradiaciéon bajo las condiciones descritas.
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50 UM, Cuentas/pixel 75 UM, Cuentas/pixel

b)

Figura 5.8: Graficas de cuentas por pixel para 1, 25, 50 y 75 uni-
dades monitor.Representacion bidimensional de las cuentas por pixel. a)
corresponde a las mediciones hechas con un bloque b) con dos bloques.
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25 UM, Cuentas/pixel

1 UM, Cuentas/pixel 1 blogue

1 UM, Cuentas/pixel 2 bloques

b)

Figura 5.9: Graficas de cuentas por pixel para 1, 25, 50 y 75 uni-
dades monitor. Representacion tridimensional de las cuentas por pixel.a)
corresponde a las mediciones hechas con un bloque y b) con dos bloques.
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Figura 5.10: Histogramas de cuentas por pixel para 6 MeV. Las graficas
corresponden a cada uno de los valores de unidades monitor seleccionados. a)
corresponde a las mediciones hechas con un bloque y b) con dos bloques.Por
altimo ¢) muestra los histogramas para ambos casos a 75 UM
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Figura 5.11: Media de eventos registrados contra unidades monitor.
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Figura 5.12: Suma total de eventos registrado en los pixeles de la
matriz contra unidades monitor.



Capitulo 6

Conclusiones

A continuacién se presenta un resumen del trabajo realizado en los capitu-
los 4 y 5 discutiendo los resultados obtenidos y presentando las conclusiones.
Ademés se discutiré el alcance y posibles extensiones del andlisis a un trabajo
futuro de investigaciéon con los chips Medipix.

En el capitulo 4 se comenzoé con un analisis cualitativo del contraste co-
mo cuantificaciéon del ruido de los pixeles para identificaciéon de los pixeles
ruidosos y de los defectuosos. Después de esto sigui6 la ecualizacion de um-
bral déonde podemos observar en la grafica de la figura 4.3 la ventaja de este
proceso pues se obtuvo una distribucién de nivel de ruido con una desviacion
estandar de 1.25, este resultado mejor6 en relacion a los obtenidos utilizando
los DACs alto y bajo y de ahf la importancia de realizar este proceso al inicio.
En la siguiente seccion del trabajo se obtuvieron los resultados para la curva
de calibracion del chip Timepix/Medipix, los datos experimentales ajusta-
dos a la curva de la funcién propuesta [3] mediante el método de minimos
cuadrados nos proporcionaron la siguiente expresion:

F(z) = 0,25862 + 12,08 + ((—4,727)/(z + 4,996))

Con esta relacion obtuvimos para nuestro dispositivo la dependencia ToT
con la energia de la radiacion incidente y se validé el resultado para un rango
de 0 a 50 KeV con el valor del ajuste x?/ndf = 3,957/1 aceptable. En este
procedimiento se utilizaron las distribuciones ToT de pixeles individuales mas
se puede observar en las graficas de las figuras 4.7 y 4.8 que las distribuciones
para agrupamientos de pixeles proporcionan resultados con un aumento de
cuentas ToT a 10 MHz y se observa una correlacion directa y fuerte de el

49
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nimero de agrupamientos con los ToT totales en las figuras 4.9 y 4.10 es
mayor en el caso en que se irradié con Hierro 55 debido a que .

A continuacién en el capitulo 5 se obtuvo la respuesta del detector Medi-
pix a rayos X de fluorescencia y a rayos X del orden de 6 MeV. Para los rayos
X de fluorescencia del Pd, Cd e In se puede observar en las figuras 5.3-5.6
los espectros obtenidos. En las graficas de la figura 5.3 y 5.5 se muestra el
espectro integral y se puede ver que hay una pendiente relacionada con los
eventos del modo SPM que en modo CSM es reemplazada por una region
plana que implica que el efecto de intercambio de carga se esta corrigiendo
cuando se opera el chip en este modo. Los espectros diferenciales para SPM
y CSM para energias de los rayos X de fluorescencia obtenidos de la figura
5.4 y 5.6 muestran en la del modo SPM en la primera parte una coleccion de
cuentas a bajas energias que se debe a la difusion de carga entre pixeles pero
en la figura 5.6 obtenida al operar en CSM este efecto se corrige.

