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Resumen

Los niveles de radiacion en tomografia computarizada son altos en comparacion a otros
procedimientos de radiodiagnostico. Por esta razon, los organismos internacionales de
proteccion radioldgica sugieren la implementacion de metodologias independientes que
monitoricen la dosis en tomografia computarizada. En este trabajo se validaron los
resultados de simulaciones Monte Carlo (MC) con la plataforma GATE para calculos
dosimétricos correspondientes al tomografo Brillance Big Bore del Hospital Oncoldgico
SOLCA Nicleo Quito. La validacion se realiz6 mediante la comparacion de los resulta-
dos de los indices de dosis calculados con simulaciones y los resultados de los indices de
dosis medidos experimentalmente. Se estudiaron doce protocolos distintos para con-
siderar una gran variedad de modos de operacion del tomografo. La metodologia se
baso en la bisqueda de los valores de los pardmetros que caracterizan las componentes
geométricas del tomografo. Estos parametros son: el angulo del anodo (), y las va-
riables de escalamiento €, y €, para el filtro bow-tie. Como resultado, se encontré lo
que hemos denominado como la regidn de pardmetros aceptables (©) del tomografo.
Los valores de «,e,, €, que pertenecen a © pueden ser utilizados para calcular indices
de dosis con simulaciones MC y obtener un error menor al 20%, respecto a las medi-
ciones experimentales. Este margen de error estd dentro de los limites de tolerancia
establecidos por la Asociacion Americana de Fisicos en Medicina. En particular, se
encontr6 que las simulaciones con los valores: o = 19, ¢, = 1.00, £, = 0.30, ¢, = 0.20
para protocolos de cuerpo y cabeza, respectivamente, presentan el menor error. Este
resultado sugiere que nuestro tomografo tiene dos filtros bow-tie, uno para protocolos

de cuerpo y otro para protocolos de cabeza.

X



Abstract

The radiation levels in computed tomography are higher than those in other radiological
procedures. For this reason, international organizations for radiological protection sug-
gest the implementation of independent methodologies to monitor the dose in computed
tomography. In this project we have validated the results of Monte Carlo (MC) simu-
lations using GATE for dosimetric calculations in the computed tomography scanner
Brillance Big Bore of the Hospital Oncologico SOLCA Nucleo Quito. The validation
was performed by comparing the results of the dose indexes that were obtained from
MC simulations with the results of the dose indexes experimentally measured. Twelve
protocols were studied in order to consider a large variety of operation modes. The
methodology consisted in searching the values of the parameters that characterize the
geometric components of the scanner. These parameters are: the anode angle («), and
the scaling variables €, and ¢, for the bow-tie filter. As a result, we found what we have
called acceptable parameters region (©) of the scanner. The values of a, ¢, and ¢, that
belong to © can be used to calculate the dose indexes with MC simulations, and get
errors up to 20% with respect to experimental measurements. This margin is within
the tolerance limits established by the American Association of Physicists in Medicine.
In particular, we found that by running simulations with the values o = 19, ¢, = 1.00,
g, = 0.30, £, = 0.20 for body and head protocols, respectively, we got lower errors.
This result suggest that our scanner has two bow-tie filters, one for body protocols and

other for head protocols.



Capitulo 1

Radioproteccién en tomografia

computarizada

En los tultimos cien anos se ha desarrollado una gran variedad de aplicaciones de la
fisica en la medicina, en especial las técnicas que utilizan radiacion. Por ejemplo, la ra-
diacion ionizante es utilizada en el tratamiento del cancer y ademas, en procedimientos
de radiodiagnostico. Desafortunadamente, la radiacion ionizante puede causar efectos
negativos, como el desarrollo de carcinogénesis o enfermedad por radiacion en los teji-
dos vivos [1, 2, 3]. A pesar de estas desventajas, el uso de la radiacion ionizante en
la medicina se ha potenciado en los tltimos anos. Sin embargo, siempre se ha procu-
rado estimar y reducir los niveles de radiacion que reciben los pacientes expuestos
[4, 5,6, 7, 8|.

En este capitulo se revisan los procesos fisicos de la interaccion de la radiacion
con la materia, como se mide su efecto y cudles son sus consecuencias biologicas en
los tejidos vivos expuestos. Particularmente, se aborda el tema de radioprotecciéon en

tomografia computarizada.

1.1 Aspectos fisicos de la radiaciéon

No todo tipo de radiacién causa dano a los seres vivos, sus efectos dependen de su
naturaleza y de su energia. Para empezar, es indispensable distinguir los tipos de
radiacion segin sus habilidades para ionizar la materia. Segun lo cual, la radiacion

puede ser no ionizante o ionizante |1, 2].



Radiacién no ionizante

La radiacion no ionizante no es suficientemente energética para ionizar la materia. En
el espectro electromagnético, la radiacién no ionizante corresponde a los fotones de baja
energia, como por ejemplo: luz visible, luz infrarroja, microondas y ondas de radio.
Este tipo de radiacion puede danar los tejidos principalmente por efectos térmicos.
Para alcanzar un efecto significativo se necesita una gran fluencia de fotones [9], y ain

asi, no se logra un dano apreciable en los enlaces quimicos de los tejidos [1].

Radiacién ionizante

La radiacion ionizante tiene la suficiente energia para ionizar la materia y se clasifica

en dos grandes grupos:

e Directamente ionizante: Particulas cargadas como electrones y protones.

e Indirectamente ionizante: Particulas neutras como fotones y neutrones.

La radiacion directamente ionizante deposita la energia en la materia mediante
interacciones de Coulomb directas entre la particula ionizante cargada y los electrones
de los atomos del medio. La radiacién indirectamente ionizante primero libera una
particula cargada que luego deposita su energia en el medio al igual que la radiacion

directamente ionizante.

Tradicionalmente, las particulas ionizantes que se han empleado para combatir el
cancer, mediante radioterapia, han sido electrones y fotones [1, 2|. No obstante, durante
los dltimos anos, varios estudios han analizado la viabilidad de utilizar particulas pe-
sadas debido a sus evidentes ventajas sobre la radioterapia con fotones y electrones [1].
En particular, al utilizar protones es posible conformar de mejor manera la deposicion
de energia en el tumor, produciendo asi un menor dano al tejido sano [4]. Sin embargo,
la aplicacion de técnicas de radioterapia con particulas pesadas se ve restringida debido

a su elevado costo.

Por otro lado, la tomografia computarizada emplea rayos-X para la obtenciéon de
imégenes de la estructura anatémica interna del cuerpo humano. Otras técnicas, como
la tomografia por emision de positrones (PET, por sus siglas en inglés: Positron Emis-
sion Tomography) y la tomografia por emisioén de un solo foton (SPECT, por sus siglas
en inglés: Single Positron Emission Computed Tomography) usan radionucleidos cuyos
decaimientos producen radiacion ionizante que se utiliza para estudiar la funcionalidad
del cuerpo humano [1|. Cualquiera de estos procedimientos de diagnostico involucra
la deposicion de energia en los tejidos. Por ello, es importante conocer los niveles de
radiacion que reciben los pacientes en estos examenes para compararlos con el beneficio

de la informacion adquirida [4, 8].



1.1.1 Mecanismos de interaccion de la radiacion ionizante con

la materia

Cuando una particula ionizante atraviesa un material, esta puede interactuar con los
atomos del medio de acuerdo a los mecanismos de interaccion de la radiacion ionizante.
Los mecanismos por los cuales un foton puede interactuar con la materia son: la disper-
sion Thomson, el efecto fotoeléctrico, la dispersion Compton, la dispersion Rayleigh, la
produccién de pares y la fotodesintegracion. Por otra parte, los electrones interactian

con los atomos del medio por interacciones de Coulomb.

A continuacion se describen los mecanismos de interaccién mas importantes del
transporte de electrones y fotones en la materia para el rango de energias de interés
de aplicaciéon médica. Dicho rango va desde los pocos keV en radiodiagnostico hasta
decenas de MeV en radioterapia [10]|. La probabilidad de que se lleve a cabo la disper-
sion Thomson o la fotodesintegracion es nula en este rango de energia, por lo cual no

es importante discutirlas en detalle.

