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1 INTRODUCCION

1.1 Justificacion

Los avances tecnoldgicos han permitido mejorar significativamente la
administracion de la dosis en los centros de radioterapia debido al uso de campos pequefios
en diferentes técnicas de radiocirugia como la radioterapia de intensidad modulada (IMRT
por sus siglas en ingles ) y la radiocirugia estereotactica (SRS por sus siglas en ingles), que
son técnicas avanzadas y especializadas para tratar tumores, malformaciones arteriovenosas
cerebrales inoperables y otras lesiones intracraneales y fuera de la region craneal
(radiocirugia estereotactica SBRT por sus siglas en ingles) (Das 1J 2008, Heydarian M
1996). Los campos pequefios permiten impartir una alta dosis al volumen blanco y limitan
el dafio al tejido normal u 6rganos de riesgo, lo cual es sumamente ventajoso pues se logra
un mejor control local favoreciendo la tolerancia a la radioterapia (Laub WU 2003).

La entrega de dosis con haces pequefios requiere la distribucion exacta, precisa y
Optima, ademas de garantizar que la posicion y las dimensiones del campo coincidan con el
volumen blanco, por lo cual se propone realizar dosimetrias absoluta y relativa de alta
resolucion (Laub WU 2003, Heydarian M 1996). Sin embargo, el uso de campos pequefios
y gradientes localizados genera incertidumbres adicionales que no estaban presentes o que
no eran de gran importancia en campos convencionales (Stasi M 2004).

Los campos pequefios presentan nuevos desafios dosimétricos como lo son la
pérdida lateral de equilibrio de particulas cargadas (LCPE) y la oclusion parcial de la fuente
generando penumbras pronunciadas y superpuestas. Ademas, se deben aplicar correcciones
por perturbacion y sensibilidad debido a que el volumen del detector es comparable con las
dimensiones del campo y por la composicion atémica del detector por el efecto de la
variacion del espectro electrénico que induce variaciones en la relacion de poderes de
frenado en agua y aire (Stasi M 2004).

En particular, los equipos de radioterapia de alta precisién en ocasiones no pueden
proporcionar configuraciones en condiciones de referencia como las definidas por el cddigo
de practicas del Organismo Internacional de Energia Atomica (OIEA) TRS 398 (Andreo P
2000). Si la salida del haz o los diferentes factores son extrapolados o medidos
incorrectamente se pueden generar grandes errores dosimétricos o incertidumbres
sistematicas al implementar los valores medidos en los sistemas de planificacion, dando
lugar a tratamientos erréneos y, en consecuencia, conduciendo a incidentes o accidentes
radiologicos (Azangwe G 2014, Francescon P 2012).

Como respuesta a los nuevos desafios que los campos pequerios generan el OIEA,
junto con la Asociacion de Estados Unidos de Fisicos en Medicina (AAPM, por sus siglas
en inglés) propone el reporte técnico TRS 483 “Dosimetria de campos pequefios estaticos
usados en radioterapia externa” (Palmans H 2017) el cual es un codigo de précticas para
haces de campos pequefios.



Debido a las nuevas dificultades que los campos pequefios presentan y a la
exigencia de sus aplicaciones, es importante observar el efecto en la determinacion de la
dosis del nuevo protocolo en comparacion con el antiguo protocolo.

1.2 Objetivo

Realizar calculos con un cddigo Monte Carlo (MC) para obtener la dosis impartida
en un tratamiento de radiocirugia que utiliza campos no convencionales de radiacion.

1.3 Metas

e Obtener los factores de correccion por volumen y por densidad para dosimetros de LiF:
Mg,Tide 1 X 1 x 1 mm3 (microcubos).

e Determinar la dosis impartida a los microcubos en campos de 10 x 10,3 x 3,1 x 1

e Validar los célculos realizados con el cdigo MC usando los resultados experimentales
de la dosis impartida a microcubos (Pefia Jiménez 2015).

e Determinar la dosis impartida a los microcubos y a agua en un plan de radiocirugia que
se va a modelar con el maniqui, el acelerador y el microcubo.

e Comparar los resultados para LiF y agua.



2 CONCEPTOS BASICOS

2.1 Radiacién

Se define la radiacion como la propagacion de energia a través de un medio material
0 vacio, esta energia es transportada por particulas o por radiacion electromagnética.
Dependiendo de la energia, la radiacion se clasifica como: radiacion ionizante y no
ionizante (Podgorsak 2005).

2.1.1 Radiacion ionizante

Es un tipo de radiacion que genera ionizacion en los &tomos de la materia con la que
interacciona. Ya que la energia para arrancar un electron de valencia del atomo se
encuentra entre los 4 y 25 eV, es necesario que la radiacion transporte esta energia (ya sea
como energia cinética 0 como energia cuantica) para ser llamada radiacion ionizante (Attix
2008).

Los principales tipos de radiacion ionizante son:

. Rayos y

. Rayos X

. Electrones y positrones rapidos y particulas B~y g+
. Particulas pesadas cargadas

. Neutrones

2.2 Rayos X

2.2.1 Descubrimiento de los rayos X

En la década de 1890 se tenia un gran interés en el estudio de los rayos catodicos
pues se suponia que estos tenian una intima relacion con los atomos. En un intento de
estudiarlos, en 1895 Wilhelm Roentgen (figura 2.1) noté una pantalla fosforescente
brillando vividamente en la habitacién obscura, Roentgen se dio cuenta de que se trataba de
un tipo de radiacion distinta de los rayos catodicos, ademas no se afectaba por los campos
electromagnéticos y era mucho mas penetrante que los rayos catddicos, aparentemente
estos rayos fueron producidos debido a que los rayos catédicos bombardeaban las paredes
del tubo de vacio (Thornton ST 2012).



Figura 2.1. Wilhelm Roentgen (1845-1923).

Roentgen estudio su transmision y atenuacion a traves de distintos materiales .
debido a su naturaleza desconocida. los llamé rayos X, ademés mostré que podia obtener
una imagen de los huesos al dejar pasar los rayos X sobre la mano, como se muestra en la
figura 2.2, lo que llevo a un grande y rapido desarrollo de la utilizacion de los rayos X en
aplicaciones médicas (imagenologia, intervencionismo, tratamiento, etc.). Por este
descubrimiento Roentgen recibio el premio Nobel de Fisica en 1901 (Thornton ST 2012).

Rayos X

Mano

Figura 2.2. Radiografia de la una mano.



2.3 Interaccidn de los rayos X con la materia

2.3.1 Atenuacion exponencial

Cuando un fotdn interacciona con la materia puede ser absorbido o dispersado, si el
foton es absorbido desaparece y parte o toda su energia es transferida a la materia; si el
foton es dispersado, se desvia de su trayectoria original y en este proceso puede 0 no
transferir energia al medio. Si el foton no interacciona con la materia la atravesara
siguiendo su trayectoria original.

Si un haz angosto y monoenergético con un gran nimero N, de fotones atraviesa un
material de espesor x en cm, es atenuado (debido a la absorcion o dispersion) y el nimero
de fotones N (x) que atraviesa el medio sin interaccionar esta dado por (Attix 2008):

N(x) = Nye H* 2.1

Donde u es el coeficiente lineal de atenuacion y depende la energia del foton y del
nlimero atémico del medio, su unidad es cm™,

El coeficiente lineal de atenuacion depende del estado fisico del medio, al dividirlo
entre la densidad del medio se obtiene el coeficiente méasico de atenuacion u/p que es
independiente del estado fisico y su unidad es cm?/g.

En dosimetria son relevantes los coeficientes masicos de transferencia de energia y
de absorcién de energia los cuales se definen en las ecuaciones jError! No se encuentra el
origen de la referencia. y jError! No se encuentra el origen de la referencia.,
respectivamente.

(&) - (E)@ 2.2

p p/ hv

(#Lb) _ (ﬁ)@ 23
p p/ hv

Donde E,, es la energia promedio transferida a particulas cargadas (electrones y
positrones) por los rayos X y E,, es la energia promedio depositada por las particulas
cargadas en el medio (Attix 2008).

En la figura 2.3 se presentan los coeficientes masicos de absorcion de energia para
aguay para LiF.



Coeficiente masico de absorcidén de energia como funcion de la energia
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Figura 2.3. Coeficiente masico de absorcién de energia como funcién de la energia,
para aguay para LiF (NIST 2022).

2.3.2 Procesos de interaccién

Existen seis tipos de interacciones de los rayos X con la materia, los cuales se dan a
continuacion:

1)  Efecto Compton

2)  Efecto fotoeléctrico

3) Produccion de pares

4) Dispersion de Rayleigh
5)  Dispersion de Thomson

6) Interacciones fotonucleares

De estos, los mas importantes son el efecto Compton, el efecto fotoeléctrico y la
produccidn de pares ya que en estos transfiere energia a particulas cargadas, por otro lado la
dispersion de Rayleigh es elastica y en este caso el foton solamente se redirige sin pérdida
de energia, para el caso de la dispersion Thomson también habra solo una redireccion en su
trayectoria, finalmente las interacciones fotonucleares son significativas para fotones con
energia mayor o igual a 10 MeV (Attix 2008).

La importancia de los tres primeros efectos depende de la energia del fotdn
incidente (E = hv) y del numero atomico Z del medio con el que interacciona (Attix 2008).
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2.3.3 Efecto Compton

El efecto Compton es una colision elastica entre un foton y un electron libre (se
entiende por libre que el electron tiene una energia de enlace mucho menor que la energia

del foton incidente) (Cember H 1969).

Si en una colision entre un foton y un electron libre se conservan el momento y la
energia es imposible que toda la energia del foton sea transferida al electron, en
consecuencia, se tendra un nuevo foton, llamado foton disperso, el cual tendra menor

energia que el fotdn original, este proceso se muestra en la figura 2.4 (Cember H 1969).

M Electrén expu lsgdo
N

incidente

Foton dispersado
e=he

A

Electran libre
E=myc? p=0

L]

Fotdn incidente ¢
E - |!: . p:ﬂ
A A

Q

Figura 2.4. Dispersion Compton

Electran dispersado
E=mc? p=mv

De acuerdo con la figura 2.4 y a que hay conservacion de energia y de momento, se
tienen las relaciones jError! No se encuentra el origen de la referencia., jError! No se
encuentra el origen de la referencia. y jError! No se encuentra el origen de la

referencia.:

c
2 2
moc” +—=mc* +—
A A

h_h 0+

3 = 37 cos mv cos @
h

0 =Tsen9—mvsen<p

24

25

2.6



donde m, es la masa en reposo del electron, h la constante de Planck, c la velocidad de la
luz en el vacio, A la longitud de onda del foton incidente, A™ la longitud de onda del foton
dispersado, 6 el angulo del fotdn dispersado, ¢ el angulo del electron dispersado, v la
velocidad del electrén, T la energia cinética del electron una vez dispersado y m la masa
del electron (Cember H 1969).

Resolviendo el sistema de ecuaciones anterior, resulta que el cambio o corrimiento
en la longitud de onda es:

, h o
A=A —-A=——(1—-cosf) =0.0242(1 —cosB) A 2.7
moC

De la ecuacion 2.7 se puede ver que el cambio de la longitud de onda no depende de
la energia del foton incidente ni del material con el que interacciona, solo depende del
angulo de dispersion (Cember H 1969).

Y la relacion de los angulos de dispersion del electron y el fotdn esta dada por:

0 hv
cot (E) = {1 - mocz}tango 2.8

Ademas, de la conservacion de la energia, se tiene que la energia cinética del
electron es:
hc hc

T=—_—_ = —h' 2.9
T hv — hv

La dispersion Compton también cobra relevancia en la fisica de la salud, porque un
foton de alta energia transfiere una fraccion mayor de esta a un electrén que un foton de
baja energia (Cember H 1969).

El coeficiente de atenuacion para el efecto Compton es la probabilidad de una
interaccién de Compton con un electron por unidad de longitud, esta disminuye al aumentar
la energia cuéntica y es casi independiente del nimero atomico Z del medio, en la figura
2.5 se muestra el coeficiente méasico de atenuacion para el proceso Compton o/p (Attix
2008).
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Figura 2.5. Coeficientes mésicos de atenuacion para los procesos de dispersion de
Rayleigh oz /p y de Compton o /p, fotoeléctrico 7/p y de produccién de pares x/p en
carbono.