Por ultimo, se observa al irradiar con rayos X de 6 MeV que el detector
tiene una respuesta homogénea (en las graficas 5.8 y 5.9). En las graficas
de la figura 5.10 se observan los histogramas de cuentas por pixel obteni-
dos irradiando con las distintas unidades monitor, podemos observar que al
aumentar las UM aumentan las cuentas obtenidas por pixel y de ahi que
las distribuciones tengan un corrimiento a la derecha. En la grafica de la
figura 5.10.c se muestra el resultado de los espectros para 75 um cuando se
irradi6 utilizando un bloque y cuando se hizo utilizando dos, el resultado es
consistente con lo que se esperaba pues para ambos casos las distribuciones
coinciden. Al final, en las graficas de las figuras 5.11 y 5.12 se observa al gra-
ficar la media y las cuentas totales contra las UM una dependencia lineal del
numero de cuentas con las unidades monitor en el rango de 1 a 75 para rayos
X de 6 MeV. Se puede observar que no ocurre una atenuacion de los rayos X
al utilizar dos bloques, esto se cree que es debido a que el maximo de energia
depositada se encuentra a una profundidad mayor a dos cm por lo tanto estas
mediciones utilizando uno y dos bloques se localizan en la parte del espectro
del acelerador con comportamiento creciente, como futuro trabajo irradiar
aumentando el nimero de bloques bajo las condiciones utilizadas darfa una
mejor comprension del comportamiento. Otra continuacion inmediata a este
trabajo una vez que ya se estudité la respuesta del dispositivo es su aplica-
cion para el analisis de los pardmetros de calidad de imagen descritos en el
capitulo 3 usando este nuevo sistema y comparandolo con los sistemas de
deteccion tradicionales de aparatos de tomografia, radiografia, mamografia,
entre otros.
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Cabe resaltar que tanto en la curva de calibraciéon de la figura 4.6 como
en las graficas 5.11 y 5.12 obtenemos una relacion lineal en la respuesta del
detector, la primera al ir aumentando la energia en relacion con las cuentas
ToT y en las del capitulo 5 de los eventos con respecto a las unidades mo-
nitor, para los rangos de energia trabajados en cada parte que son de uso
clinico en imagen de diagnoéstico y en radioterapia respectivamente, de aqui
que esta respuesta lineal nos indica preliminarmente que el detector Medipix
trabajado puede utilizarse para estos fines.
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Apéndice A
Diagramas de decaimiento

A continuaciéon se muestras los diagramas de decaimiento correspondien-
tes al 241Am,?5Fe, y al ?0Sr.

241Am (432.6 y)
.0

5/2- 0
o decay 100.00 /

Q= 56378

ar2- 0.1585 i | T ag
T
712 0.1029 2 oy,
Yo [fz3
5i2- 0.0595 - ¥ 1,
Y2
712+ 0.0331 ¥ a,,
Ys T1a

52+ 0.0 v

237Np (2.144E+6 y)

Figura A.1: Diagrama de decaimiento del Americio 241..Fuente|2]

23
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55Fe (2.744 y)
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Figura A.2: Diagrama de decaimiento del Hierro 55..Fuente|2]
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%03r (28.79 y)
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Figura A.3: Diagrama de decaimiento del Estroncio 90..Fuente|2]
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Apéndice B
Codigo

El codigo en C++ utilizado en esta secciéon para el procesamiento de
datos se muestra a continuacion.

#include <stdio.h>
#include <stdlib.h>
#include <math.h>

#include <string.h>

double sigma, media,total; // total-total de datos del archivo
int medipix[258][258]; // Representacion del detector Medipix
double Suma = 0; //Suma de los valores de la columna Z

char nombre[30] ,nombre2[33];

void ceros() //Inicializar variables sigma, media, Suma, total, matriz en ceros
{

int i =0, j=0;

for (i=0;i<258;i++)

{

for(j=0;j<2568;j++)

{

medipix[il[j1=0;

}

}

sigma=0;

media=0;

total=0;

Suma =0;

}

void orilla(int m)// Inicializa las orillas de la matriz medipix con la media

{

o7
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int 1,j;
for(i=0;1i<258;i++)

{

medipix[i] [0]=m;
medipix[i] [257]=m;

}

for(j=0;j<258;j++)

{

medipix[0] [j]=m;
medipix[257] [j]=m;

}

}

void calculoMedia(long int min, long int max)// Célculo de la media
de los matriz de medipix

{

int 1i,j;

total =0;