Fotones

Cuando un haz monoenergético de fotones incide sobre un material, la intensidad del
haz se reduce a medida que lo penetra. Esta reduccion esta dada por la ley exponencial
de Beer I(z) = I(0)e **, donde p es el coeficiente de atenuacion lineal, 7(0) es la
intensidad del haz antes de penetrar el material e I(z) es la intensidad tras recorrer
una distancia x en el material. Sin embargo, la atenuaciéon de un haz de fotones

polienergético, definido por su espectro, se desvia de la ley exponencial de Beer [9).

El haz se atentia debido a las interacciones se llevan a cabo entre los fotones y los
atomos del medio atenuador. La probabilidad (o secciéon eficaz) para cada mecanismo
de interaccion depende de la energia del foton y del nimero atomico (Z) del medio.
En la Figura 1.1 se muestra el porcentaje de contribuciéon de la seccion eficaz de varios
mecanismos de interaccion a la seccion eficaz total para un medio de Carbono (Z = 6),

como funcién de la energia.

En el contexto de las interacciones de fotones con la materia, se define a un electron
fuertemente ligado como un electréon de un orbital atémico con una energia de enlace
del orden de la energia del foton incidente. Un electron libre se considera aquel que

tiene una energia de enlace mucho menor a la energia del foton [2].

Los mecanismos de interacciéon que se dan entre los fotones y la materia en el rango

de aplicacion médica son los siguientes:

1. Efecto fotoeléctrico. Un foton con energia hv interactiia con un electron fuerte-

mente ligado y desaparece. El electron es expulsado del &tomo como un fotoelec-



tron con energia cinética hv — Eg, donde Ejp es la energia de enlace del electron
al &tomo. Este mecanismo de interaccion se lleva a cabo con electrones de las
capas K, L, M o N [9]. Después de que el electron haya sido expulsado del atomo,
se crea una vacancia en la capa, dejando asi al &tomo en un estado excitado.
La vacancia es llenada por un electron de un orbital superior con la emision de

radiacion caracteristica o un electréon Auger.

La probabilidad del efecto aumenta para materiales con alto Z y con fotones de
baja energia [10]. En la Figura 1.1 se puede ver que la seccion eficaz del efecto
fotoeléctrico disminuye a medida que la energia de los fotones se incrementa,
hasta hacerse nula cerca de 1 MeV. Adicionalmente, la seccion eficaz para el
efecto fotoeléctrico muestra discontinuidades agudas (picos de absorcion) cuando

la energia de foton incidente es igual a la energia de una capa atémica.

. Dispersion de Compton (incoherente). Un foton interactiia con un electron libre
del medio atenuante. El foton es dispersado y parte de su energia es transferida al
electron. La seccion eficaz depende linealmente de Z y disminuye con el aumento
de la energia, excepto para un rango de energias muy pequenas, como se muestra
en la Figura 1.1. La formula para calcular la seccion eficaz del efecto Compton
es conocida como la formula de Klein-Nishina. En el rango de pocas centenas de

keV (rango utilizado en radiodiagnostico) este efecto es el predominante [9, 10].

. Dispersion de Rayleigh (coherente). Un foton interactiia con un electron fuerte-
mente ligado. El fotén se dispersa elasticamente con dngulos pequenos, sin trans-
ferir energia al medio. A pesar de ello, este efecto si contribuye a la atenuacion
del haz de fotones. Como se muestra en la Figura 1.1, en un medio de Carbono y
fotones con energias menores a 10 keV, la seccion eficaz de la dispersion Rayleigh
es mayor a la del efecto Compton. Para energias mayores, la probabilidad de que

ocurra dispersion de Rayleigh disminuye al aumentar la energia del foton [10].

. Produccion de pares. Un foton interactiia con el campo Couldémbico del niicleo
atomico y desaparece creando un par electron-positron con energia cinética com-
binada de hv — 2m.c?. Debido a que se crea la masa del electrén y del positron
a partir de un foton (que no tiene masa), se requiere una energia umbral de
2m? = 1.02 MeV para que se produzca este efecto. La seccion eficaz es propor-
cional a Z y aumenta rapidamente a medida que aumenta la energia. También
se puede producir este mismo efecto en el campo de Coulomb de un electréon del
orbital de un atomo, lo cual se conoce como producciéon triple. Para energias
utilizadas en radiodiagnoéstico (decenas y centenas de keV) este proceso tiene una

probabilidad de ocurrencia nula, como se muestra en la Figura 1.1.
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Figura 1.1: Porcentaje de contribucién de varios mecanismos de interacciéon de fotones a la

secciéon eficaz total para un medio de Carbono, en funcién de la energia. Figura adaptada
de [3].

Electrones

Cuando un haz de electrones (o de cualquier particula cargada) incide en un medio,
se producen interacciones de Coulomb entre los electrones del haz y los electrones de
los orbitales atémicos o con los nicleos atomicos del medio. Como consecuencia, los
electrones incidentes pueden perder su energia cinética (mediante colisiones y proce-
sos radiativos) o simplemente pueden cambiar su direccion de movimiento (mediante

dispersiones elasticas).

Para describir la pérdida gradual de la energia de los electrones debido a los proce-
sos radiativos y de colisiones se utiliza el poder de frenado, definido como la pérdida de
energia del electron incidente por unidad de longitud. Dependiendo del proceso involu-
crado en la pérdida de energia del electron incidente, el poder de frenado se denomina

poder de frenado de colision o poder de frenado radiativo.

El poder de frenado de colision es empleado en colisiones inelasticas entre el electron
incidente y los electrones de los orbitales atomicos del medio atenuante. Dependiendo
de la energia del electron incidente, este puede excitar o ionizar al &tomo con el que
interactua. Los electrones expulsados por ionizacion se llaman electrones secundarios.
La probabilidad de creaciéon de electrones secundarios estd dada esencialmente por
la seccion eficaz inelastica de Mgller [11]. Otras particulas cargadas tienen secciones
eficaces especificas para la creacion de particulas secundarias, por ejemplo los positrones

manejan la seccion eficaz de Bhabha [11].

El poder de frenado radiativo describe la pérdida energética del electrén cuando
interactiia directamente con un nicleo atémico o el “background” eléctrico promedio.
Como consecuencia de la desaceleracion del electron en este campo electromagnético
tan fuerte, se emite un espectro continuo de fotones. Este proceso es conocido como

Bremsstrahlung.



1.1.2 Cantidades dosimétricas de la radiacién

Para fines dosimétricos, es indispensable contar con un sistema de unidades y medidas
para la radiacion ionizante. La Comision Internacional de las Unidades y Medicion de
la Radiacion (ICRU, por sus siglas en inglés: International Commission on Radiation
Units and Measurements) ha publicado la definicion de todas las cantidades para la
dosimetria de la radiacion en su reporte mas reciente: el ICRU 85 [12]. A continuacion

se presentan algunas de esas magnitudes relevantes para nuestro trabajo.

Dosis

En la actualidad, la magnitud més utilizada en dosimetria de la radiacion es la dosis o
dosis absorbida. E1 ICRU [12] define a la dosis como la cantidad de energia depositada
por unidad de masa. Su unidad en el Sistema Internacional es el gray (Gy), que
equivale a 1 J kg~!. La dosis forma parte de la informacién requerida para controlar,
en primera aproximacion, la seguridad radiolégica de personas expuestas a radiaciones

ionizantes [6].

Transferencia lineal de energia

La transferencia lineal de energia (LET, por sus siglas en inglés: Linear Energy Trans-
fer), describe el promedio de la energia depositada localmente por unidad de longitud
a lo largo del camino de la particula ionizante |1, 2, 9, 12]. En contraste al poder
de frenado discutido anteriormente, el LET hace referencia a la energia absorbida por
unidad de longitud y no a la energia que pierde la particula ionizante. El LET esta
relacionado con el rango de la particula. El rango de una particula se define como la
distancia a la cual la particula pierde energia hasta llegar a cierto umbral [1]. Un rango
pequeno significa que la energia se disipa rapidamente, lo cual se refleja en un LET

alto.

El LET permite escoger la particula adecuada de acuerdo con la necesidad del
procedimiento radiolégico. En radiodiagnostico es importante emplear particulas de
bajo LET o rango grande, pues es de interés que estas atraviesen los tejidos para
luego ser detectadas. Este es precisamente el caso de los rayos-X empleados en los
tomografos, cuyos LETs son menores a los LETs de los electrones o particulas a, que
son preferentemente usados en radioterapia para tratamientos de tumores superficiales,

por ejemplo en el cancer de piel [1].