2.3.4 Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico es una interaccion entre un foton de baja energia y un
electron fuertemente ligado, donde la energia de ligadura es igual o menor que la energia
del fotdn, basicamente se tiene una ionizacion en la cual el electron liberado conocido
como fotoelectrdn tiene una energia cinética dada por la ecuacion 2.10:

Tpe = hv — E, 2.10

Donde T, es la energia cinética del fotoelectron, h la constante de Planck, v la
frecuencia del foton y E, la energia de ligadura del electron (Attix 2008).

El efecto fotoeléctrico es mas probable que ocurra para fotones de baja energia y los
materiales de alto nimero atdmico (figura 2.5). El coeficiente masico de atenuacion para
este efecto t/pes proporcional a Z3/hv3, es decir depende fuertemente del nimero
atomico Z del medio (Cember H 1969).

2.3.5 Produccion de pares

Este proceso se da cuando un foton interacciona y da lugar a un electrén y un
positron en un campo de fuerzas de Coulomb, més frecuentemente cerca de un ndcleo
atdbmico como se observa en la figura 2.6, o en el campo de un electron teniéndose que en
este proceso, debido a que el electron con cuyo campo interacciona el foton también
adquiere energia cinética, se tiene la expulsion de dos electrones y un positron, por esta
razon se llama produccion de tripletes. Para que se tenga produccion de pares cerca de un



niicleo, se requiere una energia minima del foton igual a 2myc? y cerca de un electrén una
de 4myc? (Attix 2008).

Nucleo

Electrones

Figura 2.6. Produccion de pares.

El coeficiente masico de atenuacion para la produccion de pares x/p (figura 2.5) es
aproximadamente proporcional a Z, por lo tanto, es cada vez mas importante a medida que
aumenta el nimero atémico del material absorbente (Cember H 1969).

Después de la produccion del par, estos se proyectan en la direccion hacia adelante,
posteriormente el positron interaccionard con un electron aniquilandose y generando dos
fotones de aniquilacion (Cember H 1969).

2.4 Interaccion de los electrones con la materia

Las particulas cargadas interaccionan con mas de un electrén y con los nicleos de
los &tomos presentes en la materia, en estas interacciones se tienen pequefias transferencias
de energia. Por ejemplo, los electrones incidentes al atravesar interaccionan con el nicleo y
los electrones orbitales de los atomos a través de interacciones de Coulomb, en estas
interacciones se tienen colisiones entre el electrén incidente y un electrén orbital o un
nacleo de un atomo, estas pueden ser elasticas o inelasticas. Si la colision es inelastica, el
electrén incidente se desvia de su trayectoria original y parte de su energia es transferida a
un electron orbital o se emite como radiacion de frenado; si la colision es elastica el
electrén incidente se desvia de su trayectoria original, pero conserva su energia (Attix
2008).

2.4.1 Tipos de interaccion

El tipo de interaccion que experimente el electron incidente con un atomo se
caracteriza en términos del radio atobmico a y el pardmetro de impacto b (ver figura
2.7Figura 2.7) que se define como la distancia perpendicular entre la direccion de la
trayectoria del electrdn antes de la interaccién y el nlcleo atdmico (Attix 2008).
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Trayectoria del electrén

7y
44— Parametro de impacto

©
> @

b

Nucleo

Radio atomico

Figura 2.7. Interaccion de los electrones con la materia

Colision suave (b > a)

El electron interacciona con todo el &tomo excitdndolo a un nivel de energia mayor
0 ionizandolo, sacando un electrén de valencia, el efecto neto resulta en una
pequefa transferencia de energia (del orden de eV), como estas colisiones son mas
probables y numerosas, entonces aproximadamente la mitad de la energia total
transferida a los electrones se debe a este tipo de interacciones (Attix 2008).

En medios condensados como liquidos y solidos estas colisiones dan lugar a
efectos de polarizacién y, si la velocidad de los electrones en el medio es mayor que
la de la luz en ese medio, la energia gastada por los electrones puede ser emitida
como luz coherente blanca-azul, a este efecto se le conoce como efecto Cerenkov, el
cual es irrelevante en fisica radioldgica (Attix 2008).

Colision fuerte (b~a)
El electrén colisiona con un electron orbital y le transfiere una fraccion apreciable
de su energia cinética sacandolo del &tomo con una energia cinética considerable, a
este electron se le conoce como rayo &, estos rayos tienen energia suficiente para
sufrir interacciones coulombianas y pierden su energia a lo largo de una trayectoria
diferente del electrén primario (Attix 2008).
Las colisiones fuertes son pocas en comparacion con las colisiones suaves,
pero la fraccion de energia que pierden los electrones incidentes son comparables.
Cuando los electrones son expulsados de las capas se emiten rayos X y/o
electrones Auger, por lo que parte de la energia transferida al medio puede ser
transportada lejos de la trayectoria original del electron incidente por los rayos X o
los rayos y (Attix 2008).

Interaccion coulombiana con el campo externo del nacleo (b < a)
En la mayoria de estas interacciones los electrones son dispersados elasticamente y
no emiten rayos X ni excitan al nucleo perdiendo Unicamente la energia necesaria
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2.4.2

para que haya conservacion de momento, por lo que no es un mecanismo importante
de transferencia de energia, pero si de desviacion de la trayectoria de los electrones
(Attix 2008).

Si el electron incidente sufre una colision inelastica con el nicleo atomico
entonces se emite un rayo X el cual puede tener energia desde cero hasta la energia
cinética del electron incidente dando origen a lo que se conoce como radiacion de
frenado o bremsstrahlung, esta energia depende del pardmetro de impacto b, entre
mas pequefio sea el parametro de impacto, el fotdn emitido sera mas energético. La
seccion eficaz diferencial atémica del bremsstrahlung es proporcional a z2 e
inversamente proporcional a M2 donde z y M son el nimero atémico y la masa de la
particula cargada, respectivamente, teniéndose que los electrones presentan un
efecto significativo en la emision de la radiacion de frenado (Attix 2008).

La radiacion de frenado es un efecto importante en la disipacion de energia
para materiales de Z grande, pero es relativamente insignificante en materiales de Z
pequefio para electrones con energias menores que 10 MeV (Attix 2008).

Poder de frenado
Es 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 de energia cinética T, en un medio de
nimero atémico Z, el poder masico de frenado es el poder de frenado dividido por la
densidad del material (Attix 2008). El poder de frenado se divide en:

Poder de frenado de colision: es la rapidez de pérdida de energia por unidad de
longitud de trayectoria debida a la suma de las colisiones suaves y fuertes, se
produce ionizacién y excitacion de los atomos del medio contribuyendo a la dosis
cerca de la trayectoria de la particula cargada (Attix 2008).

Poder de frenado radiativo: Es la rapidez de pérdida de energia por unidad de
longitud de trayectoria debida a interacciones radiativas, originando radiaciéon de
frenado, la energia gastada es llevada lejos de la traza por los fotones (Attix 2008).

En general el tratamiento tedrico de los poderes de frenado es complejo, sin

embargo, existen tablas donde se tabulan estos valores para diferentes energias.

Los poderes masicos de frenado de colision para agua y TLD-100 se presentan en la

figura 2.8Figura 2.8.
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Poder masico de frenado de colisiéon como funcién de la energia
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Figura 2.8. Poder mésico de frenado de colision como funcién de la energia para
aguay para TLD-100 (Attix 2008).

2.4.3 Alcance

El alcance R de una particula cargada de un tipo y energia dados en un medio es el
valor esperado de la longitud de trayectoria p que sigue hasta que llega al reposo (ver la
figura 2.9) (Attix 2008).

El alcance proyectado (t) de una particula cargada de un tipo y energia dados en
un medio dado es el valor esperado de la mayor profundidad de penetracion tr de la
particula en su direccion inicial (Attix 2008).

VACUUM MEDIUM
PCP
To A .
0 B
]
—
t

Figura 2.9. Alcance y alcance proyectado (modificada de (Attix 2008)).
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2.5 Magnitudes y unidades que describen el campo de radiacion.

2.5.1 Fluencia de particulas

Se define como el numero de particulas dN, que inciden sobre una esfera de
volumen dv y que cruzan perpendicularmente la maxima area da circunscrita en la esfera,

en un intervalo de tiempo t (figura 2.10) (Attix 2008).
dN,
b =

da

Las unidades de ® son: m~2 o cm™2.

Ezsfera §

Area del maximo
circulo inscrito en
la esfera A o dA

Yolumen: ¥ o dv

Rayo atravesando masa: m o dm

|z esfera

2.11

Figura 2.10. Caracterizacion del campo de radiacion en un punto P (Attix 2008).

2.5.2 Fluencia de energia

Es el valor esperado de la energia radiante dR (excluyendo la energia de las masas
en reposo) que llevan las N, particulas que entran e inciden sobre la superficie de una

esfera infinitesimal de seccion transversal maxima da (Attix 2008).

_dR
" da

Para el caso de un haz monoenergético:

R =EN

Y entonces se tiene que:

§ =Ed

212

2.13

2.14
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Su unidad es: J/m?, J/cm?.

2.5.3 Tasa de fluencia de particulas
Es el cambio de la fluencia d® durante un intervalo de tiempo dt, dado por:
. do

= 2.15
¢ dt

Su unidad esm=2s 1 o cm™2s71.

2.5.4 Tasa de fluencia de energia

Es el cociente dys por dt, donde ds es el incremento de la fluencia de energia en un
intervalo de tiempo dt.

dy

=— 2.16
v dt

Para el caso de un haz monoenergético la ecuacién 2.16 se simplifica de la siguiente
manera.se tiene que

y=Ed 2.17

Su unidad es: J/m?s, J/cm?s.

2.6 Magnitudes y unidades dosimétricas

2.6.1 Kerma

La palabra kerma es un acrénimo en inglés de energia cinética liberada por unidad
de masa (kinetic energy released per unit mass), el kerma esta definido para radiacion
indirectamente ionizante como campos de fotones y neutrones (Attix 2008).

Se define como el valor esperado de la energia transferida a particulas cargadas por
unidad de masa en un punto de interés, incluyendo pérdidas de energia radiativas, pero
excluyendo energia pasada de una particula a otra, el kerma se denota por K, se divide en
kerma de colision (K.) y kerma de radiacion (K,.), y se define de la siguiente manera (Attix
2008).

dE,,
dm

K=K, +K, = 2.18
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Donde dE,, es el valor esperado de la energia transferida en un volumen dV en un
punto P durante un intervalo de tiempo y dm es la masa en el volumen dV'.

Para un espectro de fotones el kerma esta relacionado con la fluencia de energia
mediante la ecuacion 2.19.

K= f Emaqu(E)-(”ﬁ) - dE 2.19

E=0 P/gz

donde yr(E) es la distribucion diferencial de la fluencia de energia de fotones, (%) es
E.Z

el coeficiente masico de transferencia de energia para una energia E y algin material Z.
Su unidad es: Gy donde 1Gy = 1%.
2.6.2 Kerma de colision

El kerma de colisién es aquella energia que la particula cargada liberada por la no
cargada gasta posteriormente en interacciones de Coulomb con electrones atémicos del
medio absorbente, es decir es la energia gastada en la produccion de excitaciones e
ionizaciones por unidad de masa (Attix 2008).

Se define como el valor esperado de la energia transferida neta a particulas cargadas
por unidad de masa en un punto de interés, excluyendo las pérdidas de energia radiativas y
la energia pasada de una particula a otra (Attix 2008).
K - dEL

c

2.20

dm

Donde dEP es el valor esperado de la energia transferida neta en el volumen finito
dV durante un intervalo de tiempo en un punto P y dm es el diferencial de masa asociada al
volumen dV.

El kerma de colision estd relacionado con la fluencia de energia mediante el
coeficiente masico de absorcion de energia.

K, = f Emaqu(E)-(“ﬂ) - dE 221

E=0 P /g

donde yr(E) es a la distribucion diferencial de la fluencia de energia de fotones, (’%) es
E.Z

el coeficiente masico de transferencia de energia para una energia E y algin material Z.

Su unidad es: Gy donde 1 Gy = 1 k]—g.
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2.6.3 Kerma de radiacién.

El kerma de radiacién es la energia utilizada en interacciones radiativas con el
campo de fuerzas de Coulomb del nucleo atdmico, produciendo emision de rayos X, esta
energia es trasportada lejos por los fotones (Attix 2008).

