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Introduccion

La radiocirugia es una técnica terapéutica que hace uso de haces de radiacién ionizante para el
tratamiento de patologias benignas o malignas y que requieren de un alto nivel de precision y
exactitud espacial para su aplicacién; idealmente submilimétrica en la localizacion y tratamiento
del tumor. Usualmente, la radiocirugia utiliza haces de fotones de alta energia (6 MV) con
tamafio de campo (area de la seccion transversal) menores o iguales que 3 cm?. El tamafio
relativamente pequeio de estos campos es ideal para dirigir la radiacién de manera focalizada
hacia la zona afectada. En general, las técnicas de radiocirugia hacen uso de multiples haces
provenientes de diferentes direcciones del espacio que rodea al paciente de tal modo que
convergen en la regién a tratar. Esto hace que se concentre la radiacién en un volumen
pequefio y disminuya la exposicién a los organos criticos colindantes al evitarse superposicion
de los haces en sus respectivos recorridos hacia la lesién tumoral (Samblas, et al., 2012) (ver
Figura 0-1).

a) b)

Figura 0-1: a) El GammaKnife trabaja emitiendo haces de rayos gamma de alta intensidad (GOCo) en
diferentes direcciones logrando dirigir y enfocar toda la radiacion directamente en el area de interés
donde las estructuras que rodean a la lesién reciben poca radiacion; imagen tomada de (Mayo
Foundation for Medical Education and Research, 2016). b) Plan clinico de un GammaKnife de
campos no convencionales estaticos; imagen tomada de (Alfonso, et al., 2008).

El principal problema, desde la perspectiva de la dosimetria de la radiacion es elaborar
protocolos y procedimientos adecuados a los campos pequefios de radiacion en medios
homogéneos y equivalentes a agua; es decir, a la dosimetria del haz clinico, debido a que en
los campos pequeios de radiacion se tienen condiciones diferentes a como se contemplan en
los protocolos de dosimetria absoluta habituales (ver Apéndice B seccion 7.4). Las dificultades

no son pocas: es necesario hacer las mediciones con detectores de tamafno reducido que no



perturben mucho el haz, la falta de equilibrio lateral de particula cargada, la oclusién parcial del
haz de radiacion, la superposicion de penumbras, los perfiles con altos gradientes de dosis, etc.
Estas propiedades fisicas de los campos pequefios de radiacion se explican en el Apéndice B
seccion 7.1. Todo lo anterior dificulta la modelizacion del haz con algoritmos dosimétricos que
tengan en cuenta de manera exacta la fisica de la interaccién de la radiacion con el medio
(Das, et al., 2008).

Para solucionar estos inconvenientes se ha propuesto conjuntamente por parte del Organismo
Internacional de Energia Atémica (IAEA, por sus siglas en inglés) y la Asociacion Americana de
Fisicos en Medicina (AAPM, por sus siglas en inglés) un nuevo formalismo adecuado a las
condiciones particulares que se tienen en los haces de radiaciéon de campos fuera de equilibrio
o pequenos. El formalismo IAEA/AAPM (Alfonso, et al., 2008) consiste en la extension de los
protocolos de calibracién dosimétrica basados en la dosis absorbida en agua (D,), tales como
el TRS-398 (International Atomic Energy Agency, 2005) y TG-51 (Almond, et al., 1999) (ver
Apéndice B seccion 7.4), mediante el empleo de detectores, para que sean aplicables a
campos pequefios (explicado en el capitulo 1). En particular para la dosimetria relativa de

campos pequenos estaticos (interés en la presente tesis), este nuevo formalismo propuesto se

basa en el calculo de los factores de correccion detector-especifico (kf ctin:fmsr ), que explican

Qclin Qmsr

las diferencias en la respuesta del detector entre un campo clinico (f;,) particular para el cual la
dosis absorbida en agua debe ser determinada y un campo de referencia especifico de la
maquina (f,s) (msr, machine-specific-reference), para equipos donde no es posible configurar
el campo de referencia estandar de 10 x 10 cm? a una distancia fuente-superficie de 80 o 100

cm. El formalismo IAEA/AAPM (Alfonso, et al., 2008) recomienda que en general, el campo msr

debe ser lo mas cercano posible al campo de referencia estandar. El calculo de jleuntmsr oo

Qclin/Qmsr

realiza comunmente con simulaciones Monte Carlo, que requieren modelos precisos tanto de la

fuente de radiacion como del detector de interés.

No solo la radiocirugia, como técnica de tratamiento, desafia los protocolos de calibracion, sino
también el disefio de los aceleradores lineales dedicados. Originalmente, los aceleradores
lineales de uso médico se disefiaban para aplicar campos de tratamiento con tamarios entre 4 y
40 cm?, usando el campo de 10 x 10 cm? como referencia (fer) para la aplicacién de los
protocolos de calibracion internacionales. Actualmente, se comercializan equipos que solo
pueden aplicar tamafios de campo menores que 6 cm?, y con geometrias altamente irregulares

cuyas condiciones no fueron contempladas en los protocolos de calibracion (ver Figura 0-2).
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a) b)

Figura 0-2: a) Equipo de Tomoterapia; imagen tomada de (ASL Reggio Emilia, 2008). b) Equipo
CyberKnife; imagen tomada de (BLK CyberKnife Centre, 2016). Debido al disefio de ambos equipos,
estos no pueden configurar el campo de referencia estandar 10 x 10 cm’? (fer), por lo que su campo de

referencia especifico de la maquina (f,s) es de dimensiones tan cercanas como sea posible a fr.

Actualmente, en la literatura especializada se puede encontrar una gran cantidad de trabajos
que publican valores de los factores de correccion detector-especificos para una gran
diversidad de combinaciones de detectores y aceleradores lineales (Benmakhlouf, et al., 2014),
(Cranmer Sargison, et al., 2012), (Czarnecki & Zink, 2013), (Larraga Gutiérrez, 2015), (Larraga
Gutiérrez, et al., 2015),. Pero, en contraste, pocos han sido los trabajos publicados que dan una
fundamentacion tedrica y/o conceptual al factor de correccion detector-especifico. Los autores
de estos trabajos han explicado en general que los factores de correccion detector-especificos
dependen fuertemente de diferentes efectos (P): por efectos de promediado incorrecto de la
fluencia de electrones si el volumen sensible cambia de tamafo (P.,), por efectos de
sobrerespuesta por la presencia de detectores con paredes de diferente composiciéon atdmica
al medio sensible (Pya1), y por efecto de los cambios en la fluencia de electrones dentro del
volumen activo si su composicion atémica difiere de la del agua (Py) (estos efectos se explican
en la seccion 2.1 de esta tesis). Cada uno de estos factores afecta la respuesta del detector
con un peso diferente, dependiendo de la composicion del material, la dimension de la regién

activa y el disefio del blindaje del detector.

Existe un trabajo de interés (Bouchard, et al., 2009), que establece que el factor de correccion
detector-especifico, para el caso de las camaras de ionizacion, es igual al cociente de los
poderes masicos de frenado restringidos (ver Apéndice A seccion 6.8.2) para los campos
clinico y de referencia, ponderado por el cociente de los factores de perturbacion que introduce
la presencia del detector en el campo de radiacion. El trabajo de Bouchard (Bouchard, et al.,

2009) introduce el factor de perturbacion de gradiente, Py, el cual se define como el producto
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de los factores P,y P,,. Donde P,representa el impacto dosimétrico de cualquier diferencia en
la densidad entre el agua y el volumen activo del detector. Bouchard y colaboradores concluyen
que Py es el factor predominante en la dosimetria de campos pequefios de radiacion (donde no
se puede aplicar ninguno de los protocolos de calibracion anteriormente mencionados). Sin
embargo, en dichas conclusiones no se hace mencion al papel que juega el desequilibrio lateral
de particula cargada (entiéndase desequilibrio como falta de equilibrio), ni a las diferencias en
la calidad del haz entre el campo de interés y el de referencia. Considerando esto, se requiere
completar el entendimiento de los factores de correccion detector-especifico con base en las
propiedades del campo de radiacion, ya que Py, es un factor de correccion que esté asociado a

las propiedades del detector, pues solo toma en cuenta la densidad y volumen del mismo.

La dosimetria de haces de radiacién en campos pequefios esta en continuo desarrollo y junto
con ella surgen una serie de aspectos que son fuente de investigacion en la actualidad
(correcciones por densidad en el medio, volumen del detector, fluencia, componentes del
detector, etc.) pero hasta la fecha no se ha hecho un analisis explicito sobre el efecto que tiene
la calidad de haz y la falta de equilibrio lateral de particula cargada sobre la magnitud de los

factores de correccién detector-especifico.

Por esa razon, el objetivo general de la presente tesis es determinar el impacto que tiene la

calidad de haz y el desequilibrio lateral de particula cargada en la magnitud de los factores de

correccion detector-especificos k(’;gi:g:; de acuerdo al nuevo formalismo (Alfonso, et al.,

2008) para la dosimetria de haces no convencionales o pequenos de radiacién. Para tal fin:

1. Se definiran dos nuevos factores de perturbacién: por desequilibrio lateral de particula
cargada y por calidad de haz.

2. Se desarrollara un modelo de simulacién Monte Carlo que utilice resultados
previamente validados de un acelerador lineal de uso meédico, y tres modelos de
detectores frecuentemente usados en la dosimetria de campos pequenos.

3. Se calcularan los factores de perturbacion habituales y los definidos en este trabajo
para los modelos de detectores mencionados anteriormente.

4. Finalmente, se establecera el impacto de los factores de perturbacién por desequilibrio
lateral de particula cargada y por calidad del haz en los factores de correccion detector-

especificos y se comparara con resultados previamente publicados en la literatura.

La tesis consta de cinco capitulos y dos apéndices:



En el capitulo 1 se describe el nuevo formalismo propuesto (Alfonso, et al., 2008) de la
dosimetria en campos pequefios, enfocandose en la dosimetria relativa y sus definiciones. En
el capitulo 2 se muestran las definiciones de los factores de perturbacion por desequilibrio
lateral de particula cargada y por calidad de haz y su aplicacién en los factores de correccion
detector-especificos. Se presentan las propiedades de interés de los campos de radiacion
calculados por simulacion Monte Carlo de un acelerador lineal Novalis® (BrainLAB, Alemania)
que genera fotones de rayos X con una energia nominal de 6 MV. Se detalla el modelado de
los detectores empleados en las simulaciones Monte Carlo y la geometria de irradiacion.

Posteriormente se establece la metodologia para el calculo de cada uno de los factores de

perturbacion que influyen en kéﬁfigé’:;: En el capitulo 3 se presentan los resultados obtenidos

de los calculos de los factores de perturbacion por falta de equilibrio lateral de particula cargada
y por calidad de haz, asi como los factores de perturbacién relacionados con el detector. Al final
de este capitulo se comparan los resultados obtenidos de esta tesis con resultados reportados
previamente en la literatura. En el capitulo 4 se discute la relacion del factor de perturbacion por
falta de equilibrio lateral de particula cargada y el factor de perturbacién por cambios en la
densidad entre el medio sensible y el agua reportado por (Bouchard, et al., 2009) y (Scott, et

al., 2012). Luego se presenta el impacto de los factores de perturbacion por falta de equilibrio

lateral de particula cargada y por calidad de haz en la magnitud de kgziizg’:; Finalmente, en el

capitulo 5 se resumen las conclusiones mas importantes de este trabajo. La decision de escribir
apéndices en la tesis fue para que la lectura sea continua, por lo que se hara referencia a ellos

cuando sea necesario.



1. Antecedentes

El formalismo IAEA/AAPM (Alfonso, et al., 2008) propone la realizacion de la dosimetria de

referencia de campos pequefios y no convencionales mediante dos algoritmos:

a. Para campos pequeios o campos no convencionales estaticos.

b. Para campos no convencionales compuestos (no estudiado en esta tesis).

Estos métodos estan interrelacionados y proponen el uso de campos auxiliares intermedios
llamados campo de referencia especifico de la maquina (campo msr) y campo de referencia

especifico al tipo o clase de plan (campo pcsr), respectivamente.
Los campos de radiaciéon empleados en el formalismo IAEA/AAPM son:

e fores el campo de referencia estandar de 10 x 10 cm? a una distancia fuente-superficie
de 80 0 100 cm de los protocolos de calibracion basados en D,, (ver Apéndice B seccion
7.4).

e fnsr €S €l campo de referencia especifico de la maquina definido como un campo
intermedio para equipos de tratamiento que no pueden crear un campo de referencia
convencional fs = 10 x 10 cm®. Debe tener dimensiones tan cercanas como sea posible
al campo de referencia y deberia extenderse al menos para que exista equilibrio lateral
de particula cargada. Ejemplos de campos msr son:

a. El campo producido por el colimador de 6 cm de diametro en un equipo

CyberKnife.

b. El campo estatico de 20 x 5 cm? producido por un equipo de Tomoterapia.

c. El campo producido por el colimador de 1.6 cm del equipo GammakKnife.
Para un acelerador lineal convencional, f,s; = f.r. En el caso de equipos en los que
utilizan un sistema de colimacién auxiliar como cono o micro colimadores superpuestos
a la salida del acelerador lineal, en estos puede retirarse este aditamento y definir el
campo de referencia convencional, por lo que estrictamente ya no es necesario emplear
el campo intermedio. En aquellos que no sea posible retirar los colimadores auxiliares,
el campo de referencia convencional se define en un equipo con caracteristicas
similares ya sea real o simulado.

o fysr€S €l campo de referencia especifico al tipo o clase de plan que representa a una

secuencia de campos estaticos de paro-disparo (step and shoot) y/o campos dinamicos,



es decir una combinacion de campos estaticos y dindmicos, tal que se cumpla la
condicion equilibrio de particula cargada en la posicion del detector en promedio en el
tiempo. Por ejemplo un campo cuadrado para radioterapia de intensidad modulada
(IMRT) de paro-disparo o dinamico compuesto por multiples campos pequefos. En esta
tesis no se estudian estos tipos de campos.

e fun es el campo clinico particular para el cual la dosis absorbida en agua debe ser

determinada.

1.1. Dosimetria de referencia para campos pequenos

La dosimetria de referencia es la determinacion de la Dw bajo condiciones de referencia

establecidos por codigos de practica o protocolos de calibracidn dosimétrica.

El formalismo IAEA/AAPM (Alfonso, et al., 2008) aborda el problema de la dosimetria de
campos pequefios de la siguiente forma: a partir del formalismo TRS-398 (International Atomic
Energy Agency, 2005), la dosis absorbida en agua en un campo de referencia especifico a la
maquina fis es:

. fmsr:fref

Jmsr  _ ppfmsr | ]
DW:Qmsr MQmsr ND'W'QO erQo QmsrQ (1.1)

Donde:

va;’jg;sr es la dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia en un haz de
calidad Qs para un f,s, en ausencia del detector.

o MéZZ:es la lectura del dosimetro irradiado en el campo especifico de la maquina fs,
corregida por las magnitudes de influencia como son: presién, temperatura, eficiencia
de coleccién de carga, efectos de polaridad, etc (ver Apéndice B seccién 7.4).

e Npu,, €s €l coeficiente de calibracion en términos de D,, del dosimetro empleado en
condiciones de referencia estandar de 10 x 10 cm? a una distancia fuente-superficie de
80 0 100 cm, de calidad Q, (usualmente ®°Co) expedido por un laboratorio calibracion
dosimétrica (ver Apéndice B seccion 7.4)..

e kg,,es €l factor de correccion por el cambio en la calidad del haz, cuando se pasa de |a

calidad del haz de referencia Qo, a la calidad Q que corresponde al campo de referencia

convencional f.ren el haz del usuario (ver Apéndice B seccién 7.4).



fmsr'fref
Qmsr.Q

condiciones de tamafno de campo, geometria, material del maniqui y calidad del haz,

es el factor de correcciébn que toma en cuenta las diferencias de las

entre el f.ry el f,s. Este es una version generalizada del factor ko . Si el tamafio de
campo Yy todas las demas condiciones de geometria y material del maniqui (agua) son
iguales, se reduce a un factor de correccion por calidad de haz convencional kg, . En
este sentido, kg o, €n TRS-398 puede considerarse un caso especial de este factor

introducido recientemente.