Dosis equivalente

Para tomar en cuenta la dependencia del tipo de la particula ionizante en el dano
biologico al tejido vivo se ha definido el efecto bioldgico relativo (RBE, por sus siglas
en inglés: Relative Biological Effect). El RBE se calcula mediante el cociente entre Do
y D, donde D es la dosis (depositada por fotones de 200 keV) requerida para causar el
mismo danio biologico de la dosis (D) depositada por la radiacion bajo consideracion [1,
3]. En radiodiagnostico, el RBE casi siempre es la unidad, ya que usualmente se emplea

fotones con energia de unas decenas de keV.

La cantidad dosimétrica que toma en cuenta la dosis absorbida en los 6rganos y el
tipo de radiacion empleada es la dosis equivalente (H). Se define como el producto de
la dosis (en grays) con el RBE [1, 2, 4, 13|, su unidad en el Sistema Internacional es el

sievert (Sv). Tradicionalmente se suele usar el rem (1 Sy=100 rem).

Dosis efectiva

La dosis, el LET y la dosis equivalente proporcionan informacion acerca de la cantidad
de energia depositada y la severidad del efecto de la particula ionizante utilizada.
Adicionalmente, se debe tomar en cuenta la radiosensibilidad de los tejidos expuestos.
La cantidad dosimétrica que ayuda a tomar esto en cuenta es la dosis efectiva. Para
su calculo, se asigna un factor de peso radiativo (w;) a cada érgano, dependiendo de
su radiosensibilidad. De esa forma se puede estimar el dano al cuerpo entero mediante
una ponderacion [13, 14, 15]:

Dosis efectiva = Z D;w;, (1.1)

donde D; es la dosis depositada en el 6rgano con factor de peso radiativo w;.

La Comision Internacional de Proteccion Radiolégica (ICRP, por sus siglas en inglés:
International Commission on Radiation Protection) es la encargada de determinar
estos factores mediante estudios de cohorte. La ICRP advierte que la dosis efectiva
no debe ser usada para estimar el riesgo de un paciente en particular que se somete a
radiacion ionizante [3, 5, 13, 14|, simplemente es un estimador que sirve para comparar
el riesgo de detrimento radiologico por diferentes situaciones de exposicion a radiacion

ionizante.



1.2 Efectos biologicos de la radiaciéon

1.2.1 Efectos de la radiacion en el ADN

La radiacion ionizante es capaz de liberar los electrones ligados a los &tomos y moléculas
de los tejidos vivos. En material biologico, la interaccion de las particulas ionizantes con
las moléculas de agua crean radicales hidroxilos [3]|. Estos radicales pueden interactuar

con las moléculas de acido desoxirribonucleico (ADN).

La correcta funcionalidad celular depende de la integridad del ADN. Cuando los
radicales, creados por la radiacion ionizante en los tejidos vivos, interactian con el
ADN, es muy probable que se desarrollen mutaciones y defectos genéticos. En el peor

de los casos esto puede llevar al desarrollo de cancer [1, 3, 15].

La reparacion del dano causado al ADN se lleva a cabo por enzimas especializadas.
En general, estas enzimas reparan el dafio con mayor eficiencia si solamente una de las
dos hebras del ADN se rompe [1, 3]. Esto explica por qué las particulas con alto LET
son mas peligrosas que las de bajo LET, pues se deposita una mayor concentracion de

energia, de modo que es mas probable que una ruptura doble se produzca.

1.2.2 Dosis agudas y dosis crdénicas

Los efectos de la radiacion ionizante dependen de la dosis depositada, de la naturaleza
de las particulas ionizantes y de la sensibilidad de los tejidos. Pero también es impor-
tante la tasa a la cual se deposita la dosis [1, 2, 13, 15]. Cuando la dosis es depositada
rapidamente en los tejidos se habla de dosis agudas, cuyos efectos son distintos a los

de las dosis cronicas, las cuales se depositan lentamente.

La consecuencia de una exposicion a dosis agudas es un sindrome llamado enfer-
medad por radiacion, que aparece dentro de unas horas, o semanas. La exposicion a
dosis agudas de unos cuantos grays pueden producir sintomas como fatiga, nausea,
vomito y pérdida de cabello, y en el peor de los casos la muerte [13|. Por otra parte,
no se puede predecir una enfermedad especifica para un individuo expuesto a una
dosis cronica. La consecuencia principal para este individuo es una predisposiciéon a

desarrollar cualquier tipo de cancer [1].

Existe una relacion predecible entre las dosis agudas y la gravedad de la enfermedad
por radiacion; la severidad aumenta mientras la dosis se incrementa. Las dosis entre-
gadas rapidamente se encuentran en el régimen deterministico de las consecuencias de
la radiacion ionizante [1, 2, 15].

Por otra parte, cuando un individuo recibe lentamente una dosis, no se detecta

inmediatamente una enfermedad, pero esta persona acumula un riesgo de por vida para



desarrollar eventualmente cancer. Este efecto corresponde al régimen estocdstico |1, 2,

15]. Las dosis entregadas por los tomografos entran en esta categoria.

Kane [1] realiza una excelente analogia del régimen estocéastico, que a continuacion

citamos textualmente:

“La inducciéon a contraer cancer por radiacion cronica puede ser comparada
con una perversa loteria en la cual la gente echa suerte para la pena méxima
(contraer cancer) en lugar de un premio; no hay manera de saber si un

individuo en particular ganard.”

En el contexto de esta analogia, la probabilidad de que un individuo gane la pena
maxima depende del niimero de boletos de loteria que compre; la probabilidad de que
esa persona adquiera cancer por una dosis cronica depende del niimero de exposiciones
a radiaciones ionizantes y de su magnitud. Cabe mencionar que el cancer, a pesar
de desarrollarse en etapas, es una enfermedad de “todo o nada”, es decir, no se puede
contraer “un poco de cancer”. A diferencia de las dosis agudas, las exposiciones en el
régimen estocéstico son ezrposiciones de por vida |1, 3|, esto significa que su efecto es
acumulativo. Una persona tiene la misma probabilidad de desarrollar cancer si una

dosis cronica es entregada por partes o de una sola exposicion.

En base a lo explicado sobre los mecanismos de dano sobre el ADN por parte
de la radiacion ionizante, es posible entender por qué las dosis crénicas no causan
dano inmediato como las dosis agudas. Cuando la radiacién ionizante pasa por los
tejidos, no es seguro que interacttie con las moléculas, ni que se liberen particulas
ionizadas, tampoco es seguro que estas particulas rompan las hebras del ADN ni que ese
dano sea reparado. Estas y otras condiciones tienen su correspondiente probabilidad
de ocurrencia, que disminuye cuando la tasa de dosis se reduce, pues las enzimas

reparadoras tienen mayor tiempo para corregir los danos causados.

1.3 Tomografia computarizada

1.3.1 Caracteristicas

La tomografia computarizada es una técnica de radiodiagnostico que utiliza fotones
generados en un tubo de rayos-X para adquirir la imagen tridimensional del interior de
un paciente. El equipo médico con el cual se realiza una tomografia computarizada se
conoce como tomadgrafo, el cual cuenta con un tubo de rayos-X, un arreglo de detectores
que se encuentran en su gantry y una camilla para el paciente (Figura 1.2). El gantry se
asemeja a una gran “dona”, con una apertura de aproximadamente 70 cm de diametro

por donde ingresa el paciente a ser escaneado. En el centro de la apertura del gantry se



ubica el isocentro, el cual es el origen del sistema de coordenadas del tomografo, como

se muestra en la Figura 1.2.

Detectores

Isocentro

Gantry

Tubo de rayos-X
orbitando

Camilla

Figura 1.2: Componentes principales de un tomoégrafo junto al sistema de referencia zyz
con el isocentro en el punto (0,0,0). Figura adaptada de [1].

El proceso de adquisicion de imégenes en un tomografo es el siguiente: el tubo de
rayos-X irradia al paciente con un haz en forma de abanico en el plano xy del tomdgrafo,
mientras orbita sobre el gantry en sincronia con los detectores que se encuentran al otro
lado de la apertura. En cada orbita se procesa la informacion de todas las proyecciones
de la imagen del paciente, obteniendo asi un corte, como se muestra en la Figura 1.3.

El conjunto de varios cortes es lo que se conoce como tomografia.