2.6.4 Tasade kerma

Es el cambio en el kerma K en un intervalo de tiempo dt.

dK

K=— 2.22
dt

Su unidad es: Gy/s.
2.6.5 Dosis

Se define como el valor esperado de la energia impartida a la materia por unidad de
masa en un punto de interés. Para el caso de particulas no cargadas (radiacion
indirectamente ionizante) como los fotones, estos transfieren su energia a particulas
secundarias cargadas, las cuales transfieren parte de su energia cinética al medio y otra
parte de su energia se pierde en forma de radiacion (bremsstrahlung, aniquilacién de
particulas) (Podgorsak 2005). La dosis absorbida esta dada por la ecuacion 2.23:

_ de
b=- 2.23

donde de es el valor esperado de la energia impartida en el volumen finito dV durante un
intervalo de tiempo en un punto P y dm es la masa asociada al volumen dV'.

Su unidad es: Gy.
2.6.6 Tasa de dosis

Es el cambio en la dosis D en un intervalo de tiempo dt.
. dD
D j—

=— 2.24
dt

Su unidad es: Gy/s.
2.7 Equilibrio de particula cargada (EPC)

El equilibrio de particula cargada es una condicion que permite relacionar la dosis
con el kerma de colision.

Para una fuente externa de radiacion indirectamente ionizante que incide de manera
uniforme sobre un medio homogéneo y despreciando la atenuacion, se tendrd una
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produccién uniforme de particulas cargadas secundarias que no es necesariamente isotropa,
pero si tiene la misma distribucion direccional y energética. Para estas particulas se dice
que existe equilibrio de particula cargada (EPC), en un volumen v dentro del volumen
irradiado, si cada particula cargada de un tipo y energia dados que sale de v, es remplazada
por una particula idéntica y de la misma energia que entra, en términos de los valores
esperados. Bajo condiciones de EPC se cumple la ecuacién 2.25 (Attix 2008)

D =K. 2.25

Donde D es el valor esperado de la dosis absorbida, es decir la energia impartida a
la materia por unidad de masa y K. es el valor esperado del kerma de colision, que
representa la energia transferida neta por radiacion indirectamente ionizante a las particulas
cargadas por unidad de masa y que posteriormente sera utilizada en la produccion de
ionizaciones y excitaciones en la materia.

Por otro lado, si las condiciones de equilibrio de particula cargada no se cumplen
como es el caso en el que el volumen v se encuentra en la proximidad de una frontera de
inhomogeneidad dentro del medio o en el caso de la proximidad de la fuente de radiacion
(en este caso la fluencia de energia no es uniforme) entonces no se tiene equilibrio de
particula cargada y la ecuacion 2.25 no es valida (Attix 2008).
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3 Dosimetria de campos pequefios

Para poder realizar una dosimetria precisa, es necesario sefialar y entender ciertas
problematicas relacionadas con el haz y con el detector que los haces y campos pequefios
presentan, las cuales han sido estudiadas por diversos grupos de trabajo. Estas
problematicas se presentan a continuacion y haran evidente el hecho de que la dosimetria
de campos pequefios necesariamente debe tomar en cuenta nuevos factores que generarén
nuevos procedimientos y datos que antes no se tenian en cuenta.

3.1 Falta de equilibrio lateral de particula cargada en campos pequefnos

Para un haz de fotones grande, comparado con el alcance de las particulas cargadas
secundarias, que incide en un maniqui de agua, el kerma de colision disminuye con la
profundidad debido a la disminucion de la fluencia de fotones y tiene su maximo en la
superficie del maniqui. Por otro lado, la dosis en la superficie del maniqui es diferente de
cero y crece con la profundidad (debido al aumento de la fluencia de electrones que son
expulsados en las capas mas superficiales del maniqui) hasta llegar a un valor méximo,
luego disminuye a medida que el kerma de colisién disminuye (debido a la disminucién de
la fluencia de fotones y, por ende, de electrones) como se observa en la figura 3.1. A la
profundidad de dosis maxima, la dosis y el kerma de colision son iguales pues se alcanza
un EPC; a profundidades mayores que esta, la dosis es mayor que el kerma de colision, a
esta condicion se le conoce como equilibrio transitorio de particula cargada (ETPC) (Attix
2008, Khan FM 2014). Ademas, se tendra equilibrio lateral de particula cargada (ELPC), es
decir, EPC en la direccion lateral, que se debe a los electrones que se dispersan fuera de la
region central del haz y que seran remplazados por los electrones de la region fuera del eje
central que se dispersan y entran a la region central (Andreo P 2017).

Para el caso de haces pequefios de fotones de MV, los electrones producidos tienen
un rango lateral mayor o igual que el tamafio campo, lo que no permite un equilibrio entre
los electrones que entran y los que salen de la region central del campo de radiacion y, por
lo tanto, no existe ELPC; por esta razon el rango electrénico es un pardmetro critico en
haces pequefios. Para un pequefio volumen de interés dado, dentro de la region central del
campo de radiacion, la dosis impartida dentro del pequefio volumen se debe solo a una
fraccion de la energia transferida a las particulas cargadas dentro del mismo volumen, por
lo que en todo punto dentro de la region central del campo de radiacion se tendra que la
dosis es menor que el kerma de colision; este efecto se muestra en la figura 3.1 (Das 1J
2008, Andreo P 2017).
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Figura 3.1. Calculo de la dosis absorbida y el kerma de colision en agua por
método Monte Carlo para un haz de 5 mm de radio y un acelerador clinico de 6 MV
(Andreo P 2017)

El rango lateral de los electrones secundarios producidos por el haz de fotones esta
en funcién de la energia, para cada energia dada se tiene un tamafio de campo minimo para
el cual se tiene ELPC. El rango lateral de equilibrio de particula cargada r;-pg, Se define
como el radio minimo en el eje central de un campo circular de fotones para el cual la dosis
absorbida en agua es igual al kerma de colision en agua, el r,cpr €S también el radio
minimo para el que se considera un haz grande. La figura 3.2 muestra los cocientes de
D,, /K. en funcién del radio de un campo circular de fotones para diferentes energias, el
cociente aumenta y tiende a 1 al aumentar el tamafio de campo y vale 1 a partir de un radio
igual al r,¢cpg; Se puede observar que entre mayor es la energia del haz el r;-pr €s mayor,
de esta manera se obtuvo experimentalmente la ecuacion 3.1 (Palmans H 2017, Andreo P
2017).

rLCPE = 8369 - TPR20,10(10) - 4‘382 31

El TPRy010(10), que es el indice de calidad del haz de fotones, es el cociente del
cociente tejido-maniqui medido a 20 cm de profundidad en agua entre el medido a 10 cm
de profundidad para un campo de 10 x10 cm? en el isocentro.
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Figura 3.2. Razon entre la dosis y el kerma de colisién en agua para diferentes
energias como funcion del radio de un campo circular a una profundidad de 5 cm en el eje
central del haz, para una distancia fuente superficie (SSD) de 100 cm para los haces de
alta energia y una distancia fuente isocentro (SAD) de 80 cm para el haz de ®°Co (Palmans
H 2017)

3.2 Tamafio de la fuente y oclusion parcial del haz

La fuente primaria de fotones es generada por la interaccion de un haz estrecho de
electrones con un blanco, a la salida de este el tamafio de la fuente no es puntual y tiene un
tamario considerablemente pequefio. Para haces pequefios de fotones el tamafio de la fuente
tiene un papel crucial en la distribucion lateral de la dosis.

El tamafo del haz de radiacién esta determinado por colimadores, los cuales
bloguean parte del haz primario de fotones. Para haces pequefios los colimadores pueden
llegar a bloquear parte de la fuente primaria de fotones como se muestra en la figura 3.3, a
este bloqueo se le conoce como oclusion parcial del haz y se observa sobre todo el plano
perpendicular al haz ubicado a una distancia tipica de medicion (Andreo P 2017).
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Figura 3.3. Efecto de oclusion parcial del haz. (a) Fuente visible en su totalidad
vista desde el plano de medicion, se puede ver que no hay una superposicion de las
penumbras. (b) Fuente no visible desde el plano de medicion debido a la oclusion del haz,
se puede observar una superposicién de las penumbras (Andreo P 2017).

En la figura 3.4a se observa que los tamafios de campo geométrico y de radiacion
coinciden cuando se tiene EPC. Cuando los tamafios de campo son del orden del alcance
lateral de las particulas cargadas muestran un pequefio error en la coincidencia debido a una
ligera superposicion entre las penumbras (figura 3.4b). El efecto de oclusion parcial del
haz tiene repercusiones sobre los perfiles de dosis (ver la figura 3.4c), originando una
superposicién entre las penumbras (las penumbras se superponen sobre toda la seccion
transversal del campo) y, por lo tanto, una ampliacién del tamafio de campo de radiacion
definido entre los puntos para los cuales se tiene un 50% de la dosis relativa para un perfil
del haz, en comparacion con el campo definido por la configuracion de los colimadores. Si
el tamafio de campo disminuye lo suficiente para generar una superposicion completa de las
penumbras, entonces la salida del haz disminuira debido a esta superposicion, en
comparacion con haces grandes (Das 1J 2008, Andreo P 2017, Podgorsak 2005). La
superposicién de las penumbras es un efecto que depende tanto de la distancia entre la
fuente y el punto de medicion como de la distancia entre la fuente y el colimador.
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Figura 3.4. (a) Perfil de dosis para un campo en el que se tiene EPC. (b) Perfil de
dosis cuando el tamafio de campo es del mismo orden que el alcance lateral de las
particulas cargadas. (c) Perfil de dosis para un tamafio de campo pequefio donde se tiene
una mayor superposicion entre las penumbras (Das 1J 2008).

En los aceleradores modernos, el tamafio de la fuente primaria no rebasa los 5 mmy
el r,cpp €5 mayor que el tamafio de campo donde se presenta el efecto de oclusion parcial
del haz, para estos casos el r,.pr determina el tamafio del haz para que se considere
pequefio (Andreo P 2017).

3.3 Endurecimiento del espectro de energia para haces pequefios

Los haces pequefios también modifican la calidad del haz de fotones, tanto por el
sistema de colimacién como por la generacion del campo pequefio de radiacion. Es bien
sabido que los componentes en el cabezal del acelerador (filtro primario, filtro de
aplanamiento, etc.) producen fotones dispersos que degradan y suavizan el haz. Para los
haces pequefios el colimador que define el tamafio de campo también brinda una proteccion
de la radiacion dispersa, de esta manera se limita la contribucién de los fotones de baja
energia dando como resultado un endurecimiento del haz en el eje central. Fuera del eje se
puede ver una contribucién relativamente mayor que puede o no dar un endurecimiento del
haz. En principio este efecto dependera de la existencia del filtro de aplanamiento y de su
disefio (Palmans H 2017). Por otro lado, debido a la reduccion del volumen irradiado (pues
se tiene un campo pequefio) la contribucion de la radiacién dispersa en el eje central del
campo, dentro de un maniqui, es menor y el espectro de fotones estd mas influenciado por
los fotones primarios y es mas energético que para un campo grande, en consecuencia, se
tiene un endurecimiento del haz conforme el tamafio de campo disminuye (ver la figura
3.5) (Andreo P 2017). El ultimo efecto es mas dominante en las aplicaciones de
radioterapia. Ademas, la energia promedio de los fotones aumenta de forma mas
pronunciada en comparacion con los haces anchos debido a la menor dispersion de los
fotones (Heydarian M 1996).

Los cambios en el espectro de fotones generan cambios similares en el espectro de
las particulas cargadas secundarias teniéndose que la energia promedio de los electrones
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secundarios aumenta ligeramente para tamafios de haz pequefios como se muestra en la
figura 3.5. Ademas, la falta de ELPC genera que haya un exceso de electrones de alta
energia creados en el eje central debido a la falta de electrones de menor energia entrantes a
la region central del haz, dando como resultado un aumento en la energia media de los
electrones en la region central (Heydarian M 1996):
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Figura 3.5. Espectro de fotones y electrones para un haz generado por un
acelerador de 6 MV a diferentes profundidades y para diferentes tamafios de campo
(Andreo P 2017).

Fuera del eje central no se tiene claridad si los espectros de electrones y fotones se
endurecen o se suavizan, pues la falta de ELPC influye sobre este efecto. Debido a estas
complejidades los espectros de energia y los factores de correccién para diferentes
dosimetros son dificiles de modelar (Andreo P 2017, Andreo P 2000).

3.4 Respuesta del detector y mediciones de la dosis

Para poder detectar y determinar la dosis en un campo de radiacion es necesario
conocer las caracteristicas del detector y cdmo su respuesta esta influenciada por el tipo y la
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calidad de la radiacion. La falta de ELPC y los cambios en el espectro de fotones y
electrones provocan una variacion en la respuesta del detector que depende de su tipo y de
su modo de respuesta.