1.2. Dosimetria relativa para campos pequenos

La dosimetria relativa es la determinacion de la D,, para situaciones diferentes a las
condiciones de referencia de los protocolos de calibracion dosimétrica. Esta dosimetria es

usualmente normalizada con respecto a la D,, de referencia.

Son ejemplos de dosimetria relativa la determinacion de la D, en: el eje central para campos de
tamafio diferentes al estandar de referencia de 10 x 10 cm? (llamados factores de salida), en
profundidades diferentes a la profundidad de dosis maxima (ver Apéndice B seccion 7.5), en

posiciones laterales diferentes al eje central del haz de radiacion, etc.

En cuanto a la dosimetria en condiciones fuera del equilibrio, en el nuevo formalismo
IAEA/AAPM (Alfonso, et al., 2008) se introduce el concepto factor de campo. El factor de
campo se define como el cociente de las dosis absorbidas en agua para los campos £, (fuera

de equilibrio lateral de particula cargada) y f,sy se calcula por simulacién Monte Carlo:

chlin — Dfmsr . _chlin’fmsr (12)

W,Qclin ~ ~ W,Qmsr Qclin,Qmsr

Donde:

o D‘ffg:”nes la dosis absorbida en agua en un punto de referencia en un maniqui para un
campo clinico de calidad Q.,en ausencia del detector.
o Qéﬁijﬁ'g’:srres el factor de campo que permite calcular la D, para el fy, (de tamafio

arbitrario) a partir de la D,, para el fs

El nuevo formalismo (Alfonso, et al., 2008), propone una forma alternativa para determinar el

factor de campo. Puede medirse como la razon de las lecturas del detector entre los campos
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foin Y Tmsr (Méif‘Z / Mfm”) multiplicada por el factor de correccién detector-especifico (kgz:i:gf:;)

calculado directamente por medio de una simulacion Monte Carlo (Larraga Gutiérrez, et al.,
2015) o experimentalmente utilizando un detector cuya respuesta no dependa de la energia

(Francescon, et al., 2011). Se propone el factor de campo dado por:

f f fclm f f

clinJJmsr _ chm clin.Jmsr

Qchin:Qmsr MémST chlin'Qmsr (1 3)
msr

Donde kgci‘:g";s’r corrige por las diferencias en la respuesta del detector entre un campo de

calidad Qns Y Quin- El problema surge porque al trabajar con campos pequeios, la respuesta
del detector no sera la misma al trabajar con el campo f,,s; que con el campo f.;,. Son varias las
caracteristicas del detector que influyen en que su respuesta difiera en ambos campos, por

ejemplo, la dependencia con la energia del haz, el volumen activo del detector, etc. El calculo

correcto de los k/¢im/mst exige el conocimiento exacto del acelerador lineal, la geometria del
Q clins Qms

detector y el material de composicion (Benmakhlouf, et al., 2014). Usando la definicién de factor

de campo de la ecuacion 1.2, la ecuacion 1.3 se puede reescribir como:

(1.4)

Qclin,.Qmsr

fCllTl /Mfclln
felin fmsr — l w.Qclin cllnl

pfmsr /M msr

w,.Qmsr’ " Qmsr

El calculo por simulacion Monte Carlo de los factores de correccién detector-especifico supone

que la respuesta integrada del detector es proporcional a la dosis absorbida en el detector

(Dgg’t”éclmy D‘?::gmsr ) y que dicha constante de proporcionalidad depende de forma intrinseca

del detector y no del campo de radiacion. Por lo que la ecuacién 1.4 puede ser expresada como

sigue:
chlin fclm
felin fmsr ~ W.Qclin det Qclin (1.5)
Qctin.Qmsr DfmST / fmsr '
w,.Qmsr/ ~det,Qmsr

Los cuatro términos en el corchete de la ecuacion 1.5 se pueden calcular al determinar la dosis
absorbida en un volumen pequefio de agua y en un volumen de detector activo en los tamarios

de los campos pertinentes.

11



2. Materiales y métodos

A continuacion se muestra la definicion de los factores de perturbacion por desequilibrio de
particula cargada y por calidad del haz. Se muestran las propiedades de interés para el
presente trabajo de los campos de radiacion calculados por simulacién Monte Carlo de un
acelerador lineal Novalis® (BrainLAB, Alemania) que genera fotones de rayos X con una
energia nominal de 6 MV. Posteriormente, se establece la metodologia para el calculo de cada
uno de los factores de perturbacién. Con el fin de evitar confusién, a lo largo de la presente
tesis se respetara la notacién del formalismo IAEA/AAPM para haces de radiacién de campos
pequenos y no estandar (Alfonso, et al., 2008), por lo que la nomenclatura de este trabajo

estara en inglés.
2.1. Definicidon de los factores KL Lcpe Yy Kcpe

El trabajo de Bouchard y colaboradores (Bouchard, et al., 2009) ha dado pie a la publicacion de
varios articulos relacionados con el calculo de factores de perturbacién detector-especificos
para varias combinaciones de detectores y fuentes de radiacion donde se hace explicita la
dependencia de dichos factores con la densidad y el volumen (Czarnecki & Zink, 2013) (Scott,
et al., 2012). Particularmente, Scott y colaboradores derivan la dependencia de los factores de
correcciéon detector-especificos con la densidad del detector a partir de definir la siguiente

relacion:

FY p .
felinfmsr _ " detQgpn Prol(clin)
Qclin,Qmsr

(2.1)

- ow
Fdetmesr *Pvol(msr)

Donde Fg,, es la cantidad que relaciona la dosis en el detector con la dosis en agua para el
campo clinico (clin) y de referencia (msr). Los factores de perturbacién p,., representan el
efecto por el cambio de tamano del volumen del detector. Para entender con claridad el
significado de Fy,, ,, se hace la suposicion de que existe equilibrio de particula cargada y que

el detector a utilizar cumple con las condiciones de Spencer-Attix o Burlin (Scott, et al., 2012).

Sin embargo, en condiciones fuera de equilibrio de particula cargada no es posible aplicar la
teoria de cavidades (ver Apéndice A seccion 6.8); o por lo menos, no sin introducir nuevos

factores de perturbacién como los definidos por Bouchard y colaboradores. Por lo que, para
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fines del presente trabajo y siguiendo el abordaje natural a la hora de realizar medidas, Fg, ,

se descompone de la siguiente forma:

w . . Fetin | fclin_ fclin_ w
faiinSmsr _ Fd“’t'chin Pvol(clin) _ Pyol Pwaii " Pcel fmed'chin

Qclin.Q W . fmsr . fmsr .. .fmsr . cw
clin,.{dmsr Fdet,Qmsr Pvol(msr) Pyol Pwai Peel med,Qmsr

(2.2)

Donde f.q40 €S €l cociente de la dosis en agua y la dosis en el volumen sensible del
detector en el campo de interés; ya sea el campo clinico o el de referencia, sin hacer ninguna
suposicion si esta cantidad corresponde al cociente de los poderes masicos de frenado
restringidos, de los coeficientes masicos de absorcidon de energia o una combinacién lineal de
ambos. Los factores de perturbacién pyai, Peer Y Pvo, denotan la influencia de las componentes
del detector (paredes, electrodo y el efecto de volumen, respectivamente) sobre f,7.; , en
funcién del tamafo de campo. La presencia de estos factores de perturbacion hara que la
fluencia de electrones cambie en términos de calidad y cantidad debido a la atenuacion y
dispersion en estos componentes (Bouchard, et al., 2009). Cada uno de estos factores, afectan
la respuesta del detector con un peso diferente, dependiendo de la composicion del material, la
dimension del volumen activo y del disefio de las paredes del detector. Para un detector de
estado solido, el efecto p.es no existe, ya que estos no tienen electrodo central. El efecto del
vastago no se toma en cuenta en la presente tesis ya que su influencia es despreciable, menor
que 0.5% (Bouchard, et al., 2009).

Para el interés de la presente tesis, con el fin de determinar explicitamente el impacto de la
calidad de haz y la falta de equilibrio de particula cargada sobre los factores de correccion
detector-especificos, la funcion f,7.; , se factorizo en dos componentes: una cantidad que
relaciona la dosis en el medio del detector con la dosis en agua en condiciones de equilibrio de
particula cargada (CPE, por sus siglas en inglés charged particle equilibrium) y una que
relaciona la dosis en el medio del detector con la dosis en agua relacionada por el tamafno de

campo. Entonces reescribiendo la ecuacion (2.2):

feiin . felin . felin . fclin .| ¢w.CPE

fctinfmsr — Pyoi "Pwail "Pcel LLCPE Jmed,Q.jin (2.3)
clin, . . . . , :
Qclin Qmsr fmsr . fmsr . fmsr . fmsr w,CPE
pvol pwall pcel pLLCPE med,Qmsr

En la ecuacion 2.3, se introdujo el factor de perturbacion por falta de equilibrio lateral de
particula cargada (LLCPE, por sus siglas en inglés lack of lateral charged particle equilibrium),

PLicee, €l cual se define como:
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f
W,LLCPE i
_ Jmeaq med,Q/, cpE

PLicPE = “wePE = 77 (2.4)
med,Q < DW_Q
f
Pmed. CPE

El factor p,.cpe, NO €s mas que el cociente de las cantidades que relacionan la dosis en el
volumen sensible del detector con la dosis en agua en condiciones fuera (LLCPE) y en

equilibrio lateral de particula cargada (CPE), ya sea para un campo fy, O fisr.

Es importante aclarar el significado de fnvlvéffg . Conceptualmente, esta cantidad se define

cuando el campo clin alcanza CPE. Lo anterior se logra cuando el campo clin se “abre” hasta
un tamano de campo donde se alcanza CPE, por ejemplo, hasta un tamafo de campo msr o ref
de 10 x 10 cm?, por lo que la diferencia entre el campo clin y el campo clin “abierto” es solo la
magnitud del tamafio de campo, el cual se ha demostrado que esta fuertemente ligado a la falta

de equilibrio lateral de particula cargada (Li, et al., 1995) (ver Apéndice B seccion 7.1.3).

Como también se puede observar en la ecuacion 2.3, fn‘féffg introduce un nuevo factor el cual

se puede definir como kcpe de la siguiente forma:

w,CPE
k — fmed'chin
CPE = fw,CPE (2.5)

med,Qmsr
El factor kcpe' se llamara factor por calidad del haz debido a que esta cantidad representa el
cambio fy.,, en funcion del espectro de energia, ya que tanto el numerador como el

denominador se calculan en completo CPE, y el efecto del tamafio de campo no existe (ver

Apéndice B seccion 7.2).

Finalmente, el factor de correccién detector-especifico se puede escribir de acuerdo a sus

componentes siguiendo la notacion usada por Benmakhlauf (Benmakhlouf, et al., 2014) como:

kfclin:fmsr — k

Qciin.Qmsr vol * Kwau " Keer * Kircre * KcpE (2.6)

Donde:

' Nota del autor: Seria natural llamar a este factor kq.qo, pero esto llevaria a un conflicto de notacion con
los protocolos de calibracion internacionales, como el IAEA TRS-398.

14



fclin
K _ PLicPE
LLCPE =

fmsr
LLCPE

La ecuacion 2.6 se puede reescribir en una forma mas simple como sigue:

fetinofmsr _
szZ:,QT::T = kyor * kencap * kircpe * kcpe (2.7)

Donde se pueden identificar las siguientes componentes que determinan la magnitud de los

factores de correccion detector-especificos:

k.o, que cuantifica el cambio de promediado de la dosis absorbida en funcién del

tamano de volumen sensible del detector y en funcion del tamafio de campo.

® Kkencap, que cuantifica el cambio en la fluencia de electrones por la presencia de los

materiales que componen el encapsulamiento del medio sensible del detector.

e k;;cpe, Que cuantifica el efecto de la falta de equilibrio lateral de particula cargada en los

kfclinrfmsr

oo por cambiar el tamafio de campo.

e kcpg, qQue cuantifica los cambios en la respuesta del volumen sensible del detector en
funcion de la calidad del haz.

21.1. kiLcre Y la falta de equilibrio de particula cargada

Como se definié en la seccion anterior, k;; cpg €S:

felin
PricPE

fmsr

LLCPE

kiicpe (2.8)
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Pero dado que el campo f,, por definicion, es un campo donde existe CPE entonces:

fm T —_
Piicpe = 1
Por lo que, de la ecuacion 2.8:
k ~ fCliTl. 2 9
LLCPE = PLicPE (2.9)

Esto es, el valor de k;;cpr solo depende directamente del factor de perturbacion p[flci;‘E.del

campo clinico de tamafio clin. Recordando la definicion de P{chE (ecuacion 2.4)y que fi.q 0 €S

el cociente de la dosis en agua entre la dosis en el medio sensible del detector, se tiene que:

Felin
D
W.Qclin
fFWLLCPE N clin
— ImedQcpin _ \ ™° Qelin/ L1.cPE

k =
LLCPE = ZwPE Forim
med'chin < DW:QClin )
CPE

(2.10)

clin
med,Qcjin

Como se puede observar, el factor de perturbacion k;;-pe, relaciona los cambios en la dosis
entre el agua y el medio sensible del detector en funciéon solamente de la existencia de CPE. A
partir de la relacion entre kerma de colisiéon y dosis absorbida (ver Apéndice A seccciones 6.3 y

6.5), la ecuacion 2.10 se puede escribir de la siguiente forma:

chgn
w, li w
chll-nc m ( felin )W . (Lpfclin )W . (#enfdin )
. LLCPE LLCPE
med.Qclin/ 11 cpE __ med med P LLCPE) .4

kpcpp = _ s
LLCPE D‘J;,Clle_ ( fclin)w . (q;fclin)w . Ten/ clin
——Cun CPE Jined CPE Jmed P cPE med
CPE

(2.11)

clin
med,Qcjin

Donde (en la ecuacion 2.11 se usa la notacion entre paréntesis con indices arriba y abajo para

denotar cociente entre las cantidades (Attix, 1986):

o (B)yeq €s el cociente de S para el agua y el medio sensible del detector. S es la
magnitud usual que relaciona la dosis con el kerma de colisién (ver Apéndice A seccion
6.5). Esta magnitud contiene la componente que corresponde a la atenuacion (ver
Apéndice A seccién 6.7), pero fue calculada a la misma profundidad, por lo que 3 es
una medida del grado de equilibrio lateral de particula cargada (ver Apéndice B seccion
7.1.3)
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o (W)).q es lafluencia total de energia (ver Apéndice A seccion 6.1.3).