Filtro
bow-tie

Figura 1.3: Adquisicion de una tomografia. a) Radiacion del paciente por el tubo de rayos-X
mientras completa una érbita en sincronia con el arreglo de detectores. También se indica
la ubicacion del filtro bow-tie. b) Distintos cortes para distintas 6rbitas del tubo de rayo-X.
c¢) Corte de una tomografia de pecho. Figura adaptada de [1].
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Los tomografos modernos trabajan bajo la modalidad de multideteccion, con la
cual pueden adquirir varios cortes simultaneamente. En este tipo de tomografos los
detectores estan distribuidos en una matriz con decenas de miles de detectores, cada
fila con aproximadamente mil detectores formando un arco [1, 9]. Estas filas se conocen
como canales de deteccion. En la actualidad, los tomégrafos de uso clinico tienen entre

16 y 256 canales a lo largo del eje z [16].

El espectro de energia de los fotones producidos en el tubo de rayos-X es continuo
y depende de la geometria del 4&nodo y del potencial eléctrico (V') del tubo de rayos-X.
Los potenciales tipicos en tomografia computarizada van desde los 80 kV, hasta los
150 kV. La energia maxima de los fotones esta dada por F,.x =V X e, donde e es la

carga del electron. Este rango de energia es conocido como ortovoltage [9].

En el trayecto de los fotones, desde la fuente hasta el paciente, se ubican colimadores
y filtros. Los colimadores definen el ancho del haz en la direccion longitudinal del
tomografo (eje z), el cual depende de las caracteristicas deseadas de la tomografia.
Adicionalmente, los tomografos cuentan con un filtro bow-tie (llamado asi por su forma
de corbatin). Este filtro esta ubicado a pocos centimetros de la fuente y su funcion es
la de homogeneizar el flujo de fotones que llegan a los detectores (Figura 1.3 a) . El
filtro bow-tie introduce una atenuacion variable para distintos d&ngulos de emision en el
plano zy; en el centro del haz el grosor del filtro es minimo y se va incrementando para
angulos mayores. El resultado de incluir esta atenuacion sobre el haz de radiacion es

una disminucion de la dosis en la periferia del paciente sin perder calidad de imagen.

1.3.2 Riesgos asociados

Desde su invencion en el ano de 1969 por Godfrey Hounsfield [1, 3, 4, 6], la tomografia
computarizada ha revolucionado el radiodiagnoéstico por la valiosa informacién que

proporciona acerca de la estructura anatémica de un paciente en particular.

El gran aporte que representa esta técnica al momento de emitir un diagnostico
médico acertado, ha hecho que el nimero de tomografias se incremente de manera
notable en los dltimos anos [3, 4, 8]. Segtun el Organismo Internacional de Energia
Atomica (OIEA), se estimaba que las ventas de tomografos a nivel mundial se tripli-
carfan para el 2010 en comparacion a 1990 [4], como se puede ver en la Figura 1.4. La
Organizacion Mundial de la Salud estimaba que en el 2010, en el Ecuador se encontra-
ban en funcionamiento 29 tomografos solo en el sector piblico, sin tomar en cuenta el

sector privado [17].

Los organismos de radioprotecciéon han puesto especial énfasis en el control de los
niveles de radiacion que emiten los tomografos, pues estos son mucho mayores a los

de otros procedimientos radiologicos. La dosis en tomografia representa el 70% res-
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Figura 1.4: Ventas mundiales de tomografos en los tltimos 20 afos. Figura adaptada
de [4].

pecto al total de todos los procedimientos de diagndstico, a pesar de que el ntimero de

tomografias solo es el 25% del total de exdmenes de radiodiagnostico [3, 4, 8|.

Por ejemplo, la dosis tipica que recibe un paciente adulto que se somete a una to-
mografia de abdomen es de 10 mSv al estbmago, mientras una radiografia convencional
de pecho es de 0.01 mSv en los pulmones [3|. Los estudios epidemiol6gicos estiman
que mil tomografias de abdomen con una dosis de 10 mSv serian responsables de in-
crementar una muerte en exceso por cancer [1]. Es ilustrativo comparar el riesgo que

representa esta dosis con otras actividades de riesgo, como se muestra en la Tabla 1.1.

Tabla 1.1: Comparaciéon de los riesgos para varias actividades de peligro. Datos tomados
de [1, 5].

Una exposicion de 2 mSv de radiacion ionizante tiene un riesgo comparable a:

e Fumar 150 cigarrillos
e Viajar 8000 kilometros en auto
e Escalar rocas por dos horas y media

Es por esta razéon que los organismos reguladores han establecido normas para el
control de los niveles de radiacion que emiten los tomégrafos. El principio por el que
se rige la seguridad radiologica en los procedimientos de radiodiagndstico se abrevia
como ALARA (tan bajo como sea razonablemente alcanzable, por sus siglas en inglés:
As Low As Reasonably Achievable) [1, 2, 5, 8, 18]. Esto significa que la radiacion solo
debe ser empleada cuando se obtiene un beneficio neto de su uso, y ain asi se debe

reducir la dosis al minimo.

Cumplir con el principio ALARA es especialmente importante con infantes, pues son

inherentemente mas radiosensibles que los adultos y tienen menor material atenuante
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sobre el cual distribuir la energia de la radiacién ionizante. Mas aun, tienen més anos
por delante para desarrollar un céncer inducido por una exposicion de por vida [3, 19].
En respuesta a esto, en el 2008, varias organizaciones de fisica médica y radioproteccion
fundaron la Alianza' [19], con el fin de concientizar y educar a la comunidad médica
sobre la importancia de la dosimetria en ninos que se someten a procedimientos de

radiodiagnostico.

Con este objetivo en mente, a lo largo de muchos anos de investigacion, se ha
mejorado en muchos aspectos la tomografia computarizada [1]. Mejoras en el disefo de
la fuente de rayos-X, la colimacién, la sensibilidad de los detectores, y los algoritmos
de reconstruccion, han aportado a la reducciéon de la dosis suministrada a los pacientes
que se someten a una tomografia sin perder calidad de la imagen. Desde luego, el
principio ALARA sugiere que, en lo posible, se empleen técnicas que no usen radiaciones

ionizantes, tales como resonancias magnéticas o ultrasonidos [8].

Tras comprender la importancia de monitorizar los niveles de radiaciéon en tomo-
grafia computarizada, surge la necesidad de establecer un método estandar que pueda
ser practicado clinicamente. Para ello, se ha definido el indice de dosis para tomografia

computarizada.

1.4 EIl CTDI: indice de dosis para tomografia

computarizada

En 1990, la Asociacion Americana de Fisicos en Medicina (AAPM, por sus siglas en
inglés: American Association of Physicists in Medicine) establecio una metodologia
estandar para controlar los niveles de radiacion entre los distintos tomografos y los
protocolos? que ellos emplean [7]. Para ello, tomaron el indicador propuesto por Shope
et. al. en 1981: el indice de dosis para tomografia computarizada (CTDI, por sus
siglas en inglés: Computed Tomography Dose Index). Originalmente se propuso este
indice como una medida experimental para cuantificar la emisiéon de radiacion de una
tomografia consistente de multiples cortes escaneados contiguamente [7, 20, 21]. Sin
embargo, se fueron introduciendo cantidades derivadas del CTDI que toman en cuenta
las nuevas modalidades de los tomografos modernos (multideteccion, escaneo helical,
etc) [4, 5, 6, 19].

En tomografia computarizada, al igual que en cualquier situacion en que se desee
cuantificar la radiacion ionizante, se deben utilizar instrumentos especializados para

las caracteristicas de la radiacion a medir (naturaleza de la particula, energia, etc). El

! Alliance for Radiation Safety in Pediatric Imaging
2Se entiende como protocolo al conjunto de condiciones en las que opera el tomdgrafo: voltaje,
corriente en el tubo de rayos-X, tiempo de exposiciéon y ancho del haz en el isocentro.
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sistema dosimétrico utilizado para tomografia computarizada consta de una cidmara de

ionizacion tipo lapiz, un electrometro, un barémetro y un termoémetro.

En la medicion experimental del CTDI se coloca la cAmara de ionizacion tipo lapiz
dentro de un fantoma de polimetil-metacrilato (PMMA) que esté posicionado de ma-
nera que su centro coincida con el isocentro del tomografo. El CTDI se mide con la
mesa estatica mientras el tubo de rayos-X completa un giro irradiando al fantoma bajo
las condiciones de operacion especificas del protocolo que se desea estudiar. La unidad
del CTDI es el gray.