En radioterapia el uso de camaras de ionizacion es bien reconocido, sin embargo,
estas pueden dejar de ser Utiles debido al gran tamafio del volumen sensible (que puede ser
mas grande que la planitud del campo) el cual no se puede cubrir por completo por el haz
teniéndose que el valor de la dosis medida es menor que el valor real. Conforme la seccion
transversal del haz se hace mas grande con la profundidad, existird una mayor proporcion
del volumen sensible que es irradiado aumentando el valor de la dosis medida.

Existen camaras de pequefio volumen, las cuales pueden servir para ciertos tamafios
de campo pequefios, pero presentan problemas con la sensibilidad que disminuyen al
aumentar el tamafio del volumen sensible (Heydarian M 1996, Stasi M 2004).

Para campos pequefios la dosis medida puede depender del tamafio del volumen
sensible del detector debido a la penumbra pues se promedia la dosis absorbida en el
volumen. En general el volumen sensible del detector es el factor mas importante en la
determinacion de la dosis. Debido a esto, también se ha investigado y extendido el uso de
diferentes detectores.

Debido a los efectos del detector, como son los de perturbacion y parcial de
volumen, en dosimetria de campos pequefios se introduce un factor de correccion de campo
gue compensa estas variaciones en la respuesta del detector en un campo clinico (f;,,); con
respecto a un campo de referencia especifico de la maquina (), €l cual es un campo de
referencia para equipos de radioterapia que no pueden establecer el campo de referencia
convencional de 10x10 cm? a una distancia de 100 cm de la fuente. El factor de correccion
de campo esta dado por la ecuacion 3.2.

(Sw,det)

fclin;fmsr — w.ae chin . chin . chin . chin 3 2
QclinQmsr (Sw,det)Q (pVOI)Qmsr (pﬂ)Qmsr (pspeC)Qmsr :
msr

Donde (SW'det)chiny (SW’dEt)Qmsr son las razones de los poderes de frenado en

agua y en el detector para la calidad del campo clinico (Q.;,) Y €l campo de referencia
especifico de la maquina (Q,,s,), respectivamente; (p,,ol)gdi" es la relacién de los factores

msr

Qcli .,

de volumen para los campos f.in YV fmsr (pfl)QC“" es la relacion de los factores de
msr

correccion por perturbacion de la fluencia de particulas cargadas en f.im YV finsr Y

Qcii . . .
(pspec)QC“” es la relacion de los factores de correccion que toman en cuenta la dependencia
msr

espectral de la absorcidn de la energia de los fotones en el detector.

Para materiales de bajo nimero atdmico el cociente de las razones de los poderes de
frenado es cercano a la unidad, en general se prefieren detectores que sean equivalentes al
(Sw‘det)chin

tejido y tengan bajo Z, para estos casos ~ 1.

(Sw‘det)Qmsr
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Qclin
Qmsr

Por otro lado (p,,;)

~ (Pvo1)g,,;,, PUES para un tamafio de campo f;,, el factor

de volumen serd la unidad, cuando no se tiene filtro de aplanamiento esto no es del todo
cierto. En general la falta de uniformidad en la distribucion de dosis sobre el volumen de
deteccion provoca variaciones en las lecturas del detector que son proporcionales a su
volumen sensible, de esta manera el factor de volumen p,,,; se define como la relacion entre
la dosis absorbida en el eje central de un campo pequefio con relacion a la dosis promediada
sobre un volumen de agua igual al volumen activo del detector, la figura 3.6 muestra p,,;
como funcion del tamafio de campo para un haz de 6 MV y diferentes detectores, donde es
claro que el efecto de volumen promedio aumenta con la disminucion del tamafio de campo
Y, para campos relativamente grandes, el valor es cercano a la unidad (Azangwe G 2014).

(a)

Diode (PFD and EFD)

Diode (SFD)

Alz03:C

Org. Scint 1

Org. Scint 2

Diamond (area approx 15 mm’)
micro

Volume averaging correction factor (p, o))
a

iamond (diameter 2 mm)
iamond (diameter 3.2 mm)
iamond (dia m)
lamond (4.3 x 4.3 mm?)

Volume averaging comection factor (p, ;)

Side of square fleld [cm]

correction factor (p, o))

eraging

b

©— Pinpoint (31014)
©  Pinpoint (31016)
©  semiflex (31010)
®  semifiex (31013)

Side of square field [cm]

Figura 3.6. Factor de volumen p,,,; para diferentes tipos de detectores (Azangwe G

2014)

Tomando en cuenta el factor de correccion de campo (

k felinofmsr
QclinQmsr

) la dosis

absorbida en agua para un campo de radiacion clinico (f,;;;,) esta dada por la ecuacion 3.3.

— fmsr

fetin —
w,Qclin W,Qmsr

felin

Qclin

fmsr
Qmsr

feline fmsr
Qclin, Qmsr

3.3

Donde Dv’;m(j;sr es la dosis absorbida en un maniqui de agua en un punto de

referencia para un campo de referencia especifico de la maquina y Mgzllllz y Mg"nfs: son las
lecturas respectivas del dosimetro en los campos f.;in V finsr COrregidas por las magnitudes

de influencia (Azangwe G 2014).
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El factor de correccion de campo se puede escribir como el cociente de las razones
de dosis y de las lecturas:

felin

W,0Qclin

fmsr

kfclin'fmsr — W,Qmsr 3 4
chin,Qer Mfclin '

Qclin
fmsr
Qmsr

El cociente de las dosis define el factor total de dispersion o factor de dosis relativa
dado por:

felin felin
fetin fmsr _ _WQclin _ _ Qclin 3, fclins fmsr 35
Qclins Qmsr Dfmsr Mfmsr Qctin, Qmsr '
W,Qmsr Qmsr

3.5 Campo pequefio

Finalmente, de acuerdo con la discusion anterior y con el formalismo del TRS 483
(Palmans H 2017), se debe cumplir al menos una de las siguientes condiciones para que un
haz externo de fotones se considere pequefio.

e Existe una pérdida lateral de equilibrio de particulas cargadas en el eje del haz.

e Existe oclusion parcial de la fuente primaria de fotones en el eje del haz ocasionada
por los colimadores.

e El tamafio del detector es similar o mayor que el tamafio del haz.

Notese que las dos primeras condiciones estan directamente relacionadas con el haz
y la ultima se relaciona con el tamafio del detector.

27



4 PROCEDIMIENTO, METODOS Y MATERIALES

En este trabajo se llevaron a cabo simulaciones Monte Carlo utilizando algunos
cddigos de EGSnrc, se obtuvieron los factores de volumen y densidad para dosimetros
TLD-100 y la dosis impartida en un tratamiento de radiocirugia.

4.1 Materiales

Las simulaciones se realizaron utilizando el codigo DOSXYZnrc el cual se
encuentra dentro del paquete de software EGSnrc

41.1 EGSnrc

EGSnrc es un paquete lanzado en el afio 2000 y escrito en Mortran; es una version
nueva y actualizada del software EGS (Electron Gamma Shower desarrollado por Stanford
Linear Gamma Shower en 1970), utilizado en simulaciones MC para el transporte y
modelado de radiacién ionizante (electrones, positrones y fotones con energias entre 1 keV
y 10 GeV) a través de la materia, en particular del depdsito de energia. Las simulaciones se
pueden realizar en geometrias arbitrarias y en diferentes arreglos experimentales
(Kawrakow 2001). EGSnrc realiza refinamientos en el transporte de particulas cargadas,
secciones transversales a bajas energias e incorpora bibliotecas para geometrias complejas
y fuentes de particulas.

Las aplicaciones de EGSnrc necesitan un archivo de entrada con extension. egsinp,
el cual debe contener los bloques de entrada mas comunes, por ejemplo (Kawrakow |
2006):

e Geometria: En este bloque el usuario define la geometria sobre la que se llevara a
cabo el transporte de particulas (esta geometria puede ser un maniqui). Existe una
lista de bibliotecas de geometrias disponibles para el usuario. Dentro del bloque se
pueden definir diferentes geometrias, pero se debe especificar la de simulacion.

e Fuente de particulas: Este bloque es esencial en una simulacion MC pues define la
fuente de radiacion, se pueden definir diferentes fuentes, pero se debe especificar la
de simulacion.

e Control de ejecucion: Este blogue especifica los parametros genéricos de la
simulacion, como el nimero de historias, la precision estadistica, el tiempo de la
simulacion, etc. En esta seccion basta con determinar el nimero de historias a
simular.

e Parametros de transporte MC: Esta seccion es relevante pues influye en la precision
y eficiencia de la simulacién, determina los fendmenos fisicos y las energias de
corte para las particulas.

e Medios (opcional): En esta parte se definen los medios (composicion del material)
utilizados en la geometria, para esto existen dos formas, la primera es con los

28



archivos de datos PEGS4 directamente dentro de la definicion de la geometria o en
un blogque independiente, el cual debe asociar cada medio con un archivo de datos
PEGSA4.

e Salida Ausgab (opcional): Esta seccion permite salidas adicionales e incluye la
dosis por regiones o0 medios y las trayectorias de las particulas.

4.1.1.1 DOSXYZnrc

DOSXYZnrc es un codigo basado en EGSnrc utilizado para obtener distribuciones
de dosis en tres dimensiones, simulando el transporte de fotones y electrones dentro de una
geometria cartesiana, el cédigo cuenta con la interfaz DOSXYZnrc GUI (figura 4.1) que
ayuda al usuario a generar el archivo de entrada (figura 4.2).

O X

Help About

DOsSXYZnrc Graphical User Interface 1.1

lonizing Radiation Standards Group
Institute for Mational Measurement Standards
Mational Research Council Canada

Copyright 1999-2011 Mational Research Council Canada

Input parameters pruebaagual1 loaded
Using PEGS4 file C:/lUsersiyoshilegs_home/521icru.pegs4dat.

Figura 4.1. Interfaz grafica de DOSXYZnrc (DOSXYZnrc GUI).
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Inputs - O >

j Title |0.05_agua

Phantom definition

If you are using source 2 or 4, you must define the materials in the j Global electron cutoff energy - ECUT (MeV) 0521
phantom here first before defining the source.

j Global photon cutoff energy - PCUT (MeV) 0.01
J @® non-CT data input
?| Define phantom using ..
P ° " phantom created from CT data j Print summary of highest 20 doses yes -

Source parameters

Incident particle photon - ‘

[~1[=~1

Source type 2 - Full phase-space source file — ‘

Simulation parameters

j MNumber of histories 5000 j Thickness of region outside phantom is uniform = ‘
j IWATCH Qutput none - ‘ j Medium of region outside phantom VACUUM — ‘
j Maximum CPU time (hours) |500 j Phase space output on exiting phantom none — ‘
j REGEE: 133 ?| Output restart data after every batch - ‘
j REGEEc |07 j Range rejection off — ‘
j Incident beam size (source 2, 4 or §) [100.0 j ESAVE: range rejection done only below this energy (MeV
j fuglecuon i e = ‘ j Photon splitting number 50
j IO o = ‘ j # times to recyle each particle in phase space source |0

Define Media Edit EGSnrc Parameters Close

Figura 4.2. Entrada de datos para construir el archivo de entrada utilizado en
DOSXYZnrc.

El codigo permite construir voxeles con diferentes dimensiones que varian en X, Y
y Z, ademaés se pueden variar la densidad y el tipo de material de cada voxel. Se tiene un
gran nimero de haces que pueden ser utilizados en la simulacion, también permite
implementar un archivo de espacio fase, toda esta informacién es introducida por el usuario
(Walters B 2005).

DOSXYZnrc puede ser utilizado para trabajar con imagenes por tomografia
computarizada (TC), para esto se utiliza un programa (ctcreate) el cual lee nimeros
Hounsfield de una TC y los convierte en los datos requeridos (material y densidad) para
DOSXYZnrc (Walters B 2005).

En el bloque “Phantom definition” se especifican la geometria y los materiales del
maniqui el cual puede construir el usuario o utilizar datos de una TC. Ademas, se
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especifican las energias de corte para los electrones y los fotones, tan pronto como la
energia total de una particula cae por debajo de la energia de corte, su historia se termina y
su energia se deposita en la region en la que se encontraba la particula

El blogue “Source parameters” cuenta con diversas fuentes que pueden ser
utilizadas en la simulacion y también permite utilizar los espacios fase de otra fuente (ver la
figura 4.3), cada fuente necesita ciertos parametros que indican la direccién e incidencia de
la radiacion, asi como su energia y el tipo de particulas.