—\ W
o (”pﬂ) , €s el cociente de los coeficientes masicos de absorcion de energia para agua
med

y el medio sensible del detector.
Por lo tanto, se tiene la siguiente expresion final para k;;-pr tomando en cuenta que por

. w
definicion (B5;") =1,

w
w - .
(q,fclin ) _(ﬂenfdm )
w LLCPE
med P LLCPE/ .4

k — fetin
LLCPE (ﬁLLCPE med (lpfclin)w _(mfclin>w
CPE
med P cpPE med

(2.12)

El resultado anterior, alude a que k;;pr precisamente describe el efecto de la falta de equilibrio

fetinfmsr
QclinQmsr”

lateral de particula cargada en k

2.1.2. kcee y el efecto de la calidad del haz

Siguiendo la misma metodologia que en la seccidn anterior, se puede encontrar una expresion

chlin
W.Qclin
chlin
med,Qclin/ cpg

fr‘;‘:ed,Q ;
kepp = (_w clln) = —< — (2.13)

equivalente para kcpe. Recordando la definicion de kepe:

med.Qmsr/ cpg w,0msr
pfmsr
med,Qmsr / cpp

Y dado que hay CPE, se llega a lo siguiente

w
fain)” fren/ clin
IZUCPE
med\ P CPE med

w —f w
(,pfmsr) Hen’ MST
CPE Jmed\ P CPE
med

kepe = (2.14)

En este caso, se tienen dos campos en CPE por lo que el efecto de la LLCPE no existe. Sin
embargo, se estd comparando la respuesta del medio sensible del detector, en dos campos
diferentes, f.in v fmsr diferenciados totalmente y solamente por el espectro asociado a cada

campo. De ahi que en el presente trabajo definamos k. pr como el factor asociado a la calidad

del haz.
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Ya que se tiene CPE, se pueden aplicar las teorias de cavidades de Bragg-Gray y de Spencer-

Attix (ver Apéndice A secciones 6.8.1 y 6.8.2), por lo que la ecuacion 2.13 queda:

(SfClin)Zed

(sfmsr )med

kCPE = (215)
Donde (s),..; es el cociente de los poderes masicos de frenado restringidos del agua y del
medio sensible del detector (ver Apéndice A seccion 6.8.2). Es por tal motivo que el factor kcpe

se compara con este cociente reportado de la literatura.

2.2. Simulacion Monte Carlo

En la presente seccidon se describird la metodologia para calcular los factores ki cpe Y kcpe.
Estos factores se calcularan por medio de una simulacion Monte Carlo del transporte de
radiacion en la materia utilizando los cédigos de acceso publico DOSRZnrc y BEAMnrc
(Rogers, et al., 1995). Para ello, se usaron los resultados previamente validados del modelado
de un acelerador lineal de uso médico Novalis® (BrainLAB, Alemania) (Larraga Gutiérrez, et al.,
2015). Se emplearon los espectros de fotones de espacios fase previamente calculados de
fotones correspondientes a tamafios de campo de 0.5 x 0.5, 1.0 x 1.0, 2.0 x 2.0 y 10 x 10 cm?
(se escogiéd el campo de tamafio 10 x 10 cm?® como f,) formados con los colimadores
secundarios (quijadas), y con ellos se calcularon la dosis en agua y la dosis en el medio
sensible del detector (aire y/o silicio) que permitieron calcular los factores kyo, Kwai, Keel, Kiicre Y
kcpe. Los detectores modelados, los cuales corresponden a modelos generales de detectores
comercialmente disponibles, fueron dos tipos de camaras de ionizacién y un detector de silicio
de alta resolucion. Los resultados obtenidos se compararon, cuando fue aplicable, con datos

reportados en la literatura.

2.21. Modelo del acelerador lineal Novalis®

El acelerador lineal Novalis® (BrainLAB, Alemania) es un acelerador lineal que genera fotones
de frenado con una energia nominal de 6 MV con una distancia fuente-isocentro (SAD, source
to axis distance, por sus siglas en inglés) de 100 cm. El acelerador estudiado es propiedad del

Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia (http:/www.innn.salud.gob.mx), y tiene

incorporado un colimador micro-multilaminar que puede formar un tamafio maximo de campo
de 10 x 10 cm?. Este acelerador lineal esta disefiado para aplicar tratamientos de radiocirugia y

radioterapia estereotaxica, por lo que, en promedio se utilizan tamafios de campo entre 3 x 3
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cm?y 0.4 x 0.4 cm?? con dosis administradas que pueden alcanzar los 90 Gy °. Para realizar
los calculos por simulacion Monte Carlo del presente trabajo, se utilizé6 un modelo previamente

validado del acelerador lineal (Larraga Gutiérrez, et al., 2015).

Como el objetivo de este trabajo es determinar el impacto de la falta de CPE y de diferencias
en la calidad de haz en la magnitud de los factores de correccion detector-especifico, se
considerd innecesario realizar la simulacién completa del acelerador, lo que se refleja en
tiempos mas cortos de simulacion. Del modelo del acelerador lineal, se obtuvieron solamente
los espectros de energia de fotones para los siguientes tamarios de campo: 10 x 10, 2.0 x 2.0,
1.0 x 1.0 y 0.5 x 0.5 cm?. Los espectros de energia estan calculados a la salida del acelerador
lineal determinada por la frontera de los colimadores secundarios (quijadas), ver la Figura 2-1a.
Con estos espectros de energia, se modelo el acelerador lineal como una fuente puntual la cual

proyecta un tamario de campo f (de radio re,) @ 100 cm, ver la Figura 2-1b.

Haz de electrones

=m <= Blanco T <Z=Fuente puntual

Colimador

primario = >
Espectro

Filtro de SAD

aplanado
Camara de
ionizacién

Quijadas |:>. :’I ::. -
i I Elsﬁecfrol \\
a) b)
Figura 2-1: a) Los espectros de fotones de 6 MV de energia correspondientes a tamafios de campo de
10x 10, 2.0 x 2.0, 1.0 x 1.0 y 0.5 x 0.5 cm* fueron calculados a la salida del acelerador, generados desde
el cédigo Beamnrc que calcula la fluencia de fotones a partir de los espacio fase del acelerador lineal

Novalis® (BrainLAB, Alemania). b) Modelo del acelerador lineal como una fuente puntual. En la seccion
2.2.2 se muestran los detalles de la geometria de irradiacion.

La Figura 2-2 muestra la fluencia espectral de fotones de energia nominal de 6 MV para los
diferentes tamafos de campo generados de los espacio fase del acelerador lineal. Los
espectros de fluencia para cada tamafo de campo se normalizaron de manera que el area bajo

la curva fuera igual a la unidad. La principal caracteristica es el aumento en la componente de

2 Esta informacion de acuerdo a los reportes periddicos de la Unidad de Radioneurocirugia del INNN.
® Esta dosis corresponde al caso de los tratamientos de neuralgia del trigémino con radiocirugia.
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baja energia, es decir, energias de fotones inferiores a 1 MeV, para el tamafio de campo mas

grande (10 x 10 cm?) debido al mayor volumen de dispersién (del maniqui y del cabezal).

0.8 T T T T T 1 T

I
v
05x05em*| 07 F ¥
1.0x1.0cm?
- 20x20cm?
10 x 10 em?®

0T
06+ Vi

05} vs'

4 B ¢ @
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0.5

04+ &
[ 3
L =
03l %

.
0.2-é
0.1 ]
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0

Fluencia de energia de fotones (u.a.)

3
Energia (MeV)

Figura 2-2: Espectros de radiacion por los tamarios de campo pequefios utilizados en esta tesis
(también se muestra el campo 10 x 10 cm®). La imagen de la derecha es un acercamiento a la zona de
bajas energias. La linea vertical discontinua indica la region de baja energia de 1.0 MeV.

En la Tabla 2-1 se muestran algunas propiedades relevantes de los espectros de energia de
fotones para cada tamafo de campo. Los valores de la energia promedio para fotones y
electrones, y el alcance CSDA (ver Apéndice A seccién 6.5) de los electrones se tomaron de
(Larraga Gutiérrez, 2015) Dichos valores se calcularon usando el codigo FLURZnrc (Rogers, et
al.,, 1995), a 10 cm de profundidad en agua liquida (en un maniqui de agua de 30 x 30 x 30
cm?), en una region sobre el eje central del haz cuyas dimensiones fueron 2 mm de radio y 0.5

mm de espesor. La energia promedio de los fotones es casi la misma.

Tamafo de Energia Promedio de Energia Promedio de Alcance promedio

campo (cm?) fotones (MeV) electrones (MeV) CSDA (cm)
0.5x0.5 1.92 £0.3% 1.20£0.3% 0.54
1.0x1.0 1.88+0.2% 1.15+0.2% 0.52
2.0x2.0 1.80 £0.1% 1.13+0.2% 0.51

Tabla 2-1: Energia promedio de los espectros de fotones y electrones en funcién del tamario de campo;
ademas el alcance promedio de electrones en agua. Tabla tomada de (Larraga Gutiérrez, 2015).

La Figura 2-3 muestra el valor de B en funcién del tamafio de campo para los tamafnos de
campo simulados y para tres materiales distintos: agua y dos comunmente usados en la regién
sensible de los detectores de radiacion para campos pequeios (aire y silicio). Dicho valor se
calculé con el codigo DOSRZnrc (Rogers, et al., 1995) a una profundidad de referencia de 10
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cm en un maniqui cilindrico de 15 cm de radio y 30 cm de altura (ver Figura 2-5), en una region
sobre el eje central del haz cuyas dimensiones fueron 0.5 mm de espesor y req/ 4 ¢m de radio

(ver seccion 2.2.2).

Este calculo de B fue de particular importancia porque permitid la determinacién del tamafo
minimo del campo donde existe el equilibrio lateral de particula cargada (LLCPE) (ver Apéndice
B seccién 7.1.3). Obsérvese que el LLCPE puede lograrse para un tamafo de campo de 2 x 2
cm? en agua y aire, pero no en silicio. También se observa que el valor de B para campos
pequefos es menor que la unidad (contrario al resultado que se tiene en el Apéndice A seccion
6.7, esto debido a que los electrones depositan su energia a una distancia mas lejos de donde
fueron generados (K., > D). El campo es tan pequefio que a todas profundidades del maniqui
se tiene LLCPE (aunque si se alcance TCPE después de la profundidad de dosis maxima ya
que B es constante a partir de ese punto) (ver Apéndice B seccion 7.5.2), en cambio en campos
convencionales a partir de la profundidad de dosis maxima el LLCPE ya no existe y se tiene
TCPE (K. <D).

T T T T T
1.0 | 46—;_—;—__-;;;-,-;;_-_'_:;;_:;;::','::'_'_-:.:'_'_'::-:::::'::;:::'.':::';:-’-:'-;E .
S --o0--- Agua
% - Alre
09 B A Silicio .
>
©
2
083 .
0.7 T T T T T T T T T T
0 2 4 6 8 10

Tamafio de campo (cm)

Figura 2-3: Valor de 8 a una profundidad de 10 cm en funcién del tamario de campo para el haz de
fotones de 6 MV.

2.21. Modelado de los detectores

Para calcular los factores que componen a fJetimmsr4e |3 ecuacion 2.6, se simularon las

Qclin Qmsr

geometrias de tres tipos de detectores; dos camaras de ionizacién (IBA CCO01 y PinPoint
31074) y un detector de estado sdlido (IBA SFD), comunmente utilizados en dosimetria de

campos pequefos. Los modelos de los detectores se realizaron en coordenadas cilindricas
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debido a que el codigo que se utilizé para el calculo de la dosis fue DOSRZnrc. Dicho cédigo
forma parte de la distribucién EGSnrc y esta disefiado para realizar calculos de dosis en
coordenadas cilindricas. En la Tabla 2-2 se muestran las caracteristicas principales de estos
detectores, cuya informacion fue obtenida de los sitios web de los fabricantes (IBA Dosimetry,
2011) (PTW Freiburg, 2013). En la Figura 2-4 se muestra la geometria y los materiales
empleados para los detectores simulados, ademas de una fotografia del detector. Se usaron

geometrias cilindricas equivalentes para las camaras de ionizacion.

a) b) c)

Figura 2-4: Geometrias de los materiales de los detectores empleados para estudiar las componentes
del factor de correccion detector-especifico. Los dibujos no estan a escala, solo es un apoyo de
visualizacion para realizar las simulaciones Monte Carlo. a) IBA CCO1 (imagen tomada de (IBA

Dosimetry, 2011) b) PinPoint 31014 (imagen tomada de (PTW Freiburg, 2013)) y ¢) IBA SFD (imagen

fomada de (IBA Dosimetry, 2011)).

Radio Longitud Volumen
Fabricante | Modelo Tivo Material | material material Paredes | Electrodo sensible
P sensible activo activo (mm) (mm) 3
(mm’)
(mm) (mm)
Acero.
i Diametro
IBA- ccot | Camarade Aire 1 3.6 Shonka 0.3 10
Dosimetry ionizacion C552 0.5 -
Longitud
3.5
S
PTW- Camara de . 0.57
Freiburg 131014 ionizacion Aire L 5 Grafito 0‘3.5 15
0.09 Longitud
) 2.52
IBA- Diodo I Plastico .
Dosimetry SFD estereotactico Silicio 0.3 0.06 ABS 15 No aplica 0.017

Tabla 2-2: Caracteristicas principales de los detectores empleados para estudiar las componentes del

factor de correccién detector-especifico.
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En la presente tesis, algunos de los detectores tienen regiones activas con volumenes con
6rdenes de magnitud hasta 10®° cm?, lo que resulta que los célculos fueron extremadamente

largos para llegar a la incertidumbre deseada de la dosis (< 1%).
2.2.2. Geometria de irradiacion

Las simulaciones se llevaron a cabo en un maniqui cilindrico de agua de 15 cm de radio y 30
cm de altura (ver Figura 2-5). Los detectores se colocaron a una profundidad de referencia de
10 cm orientados paralelamente con respecto al eje central del haz. Esta orientacion se eligié
para ser coherente con otros autores. Se utilizaron las dimensiones del electrodo (en el caso de
las camaras de ionizacién), las paredes y el medio sensible mencionadas en la Tabla 2-2. En el
cédigo DOSRZnrc se simula el paso de un electron o de un haz de fotones en una geometria
cilindrica finita y recta. La dosis se determina en volumenes con forma de anillos concéntricos
de radio ry altura z, de tal forma que en el programa el tamafo de campo se debe registrar en
un campo circular. Un campo cuadrado es equivalente a un campo circular si ambos tienen la
misma area (Rogers, 2014). Hay que notar que la regla 4A / p (se busca el campo cuadrado
con la misma proporcidon de area a perimetro) no funciona para campos circulares (Rogers,
2014). La ecuacion 2.16 convierte el campo cuadrado en el radio (r.;) del campo circular que

forman los colimadores:

Tog = |7 (2.16)

Donde A es el area del campo cuadrado.

Figura 2-5: Corte transversal en el eje central del maniqui cilindrico de agua donde se muestra la
geometria en donde se realizaron las simulaciones Monte Carlo (el dibujo no esta a escala, solo es un
apoyo de visualizacion).
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En la Tabla 2-3 se muestran los tamafos de campo utilizados en las simulaciones Monte Carlo
con sus respectivos tamafos de campo de radio equivalente. En todos los casos la fuente fue
modelada como una fuente puntual con intensidad uniforme y con una distancia fuente-
isocentro de 100 cm. Las energias de corte de transporte para electrones y fotones fueron
fijadas a: ECUT = 0.521 MeV y PCUT = 0.001 MeV, respectivamente. La magnitud de ECUT y
PCUT se selecciond de acuerdo con los valores informados en la literatura para el calculo de
los factores de correccion detector-especificos y de dosis absorbida (Benmakhlouf, et al., 2014)
(Czarnecki & Zink, 2013) (Larraga Gutiérrez, 2015). Ademas, Larraga no observo influencia
alguna en el calculo de los factores de correccion detector-especificos cuando se utilizaron
valores de ECUT entre 0.512 — 0.521 MeV y PCUT entre 0.001 — 0.015 MeV (Larraga
Gutiérrez, 2015). Se encontrdé que las fluctuaciones estadisticas fueron inferiores al 0.2%.El
numero de historias se establecid con el fin de lograr una incertidumbre estadistica de menos
de 1%.