Este método ha sido aceptado por la Administracion de Drogas y Alimentos (FDA,
por sus siglas en inglés: Food and Drugs Administration) y cuenta con su registro
oficial en el Codigo de Regulaciones Federales de los Estados Unidos [5, 7, 21]. En
esta regulacion se especifican la composicion, el didmetro y la longitud de los fantomas
empleados. Para evaluar exdmenes de cabeza se utiliza un fantoma cilindrico de PMMA
de 16 cm de diametro y de 15 cm de longitud, y para examenes de cuerpo el didmetro
del fantoma es de 32 cm (Figura 1.5). La estandarizacion de estos fantomas ayuda a

que la medicion del CTDI sea reproducible y consistente.

Figura 1.5: Fantomas de cabeza (head) con 16 cm de diametro, y de cuerpo (body) con
32 cm de diametro. Figura adaptada de [22].

1.4.1 CTDIL,

También conocido simplemente como CTDI, el CTDI,, se define como la integral del
perfil de dosis sobre un eje paralelo al eje axial del tomografo, dividida para el ancho
total del haz primario en el isocentro [4, 5, 6, 7, 19, 20, 23, 22|, es decir:

1 o0
DI, = — D
C © = NT /_OO (2)dz,
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donde N es el ntimero de cortes adquiridos por cada rotacion del gantry, el cual es
equivalente al niimero de canales activos a lo largo del eje longitudinal del tomografo
y T es el ancho de cada canal. De esta forma, NT es el ancho total de irradiacion en
el isocentro del tomografo para el protocolo bajo estudio. En la Figura 1.6 se muestra

el esquema para medir experimentalmente el CTDI.

I Fuente de rayos-X

Camara de ionizacién / . Fantoma

NT

—50 mm | .50 mm

Figura 1.6: Esquema de mediciéon del CTDIjg9. Mientras el fantoma permanece estatico,
la fuente de rayos-X lo orbita e irradia durante un segundo. La cdmara de ionizacién mide
la dosis depositada a lo largo del eje z, es decir, la integral del perfil de dosis: f_SgO D(z)dz.
También se muestra el ancho del haz en el isocentro NT.

A pesar de que la medicion del CTDI,, se realiza con la mesa estitica y con un
solo giro del gantry, este indice esta definido de modo que se tomen en cuenta todas
las irradiaciones de los cortes que forman el escaneo completo. Para entender esto,
observemos la Figura 1.7a que ilustra el perfil de dosis correspondiente al escaneo del
corte-1. La region sombreada representa la dosis que la region del corte-1 absorbe
cuando el corte-1 es escaneado. Notese que este perfil de dosis también deposita un

porcentaje de la dosis en los cortes adyacentes.
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Figura 1.7: Construccion del CTDI. Figura adaptada de [20, 23].

(oW
~—

. Qué sucede cuando se escanea un corte contiguo? (corte-2 en la Figura 1.7b). La
regiéon mas oscura, sombreada a la derecha del corte-1 representa la dosis que el escaneo
del corte-1 proporciona al corte-2. Notese la simetria en la dosis que el escaneo del
corte-2 entrega al corte-1. En la Figura 1.7c se muestra el efecto de un tercer corte
(corte-3). Se puede ver que la contribucion de escaneo del corte-1 a la dosis del corte-3
(regibn mas oscura) es menor que la contribucion del corte-2 a la dosis del corte-3.
Sin embargo, se repite la simetria encontrada anteriormente; la dosis que el escaneo
del corte-1 entrega al corte-3 es igual a la dosis que el escaneo del corte-3 entrega al

corte-1.
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Aumentando maés cortes (Figura 1.7 d) se llega a la siguiente conclusion: la dosis
que el escaneo del corte-1 entrega a todos los cortes es igual a la dosis que el corte-1
recibe de los escaneos de todos los cortes. Esto explica por qué la medicion del CTDI
(que es la integracion del perfil de dosis correspondiente al escaneo de un solo corte)
toma en cuenta la irradiaciéon de varios cortes, aunque su medicién deba realizarse con

el escaneo de un solo corte.

1.4.2 CTDI?

El CTDI?i es el CTDI medido en una posicion especifica del fantoma; en el centro o
en la periferia. El subindice j puede tomar los valores 0, 1,2, 3,4 para las posiciones:
central, anterior, lateral derecha, posterior y lateral izquierda, respectivamente. En la

Figura 1.8 se ilustran estas posiciones.

Figura 1.8: Posiciones de la cdmara de ionizacién en los fantomas para la medicién del
CTDIPs.

1.4.3 CTDIFDA Yy CTDIloo

La definicion formal del CTDI, con los limites de integracion de —oo a +o00, asegura que
todo el perfil de dosis sea tomado en cuenta. Desde luego, en la practica la medicion
del CTDI, definido de esta manera, no es posible. Es por ello que en 1984, la FDA
estandarizé los limites de integracion desde —77" a 7T [5, 7, 22].

1 T
CTDIFDA = — D(Z)dZ

NT J ar
Mas tarde, en 1990, la AAPM introdujo el uso de una camara de ionizaciéon con un
volumen activo de 3 cm® y longitud activa de 10 mm [7]. Desde entonces, los limites
de integracion utilizados son desde —50 mm a 50 mm.
50

1
CTDIligg = — D(2)dz.
100 =~ o (2)dz

En la actualidad el CTDI;og es la magnitud derivada del CTDI mas comiin, pues las

camaras de ionizacion de uso clinico tienen una longitud sensible de 100 mm.
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1.4.4 CTDI,

El CTDI,, fue introducido por Leitz en 1995 [5, 6] y esté incluido en los protocolos de
la Comision Electrotécnica Internacional (IEC, por sus siglas en inglés: International
FElectrotechncial Commission) |5, 6, 13, 19, 21, 22, 23|. Este indice combina los valores

de los CTDIs medidos en la periferia y en el centro del fantoma de PMMA:

(1.2)

1
CTDI,, = -CTDI* + —
3 * 3 4

9 <CTDIP1 + CTDI” + CTDI? + CTDIP“)
El CTDI,, fue introducido para estimar el promedio del CTDI en el plano axial (o
sobre el campo de vision FOV, por sus siglas en inglés: Field Of View). Los valores
1/3 y 2/3 aproximan las areas relativas representadas por el centro y el borde del
fantoma [5]. La IEC ha estandarizado al CTDI,g,, (es decir, el CTDI,, medido con
una camara de ionizacion de 100 mm de longitud activa) como el indicador de la
cantidad de radiacion de un protocolo en especifico. Los fabricantes de tomografos
estan obligados a proporcionar los CTDIs;gg,, de todos sus protocolos para mostrarlos

en la consola de operacion del tomografo antes de realizar cualquier tomografia |5, 22|.

1.4.5 CTDI,,,

El CTDIy;, incluye el espaciamiento entre dos exposiciones contiguas, correspondientes

a dos rotaciones del gantry consecutivas [4, 5, 6, 19, 20, 23, 22|

CTDIL,
p

CTDlyop, = (1.3)
donde p = b/NT es conocido como el pitch y b es la distancia que avanza la mesa por
cada rotacion del gantry. Mediante esta definicion, se puede evaluar la eficiencia de la

“densidad” de escaneo sobre la dosis para una tomografia en particular:

1. Cuando p < 1, los haces de rayos-X correspondientes a dos rotaciones contiguas

se estan sobreponiendo entre si.

2. Cuando p > 1, los haces de rayos-X correspondientes a dos rotaciones contiguas

dejan espacios sin irradiar entre si.

Evidentemente una mayor densidad de irradiacion (p < 1) conlleva a una mayor dosis,
lo cual es reflejado en un aumento del CTDI,;, mientras una menor densidad, con p >
1 grandes, hace que el CTDIy,;, disminuya. Las simulaciones Monte Carlo realizadas
por Jarry el. al. [24] mostraron una dependencia del tipo 1/p para la dosis absorbida

en los 6rganos.
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Mientras el CTDI,, representa el promedio de la dosis en el FOV, el CTDIq,,
representa el promedio volumétrico de la dosis absorbida por una tomografia en par-
ticular [5].