0 - Parallel beam from the front

1 - Parallel beam from any direction with rectangular collimation

2 - Full phase-space source file

3 - Point source from the front with rectangular collimation

4 - Beam characterization model

6 - Uniform isotropically radiating parallelpiped within DOSXYZnrc phantom

T - Parallel rectangular beam from multiple directions

8 - Phase-space source from multiple directions

9 - BEAM treatment head simulation

10 - BEAM simulation source from multiple directions

20 - Phase-space source through dynamic library with multiple variable geometry settings
21 - Dynamic BEAM simulation source with multiple variable geometry settings

Figura 4.3. Fuentes disponibles dentro de DOSXYZnrc.

El blogue “Simulation parameters” permite introducir el nimero de historias de la
simulacion, entre otros parametros. Se tiene la opcion “Edit EGSnrc parameters” la cual
ayuda a modificar la fisica tomada en cuenta dentro de la simulacion (figura 4.4).

31



EGSnrc Parameters

j Maximum step size (cm) |5 j Bound Compton scattering Off - ‘
j Max. fractional energy loss/step |0.25 j Compton cross sections default - ‘
j Kmax |05 j Pair angular sampling Simple —l‘
j Boundary crossing algorithm PRESTA-I — j Pair cross sections BH — ‘
j Skin depth for BCA |0 j Photoelectron angular sampling Off - ‘
j Electron-step algorithm PRESTA-II - ‘ j Rayleigh scattering Off - ‘
j Spin effects On - ‘ j Atomic relaxations Off - ‘
j Electron impact ionization Off - j Photon cross-sections xcom - ‘
j Brems angular sampling Simple - ‘ j Photon cross-sections output Off - ‘
j Brems cross sections BH — ‘

Done

Figura 4.4. “Edit EGSnrc parameters” en este bloque se modifica la fisica de la
simulacion.

Una vez completados los blogues de entrada es necesario guardar el archivo y
seleccionar un archivo de medios previamente disefiado o escoger alguno de los existentes
dentro de la carpeta pegs4, en este archivo se encuentra la informacion de los medios
utilizados en la construccion de la geometria. Si se quiere realizar alguna modificacién es
necesario abrir nuevamente la ventana de entrada y guardarla como un archivo existente.

Finalmente, DOSXYZnrc GUI trae la opcién de compilar DOSXYZnrc y de correr
el archivo de entrada previamente creado, al final de la simulacién se crean 5 archivos mas,
de estos los archivos EGSLST y 3DDOSE contienen las distribuciones de dosis dentro de
los voxeles definidos en el maniqui.

4.1.2 Plan de tratamiento

Se tratd una metastasis de tallo peduncular derecho, con 5 arcos generados con un
haz de fotones de 6 MV conico de 1 cm de didmetro en el isocentro, el isocentro se colocd
dentro del tumor en las coordenadas (-0.9,1.8,0.1) cm.

4.2 Procedimientos

4.2.1 Factores de correccion de densidad y volumen

Se instald y estudio el funcionamiento del paquete EGSnrc, en particular el codigo
DOSXYZnrec.

Para calcular los factores de correccion de volumen p,,, y de densidad p, se utiliza
DOSXYZnrc con las siguientes condiciones.
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4.2.1.1 Fuente de radiacion

Se utiliz6 una fuente puntual de fotones, con colimacion rectangular, cuyo espectro
de energia se muestra en la figura 4.5 , el espectro de energia utilizado se encuentra en el
archivo mohan6.spectrum (Kawrakow 2001) y corresponde al espectro de un acelerador de
fotones de 6 MV. El campo de radiacion incide sobre la superficie frontal del maniqui y los
colimadores permiten obtener diferentes tamafos de campo, la distancia fuente superficie
fue de 95 cm y la distancia fuente volumen de interés (agua o LiF) fue de 100 cm.

Espectro de Energia Mohan6

0.5

04 - H-H

0.3

cts/MeV
o
[\
.

_a

0.1 s m

0.0 + u

Energia (MeV)
Figura 4.5. Espectro Mohan6 incluido en EGSnrc (Kawrakow | 2000).

4.2.1.2 Factor de volumen

La distribucion de dosis sobre el volumen de un detector no necesariamente es
uniforme cuando se utilizan campos pequefios, esto debido a las dimensiones del volumen
sensible el cual es comparable con las dimensiones del campo, ademéas de que los
gradientes de dosis en campos pequefios pueden ser muy pronunciados. Esto provoca un
efecto de promedio de volumen ya que las lecturas del detector son proporcionales a la
dosis promedio sobre el volumen sensible del detector (Azangwe G 2014).

El factor de volumen se define como la relacién de la dosis absorbida en agua en el
punto de referencia en el maniqui de agua en ausencia del detector y la dosis absorbida en
agua promediada sobre el volumen sensible del detector en ausencia del detector, es decir,
sobre un volumen de agua igual al volumen del detector (Palmans H 2017).
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En este trabajo el factor de volumen se calculd utilizando la relacién de la dosis en
agua D,, sobre un pequefio volumen clbico de agua de 0.5 mm?®, que se ha usado para
estimar la dosis puntual, y la dosis promedio en agua D,, sobre un volumen cubico igual al
volumen activo del detector (1 mm?), ambos volimenes se ubican en el centro del campo
cuadrado de tamafio Sy a 5 cm de profundidad en un maniqui de agua cuya geometria es un
cubo de 30 cm de lado (ecuacion 4.1).

D,,(S,5cm)

— w2 ) 41
Pool =5 S5 em)

El factor de volumen se calcula para campos cuadrados de 0.5, 1, 3y 10 cm de lado.

4.2.1.3 Factor de densidad

La densidad del volumen sensible del detector genera un efecto sobre la respuesta
del detector, este efecto actla directamente sobre el ndmero de atomos con el que
interacciona una particula a lo largo de su trayectoria, de forma indirecta también afecta a
los poderes de frenado de los electrones por un efecto de polarizacion (Scott AJ 2012).

El efecto de la densidad en la respuesta dosimétrica de un detector en campos
pequenios se caracteriza por un factor de densidad p,, el cual se define como la relacion de
la dosis absorbida en un volumen de agua igual al volumen sensible del detector y la dosis
absorbida en un volumen igual al volumen del detector lleno de agua con densidad igual a
la densidad del material del volumen sensible del detector (Bouchard H 2010).

En este trabajo el factor de densidad se calculd utilizando la relacion de la dosis
promedio en agua D,, sobre un volumen clbico de agua igual al volumen activo del
detector (1 mm?®) y la dosis promedio sobre un volumen cubico de agua igual al volumen
activo del detector y con densidad igual a la del floruro de litio con impurezas de magnesio
y titanio (LiF:Mg,Ti, TLD-100), denotada por D,, ;= , ambos volimenes se ubican en el
centro del campo cuadrado de tamafio Sy a 5 cm de profundidad en un maniqui de agua
cuya geometria es un cubo de 30 cm de lado (ecuacién 4.2).

D,,(S,5 cm)

= 4.2
Pp Dy, 1ir (8,5 cm)

4.2.2 Dosis en aguay en LiF para un haz de 6 MV

Para realizar la validacion de los resultados se utilizaron los valores previamente
obtenidos (Pefia Jiménez 2015) mostrados en la tabla 4.1 en donde se presentan el tamafio
de campo (didmetro), la tasa de dosis, las unidades monitor (UM) necesarias para obtener la
dosis prescrita y la dosis medida directamente utilizando dosimetria termoluminiscente
(microcubos de TLD-100). Las medidas se realizaron para los diferentes tamafios de campo
y los dosimetros se colocaron de manera individual en un maniqui de agua solida, estos
fueron irradiados bajo técnica isocéntrica de 100 cm, a una profundidad de 5 cm con un haz
de 6 MV.
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Tabla 4.1. Resultados obtenidos por (Pefia Jiménez 2015).

Diametro del Campo Tasa de dosis UM Dosis prescrita Dosis medida
[mm] [cGy/UM] [Gy] [Gy]

4 0.58 + 0.001 345 2.001 196+15%

6 0.677 £+ 0.002 295 1.997 204+15%

7.5 0.733 £ 0.002 273 2.001 196 +1.5%

10 0.784 + 0.002 255 1.999 205+15%

12,5 0.834 + 0.002 240 2.002 206 +1.5%

15 0.856 + 0.003 234 2.003 2.06 £1.5%

175 0.871 + 0.002 230 2.003 195 +3.6%

20 0.883 + 0.002 227 2.004 197+3.6%

Las simulaciones se realizaron con DOSXYZnrc con la geometria utilizada y con
una fuente puntual de fotones generados a partir del espectro mohan6.spectrum. Se usaron
dos diferentes volumenes sensibles, uno compuesto de agua y el otro de TLD-100.

Debido a que la geometria del campo utilizado es circular y DOSXYZnrc utiliza una
geometria cartesiana, fue necesario transformar los campos circulares a campo cuadrados
equivalentes, para esto se utilizo la ecuacién 4.3 (Chegeni N 2013).

2'r
- =1.123 - 0.00067 - L 4.3

Donde r es el radio del campo circular y L es el lado del cuadrado equivalente.

Para tener una dosis prescrita constante se deben aumentar las unidades monitor si
el tamafio de campo disminuye pues el factor de salida de campo disminuye si el tamafio de
campo disminuye; ademds se tendrd que la fluencia de particulas aumenta conforme
disminuye el tamafio de campo y, en consecuencia, para tener una dosis prescrita constante
la dosis por unidad de fluencia disminuye si el tamafio de campo disminuye.

De esta manera debe existir una variacion pequefia entre el producto de la dosis por
unidad de fluencia y las unidades monitor, para disminuir las variaciones se obtuvo el valor
promedio (ecuacion 4.4).

_ n [g (8,5 cm)] - [UM(S,5 em)];

D ; 4.4
—UM(5 = L '
(o) (5 cm) n

donde g (8,5 cm) es la dosis por unidad de fluencia de particulas para un tamafio de campo

S a una profundidad de 5 cm obtenida por MC, UM (S, 5 cm) son las unidades monitor para
obtener la dosis prescrita a la profundidad de 5 cm para un tamafio de campo S y n es el
namero de tamafios de campo diferentes, en este caso n = 8.

La dosis prescrita dada en la tabla 4.1 muestra ligeras variaciones alrededor de 2 Gy
(debido a que el sistema solo permite poner unidades monitor enteras), asi se obtuvo el
valor promedio de la dosis prescrita (ecuacion 4.5).
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?zl[Dp (S,5 cm)]i

n

4.5

donde D, (S, 5 cm) es la dosis prescrita para un tamafio de campo S a una profundidad de 5
cm.

Se dividio la dosis prescrita promedio con la dosis por unidad de fluencia por UM
promedio y se obtuvo la fluencia de particulas por unidad monitor (ecuacion 4.6).

o __ D

M - 4.6
uM %UM(S cm)

Finalmente se multiplicé la fluencia por unidad monitor con la dosis por unidad de
fluencia para cada uno de los tamafios de campo obtenida por MC, asi se obtuvo la dosis en
agua impartida en el volumen sensible de agua para cada tamafio de campo a una
profundidad de 5 cm (ecuacion 4.7).

® D
D, (S5,5cm) = T 5(5, 5cm) 4.7

Para obtener la tasa de dosis en agua (dosis por unidad monitor) a partir de las
simulaciones MC para cualquier tamafio de campo se utilizo la ecuacién 4.8.

D
W (Sf, 5 cm)

i) (Sf, 5 Cm)

D D
W(S, 5cm) = [5 (5,5 cm)] . 4.8

Donde UiM(Sf,S cm) es la tasa de dosis para un tamafio de campo fijo S, a una

profundidad de referencia de 5 cm obtenida por el M. en C. Salvador Peiia, g(Sf, 5cm) es
la dosis por unidad de fluencia para un tamafio de campo fijo a 5 cm de profundidad
obtenida por MC y g (5,5 cm) es la dosis por unidad de fluencia para un tamafio de campo
a 5 cm de profundidad obtenida por MC.

Las expresiones anteriores se utilizaron para las dosis por unidad de fluencia

obtenidas de las simulaciones en las que el volumen sensible es TLD-100 y se obtuvo la
dosis y la tasa de dosis en TLD-100 para los diferentes tamafios de campo.