Energia (MV) | Tamafio nominal de campo (cm®) | Radio del campo r., (cm)
0.5x0.5 0.282
6 1.0x1.0 0.564
20x2.0 1.128
10 x 10 5.642

Tabla 2-3: Equivalencia entre campos cuadrados y campos circulares.
2.2.3. Calculo de los factores de perturbacion

Cada factor de perturbacion esta representado por una relacion de dosis absorbidas,
calculadas en dos geometrias de simulacion diferentes cuya diferencia causa el efecto en
cuestion. La Figura 2-6 ilustra el procedimiento seguido. Estos factores de perturbacion se
calculan para cada tamafo de campo mostrado de la Tabla 2-3. Se empez6 por calcular la
dosis en el medio sensible del detector con el radio activo disminuido al 50% de su tamafio
original inmerso en el maniqui de agua (Dmed poiny), después se calculd la dosis en el medio
sensible del detector con su tamarfio original (Dmeq), luego se agregaron las paredes de los
detectores que rodean al medio sensible (D,.;) y por ultimo se agrego el electrodo central, solo
en el caso de las camaras de ionizacion (Dge war = Dget) (ver Figura 2-6). Los factores de

perturbacion se definen como sigue (Bouchard, et al., 2009):
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Fig

Donde:

b)

ura 2-6: Proceso de composicion del detector para determinar las componentes del factor de
correccion detector-especifico. a) Camara de ionizacion. b) Detector de estado sdlido.
_ Dmed point
Pvor = D
med
p _ Dmed
wall =
Dwall
Do = Dyan
cel =
D cel,wall

Deewan © Dyet €S la dosis absorbida en el medio, rodeado por las paredes del detector y
con el electrodo central.

Dwai 0 Dget (en el caso del silicio) es la dosis absorbida en el medio, rodeado por las
paredes del detector, sin el electrodo central.

Deq €s la dosis absorbida en el medio, sin las paredes del detector ni el electrodo
central, de igual tamafo que el volumen activo de los detectores (ver Tabla 2-2).

Dnmed point €S la dosis absorbida en el medio, donde su volumen original esta reducido
50%.
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Estas ecuaciones cuantifican cada factor de perturbacion individualmente. La convension

adaptada aqui corresponde a las definiciones utilizadas en (Bouchard, et al., 2009).

El concepto de determinar la dosis absorbida en un punto (Dpmeq point) €S puramente matematico,
ya que se necesita ser un volumen finito para permitir el depdsito de energia. Por tal motivo se

disminuye el volumen activo del detector a 50% de su tamafio original.

Con el fin de obtener una conversion consistente de Fg,,, (ver seccion 2.1) el producto de
todos los factores de perturbacion debe ser igual a la relacion de la dosis absorbida en el agua
a la dosis absorbida en el detector. Si se sustituyen las cantidades de los factores de
perturbacion pyo, Pwan, Peer Y 1a funcion f,;”{ed,Q para los campos f, ¥ fns-€n la ecuacion 2.2, y

eliminando términos, se llega a:

Dw felin
D
fetinfmsr _ 2"t Qiin (2.17)
Qclin,Qmsr ( Dy Smsr .
D
det’/ Qmsy

Recuperando el resultado de la ecuacion 1.5 del Capitulo 1 del nuevo formalismo propuesto

para los factores de correccion detector-especificos (Alfonso, et al., 2008).

Para medir el cambio que tienen cada uno de los factores de perturbacién (k«) en los campos
clin (campos pequefios) con respecto al campo de referencia msr, las diferencias porcentuales

o también llamadas diferencias relativas locales se calcularon como sigue:

A(%) = [kx(fclin) - kx(fmsr)] -100% = [kx(fclin) - 1] -100%
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3. Resultados

A continuacion, se presentan los resultados de los calculos de los factores de perturbacion por
falta de equilibrio lateral de particula cargada y por calidad del haz, y su impacto en la magnitud
de los factores de correccidon detector-especificos, asi como los factores de perturbacion

relacionados con el detector mismo.

3.1. Componentes de szll"?"’;m"

Como se mostréo en la seccion 2.1, se obtuvieron los componentes de los factores de
correccion detector-especificos para las camaras de ionizacién PinPoint 31014 e IBA CCO01 y
para el diodo IBA SFD de los espectros estudiados en esta tesis. Las incertidumbres
reportadas corresponden a cada una de las cantidades asociadas presentadas en la seccién
2.2.3 y se obtuvieron utilizando la ley de propagacion de errores a partir de las incertidumbres

estadisticas de los resultados de las simulaciones Monte Carlo. Con fines de complementar el

analisis, también se muestran en las graficas los factores de perturbacion p, y fn"lvéffg sin

normalizar. Las lineas punteadas que se ajustan a los datos estan destinadas para fines

visuales.

3.1.1. Funcion (f2..)cpe Y el factor kcpe por efecto de la calidad del
haz

En las Figura 3-1 a) y b) se muestra la funcion que convierte la dosis en el medio (aire o silicio)
desnudo a dosis en agua en equilibrio de particula cargada (CPE) para las camaras de

ionizacion PinPoint 31014 e IBA CCO01 y para el diodo IBA SFD, respectivamente.

w

Se observa en la Figura 3-1a y Figura 3-1b que la funcién (fmed)CPE

y por lo tanto el factor de

correccion por calidad de haz kcpe sSe mantienen constantes en funcién del tamano de campo,
con diferencias porcentuales en el campo mas pequeno con respecto al campo de referencia

de + 0.4% para las camaras de ionizacion y de - 0.8% para el diodo.

Los cambios en la respuesta de los medios sensibles de ambos detectores son débiles al
cambiar la calidad de haz, por lo que la diferencia espectral de los campos fyi, Y fnsr NO tiene

gran impacto (ver Figura 2-2) en este factor de perturbacion.
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Figura 3-1: Factor de correccion en equilibrio de particula cargada en funcién del tamario de campo. a)
Camaras de ionizacién. b) Diodo IBA SFD.

3.1.2. Perturbacion producida por la falta de equilibrio lateral de
particula cargada: k| cpe

Se observa en la Figura 3-2 que el efecto de falta de equilibrio lateral de particula cargada no
es constante en funcion del tamafno de campo. Los factores k;,cpe calculados para las dos
camaras de ionizacion y el diodo muestran una diferencia significativa para el campo de
tamafio mas pequefio. La correccion para las camaras de ionizacion es mayor que la unidad y
disminuye conforme el tamafo de campo crece, alcanzando + 7.3% para el campo mas
pequefio. Disminuir el tamafio de campo reduce el equilibrio de particula cargada en el aire a
un grado mayor que en el agua, esto quiere decir que las camaras subestiman la dosis
absorbida debido al desequilibrio lateral de particula cargada (el alcance de los electrones en

aire es mayor que en el agua (Technology, 1998)) (ver seccion 7.1.3 del Apéndice B).
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De la Figura 3-2b se puede observar que el factor k;, cpe calculado para el detectores de silicio
es constante (dentro de sus incertidumbres asociadas) para tamafos de campo de 1.0 x 1.0 a
10 x 10 cm? y es mayor que la unidad (hasta + 0.8%). Mientras que el valor de k;,cpe calculado
para el tamafio de campo de 0.5 x 0.5 cm? muestra un cambio mas pequefio (- 3.1%) que en
las camaras de ionizacion (+ 7.3%). Disminuir el tamafo de campo reduce el equilibrio de
particula cargada en el agua a un grado mayor que en el silicio. Los diodos sobreestiman la
dosis absorbida debido a que el alcance de los electrones en silicio es menor que en el agua
(Technology, 1998), dando lugar a una respuesta excesiva del detector para tamafos de

campo pequefos.

Por otro lado, en k;;-pr NO se puede aplicar teoria de cavidades como con k.pr Ya que no

existe equilibrio lateral de particula cargada. Como ya se explicd en la seccion 2.1.1 que
kiicpE = p[f’ci;E, solo se grafico el factor de perturbacion k;;-pz, €sto para no saturar la grafica

innecesariamente.
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Figura 3-2: Factor de correccion en desequilibrio de particula cargada en funcién del tamafio de campo.
a) Camaras de ionizacion. b) Diodo IBA SFD.

3.1.3. Perturbaciéon producida por la pared del detector y por el
electrodo central: kyan y Kcel

En el caso de las camaras de ionizacion es importante cuantificar la perturbacion producida por
las paredes de los detectores y por el electrodo central, ya que hay electrones que no solo
provienen por interaccion con el medio, sino también generados en la pared del detector.
Ademas de que la perturbacién producida por el electrodo central se traduce en un incremento

de la dosis absorbida respecto a la que se obtendria en una cavidad ideal de aire.
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En la Figura 3-3 el factor de perturbacién debida a la presencia de las paredes y el electrodo
central en el campo mas pequeno de la camara de ionizacion PinPoint 31014 e IBA CCO1
difiere de las condiciones de referencia en - 3.2% y - 6.3%, respectivamente, por debajo de la
unidad. Mientras que para el diodo IBA SFD difiere en + 1.2%, por encima de la unidad (ver
Figura 3-4). En general, la presencia del electrodo central en camaras de ionizacién aumenta la
respuesta en la dosis absorbida ya que la interaccion de los fotones que inciden sobre el
electrodo central producen particulas cargadas adicionales que atraviesan la cavidad
(Bouchard, et al., 2009).

Se observa mayor perturbacion k,..ik.e €n la cdmara de ionizacion IBA CC01 que en la PinPoint
31014. Esto puede ser debido al material de numero atomico alto (Zg. = 26) del electrodo de la
camara IBA CCO01, el cual esta disefiado para aumentar el numero de particulas cargadas que
atraviesan la cavidad, lo que compensa la falta de sensibilidad inducida por el volumen
pequeio de la camara. Una consecuencia de este disefio es que la fraccion de particulas
cargadas creadas en el electrodo central al numero total de particulas cargadas que atraviesan
la cavidad es considerablemente mas alta que para la camara PinPoint 31014, que esta hecho
de aluminio (Zs = 13). Ademas, el niumero atomico efectivo del material de la pared de la
camara IBA CCO01 es mayor (Zsnhonka = 8) que los de la cdmara PinPoint 31014 (Zpyma =7 Y Zc =
6). Trabajo anteriores han demostrado que la perturbacién causada por los electrodos de
numero atémico alto no es despreciable y puede explicar las diferencias encontradas entre

estas camaras de ionizacion (Bouchard, et al., 2009).
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Figura 3-3: Perturbacién producida por las paredes y el electrodo central de las camaras de ionizacion

en funcién del tamarno de campo. Se separaron las graficas para mejor visualizacion. a) Camara de
ionizacién PinPoint 31014. b) Camara de ionizacion IBA CCO1.
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Figura 3-4: Perturbacién producida por las paredes del diodo en funcién del tamafio de campo.

3.1.4. Perturbacion producida por el cambio en el tamano del
volumen del medio sensible: kyo

Este efecto esta relacionado con el hecho de que todos los detectores presentan un tamafio
finito, no puntual. Esto da lugar a un promediado de la sefial y a un incremento aparente de la
penumbra del haz (ver Apéndice B seccion 0). Como es bien conocido, un detector produce
una sefal proporcional a la dosis media absorbida sobre todo su volumen sensible (promediado
de la senal en el volumen) y esto es proporcional a la fluencia de electrones que cruza dicho
volumen. Si el haz es mas pequefio que el tamafo de detector y las trayectorias de los
electrones solo atraviesan una porcién del volumen sensible, la sefial del detector se
promediara incorrectamente sobre el volumen. Este efecto se intensifica para campos
pequeros en los cuales el alcance maximo de los electrones es del orden de las dimensiones
del campo o mayor. Lo habitual en campos convencionales es el uso de camaras de ionizacion

Farmer cuyas dimensiones pueden resultar excesivas para tamanos de campo pequefios.

En la Figura 3-5a se observa que las camaras de ionizacibn muestran una dependencia
importante al cambio de volumen del medio sensible, con diferencias porcentuales respecto al
campo de referencia de + 3.5% para la camara PinPoint 31014 y + 3.0% para la camara IBA
CCO01. Como era de esperarse debido a su menor volumen, la camara IBA CCO01 requiere
menor correccion k,,. En cambio, en la Figura 3-5b se muestra que el diodo IBA SFD no se ve
afectado por el cambio de volumen en el medio sensible ya que k., permanece constante

(dentro de sus incertidumbres asociadas) en funcion del tamafio de campo y con tan solo -
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0.3% de diferencia porcentual como maximo, por lo que es adecuado usar un detector de

estado soélido en dosimetria de campos pequefios.
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Figura 3-5: Perturbacién producida por el cambio en el tamario del volumen del medio donde se mide la
dosis absorbida en funcién del tamafo de campo. a) Camaras de ionizacién. b) Diodo IBA SFD.

3.1.5. Comparacién con literatura

Los resultados de esta tesis se compararon con los resultados de los siguientes autores que

también han estudiado los factores de perturbacion que componen a L etinfmsr . (Benmakhlouf,

Qclin/Qmsr

et al., 2014), (Czarnecki & Zink, 2013), (Larraga Gutiérrez, 2015) y (Larraga Gutiérrez, et al.,
2015). La comparacion directa de los resultados obtenidos en este trabajo con los reportados
en la literatura es una tarea dificil debido a la variedad de aceleradores lineales,
configuraciones experimentales, campos de referencia especificos de la maquina utilizados y

los detectores empleados.

Como ya se mencioné en la seccidn 2.1.2, el factor kcpe alude al factor de correccién por las
diferencias en la calidad del haz ya que se esta en equilibrio de particula cargada. Si se usa la
teoria de cavidades de Bragg-Gray (ver Apéndice A seccion 6.8.1) existe una relacién con el
cociente de los poderes masicos de frenado restringidos para agua y aire, como la que se tiene
en la ecuacion 7.11 del Apéndice B para haces convencionales. Observando la Figura 3-6 se
tiene que para las camaras de ionizacion kqpr = sy, con una diferencia porcentual maxima de

0.5% con respecto al valor de s

air-
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Figura 3-6: Factor kcpe (cuadrados) con el cociente de poderes masicos de frenado restringidos agua-
aire (triangulos) publicados por (Czarnecki & Zink, 2013) calculados por simulacién Monte Carlo, en
funcion del tamafio de campo. Los poderes masicos de frenado restringidos agua-aire estan
normalizados con el campo de referencia 10 x 10 cm’.

Los resultados presentados por (Czarnecki & Zink, 2013) y (Larraga Gutiérrez, et al., 2015)
muestran que el cambio en los cocientes de poderes masicos de frenado son insignificantes
para el aire e incluso para el silicio (ver Figura 3-7) en funcion del tamafio de campo. Sin
embargo, la Figura 2-2 del Capitulo 2 muestra que hay una diferencia observable en los
espectros de fotones entre haces de tamafio de campo pequefios y convencionales. EI cambio
en los espectros del haz de fotones puede tener un impacto en la magnitud de los coeficientes
masicos de absorcién de energia entre haces pequefios y convencionales, y se espera que
afecte principalmente a los detectores de estado solido (Larraga Gutiérrez, 2015). Czarnecki ha
reportado que el cambio en los coeficientes masicos de absorcidén de energia puede ser hasta
+ 9% para el silicio entre campos pequefios y convencionales (Czarnecki & Zink, 2013) (ver

Figura 3-8).