Suma =0;

for(i=1;i<=256;i++)

{

for(j=1;j<=256;j++)

{

if (medipix[i][j] <= max && medipix[i][j] >= min)
{

Suma = Suma + medipix[i][j];
total++;

}

}

}

media = Suma/total;

}

void calculoSigma(long int min, long int max) // Calculo de la sigma de
los valores de la matriz

{

int 1i,j;

double sigma2,suma=0;

for (i=1;i<=256;i++)

{

for (j=1;j<=256; j++)

{

if (medipix[i][j] <= max && medipix[i][j] >= min)

{

suma = suma + (medipix[i][j] - media)*(medipix[i][j] - media);
}

}



}

sigma2 = suma/(total);
sigma = sqrt(sigma?2);
}

void fixit(int i, int j, long int min, long int max) /Modifica el pixel (i,j)
de la matriz encontrado con la funcion fixthem, el promedio de los valores de
los pixeles que estan al rededor para aquellos que no cumplan que

4 sigma (este valor es introducido en los
parametros min y max de la media)*/

{

int a,b;

double valorSuma=0,contador =0;
for(a=i-1;a<=i+1;a++)

{

for(b=j-1;b<=j+1;b++)

{

if (medipix[a] [b] <=max && medipix[a] [b] >= min)
{

contador++;

valorSuma= valorSuma + medipix[a][b];

}

}

}

medipix[i][j] = valorSuma/contador;

}

void fixthem(long int min, long int max) /* busca aquellos valores de la
matriz que esten a mas de 4 sigma de la media(representado por min y max),
estos valores son sustituidos por el valor promedio de los pixeles adyacentes

mediante la funcidén fixit */
{

int 1i,j;

for (i=1;i<=256;i++)

{

for (j=1;j<=256; j++)

{

if (medipix[i][j] > max || medipix[i][j] < min )
{

fixit(i,j, min, max);

}

}

}

}

int main()

{

int h=1,k,i,j,um,n;
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long int minimo , maximo ;

FILE *in, *out, *resumen;

resumen = fopen("resumen.dat" , "w");

scanf ("%d",&n); // Cantidad de archivos a leer
for(h=1;h<=n;h++)

{

scanf ("%d",&um) ; // Cuantas UM sera el archivo a leer
scanf ("%s" ,&nombre) ; // Nombre del archivo a leer
strcpy (nombre2, "out") ;

strncat (nombre2,nombre,30) ;

in = fopen(nombre,"r");

if(in !'= NULL)

{
out = fopen(nombre2,"w");
ceros();

/*Inicia Lectura del archivo inx*/
fscanf (in,"%d", &x);
fscanf (in,"%d", &y);
fscanf (in,"%d", &medipix[x+1][y+1]);
while(!feof (in))
{
fscanf (in,"%d", &x);
fscanf (in,"%d", &y);
fscanf (in,"%d", &medipix[x+1][y+1]);
}/*Finaliza lectura de archivo inx/
scanf ("%d", &minimo); /* [ minimo, maximo ] es el intervalo de valores
scanf ("%d", &maximo);
calculoMedia(minimo , maximo); /*Calculo de media, sigma y suma descartando
los valores fuera de [minimo,maximo]*/
calculoSigma(minimo , maximo);
orilla(media);
maximo = media + 4x*sigma;
fixthem(minimo ,maximo ); /* modificacion de valores muy pequenos o
muy grandesx/
calculoMedia(minimo ,maximo );
calculoSigma(minimo ,maximo );
orilla(media);
minimo = media - 4*sigma;
maximo = media + 4*sigma;
fixthem(minimo, maximo); /* Modificacidén de los valores a mas de 4 sigmax/
calculoMedia(minimo ,maximo ); /* Calculo Final de media, sigma y suma */
calculoSigma(minimo ,maximo );
for(i=1;i<=256;i++) /*Escritura del archivo outx*/
{
for (j=1;j<=256; j++)
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{

fprintf (out, "%d\t%d\t%d\n",j-1, i-1, medipix[j]1[i]);

}

}

fclose(in);

fclose(out) ;

}

else

{

printf("E1l archivo con el nombre %s no existe \n\n", nombre);
h--;

}

fprintf (resumen, "%d %f %f %f \n",um, media, sigma, Suma); /* Escritura del
}

fclose(resumen) ;

}
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