4.2.3 Dosis en agua para un plan de tratamiento

Para obtener la dosis de un plan de tratamiento se utilizaron DOSXYZnrc y dos
programas adicionales, ctcreate que genera un archivo que simula un maniqui
antropomorfico y BEAMnrc que genera un archivo de espacio fase el cual contiene la
informacidn para simular la fuente de radiacién utilizada en el tratamiento de radiocirugia.
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4.2.3.1 Perfil de dosis y tamafio de campo

El haz de radiacion utilizado en el plan de tratamiento proporcionado por el Dr.
José Manuel Larraga Gutiérrez tiene un tamafio nominal de 1 cm de didmetro en el
isocentro. Este se forma con los colimadores secundarios con una apertura que genera un
campo cuadrado de 4 cm de lado en el isocentro, las mandibulas de los colimadores
secundarios inician a 27.9 cm del blanco de electrones (origen del haz de radiacion), cada
mandibula es de tungsteno y tiene un espesor de 7.8 c¢cm, por lo que los colimadores
secundarios terminan a 44.4 cm de la fuente de fotones (figura 4.6); luego a una distancia
de 60 cm del blanco se coloca un cono de plomo cuya altura es de 11 cm y tiene un radio
exterior de 5 cm, los radios superior e inferior del cono son tales que el tamafio de campo
final en el isocentro es de 1 cm de diametro (figura 4.7).

24.000 - 24000

28.000

28.000

32.000 32.000

36.000 36.000

LEGEND

Click on the colour swatch to
change the colour of a material. fa 40.000
material shows as black on the 40.000 T

preview, the material is either not
available in the PEGS4 data file
selectad or there are not enough
colours in the default colour list to 44.000
give it a colour. 44.000 T

AIRTOOICRU

W W700ICRU .00 1 43,000

52000 52.000

56.000 56.000

&N N0 60.000

Figura 4.6. Cortes transversales de los colimadores secundarios, la figura de la
izquierda muestra el corte transversal de las mandibulas que determinan la apertura en el
eje Y y la figura de la derecha muestra el corte transversal de las mandibulas que
determinan la apertura en el eje X.
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Click on the colour swatch to
change the colour of a material. Ifa 52.000 1
material shows as black on the

preview, the material is either not
available in the PEGS4 data file

selected or there are not enough
colours in the default colour list to 56.000 4
give it a colour.
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Figura 4.7. Corte transversal del cono utilizado para colimar el haz y obtener un
tamafio de campo de 1 cm de didmetro en el isocentro.

Con la geometria mencionada y utilizando un archivo de espacio fase, que simula el
haz de radiacion antes de entrar a los colimadores secundarios (Larraga Gutiérrez 2020), y
el programa BEAMnrc del paquete de EGSnrc que permite modelar haces de fotones y
genera un archivo de espacio fase en una posicion especificada, se calculo el espacio fase a
la salida del cono el cual contiene la informacion de aproximadamente 5 millones de
fotones por centimetro cuadrado y se encuentra a 28 cm del isocentro. Este archivo fue
introducido en DOSXYZnrc para obtener el perfil de dosis por unidad de fluencia en el
isocentro a una profundidad de 10 cm y una distancia SAD de 100 cm.

4.2.3.2 Maniqui antropomorfico

El maniqui antropomarfico se generd utilizando iméagenes de CT que pertenecen al
paciente del cual se realiza la simulacién de tratamiento.

Ctcreate es un programa que utiliza como entrada archivos de CT en formato
DICOM, estas imagenes deben reordenarse en forma ascendente. EI nombre, asi como la
direccion de las imagenes se escriben en un archivo texto el cual se llama en ctcreate, una
vez hecho esto se eligen las dimensiones del maniqui y se introduce el tamafio de voxel;
este tamarfio varia dependiendo el tamafio del maniqui y tiene un valor minimo dado por el
programa. Finalmente, en el programa se puede proporcionar un intervalo de valores de
unidades Hounsfield para asociarles un determinado material con su respectiva densidad.
En este caso los materiales fueron agua y aire. El archivo de salida es un archivo de tipo
EGSPHANT vy este es llamado por DOSXYZnrc.

El maniqui obtenido es un maniqui antropomorfico compuesto de agua y rodeado de
aire de tal manera que se encuentra inmerso en un prisma rectangular cuyo rango en el eje
X va de -10.46343 cm a 9.81391 cm, en el eje Y va de -11.01639 cm a 11.009 cm y en el
eje Z va de -5.90896 cm a 11.16772 cm, el tamafio de voxel es de 0.16 cm, 0.18 cm y 0.14
cm a lo largo de X, Y y Z, respectivamente, que eran las minimas permitidas por el
programa. La figura 4.8 muestra un fragmento del archivo de salida.
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Figura 4.8. Fragmento del archivo EGSPHANT utilizado para modelar un maniqui
antropomarfico.

4.2.3.3 Dosis en agua para un plan de tratamiento

Una vez que se tienen los archivos de espacio fase a la salida del cono y del maniqui
se introducen en DOSXYZnrc como ya se explicd en la seccion 4.1.1.1, el tipo de fuente

utilizado fue la nimero 8 que es la fuente de espacio fase desde multiples direcciones y
tiene la geometria mostrada en la figura 4.9.

A ISOURCE-=8

¥

. _.“ (xiso,yiso,ziso)
-:?...../7...) ..........

phili [/
thétafiy
SN

1[2

Figura 4.9. Geometria utilizada en la fuente nimero 8.

En dicha figura el rectdngulo amarillo representa el plano del espacio fase, phicol
es el angulo en el que la fuente gira sobre el mismo plano del espacio fase perpendicular a
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la direccion del haz, para nuestro caso este angulo es indistinto pues se trata de una fuente
colimada por un cono y proyecta un espacio fase circular, dsource es la distancia que
existe entre el centro de la fuente que es el origen del plano del espacio fase al isocentro.
Para el plan a simular esta distancia fue 28 cm, (xiso, yiso, ziso) son las coordenadas del
isocentro, los angulos theta y phi definen los &ngulos de incidencia del haz, theta se
define con respecto a la direccion + Z y una linea que une el centro del plano fuente al
isocentro, phi (i) se define con respecto a la direccién + X y la proyeccion en el plano XY
de la linea que une el centro del plano fuente con el isocentro.

El plan de tratamiento consiste en 5 arcos, los angulos theta y phi dependen del
angulo de rotacion del gantry y del angulo de rotacion de la mesa del paciente que se
muestran en la tabla 4.2 para los diferentes haces utilizados.

Tabla 4.2 Angulos de rotacion de la camilla y del gantry del plan a simular.

Arco Angulo de Posicién inici C L Apertura
: osicion inicial Posicion final ! .,
rotacion de la del gantry () del gantry (°) del angulo Rotacién
mesa (°) @)
1 270 50 170 120 CW (horario)
2 275 170 50 120 CC (antihorario)
3 280 40 170 130 CW (horario)
4 285 170 40 130 CC (antihorario)
5 20 330 190 140 CC (antihorario)

Cada haz de radiacion incide y genera un arco de rotacion continuo. Para la fuente 8
es necesario introducir los pares de angulos theta y phi. El procedimiento para determinar
los angulos fue el siguiente, primero los arcos se discretizaron suponiendo pasos de
rotacion de 10° y, como la tasa de dosis y la velocidad de rotacién son constantes, se eligié
una probabilidad igual 1/69 para cada angulo ya que el niUmero de pares theta y phi €s
69. Para cada arco y cada angulo de rotacién del gantry se muestran los angulos theta y
phi en las tablas 4.3 a 4.7. La deduccién de los &ngulos se muestra a continuacion.

El sistema de coordenadas del paciente (XYZ) es el que se considera fijo dentro de
la simulacién en DOSXYZnrc; el eje Z es aquel que va sobre la altura del paciente, la
cabeza se encuentra en +Z y los pies en —Z, el eje X va de izquierda a derecha del
paciente, es decir la mano izquierda estd en —X, la mano derecha estd en +X; el eje Y va de
la parte posterior a la anterior, es decir la espalda se encuentraen el =Y y el torax en +Y.
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Figura 4.10 Geometria utilizada en el caso 1.

Caso 1 Angulo de rotacion de la mesa de 270°

El angulo theta, 6, se puede deducir a partir de la figura 4.10, donde R representa
el rayo central del haz. Si se rota la camilla del paciente a 270°, entonces el sistema de
coordenadas del paciente coincide con el sistema X'YZ" y el gantry tiene la libertad de rotar
sobre el eje X” es decir se mueve sobre el plano YZ’, el angulo 6 esta dado por:

0 = |90° — angulo de rotacion del gantry| 4.9

La proyeccion del haz en el plano XY coincide con el eje Y (ver la figura 4.11),
como ¢ se define con respecto al eje +X’, entonces esta dado por:

Si 0° < angulo de rotacion del gantry < 90° entonces ¢ = 90° 4.10

Si90° < angulo de rotacion del gantry < 180° entonces ¢ = 270° 411

Observe que en este caso el angulo de rotacion del gantry esta en el siguiente
intervalo:

0° < angulo de rotacién del gantry < 180° 4.12

Con las ecuaciones 4.9 a 4.12 se obtienen los angulos de rotacion para una posicion
de la camilla de 270° (tabla 4.3).
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Caso 2 Angulo de rotacion de la mesa mayor que 270° y menor que 360°

Si la camilla pasa de una posicion inicial de 270° a una posicion final de 270° +
BAD como se muestra en la figura 4.10, ahora el sistema de coordenadas del paciente es
XYZ y el angulo 6 es el &ngulo entre el segmento R y el eje +Z, por geometria se tienen las
siguientes relaciones.

_z _
cos EAD =E—>z'=R-cosEAD

—_  z _ _ i
cos BAD = p — z = 7z - cos BAD sustituyendo z” tenemos z = R - cos EAD - cos BAD
_——  z R-cosEAD -cosBAD —_— S
COSEAB = — = = cos EAD - cos BAD

R R
Luego que 8 = EAB; EAD es 90° — angulo de rotacién del gantry.

Para generalizar al caso en el que el angulo de rotacién del gantry es mayor que
90° se tiene que EAD = |90° — angulo de rotacién del gantry|; finalmente el angulo
BAD se define como el angulo final de rotacién de la camilla — 270°, de esta manera
se tiene que el angulo 6 esta dado por la ecuacion 4.13:

6= cos_l[cos EAD - cos BAD] 4.13

Figura 4.11 Geometria utilizada en el caso 2.

Para obtener el angulo ¢ se utiliza la figura 4.11, debido a que ¢ se define como el
angulo que se forma entre la proyeccion de R sobre el plano XY y el eje +X entonces el
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problema se simplifica en encontrar el angulo GAI, para esto se tienen las siguientes
relaciones.

sin(IEA) = % -y =R -sin(IEA)

sin(m) = % ->p=R- sin(m)

— — R -sin(/EA
cos(GAI) = % sustituyendoyyp — cos(GAI) = RL((EE\A))
- sin
— in(IEA
cos(GAI) = M
sm(GEA)

Observe que IEA = |90° — angulo de rotacioén del gantry|;y GEA= 6

sin(]90° — angulo de rotacién del gantry|)
sin(0)

cos(GAI) = 4.14

Luego, con base en la simetria con respecto al plano XZ, se define ¢ con las
siguientes reglas.

Si 0° < angulo de rotacién del gantry < 90° entonces ¢ = 90° + GAI 4.15
Si 90° < angulo de rotacién del gantry < 180° entonces ¢ = 270° — GAI 4.16

Las ecuaciones 4.13 a 4.16 son utilizadas para obtener los angulos mostrados en las
tablas 4.4 a Tabla 4.6.

Caso 3 Angulo de rotacion de la mesa de 20°

Para los angulos en los que la camilla ha rotado 20°, se muestran las figuras 4.12 y
4.13 para obtener 6 y ¢, respectivamente.
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Figura 4.12 Geometria utilizada en el caso 3.

En la figura 4.12 nuevamente el plano de referencia XYZ es el plano del paciente y
se considera fijo dentro de la simulacion, para este caso se cumplen las siguientes
relaciones.