En el caso de los detectores de estado sdlido la teoria de Bragg-Gray no puede aplicarse. Para
los diodos, tiene que utilizarse la teoria de Burlin (ver Apéndice A seccion 6.8.3), que no solo
incluye las interacciones de los electrones dentro del volumen del detector, sino también las
interacciones de fotones. Dado de la ecuaciéon 6.19 del Apéndice A, el factor kcee €S una

combinacion lineal entre los cocientes de los coeficientes masicos de absorcidon de energia
w

entre el agua vy silicio (%) y los cocientes de los poderes masicos de frenado restringidos
Si

entre agua y silicio (s)¥;, como se muestra en la Figura 3-7 y Figura 3-8.
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silicio publicados por (Czarnecki & Zink, 2013) y (Larraga Gutiérrez, et al., 2015), calculados por
simulacién Monte Carlo, en funcién del tamafio de campo. Los poderes masicos de frenado restringidos
agua-silicio estan normalizados con el campo de referencia 10 x 10 cm’.
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Figura 3-8: Comparacion del factor kcpe con el cociente de coeficientes masicos de absorcion de energia
agua-silicio publicados por (Czarnecki & Zink, 2013) y (Larraga Gutiérrez, et al., 2015), calculados por
simulacién Monte Carlo, en funcién del tamafio de campo. Los coeficientes masicos de absorcion de
energia agua-silicio estan normalizados con el campo de referencia 10 x 10 cm’.

Se observa de la Figura 3-7 y Figura 3-8 que el factor kcpe del diodo IBA SFD se ajusta mejor a
los cocientes de los poderes masicos de frenado restringidos entre agua y silicio, con una
diferencia porcentual menor al 1% con respecto al valor de sgi. En cambio, para los cocientes
de los coeficientes masicos de absorcion de energia entre el agua y silicio la diferencia
porcentual es de hasta 10% para el campo mas pequefio de (Czarnecki & Zink, 2013) y hasta +

7% con (Larraga Gutiérrez, et al., 2015).
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En todos los articulos consultados donde se estudian los factores de correccion detector-
especificos se considera el efecto producido por el cambio en el tamafio del volumen para
agua. En esta tesis se considera para el medio sensible (aire o silicio). Al usar agua, los
autores mencionados deben aplicar un factor de correccién por cambios de densidad. La
propuesta de la presente tesis es diferente, ya que se empieza a calcular desde el medio
sensible y se sigue con él a lo largo de los célculos. Se hace mas pequefa la cavidad de aire o

silicio, pero sigue siendo el mismo medio, no hay que agregar un factor de densidad.

En la Figura 3-9 se comparan los factores de perturbaciéon k,, de la camara PinPoint 31014
presentados en la seccion 3.1.4 con los publicados de (Czarnecki & Zink, 2013). Las
diferencias entre ellos pueden ser a que Czarnecki usa este cambio con agua, mientras que en

este trabajo se calculan sobre el medio sensible del detector (aire).

1.10 —T———T—— T T
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Figura 3-9: Comparacién de los factores k., publicados por (Czarnecki & Zink, 2013) y los presentados
en esta tesis.

Los efectos de volumen parcial se estiman en + 5% para la camara IBA CCO01 en orientacién
paralela al eje central del haz para el campo mas pequefio de 0.5 x 0.5 cm? (Benmakhlouf, et
al., 2014).

Otros autores han demostrado que el efecto por cambios en el volumen es el factor de
perturbacion predominante, particularmente para camaras de ionizacién (Czarnecki & Zink,
2013).

En la metodologia de (Czarnecki & Zink, 2013) no se calculd la perturbacion producida por la
pared del detector ni por el electrodo central por separado (kwaikce), por o que esta cantidad se

compara con el producto de los demas factores de perturbaciéon estudiados por él. Las
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diferencias pueden ser debidas a la inclusién del factor de perturbacion por cambios en la
fluencia de electrones debido a la cavidad de aire (kj), la perturbacién producida por el vastago
del detector (ksem) Y por diferencias de densidad entre el material sensible (aire) con el agua
(ko) (ver Figura 3-10).
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Figura 3-10: Factores kya Kcer publicados por (Czarnecki & Zink, 2013) y los presentados en esta tesis
en funcién del tamario de campo. Se compara con la cantidad inversa de esta tesis debido a que
Czarnecki calcula sus factores de perturbacion a partir del detector completo.

A pesar de la influencia de los materiales de numero atémico alto alrededor del volumen
sensible presente en algunos detectores, la mayoria de las publicaciones hasta ahora asignan
la diferencia de la respuesta a la densidad de electrones o a la densidad del material sensible
del detector con respecto al del agua (Benmakhlouf, et al., 2014), (Bouchard, et al., 2009),
(Scott, et al., 2012). Como resultado, algunos autores han introducido un factor de perturbacion
de la densidad en sus propuestas para modificar la teoria de cavidades para campos pequefios
(Bouchard, et al., 2009), (Scott, et al., 2012).

Un trabajo reciente ha demostrado que el efecto de densidad depende tanto de la densidad de
electrones como del cuadrado de la energia de excitacion promedio del medio, pero no de la
densidad del material solamente. Concluyen que de los trabajos que analizan la densidad del
medio se basan en una interpretacion incompleta de la fisica que rige los procesos de
interaccion que tienen lugar (Andreo & Benmakhlouf, 2017).

Finalmente, en las Figura 3-11 se comparan los kéﬁﬁg’;’:; obtenidos por diferentes autores con

los calculados en esta tesis. Las diferencias con los valores publicados podrian atribuirse en

parte a los haces de fotones que son generados por aceleradores clinicos de diferente disefo,
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y potencialmente, a diferencias en las descripciones de los detectores y parametros de
transporte en las simulaciones Monte Carlo. Sin embargo, la comprensién total de estas
diferencias requiere el uso de simulaciones Monte Carlo que incluyen el modelo real de los
detectores empleados. Ademas como ya se explico, Benmakhlouf y Czarnecki agregan un
factor por efectos en el cambio de la densidad en el medio sensible y agua, mientras que en

este trabajo se calcularon todos los factores sobre el medio sensible (aire y silicio).

Pero el objetivo de esta tesis no es calcular los factores de correccidén detector-especificos, sino
analizar los factores de los cuales dependen. Los resultados obtenidos en esta tesis son
consistentes con los de la literatura, en cuanto a tendencia, a pesar de las diferencias
metodolégicas; por ejemplo, Larraga utiliza un método semi-empirico (combinacion entre
mediciones experimentales y simulaciones Monte Carlo), mientras que Benmakhlouf y

Czarnecki los calculan usando simulaciones Monte Carlo segun la ecuacién 1.5 del Capitulo 1.

Se puede sugerir que los kégizg’:f; para la dosimetria en campos pequenos de radiacion se

expresen en términos de los detectores empleados, asi como del tamafio de campo y de las
caracteristicas del acelerador empleado. Fisicamente, esto se traduce en estudiar su
dependencia con la calidad de haz y la falta de equilibrio lateral de particula cargada que existe

en campos pequenios.

En la Figura 3-11a, para la camara de ionizacion PinPoint 31014, aunque los resultados de este
trabajo y los de la referencia (Czarnecki & Zink, 2013) y (Larraga Gutiérrez, et al., 2015)
muestran una tendencia similar, estos difieren en hasta 7.5% para el tamafio de campo mas
pequeno. Para la camara PinPoint 31014 el factor de correccidén detector-especifico es del
orden de + 8% para el tamano de campo mas pequeio. El resultado correspondiente para la
camara IBA CCO01 fue de + 4% (ver Figura 3-11b), el cual es consistente con un mayor efecto
de k,, debida al mayor volumen de aire en la camara PinPoint 31014 y en la mayor

sobreestimacion que tienen las paredes y el electrodo de la camara IBA CCO1.

En general, los resultados muestran que ambas camaras de ionizacion pueden usarse en
tamafios de campos de hasta 2.0 x 2.0 cm? sin requerir una correccion significativa (- 0.4% para
la camara PinPoint 31014 y + 0.9% para la camara IBA CCO01), pero ninguna de ellas debe
usarse por debajo de ese tamafio de campo ya que las correcciones necesarias llegan a ser

mayores del 5%.
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Para los tres detectores utilizados se muestra un buen acuerdo con los reportados por otros

autores a partir del campo cuadrado de 1.0 x 1.0 cm? (diferencias porcentuales menores que
6% para la camara PinPoint 31014, 2% para la camara IBA CC01y 1% para el diodo IBA SFD)

Para el diodo IBA SFD la dosis se sobreestima para el campo mas pequefio, la diferencia

porcentual respecto al campo de referencia es del - 3%, la misma correccion que se obtuvo

para el factor k;;cpe en la seccion 3.1.2. Y se subestima en los campos mayores de 1.0 x 1.0

cm?. Esto resulta en un factor de correccién detector-especifico mayor que la unidad.
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Figura 3-11: Comparacién de los factores de correccion detector-especificos de las camaras de
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4. Discusion

En el presente trabajo, se analizé el factor de correccién detector-especifico Jeletinfmsr - 4g ta

QclinQmsr

forma que se definieron dos cantidades: k;;cpr Y kcpr- Estos factores se calcularon con
métodos de simulacién Monte Carlo de transporte de radiacién, y utilizando modelos generales
de tres detectores de radiacion ionizante que se usan con frecuencia en la dosimetria de

campos pequenos. Los factores k;;cpr V kcpr tienen como objetivo determinar explicitamente

la dependencia de kéﬁi%:; con el desequilibrio lateral de particula cargada y la calidad del

haz, respectivamente. Trabajos previos reportados en la literatura han demostrado, mediante el
uso de simulacién Monte Carlo, que la magnitud de los factores de correccion detector-
especificos depende fuertemente de la densidad del material y, en el caso de las camaras de
ionizacion, también del efecto del volumen del detector. Bouchard y colaboradores concluyen
que el efecto de gradiente es el principal factor a corregir en las camaras de ionizacion cuando
se utilizan en condiciones no-estandares (esto es, fuera de equilibrio lateral de particula
cargada). El efecto de gradiente incorpora el efecto de densidad el cual toma en cuenta los
cambios en la dosis absorbida debido a las diferencias en la densidad entre el agua y el medio
sensible del detector. Evidentemente, estas diferencias de densidad existen en presencia o no
de equilibrio de particula cargada. Sin embargo, su efecto en f., , se muestra solamente en
los campos con falta de equilibrio lateral de particula cargada. Lo anterior motiva a pensar una
dependencia explicita de los factores de correccion detector-especifico en funcion del

desequilibrio lateral de particula cargada. En la Figura 4-1 se muestra f,7°.; , en funcion del
tamano de campo. Como se puede observar, evidentemente la cantidad que relaciona la dosis
en el medio sensible del detector con la dosis en agua depende fuertemente del tamafo de
campo Yy por lo tanto del grado de desequilibrio lateral de particula cargada que presenta el
campo de radiacion.

w

La funcion £, o, (ver Figura 4-1), la cual se compone del producto de (fmed)cpE (

Figura 3-1) y

kicre (Figura 3-2), cambia drasticamente por el desequilibrio lateral de particula cargada

(kiLcpe) (para el campo mas pequeio: + 7.3% para las camaras de ionizacion y - 3.1% para el

w

diodo) y no tanto por la calidad de haz (fmed)CPE (

para el campo mas pequefio: + 0.4% para

las camaras de ionizacion y - 0.8% para el diodo) ya que permanece practicamente constante

en funcién del tamafno de campo. Esto se muestra de manera gréafica en las Figura 4-2, en
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donde k. cpe tiene mayor contribucién y ajuste en los factores de correccion detector-
especificos que kcpe. Se demuestra que el desequilibrio lateral de particula cargada es el

fendmeno fisico que predomina en la respuesta de los detectores en campos pequenos.

o PinPoint 31014 e IBA CCO1
& IBA SFD

1.14 |

o

——
1

112 |

1.10 | B

Tamarfio de campo (cm)

Figura 4-1: Razén de dosis agua-medio en funcién del tamafio de campo de los tres detectores

estudiados en esta tesis.

Scott y colaboradores investigaron la respuesta de la dosis absorbida en campos pequefos de
fotones en dependencia de la densidad del medio sensible de los detectores. Para sus
simulaciones Monte Carlo definieron varios tipos de volumenes, diferenciados en su densidad
pero todos con la misma composicion atdmica, poder de frenado y coeficiente de absorcion de
energia del agua. De acuerdo con sus resultados, los materiales de alta densidad subestiman
la dosis absorbida relativa al agua en campos pequefios (Scott, et al., 2012). Estos hallazgos
se confirman con los de la Figura 3-11c. Segun Scott, la sobreestimacion y subestimacién de la
dosis se correlaciona con la densidad del material sensible del detector con respecto a la del

agua.

De los resultados obtenidos por Bouchard y colaboradores, concluyen que el efecto de

gradiente es el factor principal de correcciones en los kgziizg"s; (asi como en este trabajo es

kicre) Y que el efecto por el cambio en la densidad entre el medio sensible del detector y el
agua (P,) es dependiente del tamafio de campo (Bouchard, et al., 2009). Por lo que P, depende
del grado de desequilibrio lateral de particula cargada que presenta el campo de radiacién. El
factor P, podria estar incluido en el factor k. cre. Como se mencion6 en el capitulo 3, un trabajo
reciente (Andreo & Benmakhlouf, 2017) indica que reemplazar el material sensible a agua es

un paso innecesario y de alguna manera arbitrario desde un punto de vista experimental.
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Figura 4-2: Contribucion de kcee y ki cpe €n los factores de correccion detector-especificos para los
detectores estudiados en esta tesis. a) a) Camara de ionizacién PinPoint 31014. b) Camara de ionizacion
IBA CCO01.c) Diodo IBA SFD.
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En los articulos citados asocian como principal problema de la dosimetria para campos
pequefios la presencia del detector, pero en esta tesis se asocia principalmente al desequilibrio

de particula cargada, el cual existe sin presencia de este.

Adicional al analisis de los factores de perturbacion kcpe y Kiicpe, S€ cOmpard el cambio en el

valor TPRZ) (el cual esta relacionado con la calidad de haz, ver Apéndice B seccién 7.3.2) en

agua, aire y silicio en funcién del tamafio de campo con el valor de 3 obtenido de la Figura 2-3

para estos mismos materiales. Para obtener TPRZ) se sigui6 la misma metodologia como con

de la seccién 2.2.1 del Capitulo 2, calculando el cociente de dosis absorbida a una profundidad
20

de 20 y 10 cm del maniqui a partir de cada curva de dosis en profundidad (PDD;,). La relacion

entre estas dos magnitudes es (International Atomic Energy Agency, 2005):
TPRZ) = 1.2661 - PDDZ) — 0.0595 (4.1)

En la Figura 4-3 se muestran los valores de TPRZ) de los campos clin (0.5 x 0.5,1.0x 1.0y 2.0
x 2.0 cm?) para agua. Y se comparan con los valores de TPRZJ, pero abriendo el campo clin
hasta un tamafio de campo msr, por lo que la diferencia entre el campo clin y el campo clin
abierto es solo la magnitud del tamafio de campo, dejando al tamafio de campo clin alcanzar
equilibrio de particula cargada; procedimiento que se explicé en la seccion 2.1 del Capitulo 2.
Estos valores estan normalizados con el valor del TPRZ del campo convencional msr de 10 x

10 cm?.

Se puede observar que el TPR?) en campos pequefios esta determinado por el tamafio de
campo, es decir, por el desequilibrio lateral de particula cargada y no tanto por la calidad de
haz, ya que al cambiar el tamafio de campo se ve mas afectado el valor de 8 (hasta - 20% en el
campo mas pequefio respecto al campo de referencia en la Figura 2-3) que el cambio en TPRZ]
(hasta — 7% respecto al campo de referencia en la Figura 4-3). El valor de TPRZ) permanece
aproximadamente constante mientras que 3 si presenta dependencia en funcién del tamafo de
campo. Los cambios espectrales son minimos en campos pequefios comparados con los
tamanos de campo convencional (Figura 2-2) y no muestran un cambio significativo en la
calidad de haz, no directamente por la fuente o la naturaleza del campo, sino que tiene mas

impacto el desequilibrio lateral de particula cargada.
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Al contrario a lo que sucede en campos convencionales (International Atomic Energy Agency,
2005), el TPR?? depende del tamafio de campo, mientras que el valor de B no, ya que siempre
se esta en equilibrio de particula cargada.