1.4.6 DLP (“dose lenght product”)

El DLP es el producto de la dosis por la longitud de escaneo y junto al CTDIy,,, son
las magnitudes reportadas® en la consola del tomégrafo para cada estudio que se realiza
sobre cada paciente. A partir del 2002, la IEC exige [5, 8, 13, 15, 19, 21, 22| que todos
los tomografos que se fabriquen muestren al operador del tomografo estas cantidades

antes de realizar la irradiacién. El DLP se define como:
DLP = CTDIyo. L (1.4)

donde L es la longitud total de escaneo. Es importante tener cuidado de no confundir
la longitud de la imagen adquirida con L. Esta situacion tiene especial relevancia en
los tomografos helicoidales, que necesitan irradiar mas alla de la longitud de la imagen

adquirida debido a que los algoritmos de reconstruccion asi lo requieren.

El DLP refleja la energia total impartida por la tomografia completa y es un des-
criptor mas completo que el CTDIy,; para un examen en particular. Por ejemplo,
una tomografia de abdomen puede tener el mismo CTDIy,;, que una tomografia de
pecho; sin embargo, la tomografia de pecho tiene una mayor longitud de escaneo y

consecuentemente un mayor DLP.

1.4.7 Dosis efectiva

En la Seccién 1.1.2 se introdujo el concepto de dosis efectiva para reflejar el riesgo
de la radiacién ionizante en los tejidos vivos. La dosis efectiva indica el riesgo de
detrimento biologico de una exposicion parcial y no uniforme del cuerpo a radiacion
ionizante, en términos de una exposicion uniforme de cuerpo completo [14, 15]. Su
célculo se realiza formalmente con la ecuacion (1.1) y los correspondientes factores de
peso radiativo [13, 14, 15, 19]. Sin embargo, este método requiere que se conozcan las
dosis entregadas en cada uno de los 6rganos especificados en la publicacion 103 del
ICRP [19].

Alternativamente, la dosis efectiva puede ser estimada mediante el uso de los llama-
dos coeficientes k. Este método fue desarrollado por la Comisiéon Europea al comparar

la dosis efectiva calculada con el método mencionado en el parrafo anterior y su co-

3Sin embargo, en ciertos tomografos, como el Brillance Big Bore, la consola muestra el DLP junto
al CTDI,,.
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rrespondiente DLP, para un gran variedad de modelos de tomoégrafos manteniendo
la seccion anatomica fija (por ejemplo: cabeza, pecho, abdomen). Como resultado,

encontraron una relacion lineal entre la dosis efectiva y su DLP [5, 15, 21].
Dosis efectiva ~ k x DLP (1.5)

La unidad del coeficiente k es mSv mGy~tem ™. Los coeficientes dependen de la region
anatomica irradiada y del fantoma utilizado (de cabeza o de cuerpo). Los valores que
este método predice para la dosis efectiva son bastante consistentes con respecto al

método de los factores w, reportando errores que no superan el 15% [15].

1.5 Dosimetria en pacientes

De lo expuesto en este capitulo, se puede concluir que es necesario conocer las dosis que
reciben los 6rganos de los pacientes sometidos a una tomografia. Es importante, por
ejemplo, conocer la dosis depositada en los pulmones de un paciente expuesto a cierto
protocolo, o la dosis al corazon. Sin embargo, en la practica es imposible introducir un

dosimetro dentro de un 6rgano para medir la dosis en todo su volumen.

La dosimetria in vivo es el conjunto de técnicas mediante las cuales se mide la
dosis en ciertos puntos del paciente al momento de la exposicion a radiaciéon ionizante.
Es utilizada especialmente en radioterapia externa [25]. Con esta técnica se podria
estimar, en primera aproximacion, los niveles de radiacién que los 6rganos reciben
al momento de someterse a una tomografia. Lastimosamente, los problemas de este
método son evidentes: incomodidad del paciente, limitacion en la medicion de la dosis
para organos profundos y la imposibilidad de medir la dosis en todo el volumen del

organo.

Alternativamente, existe la posibilidad de utilizar simulaciones Monte Carlo para
el transporte de radiacion en la materia, con el fin de calcular la dosis depositada en el
medio. Con esta técnica, se puede modelizar el tomdgrafo para simular la irradiacion
sobre el paciente y calcular la dosis depositada en los 6rganos de interés. Pero antes
de ello, la modelizacion del tomografo debe ser validada. En general, este tipo de
validaciones se realizan mediante la comparacion de los resultados de simulaciones y

mediciones experimentales de cierta magnitud fisica [26, 27|.

El CTDI es la magnitud fisica ideal para este proposito, pues los sistemas dosimétri-
cos en tomografia computarizada estdn disenados para medir este indice en particu-
lar. El objetivo de este trabajo es utilizar el CTDI para validar la modelizacion del
tomografo Brillance Big Bore para simulaciones Monte Carlo, asi como los calculos

dosimétricos realizados.
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Capitulo 2

Métodos

En este capitulo se presenta la metodologia para realizar los calculos mediante simu-
laciones Monte Carlo (MC) de los indices de dosis en el tomografo Brillance Big Bore
(BBB) que posee el Hospital Oncologico SOLCA Nucleo Quito.

El método MC permite simular el transporte de la radiaciéon en la materia, posi-
bilitando realizar estudios dosimétricos de la més alta precision [2|. En los tltimos 50
anos, esta técnica se ha desarrollado de manera que ahora resulta indispensable para
la fisica médica [28]. El codigo de proposito general MC, que se empled en este tra-
bajo fue GEometry ANd Tracking 4 (GEANT4) [29], en particular su plataforma de si-
mulacion para aplicaciones médicas: GEANTY Application for Tomographic Emmision
(GATE) [30, 31].

Para la validacion del método se debe verificar que los resultados de los calculos de
los indices de dosis calculados con simulaciones sean consistentes con las mediciones
experimentales. El procedimiento experimental esta regido por la metodologia descrita

en los reportes de los organismos internacionales de control [5, 6.

2.1 Algoritmos Monte Carlo para el transporte de la

radiacion en la materia

El método MC se define como un método que involucra el uso de niimero aleatorios en
calculos de un proceso estocdstico [32]. Por proceso estocastico se entiende una sucesion
de estados cuya evolucion estd determinada por eventos aleatorios. Este método es
utilizado en diversas areas con el objetivo de resolver problemas como: el calculo de
integrales multidimensionales, modelizacion de sistemas biologicos, calculos cuanticos,
transporte de la radiaciéon en la materia, entre otros [32, 33|. En fisica médica se

utiliza el método MC para el transporte de la radiacion en la materia y asi calcular la
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distribuciéon de dosis en los fantomas o en los pacientes. El transporte de radiacion es
un proceso estocastico natural, pues los mecanismos de interaccion estan determinados

por sus distribuciones de probabilidad.

El método MC en el transporte de la radiacion con la materia consiste en simular las
trayectorias de cada una de las particulas ionizantes a lo largo del volumen de interés.
Se realiza el seguimiento de las particulas hasta que su energia sea menor a cierto
umbral, o bien hasta que escapen del volumen de interés. Toda la informacion de los
procesos fisicos en el viaje de cada particula genera una historia. Con la informaciéon
obtenida de todas las historias se puede extraer cantidades de interés, como la dosis o
la fluencia de particulas [31, 11, 34].

El transporte de radiacion en la materia puede ser descrito mateméaticamente me-
diante un conjunto de ecuaciones de transporte integrodiferenciales [34]. Estas ecua-
ciones son sumamente complicadas para ser tratadas con un enfoque analitico, excepto
bajo severas aproximaciones [34]. El método MC permite el célculo de la dosis sin
la resolucion de dichas ecuaciones. La principal desventaja de las simulaciones MC
para el transporte de la radiacion es la incertidumbre inherente debido a su naturaleza
estocastica [32, 34]. Otra desventaja es el alto costo computacional que se requiere
para realizar las simulaciones de las altas fluencias de particulas ionizantes propias de

los haces de radiacion reales [34].

Los algoritmos empleados para el transporte de electrones y fotones son distintos.
Todas las historias de los fotones son simuladas explicitamente mediante las llamadas
simulaciones andlogas |11, 34]. Mientras que las historias de los electrones son simu-
ladas con algoritmos méas complicados debido al gran niimero de interacciones que se
llevan a cabo [11, 34, 35]. Para la simulacion de un equipo de tomografia computarizada
son primordiales las simulaciones andlogas, debido a que las particulas que emiten los
tomografos son fotones con energias entre 80 y 150 keV. Sin embargo, las interacciones
que los fotones sufren en la materia producen electrones secundarios, los cuales deben

ser simulados con sus algoritmos correspondientes.