. EA __ S
cos(EAD) = — " FA=R: cos(EAD)

. GA __ __ _ . _
sin(GEA) =57 > GA=EA- sin(GEA) sustituyendo EA tenemos
GA =R - cos(EAD) - sin(GEA)
_— GA  R-cos(EAD)-sin(GEA) = . (A

Luego cos(EAD) == - = cos(EAD) . sm(GEA)

Observe que EAD es el angulo entre el haz y el eje +Z que por definicién es 6, por
otra parte, el GEA es el angulo de rotacion de la camilla desde la posicion 0° a una posicién
final menor que 90° (en este caso 20°); el EAD = |angulo de rotacion del gantry —

270°]|, para este caso el angulo de rotacion del gantry va de 180° a 360°, de esta manera se
tiene:

cos 8 = cos(|angulo de rotacion del gantry — 270°|) - sin(20°) 4.17
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Figura 4.13 Geometria utilizada en el caso 3.

La figura 4.13 permite obtener las siguientes relaciones pues en esta se observa la
proyeccion de R sobre el plano XY.

cos(m) = % —-FEA=R- cos(m)

cos(m) = % —- AM = EA - cos(m) =R- cos(m) . cos(m)

sin(EAD) = % pero ED = JM - sin(EAD) = ]FM —JM =R -sin(EAD)

tan(JAM) = M R - sin(EAD) B tan(EAD)
an{/ ~AM R- cos(m) . cos(m) B cos(m)
tan(JAT) = tan(EAD)
cos(EAM)

el EAD = |angulo de rotaciéon del gantry — 270°|, para este caso el angulo de
rotacion del gantry va de 180° a 360°; EAM es el angulo de rotacion de la camilla desde la
posicion 0° a una posicion final menor que 90° (en este caso 20°).

tan|angulo de rotacién del gantry — 270°|

4.18
cos(20°)

tan(JAM) =

Con base en la simetria con respecto al plano XZ, se define ¢ con las siguientes
reglas.

Si 360° < angulo de rotacién del gantry < 270° entonces ¢ = JAM 4.19
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Si 270° < angulo de rotacién del gantry < 180° entonces ¢ = 360° — GAI

4.20

Las ecuaciones 4.17 a 4.20 son utilizadas para obtener los dngulos mostrados en la

tabla 4.7.

Tabla 4.3. Angulos theta y phi para una rotacion de 270° de la mesa y un arco de 120°

(arco 1).

Arco 1 (angulo de la mesa 270°)

Angulo | Angulo del gantry (°) | Theta (°) | Phi (°)
1 50 40 90
2 60 30 90
3 70 20 90
4 80 10 90
5 90 0 90
6 100 10 270
7 110 20 270
8 120 30 270
9 130 40 270
10 140 50 270
11 150 60 270
12 160 70 270
13 170 80 270

Tabla 4.4. Angulos theta y phi para una rotacion de 275° de la mesa y un arco de 120°

(arco 2).

Arco 2 (Angulo de la mesa 275°)

Angulo | Angulo del gantry (°) | Theta (°) | Phi (°)
1 170 80.04 269.12
2 160 70.08 268.18
3 150 60.13 267.12
4 140 50.18 265.82
5 130 40.26 264.07
6 120 30.38 261.42
7 110 20.59 256.53
8 100 11.17 243.70
9 90 5.00 180.00
10 80 11.17 116.30
11 70 20.59 103.47
12 60 30.38 98.58
13 50 40.26 95.93

46



Tabla 4.5. Angulos theta y phi para una rotacion de 280° de la mesa y un arco de 130°
(arco 3).

Arco 3 (Angulo de la mesa 280°)

Angulo | Angulo del gantry (°) | Theta (°) | Phi (°)
1 40 50.73 98.29
2 50 41.03 101.69
3 60 31.47 106.74
4 70 22.27 115.51
5 80 14.11 134.56
6 90 10.00 180.00
7 100 1411 | 225.44
8 110 22.27 | 244.49
9 120 31.47 | 253.26
10 130 41.03 | 258.31
11 140 50.73 | 261.71
12 150 60.50 | 264.27
13 160 70.32 | 266.38
14 170 80.15 | 268.25

Tabla 4.6. Angulos theta y phi para una rotacion de 285° de la mesa y un arco de 130°
(arco 4).

Arco 4 (Angulo de la mesa 285°)

Angulo | Angulo del gantry (°) | Theta (°) | Phi (°)
1 170 80.34 | 267.39
2 160 70.71 264.62
3 150 61.12 261.50
4 140 51.62 257.75
5 130 42.27 252.86
6 120 33.23 245.85
7 110 24.81 234.58
8 100 17.96 214.27
9 90 15.00 180.00
10 80 17.96 145.73
11 70 24.81 125.42
12 60 33.23 114.15
13 50 42.27 107.14
14 40 51.62 102.25




Tabla 4.7. Angulos theta y phi para una rotacion de 20° de la mesa y un arco de 140° (arco
5).

Arco 5 (dngulo de la mesa 20°)

Angulo | Angulo del gantry (°) | Theta (°) | Phi (°)
1 330 80.15 61.52
2 320 77.30 51.74
3 310 74.81 41.76
4 300 72.77 31.57
5 290 71.25 21.17
6 280 70.32 10.63
7 270 70.00 0.00
8 260 70.32 | 349.37
9 250 71.25 | 338.83
10 240 72.77 | 328.43
11 230 74.81 | 318.24
12 220 77.30 | 308.26
13 210 80.15 | 298.48
14 200 83.28 | 288.88
15 190 86.60 | 279.41

Finalmente, introduciendo los pares de angulos theta y phi, asi como su
probabilidad se inicia la simulacién Monte Carlo y se analizan los resultados obtenidos.

4.2.4 Dosis en LiF:Mg,Ti para un plan de tratamiento

Para ver el efecto de colocar un TLD-100, de tamafio lo mas cercano posible al de 1
microcubo, se modificd el material del voxel correspondiente al isocentro (voxeliso) de agua
a LiF:Mg,Ti. Para ello se cre6 un maniqui con tres materiales (aire, agua y LiF) y
posteriormente se buscé el voxeliso y se modificaron la densidad y el material.
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5 Resultados y discusion

5.1 Factores de volumen y de densidad

Los factores de volumen vy densidad obtenidos para los dosimetros
termoluminiscentes (microcubos TLD-100) se muestran en la tabla 5.1. El tamafio de los
microcubos es de 1 mm de lado y la densidad del TLD-100 es p,;r = 2.635 g/cm?3.

Tabla 5.1. Factores de volumen y de densidad como funcién del tamafio de campo para la
fuente puntual de fotones descrita en la seccion 4.2.1.1 (espectro Mohan6) para diferentes
tamafios de campo.

Tamafio de campo Factor de volumen Factor de densidad
(Cm) Pvol pp
05 1.010 + 0.004 0.957 £ 0.001
1 1.004 + 0.005 0.986 + 0.004
3 1.00 + 0.01 0.99+0.01
10 1.00 +0.01 1.00 +0.01

Los factores de volumen y de densidad como funcion del tamafio de campo se
muestran en las figuras 5.1y 5.2, respectivamente.

Factor de volumen como funcidon del tamafio de campo |
1.03 4

1.02

. |

0.98

vol

0.97

T T T T T T T T T

0 2 4 6 8 10
Tamano de campo (cm)

Figura 5.1 Factor de volumen como funcién del tamafio del campo calculado para
la fuente puntual de fotones descrita en la seccion 4.2.1.1(mohan6).
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El factor de volumen aumenta con la disminucion del tamafio de campo, esto
concuerda con la teoria, sin embargo, debido al pequefio volumen del detector el factor de
volumen a lo més da un incremento del 1%.

:Factor de densidad como funcién del tamario de campo |

1.02
1_00—_ [ S —m
a ] |
=.0.98 /
/
T I
0.96 - /
] [}
0.94

T T T y T y T v T v T
0 2 4 6 8 10

Tamario de campo (cm)

Figura 5.2. Factor de densidad como funcién del tamafio de campo para la fuente
puntual de fotones descrita en la seccion 4.2.1.1 (Mohan6).

El factor de densidad disminuye con el tamafio de campo para compensar el
aumento de la dosis en el volumen del voxel con densidad igual a la del LiF, lo cual
concuerda con la teoria.

5.2 Dosisen aguay en LiF para un haz de 6 MV

Para realizar la validacion de los resultados se utilizaron los valores presentados en
latabla4.1.

Los tamafios de campo se calcularon utilizando la ecuacion 4.3 y ademas se utilizo
un segundo método (el propuesto en radioterapia convencional) teniendo una concordancia
dentro el 1 %. Los tamarfios de campo cuadrado equivalente utilizados en las simulaciones
se muestran en la tabla 5.2.
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Tabla 5.2. Tamafo del cuadrado equivalente para diferentes didmetros de campo
circulares.

Diametro del Campo [mm] Lado del cua?g;(ilo equivalente

4 0.36

6 0.53

7.5 0.67

10 0.89
12.5 1.11

15 1.34
17.5 1.58

20 1.78

Los tamafios de campo cuadrado equivalente se utilizaron en las simulaciones para
los volimenes sensible de agua y de TLD-100, las dosis por unidad de fluencia obtenidas
para los diferentes tamafios de campo se muestran en la tabla 5.3.

Tabla 5.3. Dosis por unidad de fluencia obtenidas en las simulaciones para diferentes
tamafios de campo y para los volimenes sensibles de agua y de TLD-100.

Diametro del Dosis por unidad de fluencia en Dosis por unidad de fluencia en
Campo [mm] agua [Gy-cm?] TLD-100 [Gy-cm?]
4 3.64 x10712 4+ 0.1% 3.15 x 107'? + 0.1%
6 429X 1072+ 0.1% 3.63 x 1071?24+ 0.1%
75 466 X 1072 + 0.1% 3.89 x 10712 4 0.1%
10 5.04 x 10712+ 0.2% 417 x 10712 + 0.2%
12.5 5.28 x 10712 4+ 0.2% 4.35x 10712 + 0.2%
15 544 x 10712 4+ 0.3% 4.46 x 10712 + 0.2%
175 553 x 10712+ 0.3% 455x 10712 +0.2%
20 5.58x 10712 4+ 0.3% 458 x 10712 + 0.3%

Utilizando los datos de la tabla 5.3 se obtuvo la tasa de dosis (ver la tabla 5.4) tanto
para los volumenes sensibles de agua como para los de TLD-100, la segunda columna
muestra los valores de la dosis en agua SP obtenidos de (Pefia Jiménez 2015) y son
considerados los valores reales.

Tabla 5.4. Tasas de dosis para diferentes tamafios de campo para los volumenes sensibles
de agua y de TLD-100.

Diametro del Tasa de dosis en agua | Tasa de dosisen agua | Tasa de dosisen TLD-
Campo [mm] SP [cGy/UM] MC [cGy/UM] 100 MC [cGy/UM]
4 0.580 + 0.001 0.580 + 0.001 0.580 4+ 0.001
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6 0.677 £ 0.002 0.683 + 0.002 0.669 + 0.001
7.5 0.733 + 0.002 0.741 + 0.002 0.717 £+ 0.002
10 0.784 + 0.002 0.802 + 0.002 0.768 + 0.002
12.5 0.834 + 0.002 0.840 + 0.002 0.801 + 0.002
15 0.856 + 0.003 0.865 + 0.003 0.822 1+ 0.002
175 0.871 4+ 0.002 0.881 + 0.003 0.839 + 0.002

20 0.883 + 0.002 0.889 + 0.003 0.845 + 0.003

Para una mejor visualizacion de las tasas de dosis, se grafican como funcion del
tamafo de campo y se muestran en la figura 5.3. Se puede observar que para el volumen
sensible de agua utilizado dentro de la simulacion y la tasa de dosis en agua SP los valores
concuerdan, teniéndose que la mayor diferencia porcentual es menor que el 3%. Por otro
lado, se tiene una mayor discrepancia cuando se utiliza un volumen sensible de TLD-100
dentro de la simulacién, sin embargo, la diferencia porcentual no sobrepasa el 5%. El hecho
de que la concordancia sea mejor al utilizar un volumen sensible de agua en la simulacion
se debe a que el factor de salida se obtiene para dosis en agua y se midio la tasa de dosis en
agua.

Tasa de dosis como funcion del tamafio de campo

0.90 4
I ——
)= _);,—1’
085 e .
= =
S 7
S, 0.80 =
Q ]
L
w 0754
»
O -
o
o 0.704
o
m | .
® 0.5 —— Tasa de dosis en agua SP
= ] Tasa de dosis en agua MC
0.60 - —— Tasa de dosis en TLD-100 MC
0.55 T T T T T T T T 1

Diametro del Campo (mm)

Figura 5.3. Tasa de dosis como funcién del tamafio de campo para los voliumenes
sensibles de agua (dosis en agua) y de TLD-100 (dosis en TLD-100).