T T T T T T T
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0.5x05 1.0x1.0 20x20 10x 10

Tamafio de campo (cm)

Figura 4-3: Valores de los TPR2} normalizados con el tamario de campo 10 x 10 cm?’ calculados con foin.
y con fy,abierto en un maniqui de agua. Se escribe el valor que tiene 8 para cada tamafio de campo con
fines de comparacion.
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5. Conclusiones

Se logré determinar el impacto que tienen la calidad de haz y el desequilibrio lateral de

particula cargada en el calculo de los factores de correccion detector-especificos e ctimTmsr - 4

QclinQmsr

haces pequefos de radiaciéon implementados en el nuevo formalismo para la dosimetria de
campos pequefos y no estandares (Alfonso, et al., 2008) para tres detectores de radiacion
ionizante; dos camaras de ionizacién y un diodo, en haces de tamaros entre 0.5 x 0.5 cm? y 10

x 10 cm? para un acelerador lineal Novalis ® de energia nominal de 6 MV de fotones.

Los resultados obtenidos en esta tesis muestran que el principal efecto que impacta en mayor
medida a los factores de correccion detector-especificos en campos pequefios es el efecto por
desequilibrio lateral de particula cargada, cuantificado por k. cee, CON correcciones para las
camaras de ionizacion de + 7.3% y — 3.1% para el diodo en el campo mas pequefio respecto al

campo de referencia.

Se verifico que el factor kcpe, que mide cambios en la calidad del haz, se relaciona
directamente con el cociente de los poderes masicos de frenado restringidos ya que se tiene
equilibrio de particula cargada y es aplicable la teoria de cavidades de Bragg-Gray y/o
Spencer-Attix. Los efectos por cambios en la calidad de haz permanecen practicamente
constantes en funcién del tamafio de campo, con correcciones para las camaras de ionizacion
de + 0.4% y - 0.8% para el diodo en el campo mas pequefio respecto al campo de referencia.

Este factor tuvo la contribucién mas pequeia a los factores de correccion detector-especificos.

Los efectos por la presencia del electrodo central en las camaras de ionizacién y de las
paredes (kyaikcer) que envuelven al medio sensible de los detectores estudiados en esta tesis
tuvieron una contribuciéon menor a los factores de correccién detector-especificos que el efecto
por k. cpe. Parala camara de ionizacion PinPoint 31014 e IBA CCO01 difiere de las condiciones
de referencia en - 3.2% y - 6.3%, respectivamente. Para el diodo IBA SFD difiere en + 1.2%.

Ambos para el tamafio de campo de 0.5 x 0.5 cm?.

Se recomendaria usar el diodo IBA SFD y la camara de ionizacion IBA CCO1 en la dosimetria
de campos pequeios de radiacion debido a que con ellos se requiere de menores

correcciones. El factor de correccion detector-especifico para el campo mas pequefio en la
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camara IBA CC01 fue de +4%, el cual es menor comparado con la correccion de la camara
PinPoint 31014 que fue de + 8% para el mismo campo. Lo anterior es consistente ya que la
camara PinPoint 31014 tiene un mayor efecto de k., debida al mayor volumen de aire en la
camara. El detector que tuvo las menores correcciones fue el diodo IBA SFD (- 3% para el
campo mas pequeno). La justificacion del interés por los detectores de estado soélido es
principalmente a su volumen pequefio que permite una alta resolucion espacial y minimiza los
efectos de volumen parcial. Ademas de presentar menor perturbacion por falta de equilibrio

lateral de particula cargada que las camaras de ionizacion.

Cuando fue posible, las cantidades calculadas en esta tesis fueron comparadas con las
reportadas en la literatura, mostrando una tendencia adecuada a pesar de las diferencias
metodoldgicas. Es importante notar, que el enfoque utilizado en este trabajo para calcular los

factores de correccidon detector-especificos fue factorizandolos en diferentes efectos, mientras

que el enfoque utilizado por otros autores es siguiendo la definicién del kgzzzg’:;’; propuesta del

nuevo formalismo para la dosimetria de campos pequefios (Alfonso, et al., 2008), calculandolos
completamente por simulaciéon Monte Carlo o una combinacién entre medidas experimentales y

simulacion.

Estos resultados apuntan a la validacion de la metodologia presentada en este trabajo,
mostrando también que el factor de correccion detector-especifico calculado es consistente
para el mismo detector cuando es irradiado por diferentes fuentes de radiacién usando el
mismo tamano de campo. Este hallazgo puede ser de relevancia importante para la aplicacion

practica del nuevo formalismo en la practica clinica.

Estos resultados ayudardn a comprender de una manera mas clara la naturaleza de la
dosimetria de haces de radiacion en campos pequefios, comprendiendo los efectos de los

cuales dependen los factores de correccion detector-especificos.
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6. Apéndice A: Definiciones basicas
en Fisica de Radiaciones y
Dosimetria

6.1. Descripcion de los campos de radiacion ionizante
(Attix, 1986), (Podgorsak, 2003)
6.1.1. Fluencia de particulas (®)

Es el cociente de dN entre da, donde dN es el niumero de particulas incidentes sobre una
esfera imaginaria de seccion transversal de area da. El uso de una esfera de area de seccién
transversal da expresa en el mas simple significado el hecho de que se considera un area da
perpendicular a la direccion de cada particula y por lo tanto que la fluencia de particulas es

independiente del angulo de incidencia de la radiacién.

_AN 2
® = ” [m~—2] (6.1)
6.1.2. Densidad de flujo o tasa de fluencia (@)

Es la fluencia de particulas por unidad de tiempo

p=22m 2 571 (6.2)

Donde dt es el intervalo de tiempo.
6.1.3. Fluencia de energia (W)

Es la energia radiante dR que entra en una esfera imaginaria de seccion transversal da, donde
R es el valor esperado de la energia total; sin contar la energia de la masa en reposo, que

llevan los N rayos que pasan por la esfera.

__dR

Y =
da

[J - m™] (6.3)

Para un haz monoenergético dR es el numero de fotones dN por la energia hv de cada fotén:

dR = hv - dN (6.4)
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6.1.4. Densidad de flujo o tasa de fluencia de energia (y)

Es la fluencia de energia por unidad de tiempo:

=221 m2 s (6.5)
6.1.5. Espectro de energia

El caso mas realista de un haz de fotones o de particulas es que sea polienergético, y los
conceptos definidos anteriormente necesitan ser aplicados a dichos haces. Los conceptos de
espectro de fluencia de particulas y de energia sustituyen a la fluencia de particulas y a la

fluencia de energia, respectivamente. Se definen, respectivamente, como:

Pp(E) = Z—i(E) (6.6)

Wy (E) =SL(E) = E - S2(E) (6.7)

Donde @ (E) y W (E) son notaciones cortas para las distribuciones diferenciales del espectro

de fluencia de particulas y de energia en la energia E, respectivamente.

6.2. Dosis absorbida

La dosis absorbida en un material se define como el cociente de d& entre dm, donde dé& es el
promedio de la energia impartida por la radiacion ionizante a un material de masa dm en un
punto de interés.
D=2 kg™ (6.8)
dm )

El nombre especial para la unidad J kg™ es el gray (Gy). La energia es impartida por cualquier

tipo de radiacion, pero depositada unicamente por particulas cargadas.

6.3. Kerma

Kerma es un acrénimo en inglés, kinectic energy released to matter. Se define unicamente para
la radiacién indirectamente ionizante que interacciona con un medio. Se define como el valor
esperado de la energia transferida por la radiacion indirectamente ionizante a particulas
cargadas por unidad de masa en un punto de interés, incluyendo pérdidas de energia radiativas
(radiacién de frenado o aniquilaciéon en vuelo) pero excluyendo energia pasada de una particula

cargada a otra.
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K =% [Gy] (6.9)

am
El kerma se puede relacionar con la fluencia de fotones de energia E en un material Z de la
siguiente manera:

K = f]f;"‘:‘ W, (E) - (%)EZdE (6.10)

Donde (%) es el coeficiente masico de transferencia de energia que caracteriza al medio.
E,Z

Debido a que no toda la energia transferida inicialmente por particulas no cargadas es
absorbida por el medio, sino que una parte se disipa en forma de radiacion de frenado, el

kerma tiene una componente colisional y otra radiativa. De tal forma que:

K = Kco1 + Kraa (6.11)
El término de colisidon se define como
Emax en
Keor = Jg " W (E) - (”T)EZ dE (6.12)

Donde ("pﬂ) es el coeficiente masico de absorciéon de energia en el medio.
EZ

6.4. Poderes de frenado

Es el coeficiente de interaccidén que caracteriza la interaccion de las particulas cargadas con la
materia. Se define como el valor esperado de la rapidez de pérdida de energia por unidad de
longitud de trayectoria x por una particula cargada de tipo Y y energia cinética E, en un medio

de numero atémico Z.

_ (%€ ) -1
S = (dx)y,E,z [ MeV - cm™1] (6.13)

Se divide en poder de frenado de colision y en poder de frenado radiativo. El primero se refiere
a la rapidez de pérdida de energia, por unidad de longitud de trayectoria, debida a la suma de
colisiones suaves y fuertes donde se produce ionizacion, excitacion atomica y electrones
secundarios (rayos delta), respectivamente, contribuyendo a la dosis cerca de la trayectoria de
la particula cargada. El segundo es la rapidez de pérdida de energia, por unidad de longitud de
trayectoria, debida a interacciones radiativas, basado unicamente en produccion de radiacion

de frenado, la energia gastada es llevada lejos de la traza por los fotones.
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6.5. Relaciéon entre kerma y dosis: beta (8)

Generalmente, el kerma no se transfiere en la misma regiéon donde se genera. Esto es debido a
que los electrones secundarios tienen suficiente energia cinética para abandonar la regién

hasta un alcance definido por:

-1
Respa = [ (g) dE (6.14)

Donde (S/p) es el poder masico de frenado del medio. Dado que los fotones en su mayoria
escapan del volumen de interés donde se transfiere el kerma, entonces se dice que la dosis es

directamente proporcional al kerma de colisiones K. Asi

D=p"Ke (6.15)
La constante de proporcionalidad permite definir una condicion de equilibrio que da lugar a la
determinacion experimental de la dosis, y permite definir el concepto de equilibrio de particula

cargada.

6.6. Equilibrio de particula cargada (CPE)

Dada una regién en el medio (Figura 6-1), se dice que existe equilibrio de particula cargada
(CPE) en esa region cuando B = 1. Lo que implica esta igualdad es que existe CPE para el
volumen v si cada particula cargada de un tipo y energia dados que sale de v es reemplazada

por una particula idéntica de la misma energia que entra.

Figura 6-1: Condiciones de CPE en un medio, con una fuente externa de radiacion. Las fronteras V y v
deben estar separadas al menos la distancia maxima de penetracion de cualquier particula cargada
secundaria presente. Adaptado de (Attix, 1986).
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Para tener CPE con fuentes externas de radiacion indirectamente ionizante, se deben cumplir

rigurosamente las siguientes condiciones:

e La composicion atdbmica del medio es homogénea.

e Ladensidad del medio es homogénea.

e Existe un campo uniforme de radiacion indirectamente ionizante donde la atenuacion de
los rayos debe ser despreciable al pasar por el medio.

¢ No hay campos eléctricos 0 magnéticos presentes que perturben las trayectorias de las
particulas cargadas, excepto los asociados con la orientacion al azar de los diferentes

atomos.

La Figura 6-2 ilustra la relacion entre el kerma de colisiones y la dosis absorbida en condiciones
de CPE.

Cuando un haz de fotones de alta energia penetra en el medio, el kerma de colisiones es
maximo en la superficie del material irradiado porque el flujo de fotones es maximo en la
superficie. Inicialmente, la fluencia de particulas cargadas, y por lo tanto la dosis absorbida,
aumenta como una funcién de la profundidad hasta que se alcanza la profundidad de dosis

maxima dn.x. La estructura de estas graficas se explica con mayor detalle en la seccién 7.5.

La situacion hipotética donde no hay atenuacién de fotones o dispersién en el medio se ilustra
en la Figura 6-2. Se diferencian dos regiones: la regién de incremento (con 8 < 1) y la region
con CPE donde D = K., (es decir B =1).

Figura 6-2: Grafica esquematica que muestra la relacion hipotética entre el kerma de colisiones y la
dosis absorbida en funcion de la profundidad en el medio irradiado. Adaptado de (Podgorsak, 2003).
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6.7. Equilibrio transiente de particula cargada (TCPE)

La Figura 6-3 ilustra la relacion entre el kerma de colisiones y la dosis absorbida en condiciones
de TCPE.

En la situacibn mas realista, la atenuacién y la dispersion del campo de radiacion
indirectamente ionizante en el medio determina que después de d,.x la razon entre la dosis y el
kerma sea mayor que 1 (8 = 7). Estrictamente hablando, se pierde el CPE. Se dice que existe
equilibrio transiente de particula cargada (TCPE) en todos los puntos dentro de una regién en

la cual la dosis absorbida es proporcional al kerma de colision.

Figura 6-3: Grafica esquematica que muestra la relacion realista entre el kerma de colisiones y la dosis
absorbida en funcion de la profundidad en el medio irradiado. Adaptado de (Podgorsak, 2003).

6.8. Teoria de cavidades

Para medir la dosis absorbida en un medio, es necesario introducir un dispositivo sensible a la
radiacion; llamado dosimetro, en el medio. Generalmente, el volumen sensible del dosimetro no
es del mismo material en el que esta incrustado. Las teorias de cavidades relacionan la dosis
absorbida en el volumen sensible del dosimetro (cavidad) con la dosis absorbida en el medio
que rodea a la cavidad. Se han desarrollado diferentes teorias de cavidad para determinar la

dosis depositada por haces de fotones, que dependen del tamano de la cavidad:

e Las teorias de Bragg-Gray y de Spencer-Attix para cavidades pequenas.

e Lateoria de Burlin para cavidades de tamano intermedio.
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6.8.1. Teoria de cavidades de Bragg-Gray

Bragg y Gray desarrollaron una teoria para determinar la dosis absorbida en un medio m, a
partir de la medicién de la dosis absorbida en una cavidad de material ¢ que reside en el primer

medio.

Las condiciones bajo las cuales es posible realizar dicha determinacion son conocidas como

condiciones de Bragg-Gray, y son las siguientes:

e Se supone que el grosor de la cavidad es pequefo, en comparacion con el alcance de
las particulas cargadas que la atraviesan, de tal forma que la presencia de la cavidad no
perturba la fluencia (de particulas primarias y secundarias) del haz de radiacion.

e Se supone que la dosis absorbida en la cavidad es depositada completamente por las

particulas cargadas que la atraviesan.

Las dos condiciones son validas solamente bajo CPE o TCPE. Bajo estas condiciones, Bragg y

Gray demostraron que:

D _ (g)m _ G)m (6.16)

Donde:
e D, esla dosis absorbida en el medio m.

e D.es ladosis absorbida en la cavidad c.

5\™ . . . .
o (;) es la razén de los poderes masicos de frenado entre el medio my la cavidad c.
c

6.8.2. Teoria de cavidades de Spencer-Attix

La teoria de Brag-Gray no predice de manera exacta la ionizacién en cavidades llenas de aire,
especialmente para paredes de Z grande. La teoria de cavidades de Spencer-Attix es una
extension de la teoria de Brag-Gray para corregir los efectos de las particulas generadas en la
cavidad por los electrones secundarios (rayos delta). La relacion de Spencer-Attix entre la dosis

absorbida por el medio y la dosis en la cavidad se escribe como:
= =(s)T (6.17)

Donde (s)* es el cociente de los poderes de frenado restringidos entre el medio y la cavidad.