2.1.1 Transporte de fotones

Una simulacion analoga, para el transporte de fotones, consiste de cuatro pasos prin-
cipales [34]:

1. Seleccion de la distancia a la siguiente interaccion. Se genera la distancia aleato-
ria (d) a la cual ocurrira la siguiente interaccion de la particula. Para ello, se
utiliza la distribucion de probabilidad, p(r)dr = pe #"dr, de que la particula
interactie en un intervalo dr a la distancia r (siendo p el coeficiente de ate-

nuacion lineal). El muestreo aleatorio de d se basa en el método de transformada
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inversa [34, 36|, en el cual se iguala la probabilidad acumulada a un namero

aleatorio uniforme entre cero y uno:

d In(1 —
/0 p(r)dr=¢ = d:—M.

. Transporte de la particula al sitio de interaccion. Se realiza un trazado simple de

rayos, tomando en cuenta las restricciones geométricas.

. Seleccion del tipo de interaccion. Es similar al primer paso, excepto que esta vez
la distribuciéon de probabilidad es discreta. Una vez que la particula llega al sitio
de interaccion, restringido por el segundo paso, se debe escoger qué interaccion

ocurrira. La forma de eleccion de dicha interaccion se explica a continuacion.

Cada interaccion esta caracterizada por su seccion eficaz o; (por ejemplo, se puede
definir a o; como la probabilidad de que ocurra el efecto fotoeléctrico, oo como
la probabilidad de que ocurra el efecto Compton y o3 como la probabilidad de
que ocurra produccion de pares), y la seccion eficaz total o = > ;. Se crea un
nimero aleatorio 7 con distribucién uniforme entre 0 y 1. El proceso fisico con

seccion eficaz o; ocurre bajo la condicion:

- .
]z:‘ji <no < z]:cri. (2.1)

Para comprender este muestreo, analicemos un ejemplo en el que o1 = 0.30 es la
probabilidad de que ocurra el efecto fotoeléctrico, oo = 0.60 es la probabilidad
de que ocurra el efecto Compton y o3 = 0.10 es la probabilidad de que ocurra
produccién de pares. Supongamos ademés que se genera 1 = 0.47. Vemos que

en este caso, la ecuacion 2.1, se cumple tinicamente para j = 2
2-1 2
Zai <no < Z o = 030<0470 <0.30 +0.60.

Consecuentemente, al final de este paso, el foton sufrird una dispersion Compton.

. Simulacion del proceso seleccionado. Es sin duda la parte méas complicada de
la simulacion, donde se determinan las magnitudes fisicas (energia, posicion, ve-
locidad, etc) que posee la particula y su vecindad. Para entrar en méas detalle
acerca de la simulacion de los procesos fisicos el lector puede revisar Reaside [36],
donde se realiza un ejemplo ilustrativo y relativamente facil de implementar de

la dispersion Compton.
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2.1.2 Transporte de electrones

Debido al gran niimero de interacciones que experimentan las particulas cargadas, la
simulacion explicita del transporte de electrones es ineficiente [11]. Aunque existen
excepciones para medios de propagacion muy bajos en densidad (gases) o geometrias
delgadas (laminas), en general, para optimizar el tiempo de computo manteniendo
resultados aceptables, se emplean los llamados algoritmos de historia condensada |11,
34, 35, 37|, que utilizan teorias de dispersion miltiple. En este tipo de algoritmos, el
camino del electron es dividido en una serie de pasos, para los cuales se agrupan los
efectos de un gran nimero de interacciones individuales. Los efectos globales, como la
pérdida de energia, desplazamiento y cambio de direccion de la particula cargada son

calculados al final de cada serie de pasos.

2.1.3 Cobdigos Monte Carlo de propdsito general

En las tltimas décadas se han dado grandes pasos en el mejoramiento de los codigos MC
para el transporte de particulas ionizantes [28, 11]|. Varios codigos de propoésito general,
versatiles y precisos, han sido desarrollados y estdn disponibles para la comunidad

cientifica. A continuacién se mencionan los mas importantes:

e EGS4 [38]: El codigo Electron Gamma Shower ha sido desarrollado y mantenido
por el Consejo Nacional de Investigacion de Canadé desde los anos setenta hasta
la actualidad. Es el codigo de proposito general pionero en la implementacion de
técnicas MC para la fisica médica [28]. En este codigo se acopla el transporte de
electrones y fotones en un conjunto de historias individuales, llamado ducha. El

calculo de dosis se lo realiza con la herramienta DOSEXYZ.

e MCNP [39]: Monte Carlo N Particle es un codigo comercial, empleado prin-
cipalmente en sistemas de planificacion de radioterapia. Sin embargo, también
es utilizado en investigacion. MCNP tiene incorporado los algoritmos de trans-
porte ETRAN propuestos por Berger [11]. Chetty et. al. [34] describen varias
aplicaciones de MCNP en radiocirugia e IMRT.

e GEANTH4 [29]: GEometry ANd Tracking es un codigo libre de propoésito general
desarrollado por el CERN. La herramienta GATE (GEANT4 Application for
Tomographic Emmision) [30, 31| fue creada ante la necesidad de un cédigo capaz
de simular los procesos fisicos en geometrias complejas de escianeres en una ma-
nera amigable con el usuario. En principio GATE fue dedicado a la simulacion
de escaneres PET y SPECT [30]. Sin embargo, la version lanzada en el ano
2010; GATEVG6, ha extendido su uso a la simulacién de equipos de radioterapia

y tomografia computarizada [31].
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2.1.4 La plataforma de simulacion GATE

GATE es una plataforma libre de simulacion MC desarrollada por la colaboracion
OpenGATE [30]. El proyecto empez6 en el 2001, pero la primera version de GATE
fue lanzada puablicamente en el 2004 [30]. Su creacion fue motivada ante la falta de
una herramienta de uso amigable, capaz de simular los procesos fisicos que ocurren
en las complejas geometrias de los escdneres de tomografia, especificamente en PET
y SPECT [30, 31]. En el 2010 se lanz6 la version GATEV6, que fue mejorada para

permitir la simulacion de equipos de radioterapia y tomografia computarizada [31].

La validacion de GATE se ha realizado de varias formas. Se han reportado com-
paraciones con otros codigos de proposito general, tales como EGS4 [40], MCNP [40] y
FLUKA [41]|. También se han reportado trabajos en los que se comparan los resultados

de las simulaciones GATE con datos medidos experimentalmente [26, 27, 42].

GATE esta disenado bajo una arquitectura de capas [30]. En la capa mas interna
(el corazon de GATE), se encuentra GEANT4, donde se desarrollan los algoritmos de
transporte de particulas. Luego esta la capa core, donde se definen las caracteristicas
principales de GATE tales como: las herramientas para la construccion de la geometria,
la estructura de los procesos fisicos, el manejo del reloj virtual y el manejo de la
visualizacién. A continuacion esta la capa de aplicacion, donde se definen las clases
usadas de la capa core para la modelizacion especifica de sistemas (més adelante se
define el significado de sistema en GATE). Esta capa incluye la programacion del tipo
de movimientos a ser utilizados en las simulaciones. Para ello, la capa de aplicacion se
basa en las clases de manejo de tiempo y volumen definidas en la capa core, es decir,

aplica lo que se encuentra en la capa core en tareas especificas.

Las capas anteriores son capas de desarrollo, en las cuales los investigadores re-
quieren uso de programacion en C++. GATE fue disenado de forma modular, es decir,
las nuevas aplicaciones que se desarrollen deben adaptarse mediante cambios en las ca-
pas de desarrollo. La ultima capa es la del usuario. GEANT4 provee mecanismos para

1

realizar simulaciones mediante el uso de “scripts”’, sin la necesidad de conocimientos

de C++. En una simulacién bésica, el usuario debe seguir en orden los siguientes pasos
[43]:

1. Definir la geometria del escianer y del fantoma.

2. Establecer los procesos fisicos y los modelos empleados.

3. Inicializar la simulacion.

4. Definir las fuentes radiativas.

'En GATE, los “scripts” son mas conocidos como macros.
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5. Especificar el formato de los datos de salida.

6. Comenzar la adquisicion de datos.

En GATE, un sistema es una familia de geometrias compatible con uno o varios
formatos de salida de datos. Varios sistemas estan disponibles en GATE: scanner,
SPECTHead, cylindricalPET, ecat, CPET, OPET,CT y OpticalSystem [43]. Es nece-
sario definir el sistema que se va a utilizar en la simulacion del escaner, ya que el manejo

de los datos varia entre los sistemas mencionados.