En la tabla 5.5 se muestran los valores de la dosis medida (dosis en agua SP) y la
dosis obtenida para el volumen sensible de agua en las simulaciones (dosis en agua MC), la
dosis prescrita fue de 2 Gy.

Tabla 5.5. Dosis en agua para diferentes tamafios de campo obtenidas.

Diametro del Campo [mm] | Dosis en agua SP [Gy]
4 1.96 + 0.03

Dosis en agua MC [Gy]
1.98 + 0.01
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6 2.04 £ 0.03 2.00 £0.01
7.5 1.96 + 0.03 2.00 +0.01
10 2.05 +0.03 2.03+0.01

12.5 2.06 £ 0.03 2.00 £0.01

15 2.06 £ 0.03 2.00 £0.01
175 1.95 £ 0.07 2.01 £0.01
20 1.97 4+ 0.07 2.00 +0.01

La dosis como funcién del tamafio de campo se muestra en la figura 5.4, tanto los
valores medidos como los calculados con las simulaciones se encuentran alrededor de 2 Gy
(valor promedio en los dos casos), con una diferencia porcentual menor que el 4 %.

\Dosis como funcion del tamano de campo \

2.20
2.15—-
2.10—_
2.05—-
2.00—-
1.95—-

1.90—- I

1.85

Dosis en agua (Gy)

1.80 Dosis en agua SP

e Dosis en agua MC

1.75

1704+——rr—r——¥——r——r—r—1r——1r+—1—+—1——4
2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22

Tamafho de campo (mm)

Figura 5.4. Dosis en agua como funcion del tamafio de campo obtenida por el M.
en C. Salvador Pefia y por las simulaciones para el volumen sensible de agua.

5.3 Dosis en agua para un plan de tratamiento

5.3.1 Perfil de dosis y tamafio de campo

La dosis por unidad de fluencia calculada con DOSXYZnrc se obtuvo para
volimenes sensibles de agua de 1 mm3 y se asoci6 al centro del voxel, finalmente la dosis
se normalizé con respecto al maximo valor, dando como resultado el perfil de la figura 5.5.
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Perfil de campo
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Figura 5.5. Perfil de dosis para un SAD de 100 cm y a una profundidad de 10 cm
para un campo nominal de 1 cm de diametro.

De acuerdo con la definicién de tamafio de campo de radiacién del codigo de
practicas TRS-483 (Palmans H 2017) el perfil corresponde a un tamafio de campo circular
de 1 cm de diametro.

5.3.2 Dosis en agua para un plan de radiocirugia.

Al finalizar la simulacion se obtuvieron diferentes valores de dosis sobre todos los
volimenes de agua y de aire dentro del maniqui, es decir sobre todos los voxeles
compuestos por agua y aire, la figura 5.6 muestra la distribucién de dosis sobre el plano YZ
ubicado en la coordenada x = 0.9 cm del isocentro teniéndose que la mayor dosis se
encuentra localizada alrededor del isocentro, lo cual era de esperarse.
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Figura 5.6. Distribucion de dosis sobre el plano YZ ubicado en el isocentro (x =
0.9 cm).

Comparacion de la dosis en agua para un plan de radiocirugia

Con los valores de la dosis obtenidos en la simulacién se generan distribuciones de
dosis sobre el plano XY ubicado en z = 0.1 c¢m, las mayores dosis se encuentran alrededor
del isocentro el cual esta en el volumen blanco. Ademas, del plan de tratamiento se
extrajeron las curvas de isodosis correspondientes a aproximadamente el mismo plano que
el obtenido por la simulacion MC observando que las distribuciones dosis son
cualitativamente semejantes (ver la figura 5.7).
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Figura 5.7. Distribuciones de dosis en el plano XY para la coordenada z= 0.1 cm
(coordenada del isocentro), las curvas son generadas por simulacién Monte Carlo y por el
plan de tratamiento.

Debido a que no fue posible obtener las matrices de las distribuciones de dosis
determinadas a partir de la simulaciéon MC (SMC) y el sistema de planeacion (SP) con las
mismas dimensiones en X y en Y entonces, para determinar la concordancia entre las dosis
calculadas con la simulacién y las dadas por el sistema de planeacion (SP) se obtuvieron 5
perfiles en la direccién X, el correspondiente al isocentro y 4 con valores de Y lo més
cercanos al del isocentro tales que los valor de Y de de la SMC y del SP fueran lo mas
parecidos posible.

Los perfiles de dosis y su diferencia porcentual DP se presentan en la figura 5.8 para
el perfil en el isocentro y en la figura 5.9 para los perfiles cercanos al isocentro. Las lineas
horizontales en las graficas de la DP corresponden a +10%.

Para obtener la diferencia porcentual para cada perfil se realizd una interpolacion
con 50 puntos en el mismo intervalo de valores de X usando OriginPro® 2018 y se calcul6
con

— (DPlan - DMC)

DP x 100

DPlan

En general, se tiene que la diferencia estd entre +10% en la region central del perfil
y la mayor diferencia se tiene en la region de mayor gradiente de dosis. Cabe hacer notar
que los valores de Y no son los mismos lo cual puede influir en estas diferencias, ademas el
sistema de planeacion se basa en la tomografia computarizada por lo que considera todos
los tejidos y en la simulacion Monte Carlo el maniqui esta compuesto Gnicamente por agua
y aire. En las distribuciones de dosis insertadas en las graficas se muestran los valores de Y
para para los que se obtuvieron los perfiles para el plan de tratamiento (linea negra) y la
SMC (linea roja).
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Figura 5.8. Perfiles de dosis en la direccion X para Z= 0.1 cm (coordenada del
isocentro) y lo méas cercanos al isocentro (1.8 cm), las curvas son generadas por
simulacion Monte Carlo y por el plan de tratamiento.
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Figura 5.9. Perfiles de dosis en la direccion X para Z= 0.1 cm (coordenada del
isocentro y diferentes valores de Y, las curvas son generadas por simulacion Monte Carlo y
por el plan de tratamiento.

De la misma manera se obtuvieron los 5 perfiles en la direccion Y que se muestran
en la figura 5.10 para el perfil en el isocentro y en la figura 5.11 para perfiles cercanos a
este. En las distribuciones de dosis insertadas en las graficas se muestran los valores de X
para para los que se obtuvieron los perfiles para el plan de tratamiento (linea negra) y la
SMC (linea roja).

En general, se tiene que la diferencia esta entre +10% en la region central del perfil
y la mayor diferencia se tiene en los menores y mayores valores de Y en donde el
porcentaje de dosis es menor que el 10%. Cabe hacer notar que los valores de X no son
exactamente los mismos y el maniqui antropomarfico esta compuesto Unicamente de agua y
aire, a diferencia del plan de tratamiento que toma en cuenta todos los érganos y tejidos lo
cual puede influir en las diferencias obtenidas.
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Figura 5.10. Perfiles de dosis en la direccion Y para Z= 0.1 cm (coordenada del
isocentro) y X lo més cercanos al isocentro (-0.9 cm), las curvas son generadas por
simulacion Monte Carlo y por el plan de tratamiento.
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Figura 5.11. Perfiles de dosis en la direccion Y para Z= 0.1 cm (coordenada del
isocentro) y diferentes valores de X. Las curvas son generadas por simulacion Monte Carlo
y por el plan de tratamiento.
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5.3.3 Comparacion de las dosis en agua y en LiF para el plan de radiocirugia.

En la figura 5.12 se presentan los perfiles de dosis obtenidos cuando el medio del
voxeliso €s agua, figura 5.12 a) y b) para valores de Y y X fijos, respectivamente y LiF,
figura 5.12 c) y d) para valores de Y y X fijos, respectivamente. Se observa que, para Y
fijo, tanto para agua como para LiF, los valores mas altos de la dosis se tienen en el perfil
central y los més bajos para los perfiles con los valores de X maés alejados del central.
Cuando X esta fijo los valores més altos de la dosis se tienen tanto para el perfil central
como para el que tiene el valor de Y subsecuente mayor que el central en tanto que la dosis
mas baja se tiene para el perfil con el menor valor de Y, esto puede deberse a que el valor
de Y en el isocentro es de 1.8 cm que es un valor intermedio entre los valores

correspondientes al tercer y al cuarto perfil. Ademas, se tiene que la dosis en LiF es menor
que la dosis en agua.
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Figura 5.12. Perfiles de dosis obtenidos cuando en el voxel del isocentro el maniqui
tiene agua con a) Y fijo y b) X fijo y cuando tiene LiF con ¢) Y fijo y d) X fijo.

Los perfiles de dosis para X y Y en el isocentro calculados para el voxel del
isocentro de agua y de LiF se presentan en la figura 5.13 y los obtenidos para Y en el
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isocentro y diferentes valores de X en la figura 5.14, también se presentan las diferencias
porcentuales con respecto a la dosis en agua. Se tiene que para los 5 perfiles las diferencias
porcentuales son menores que el 2 % excepto para los valores obtenidos en el voxel del
isocentro para el cual la dosis en agua es 14.5% mayor que la dosis en el LiF.
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Figura 5.13. Perfiles de dosis obtenidos cuando en el voxel del isocentro el maniqui
tiene agua y LiF, asi como la diferencia porcentual con respecto a la dosis calculada para
agua obtenidos para Y fijo en el isocentro.
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6 Conclusiones

El cdédigo Monte Carlo EGSnrc brinda diferentes herramientas para realizar
simulaciones del transporte de radiacion ionizante y su interaccién con la materia y es
adecuado para realizar célculos de dosimetria de campos pequefios. Con BEAMNrc se pudo
simular la fuente de radiacion a partir del espacio fase para generar un campo circular de 1
cm de didmetro en el isocentro para el acelerador lineal dedicado a radioneurocirugia del
Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia utilizado en el plan de tratamiento, con
ctcreate se generd un maniqui antropomorfico utilizando los datos y las imagenes de la
tomografia computarizada del tratamiento y con DOSXYZnrc se pudieron obtener las dosis
con una incertidumbre menor que el 5% en el volumen dentro de la curva de isodosis del
10% de la dosis méaxima.

Los factores de volumen para un microcubo de 0.1 cm de lado valen 1, dentro del
1%, para tamafios de campo cuadrados de 0.5 cm a 10 cm de lado, lo cual indica que un
microcubo es adecuado para dosimetria de campos pequefios.

El factor de densidad vale 1 para un campo de 10x10 cm? y disminuye hasta un 5%
para un campo de 0.5 cm, por lo que se debe tomar en cuenta si se utilizan los dosimetros
TLD-100 en campos pequefios.

Se validé el uso de DOSxyz al comparar las tasas de dosis en agua como funcion
del tamafio de campo calculadas con las experimentales (Pefia Jiménez 2015) con las
experimentales concordando dentro del 5%, en tanto que para las dosis impartidas se
obtuvieron diferencias menores que el 4%.

Las simulaciones indican que las dosis mas altas se encuentran sobre el volumen
blanco al igual que en el plan de tratamiento y que las distribuciones de dosis concuerdan
cualitativamente. Para realizar un analisis cuantitativo se extrajeron perfiles de dosis de la
simulacion Monte Carlo y del plan del tratamiento. Se tiene que ctcreate restringe el
tamafio minimo del voxel, de tal manera que este es mas grande que el de la tomografia, lo
que ocasiona una dificultad en la comparacion de las distribuciones y de los perfiles de
dosis debido a que los puntos correspondientes a las posiciones en el plan de tratamiento no
concuerdan con los puntos obtenidos por las simulaciones MC, sin embargo, las diferencias
obtenidas son menores que el 10% dentro del volumen blanco. En las regiones de mayor
gradiente de dosis (penumbras) y en las regiones fuera del campo donde las dosis son
menores que el 15% de la dosis maxima en el volumen blanco las diferencias son de hasta
el 70%.

Al sustituir el volumen sensible de agua con el volumen sensible de LiF la dosis se
ve perturbada Unicamente sobre el volumen sensible encontrandose que la dosis en el LiF
es 15% menor que la dosis en el agua esto puede ser debido a las diferencias en los poderes
de frenado de los electrones secundarios liberados por los fotones. En los volumenes
vecinos la diferencia entre la dosis en agua y la dosis en LiF es menor que el 2% por lo que
el LiF es un dosimetro adecuado para la dosimetria con campos pequefios.
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