El poder de frenado restringido es la fraccion del poder de frenado de colision (S..) que incluye
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todas las colisiones suaves y aquellas colisiones fuertes que resultan en rayos delta con

energia menor (dEx-4) que un valor de corte o umbral A:

Sa _ Scot _ dEi>n (6.18)
p p pdx '

El valor de A se elige respecto a la distancia que los rayos delta pueden recorrer en el material
de interés. Dado que estos transportan energia lejos del sitio de interaccién, éstos no

contribuyen a la dosis absorbida en el sitio de interaccion.

El valor del cociente de los poderes de frenado restringidos entre el agua y el aire es
débilmente dependiente de la eleccion de la energia de corte. Para camaras tipo Farmery para
camaras plano-paralelas utilizadas en radioterapia de campos convencionales se usa a

menudo un valor nominal de 10 keV (Podgorsak, 2003).

6.8.3. Teoria de cavidades de Burlin

Burlin reconocié la necesidad de una teoria de cavidades para rayos y que interaccionan en la
cavidad, que una la brecha entre las cavidades pequefias y cavidades muy grandes para las
cuales la influencia de las paredes es despreciable. Para que se presente este fenédmeno el
alcance de los electrones secundarios debe ser similar al tamafo de la cavidad, de tal forma
que una fraccion de los electrones generados en la cavidad no escape de ella. Por lo anterior,

la dosis en el medio esta relacionada con la dosis en la cavidad de la siguiente forma:

2o (5 + Q- (L) (6.19)

m

Donde:
e d es un parametro relacionado con el tamafio de la cavidad en funcién del alcance de
los electrones secundarios.
o d — 1 para cavidades pequefias.
o d — 0 para cavidades grandes.

e (s)¢,es el cociente de los poderes de frenado restringidos entre la cavidad y el medio.

c
o (”pﬁ) es el cociente de los coeficientes masicos de absorcion de energia paracy m.
m

Hay que notar que cuando la cavidad es muy pequefia (d = 1), se recupera la teoria de

Spencer-Attix.
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7. Apéndice B: Marco Teorico

71. Propiedades fisicas de los campos pequeinos

Antes de entrar en detalles, es util establecer: ; Qué es un campo pequefo? La definicion varia

segun los autores, por lo que se tienen distintos enfoques.

Cotidianamente: Campos de 3 x 3 cm? o menores.

A partir de las propiedades del haz: El tamafio del haz por la energia y el medio
seleccionado no puede proporcionar equilibrio lateral de particula cargada y oclusion parcial del

haz de radiacion primario.

A partir de las propiedades del detector: El tamarfio del detector es demasiado grande en

comparacion con el tamafo del campo. Esto puede inducir perturbaciones significativas.

Los factores para determinar si un campo es pequefo son (Das, et al., 2008):
711, El tamaino de la fuente de radiaciéon

Este factor provoca el fendmeno llamado oclusion parcial del haz de radiacion. En la Figura 7-1

se describe de forma geométrica este problema.

Cuando se va disminuyendo el tamafo de campo del haz de radiacién, no solo se bloquea la
radiacién dispersada, sino que se empieza a bloquear igualmente la radiacién directa, por lo
que el colimador bloquea o eclipsa parcialmente el tamafio de la zona de impacto de los
electrones en el blanco (mancha focal), visto desde la perspectiva del detector, produciendo

con ello, una caida abrupta en la dosis.

7.1.2. Tamano del detector

Es un factor muy importante ya que cada uno de los detectores existentes poseen
caracteristicas particulares para su uso. Uno de los problemas involucrados es que hay
perturbacion del haz de radiacion por la simple presencia del detector en el area de medicién;
esto no afecta en campos grandes pero si impacta de manera importante a los campos
pequenos debido a sus dimensiones, de tal forma que el calculo de dosis absorbida en agua
basada en teoria de cavidades y factores de perturbacion, usados en los codigos de practica
IAEA TRS-398 y el AAPM TG-51 no resulta ser preciso (Alfonso, et al., 2008).
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Otro problema presente es la superposicion de penumbras, perfiles con altos gradientes de

dosis y sobreestimacion de la dosis, la cual se observa en la Figura 7-2.

El valor de la dosis medido en el eje central es inferior al que se mide en un campo grande,
esto es debido a que el valor de la dosis maxima en el eje central se ha reducido y el FWHM es
determinado en una posicion mas baja en la curva de penumbra. Cuando el tamafio de campo
es del mismo orden que el del alcance lateral de los electrones, la penumbra de los bordes
opuestos del campo se traslapa, causando un error en la determinacién del tamafo del campo
medido a partir del FWHM, causando especificamente una sobreestimacion de este. En
consecuencia, la penumbra se estrecha cada vez mas cuando se reduce el colimador dando

origen a altos gradientes de dosis.

Figura 7-1: A la izquierda se muestra un campo convencional. A la derecha, al disminuir el tamafio de
campo se percibe la oclusion de la mancha focal del haz al disminuir el ajuste en el colimador. Figura
tomada de (Aspradakis, et al., 2010).

Figura 7-2: Se observa superposicion de penumbra conforme se disminuye el tamafio de campo
provocando que el valor de dosis medida en el eje central sea inferior a lo que se mide en campos
convencionales. Figura tomada de (Das, et al., 2008).
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7.1.3. Alcance de los electrones en el medio

En los campos pequefios no existe equilibrio lateral de particula cargada (LCPE, de las siglas
en inglés lateral charged particle equilibrium), debido a que los electrones secundarios que
abandonan la porcion central del campo son insuficientemente reemplazados por los
electrones dispersados hacia el interior del campo desde el medio que lo rodea, a causa de la
reduccion drastica de la fluencia lateral de electrones. Los electrones que abandonan
lateralmente el campo de radiacion llevan energia fuera del campo, y esta energia no es
compensada. Por lo tanto, no es aplicable la teoria de cavidades de Spencer-Attix que requiere

de la condicion de equilibrio de particula cargada.

Este problema se produce para altas energias y en campos pequefos donde su tamafo es
menor que el alcance lateral de la particula cargada provocando una falta de equilibrio lateral
de particula cargada. El parametro critico para el LCPE es el alcance lateral de los electrones,
que depende de su energia; donde se puede utilizar el cociente de la dosis entre el kerma de
colisiones como una medida del grado de LCPE, tal como se observa en la Figura 7-3 (Li, et
al., 1995).

En la Figura 7-3 se ve que para los tamafos de campos mas pequeinos, 8 es menor que 1
debido al desequilibrio lateral de los electrones, incrementa rapidamente con el radio del haz y
se satura en 1.01 = 0.01 cuando el radio del haz alcanza un cierto valor, ri.cpe. Se puede

suponer un LCPE completo cuando el radio del haz es igual o mayor que r;cee (Li, et al., 1995).

Figura 7-3: El parametro B obtenido a lo largo del eje central para profundidad de 5 cm en un maniqui de
agua vs. los radios 6pequeﬁos de haces incidentes definidos a una SSD de 100 cm para rayos X y una
SSD de 80 cm para *°Co. Los célculos se realizaron mediante la técnica Monte Carlo usando EGS4 para
varios espectros clinicos tipicos. Figura tomada de (Li, et al., 1995).
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Se establece una relacion lineal entre la calidad del haz y el radio minimo requerido para lograr
el LCPE, la cual no es recomendable para diferencias de potencial mayores que 15 MV y

materiales Z altos (Li, et al., 1995).

T.cpelg/cm?] = 5.973 - (TPR%)) — 2.688 (7.1)

La cantidad TPRZ) se explica en la seccion 7.3.2 del Apéndice B.

7.2 Especificacion de la calidad de haz para haces de fotones

Un haz de rayos X se puede caracterizar en términos de su capacidad de penetrar materiales
de composicidn conocida. Esta capacidad de penetracion de la radiacion a menudo se describe
como la calidad de haz (Attix, 1986).

Un indice de calidad de haz o6ptimo para haces de fotones clinicos deberia funcionar
satisfactoriamente sobre todo el rango de energias y aceleradores utilizados en radioterapia.
Una forma ideal para describir la calidad de un haz de rayos X es especificar su distribucion
espectral completa de fotones, es decir, la fluencia de energia en cada intervalo de energia
como se muestra en la Figura 7-4. Desafortunadamente, el conocimiento completo de la
distribucion espectral es dificilmente alcanzable, ni mediante el uso de mediciones directas o
simulaciones Monte Carlo, ni por reconstruccion a partir de mediciones de transmision
(Johnsson, et al., 2000), pero en radioterapia es mas util expresarla en términos de poder de
penetracion en agua, el cual es proporcional a la energia media de los fotones que componen

el haz.
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Figura 7-4: Distribucién espectral de haces de megavoltajes cominmente utilizados en radioterapia. La
imagen de la derecha es un acercamiento a la zona de bajas energias. Los espectros de fluencia para
cada energia se normalizaron de manera que el area bajo la curva fuera igual a la unidad
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Para haces de fotones de baja energia se tiene un parametro simple para especificar su
calidad, éste es llamado capa hemirreductora, y se define como el espesor de material
absorbente que reduce la intensidad inicial a la mitad del valor original (Khan, 2003). Dos capas
hemirreductoras la reducen a una cuarta parte, y asi sucesivamente, n capas hemirreductoras
la reducen por un factor 1/2". La capa hemirreductora esta relacionada con el coeficiente lineal

de atenuacion segun la ecuacion:

x1 == (7.2)

El coeficiente lineal de atenuacion, u, (o primer y segunda capa hemirreductora), asi como la
energia del haz, se ha propuesto como indice de calidad del haz (Brahme & Andreo, 1986)
(Nystréom & Karlsson, 1994).

En haces de fotones de alta energia (megavoltaje), la forma de la curva de dosis en
profundidad medida en condiciones de referencia en agua se ha convertido en una medida de
la calidad del haz (seccién 7.3 del Apéndice B). Pero antes del uso de las razones de dosis
para especificar la calidad de haces de fotones, el parametro que mas frecuentemente era
utilizado en dosimetria era el potencial nominal del acelerador. Los cocientes de la dosis
absorbida se usaron por primera vez como un indice de calidad de haz de fotones en las
recomendaciones dosimétricas de la Asociacion Nordica de Fisicos Clinicos (NACP) (Nordic
Association of Clinical Physics, 1980). Sin embargo, el cociente medido en una unidad de
tratamiento clinico se asocié con el potencial nominal de aceleracion o la energia maxima
nominal, en MV, que se utilizaba posteriormente para la seleccion de los factores de correccion
kq,q, (ver seccion 7.4 del Apéndice B). Andreo y Brahme demostraron que el uso del potencial
nominal del acelerador exclusivamente, ignorando las propiedades reales de penetracion de un
haz clinico, podria llevar a variaciones de hasta el 1.5% en las razones de poderes de frenado
(Andreo & Brahme, 1986).

7.3. Calidad de haz en haces de fotones de megavoltaje para
radioterapia

La evaluaciéon de la calidad del haz juega un papel fundamental en la dosimetria de la
radiacion, pero no ha habido ningun parametro Unico completamente satisfactorio que puede
actuar como un especificador de calidad del haz. Como resultado, los diferentes enfoques se

han vuelto comunes para diferentes propdsitos. Una diferencia importante entre el TG-51
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(Almond, et al., 1999) y el TRS-398 (International Atomic Energy Agency, 2005) consiste en la

especificacion de calidad del haz.

7.3.1. Porcentaje de profundidad a 10 cm de profundidad: %dd(10)x

El protocolo AAPM TG-51 recomienda el %dd(10), como el especificador de calidad de haz en
fotones. Esta cantidad es el resultado del porcentaje de dosis en profundidad en haces de
fotones a 10 cm de profundidad en un campo de 10 x 10 cm?en la superficie de un maniqui de
agua a una SSD de 100 cm. Usando esta cantidad, hay una importante simplificacion en
comparacion con el protocolo AAPM TG-21 (Schulz, et al.,, 1983) ya que no se necesitan
grandes tablas de razones de poderes de frenado ni de coeficientes masicos de absorcion de
energia (Almond, et al., 1999).

La razén fundamental de utilizar %dd(10), como especificador de la calidad de haz de fotones
es proporcionada por (Kosunen & Rogers, 1993), donde se muestra que para cualquier haz de
rayos X por encima de 4 MV, hay una relacion lineal entre las razones de los poderes de
frenado de agua y aire y el %dd(10) para el haz de fotones, con una desviacién estandar de

0.1% (ver Figura 7-5). Matematicamente:

&\ agua
(%) =1.276 — 0.002224 - %dd(10), (7.3)

aire

Figura 7-5: Cocientes de poderes de frenado agua-aire de Spencer-Attix para haces clinicos de fofones
en funcién de %dd(10),. Grafica tomada de (Kosunen & Rogers, 1993).
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La principal complicacion con la medicién de %dd(10), es la contaminacién con electrones que
afecta a la dosis maxima; para energias altas (alrededor de 10 MV o mas) los electrones del
cabezal del acelerador pueden afectar significativamente la dosis en dn.x Yy por lo tanto reducir
el valor medido de %dd(10).. Esta contaminacion con electrones varia segun el tipo de
acelerador. Debido a que es imposible eliminar completamente la contaminacién con electrones
del haz, el protocolo TG-51 recomienda que %dd(10), debe medirse mediante la interposicién
de una lamina de plomo de 1 mm de espesor a una distancia de 50 cm entre el haz y la
superficie del maniqui. Esta configuracion reduce al minimo la contaminacién con electrones
incidente (mas del 95%) en la superficie del maniqui, la lamina de plomo actua como un filtro de
electrones. El uso de una lamina de plomo se recomienda para la medicién de %dd(10), para

energias de 10 MV o superiores (Li & Rogers, 1994).

El %dd(10),, medido con una lamina a 50 cm de la superficie del maniqui, se calcula, como se

recomienda por el TG-51 (Almond, et al., 1999) con:

%dd(10), = [0.8905 + 0.00150 - %dd (10)p,]1%dd (10)pp; [%dd(10)p, = 73%] (7.3)

Si %dd(10)« es menor que el umbral dado anteriormente en la ecuacion 7.4, entonces %dd(10)
= %dd(10)e,. Esta lamina se utiliza solamente cuando se determina la calidad de haz y debe

ser retirada al término de esta medicion.

En el caso de que la lamina de plomo no esté disponible, el TG-51 recomienda usar de forma

provisional la siguiente relacion aproximada para la determinacion de %dd(10),:

%dd(10), = 1.267 - %dd(10) — 20.0; [75% < %dd(10) = 89%] (7.4)

La ecuacion anterior se basa en un ajuste global de datos y en casos extremos puede conducir

a un error en la dosis absorbida de 0.4% (Almond, et al., 1999).

7.3.2. Cociente tejido-maniqui: TPR3)

La idea de obtener cocientes de mediciones de ionizacion o la dosis a dos profundidades se
introdujo por primera vez en el protocolo de dosimetria nordica (NACP) para especificar la
energia del acelerador (Nordic Association of Clinical Physics, 1980). En el protocolo TRS-398
se especifica la calidad de haz en fotones de alta energia producidos por aceleradores de uso
clinico mediante el cociente tejido-maniqui, TPRZ). Esta cantidad se define como la razén de la
dosis absorbida en el isocentro a profundidades de 20 cm y 10 cm de agua para un haz

paralelo de 10 x 10 cm, con una distancia fuente-camara mantenida constante a 100 cm
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(International Atomic Energy Agency, 2005). Aunque en la definicion se usa el término dosis
absorbida, se acepta el cociente de la ionizaciéon a 10 y 20 cm de profundidad, ya que la
variacion de la razén de poderes de frenado agua-aire, con la profundidad es practicamente

despreciable a partir de la profundidad del maximo.

La geometria experimental para la medida del TPR%) se muestra en la Figura 7-6 . El parametro
TPR?{ es una medida del coeficiente de atenuacion efectivo, que describe el decrecimiento
aproximadamente exponencial de una curva de dosis en profundidad de fotones mas alla de la

profundidad del maximo de dosis (Brahme & Andreo, 1986).

Figura 7-6: Configuracion experimental para la determinacion del indice de calidad del haz Q (TPR?)).
La distancia fuente—camara (SCD) se mantiene constante a 100 cm y las medidas se hacena 10 cm y
20 cm de profundidad. El tamaro del campo en la posicion del punto de referencia de la camara es de 10
cm x 10 cm. Se puede usar una camara cilindrica o una plano-paralela. Figura tomada de (International
Atomic Energy Agency, 2005).

Se ha demostrado que el cociente de los poderes de frenado restringidos, para todos los haces
clinicos disminuye con el aumento del TPRZ) en una relacion sigmoidal que ha sido
representada por un polinomio cubico, ajustando los datos mejor que 0.15% (Andreo &
Brahme, 1986) (ver Figura 7-7).
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Figura 7-7: Cocientes de poderes de frenado agua-aire de Spencer-Attix para haces clinicos de fotones
en funcién de TPR2. Gréfica tomada de (International Atomic Energy Agency, 2005).

Usando el TPR?{ como el indice de calidad del haz, Andreo ha calculado los valores kq,q, (ver
seccion 7.4) para una variedad de camaras de ionizacion comercialmente disponibles y haces
de fotones de TPRZ), de 0.5 a 0.84 (Andreo, 1992). Estos valores se presentan en la tabla 14

del protocolo de TRS-398 (International Atomic Energy Agency, 2005).

7.3.3. Diferencias y similitudes entre %dd(10)xy TPR2)

Para los propositos de dosimetria de la radiacion, Kosunen y Rogers (Kosunen & Rogers,

1993) publicaron que el TPRZ? no es un especificador ideal de calidad de haz debido a que:

e Los cocientes de los poderes de frenado para el mismo valor de TPR?) pueden variar
hasta en un 0.5% para haces de rayos X mayores que 4 MV.

e El valor de TPRZ) se vuelve insensible a los cambios de calidad del haz de rayos X
mayores que 4 MV.

e Linealidad de la relacion entre el %dd(10) y las razones de poderes de frenado para
todos los tipos de haces, incluso para aquellos no disponibles en hospitales.

e Tiene poco significado intuitivo.

Por el contrario, %dd(10), en un haz de fotones especifica los cocientes del poder de frenado
con una precision de 0.2% para todos los haces de radiacion de frenado en blancos gruesos,
mantiene su sensibilidad para los rayos de alta energia, y tiene un significado fisico y clinico

simple.
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Por otro lado, Andreo menciona las ventajas de usar el TPR?) como especificador de la calidad

del haz para haces de fotones de alta energia frente al %dd(10)«(Andreo, 2000):

e El método TPR?) es mas sencillo de implementar, ya que evita el uso de un filtro de
plomo y la medicién de la dosis en d.y, la cual es complicado de medir.

e La determinacion del TPRZ{ no requiere correccion de desplazamiento, ni es sensible a
pequenos errores sistematicos en el posicionamiento de la camara en cada
profundidad.

e La variacion de las razones de los poderes de frenado con el TPRZ) estd muy bien
correlacionada, relacionadas mediante un polinomio cubico, ajustandose mejor que un

0.15% practicamente para todos los espectros clinicos.

Aunque la eleccion de uno u otro ha sido objeto de debate en la literatura, esta diferencia tiene
poco efecto sobre el resultado final (0.2%) (Huq, et al., 2001), es decir, el calculo de ko, 0 de
la dosis absorbida en agua. Se afirma que no existe un unico especificador de la calidad del
haz que funcione satisfactoriamente en todas las condiciones posibles, para todo el rango de
energia de los fotones utilizados en radioterapia ni en todos los aceleradores posibles utilizados

en los hospitales y laboratorios (Andreo, 2000).

7.4. Caodigos de Practica para haces de fotones de alta energia

Los nuevos protocolos que se introdujeron fueron el de la AAPM TG-51 (Almond, et al., 1999)
publicado en 1999 y el de la IAEA TRS-398 (International Atomic Energy Agency, 2005)
publicado en el 2000; los cuales fueron desarrollados paralelamente. En consecuencia, estos
dos protocolos son muy similares en sus formalismos y ambos se basan en la calibracion de la
camara de ionizacién en términos de la dosis absorbida en agua en un haz de ®°Co. Estos
nuevos protocolos representan una actualizacion importante de los protocolos anteriores en
varios aspectos: (Almond, et al., 1999) (International Atomic Energy Agency, 2005) (Huq, et al.,
2001)

e El factor de calibracion de la camara de ionizacién esta dado en dosis absorbida en
agua, en lugar de exposicion o kerma en aire.

e La incertidumbre se reduce ya que las medidas basadas en calibraciones en aire, en
términos de kerma en aire, requieren factores de conversion dependientes de la camara

para determinar la dosis absorbida en agua. Estos factores de conversién no tienen en

63



cuenta las diferencias individuales entre camaras de un mismo tipo. Por el contrario, las
calibraciones en términos de dosis absorbida en agua se pueden realizar en
condiciones similares a las medidas posteriores en el haz del usuario, de forma que se
tiene en cuenta la respuesta de cada camara individual.

e El usuario no necesita calcular factores de correccion teéricos.

¢ No se necesitan grandes tablas de poderes de frenado ni de coeficientes de absorcion
de energia.

e Utilizacion de un formalismo sencillo.

La sencillez de los formalismos se hace evidente cuando se considera la ecuacion basica
general de los protocolos TG-51 y TRS-398 para la determinacion de dosis absorbida en agua
(con una diferencia minima en la nomenclatura, en esta tesis se utilizara la notacién del TRS-
398):

TRS — 398: DW,Q = MQ - ND,W,QO - kQ'QO (75)
TG—51: DI=M - kq - Noooo (7.6)

Donde:

e Mgo0 M es la lectura del detector corregida por las magnitudes de influencia temperatura
y presion, calibracion del electrémetro, efecto de polaridad y de recombinacion de iones,
segun se describe en (Almond, et al., 1999) y (International Atomic Energy Agency,
2005).

L ND,W,QO (0] N6OCO

D,w

es el factor de calibracion del dosimetro, en términos de la dosis
absorbida en agua, suministrado por un laboratorio de calibracion dosimétrica para la
calidad del haz de referencia Qy, usuaimente *Co.

e kg,,0 kaqes el factor de correccion por las diferencias en la calidad del haz del usuario
Q con respecto al haz de referencia Q. La calidad de referencia Q, normalmente usada
para la calibracién de camaras de ionizacién es la radiacién gamma del ®°°Co. Si ésta es

la utilizada por el usuario, el valor del factor de correccion es 1.

Su aplicacion permite la calibracion de los haces de radiaciéon de fotones en términos de dosis
absorbida en agua, bajo condiciones de calibracién que son denominadas condiciones de
referencia, que dependen de la calidad del haz (Almond, et al., 1999) (International Atomic

Energy Agency, 2005):
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e Distancia fuente superficie SSD = 80 o 100 cm, o distancia fuente al eje del isocentro
del equipo SAD =80 o 100 cm.

e Tamafio de campo de 10x10 cm? para fotones.

e Profundidad de colocacién de la cdmara en agua para fotones de 5 0 10 g/cm?

e Tamafio del maniqui de 30 x 30 x 30 cm®.

El factor de correccion por la calidad del haz,k, o, se define como el cociente entre los factores
de calibracién de la camara de ionizacion, en términos de la dosis absorbida en agua, en las
calidades Q y Qo (International Atomic Energy Agency, 2005):

k _ Nowo _ Dw,o/Mg (7.7)
Q.Qo ND,W.Qo Dw,Qo/MQo

Idealmente, el factor de correccion por la calidad de haz deberia ser medido directamente para
cada detector utilizando la misma calidad que el haz del usuario; no obstante, esto no es
posible en la mayoria de los laboratorios de calibracion. Sin embargo, cuando no se tienen
disponibles datos experimentales o es dificil medir k, o, directamente, el valor de los factores
de correccion puede ser calculado tedricamente. La forma de hacer el calculo tedrico es
haciendo uso de la teoria de cavidades de Bragg-Gray (seccion 6.8.1). Se puede deducir una
expresion para kg o, comparando la ecuacion con el formalismo usado en los codigos de
practica (Schulz, et al., 1983) y (International Atomic Energy Agency, 1987), donde la dosis en
aire Dg;r o €n la cavidad de la camara de ionizacion puede ser convertida en dosis absorbida en

agua D,, o (Andreo, 1992), con:

DW,Q = Dair,Q ’ (S(‘ivir)Q ’ PQ = ND,air : MQ ) (Sc‘;vir)Q ) PQ (7.8)
Donde:

e Np.ires el factor de calibracion para la camara de ionizacion, en dosis en aire.
e (szir)o €s el cociente de los poderes de frenado restringidos entre agua y aire.

e Pqes el factor de correccion por perturbacion que toma en cuenta las diferencias con un
detector ideal, aplicado al detector presente en el medio. Este parametro contiene el
producto directo de los siguientes factores de influencia: pwai, Peiec; Prepi Y Pion, 10S cuales
corrigen las perturbaciones causadas por la presencia de la pared de la camara y del
electrodo central, por el punto efectivo de medicion y por recombinacién idnica,
respectivamente. Dichos factores estan incorporados experimentalmente bajo las

condiciones de calibracion en la medicion de Np o, -
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Y D.i;qSe puede escribir como:

Mg . Wair
V' pair e

Dair,Q = (7.9)

Donde:

* pares la densidad del aire en condiciones estandar de presion y temperatura.

e Ves el volumen efectivo de aire en la cavidad de la camara de ionizacion.

Wair , . . . . .
e —es la energia promedio requerida para producir un par de iones en el aire.

Por lo tanto, usando la ecuacion 7.10 en la ecuacion 7.9, se puede reescribir la ecuacion 7.8
como:
(sair)g  Po  Wairg

e e (7.10)

k W
Q.Qo (Sair)QO Pg, (Wair)Qo

Esta ecuacién es valida para todos los tipos de haces de alta energia. A menudo en terapia de

haces de fotones se supone que Wair/e es independiente de la calidad de la radiacion

(International Atomic Energy Agency, 2005), entonces la ecuacion 7.11 se simplifica como:

(g Pq

—_— 7.11
C (717

leQO ~

Sin embargo, deberia destacarse que cuando se comparen determinaciones experimentales y

tedricas de kg o,, €s la ecuacion 7.11 completa la que se debe aplicar, en lugar de la ecuacion

7.12 que es aproximada (International Atomic Energy Agency, 2005).

7.5. Estructura de las curvas de dosis en profundidad

Conforme un haz incide en un material, la dosis absorbida en el medio varia con la profundidad.

Esta variacién depende de ciertas condiciones, como:

e Laenergiadel haz

e La profundidad

e Eltamafio de campo

e Ladistancia fuente-superficie

e El sistema de colimacioén del haz
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Por lo que el calculo de la dosis en el medio involucra consideraciones relacionadas con estos
parametros mientras afectan la distribucion de dosis en profundidad (Khan, 2003). Un haz
puntual de fotones propagandose a través del aire o del vacio se rige por la ley del inverso
cuadrado de la distancia; mientras que un haz de fotones propagandose a través de un medio
material, por otro lado, es afectado no solo por la ley del inverso cuadrado, sino también por la
atenuacion y dispersion del haz de fotones dentro del maniqui o del paciente (Rogers, 2014).

La Figura 7-8 muestra la estructura de las curvas de dosis en profundidad.

Figura 7-8: Curva de porcentaje de dosis en profundidad (PDD) para un haz de fotones de 24 MV en un
maniqui de agua normalizada en la dosis maxima. También se muestra el kerma al agua. Figura tomada
de (Rogers, 2014).

Estas curvas tienen algunos componentes que enseguida se enlistan:
7.51. Dosis en la superficie

Como se observa en la Figura 7-8, la curva de PDD decrece con la profundidad a partir de la
profundidad de dosis maxima. Para haces de fotones de megavoltaje la dosis en la superficie
es menor que la dosis maxima. En cambio, en el caso de haces de ortovoltaje y energias bajas,

la dosis en la superficie coincide con la dosis maxima.

7.5.2. Region Build-Up

La region de incremento se encuentra entre la superficie del maniqui y el punto de dosis
maxima. Esta se produce para haces de fotones de alta energia, la dosis aumenta
acumulandose hasta que se alcanza el equilibrio transitorio de particula cargada a una
profundidad donde la dosis es maxima (d.x). El espesor de la region de incremento dependera

del alcance de los electrones creados y de la atenuacion del haz(ver la seccion 7.5.3).
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El efecto de la regiébn de incremento da lugar a lo que clinicamente se conoce como skin-
sparing effect o en espafiol como “efecto de proteccion a la piel”. Para haces de megavoltaje,
por ejemplo los de °°Co y mayores energias, la dosis en superficie es mucho menor que Dpay.
Esto presenta una ventaja diferente sobre los haces de baja energia para los cuales Dyayx
ocurre en la superficie de la piel. Asi, en el caso de haces de fotones de alta energia, se
pueden entregar dosis mayores a lesiones localizadas a profundidades grandes dentro del

cuerpo sin exceder la dosis limite a la piel.
La fisica de la region de incremento se puede explicar como sigue:

1) A medida que el haz de fotones de alta energia entra en el medio material, se generan
electrones de gran energia en la superficie y en las capas subsecuentes.

2) Estos electrones depositan su energia a una profundidad diferente a la de su sitio de
origen.

3) Debido a 1 y a 2, la fluencia de electrones, y por lo tanto la dosis absorbida, se
incrementan con la profundidad hasta que se alcanza un maximo. Sin embargo, la
fluencia de energia de los fotones decrece continuamente con la profundidad, dando
como resultado, que la produccion de electrones también decrezca con la profundidad.
El efecto neto es que mas alla de una cierta profundidad, la dosis eventualmente
empezara a decrecer. Con los haces de baja energia, el alcance de los electrones es
tan pequefio que el efecto de la regién de incremento no se observa y la dosis

disminuye continuamente conforme se incrementa la profundidad.

7.5.3. Profundidad de dosis maxima: dmax

El valor de la dosis maxima D,,,, ocurre a una profundidad d,,.,. En un tamano de campo de 10
cm x 10 cm, cuando se aumenta la energia del haz, la profundidad de dosis maxima se mueve

a profundidades superiores.

Las distribuciones de dosis en el eje central del haz en el interior de un maniqui (usualmente
agua) son usualmente normalizadas a la profundidad de dosis maxima d ., y referidas como

distribuciones de porcentaje de dosis en profundidad (PDD, percent depth dose).

Dqo(d,AfE)

PDD(d, A, f,E) =100 - — —

(7.12)

Donde:
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e deslaprofundidad en el maniqui de agua.

e dnax €s la profundidad de dosis maxima.

e A es el tamafo de campo en la superficie del maniqui de agua.
e fes ladistancia fuente superficie del maniqui.

/\
| \

Figura 7-9: Geometria para la medicion de PDD (d,A,f,E). La dosis absorbida en el punto P es medida a
la profundidad de d,.x y la dosis absorbida en el punto Q es medida a la profundidad de d. Adaptado de
(Podgorsak, 2003).

7.5.4. Region de atenuacion

A profundidades mayores que la profundidad de D, la dosis disminuye a causa de la
dispersion y atenuacion del haz de fotones y efectos de la ley del inverso cuadrado de la
distancia.

7.5.5. Regiéon de decremento

Se produce cerca de la superficie de salida del maniqui, debido por la falta de retrodispersion
desde el aire en comparacién con material del maniqui (Rogers, 2014).
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