Sin embargo, existe la posibilidad de no escoger ningin sistema predefinido. En
este proyecto no se utilizo ninguno de los sistemas predefinidos en GATE, pues éstos
estan disenados para aplicaciones de optimizaciéon de detectores. Para aplicaciones en
radioterapia GATE ha desarrollado los actores [31, 43]. Los actores son herramientas
que permiten recolectar informaciéon durante la simulacion; energia depositada, nimero

de particulas creadas en un volumen dado, etc.

Una de las caracteristicas distintivas de GATE, en comparacion a otros codigos, es
el manejo del tiempo y movimientos. La sincronizacion de las fuentes con el movimiento
de la geometria permite la simulaciéon de condiciones de adquisicion reales que incluyen
la rotacion del escaner o cambios en la actividad de las fuentes. Incluso el movimiento

del paciente puede ser tomado en cuenta.

GEANT4 requiere que la geometria permanezca estatica durante la simulacion.
Para resolver esta restriccion, en GATE se realizan movimientos discretos para aproxi-
mar el movimiento continuo real. En cada intervalo de tiempo (definido por el usuario)
la geometria permanece estatica. Dado que la duracién tipica de un evento fisico es
muy pequena en comparacion al movimiento de la geometria, esta aproximacion es va-
lida. En GATE se debe definir el nimero total de historias, para ello se debe especificar
el nimero de particulas que nacen de la fuente o su tasa de creacion junto al tiempo

total de adquisicion.

La colaboraciéon OpenGATE ofrece varios ejemplos y “benchmarks” con su insta-
lacion. Hay una “benchmark” para PET, otra para SPECT y una tdltima para radiote-
rapia. Los “benchmarks” verifican la integridad de la instalacion, y también permiten
realizar comparaciones de rendimiento computacional entre varias plataformas. Adi-
cionalmente, sirven de ejemplos sobre el uso de las caracteristicas principales de GATE
para simular experimentos en equipos de tomografia. Més atn, sirven de ejemplos para
el anélisis de los datos de salida. Cada “benchmark” consiste de “scripts” que corren
la simulacion, analizan la informacion y generan figuras. Para respaldar los resulta-
dos obtenidos, cada “benchmark” viene con un documento en el que se detallan los

resultados de una simulacién correcta.
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2.2 Procedimientos para el calculo de dosis

2.2.1 Descripciéon del tomoégrafo Brillance Big Bore

El tomografo BBB que posee el Hospital Oncologico SOLCA Nicleo Quito es un tomo-
grafo de tercera generacion que trabaja bajo la modalidad de multideteccion, apto para
realizar el proceso de simulacién del tratamiento oncologico con aceleradores lineales.
Su gran apertura en el plano longitudinal permite que los pacientes sean posicionados

de maneras que los tomdgrafos convencionales no son capaces de realizar.

En la Tabla 2.1 se indican las caracteristicas principales del tomografo BBB. Esta

informacion es utilizada en las siguientes secciones para su modelizaciéon en GATE.

Tabla 2.1: Caracteristicas geométricas del tomografo BBB [44].

Distancia de la fuente a los detectores 1183 mm

Distancia de la fuente al isocentro 645 mm

Didmetro de apertura 850 mm

Nuamero de detectores en el eje longitudinal (canales de deteccion) | 24

Numero de detectores por canal en el eje transversal 816

Longitud de los canales 16 x 0.75 mm 48 x 1.5 mm
kVp? {90, 120, 140}

Miliamperaje {20 — 400}, en pasos de 1 mA
Tiempos de rotacién del gantry {0.44,0.5,0.75,1,1.5,2} s
Pitches disponibles {0.40 — 17.0} mm
Dimensiones de la camilla (longitud x ancho) 2430 x 410 mm?

Material de la camilla Fibra de carbono

® En tomografia computarizada el voltaje de aceleracion se denomina kVp (peak kilovoltage).

Tabla 2.2: Protocolos comunes de exdmenes de tomografia computarizada en el tomdgrafo
BBB del Hospital SOLCA Nucleo Quito.

Nimero de Ancho de
Protocolo Fantoma | kVp cada  canal | mAs

canales (N)

(T)

I'y (Torax nifios) Body 90 | 16 0.75 100
Iy (Torax niflos) Body 90 | 4 3 200
I's (Torax niflos) Body 120 | 16 1.5 150
I’y (Térax adulto y nifio) Body 120 | 16 1.5 200
I's (Térax adulto) Body 120 | 4 3 250
s (Torax adulto obeso) Body 120 | 4 3 300
I'; (Torax adulto delgado) Body 140 | 16 0.75 100
I's (Torax adulto) Body 140 | 16 0.75 200
Iy (Térax adulto obeso) Body 140 | 16 1.5 250
I'1o (Cabeza nifio) Head 90 | 16 0.75 100
I'11 (Cabeza nifio) Head 120 | 16 1.5 100
I'12 (Cabeza adulto) Head 120 | 4 3 200

27



Los protocolos de operacion comunes del tomografo BBB del Hospital Oncologico
SOLCA Nucleo Quito, que se estudiaron en este trabajo, se detallan en la Tabla 2.2.
Estos protocolos representan una muestra de la gran variedad de protocolos utilizados
en el Hospital Oncologico SOLCA para la gran variedad de tamanos (peso, altura,
edad) de sus pacientes. Para cada protocolo de operacion del tomografo se introduce

una notacién corta: I'; cont=1,...,12.

2.2.2 Mediciones experimentales

Para realizar la medicion experimental de los CTDIs de los protocolos de la Tabla 2.2,
se siguieron las especificaciones y recomendaciones del Codigo Internacional de Practica
para la Dosimetria en Radiologia [6] de la OIEA.

Sistema dosimétrico

El equipo utilizado para la medicion de los CTDIs en el tomégrafo BBB es el siguiente:

1. Camara de ionizacion tipo lapiz. Modelo TW30009-0653 del fabricante PTW con

10 cm de longitud activa y 3 cm? de volumen activo.
2. Electrémetro. Modelo UNIDOS E T10009-90339 del fabricante PTW.
3. Certificado de calibraciéon de la cAmara de ionizacion.

4. Fantomas de polimetil-metacrilato para tomografia computarizada de 16 y 32 cm

de didmetro.

5. Termoémetro y barémetro.

Codigo de practica de la OIEA

El procedimiento que se sigui6 para medir los indices de dosis en el tomografo BBB es

el siguiente.

1. Instalar todo el sistema dosimétrico. Conectar la cAmara de ionizacion al elec-
trometro y seleccionar un voltaje de 100 V. Sacar el electrometro de la sala del
tomografo y ubicarlo junto a la consola de operacion. Esto evita que se filtre
corriente en el electrometro y también permite una lectura mas facil de los resul-

tados.

2. Posicionar el fantoma (de cabeza o de cuerpo, segin sea el caso) sobre la camilla

del paciente, acoplar el soporte al fantoma para que éste no ruede.
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. Usar el sistema de laseres externos para alinear el fantoma, luego llevar la mesa a
la posicion —500 en direccion longitudinal. Encender el sistema de laseres interno
y verificar que el centro del fantoma coincida con el isocentro del tomografo. Para
ello, los laseres deben coincidir con la marca anteroposterior y con las marcas

laterales del fantoma.

. En la consola de operacion, ingresar en el ment de protocolos para examenes
de cabeza, seleccionar el modo axial con la opcién QA-Head (para protocolos
de abdomen o de torax, seleccionar el modo axial con la opcion QA-Body). En
este modo de operacion, el gantry del tomografo BBB realiza un solo giro con la

camilla del paciente estatica.

. Seleccionar los pardmetros que definen al protocolo bajo estudio: kilovoltaje
(kVp), corriente del tubo de rayos-X (I), tiempo de rotacion del gantry (¢), ancho

nominal del haz en el isocentro (NT).

. Ubicar la cAmara de ionizacion en el eje central del fantoma e insertar las varillas
de PMMA en el resto de hoyos.

. Empezar la irradiacion y registrar el valor mostrado en el electrometro (M).
Repetir la irradiacion dos veces méas, y anotar los valores mostrados en el elec-
trometro: Ms y M3. Las magnitudes que muestra el electréometro corresponden a

la ionizacion que detecta la cdmara en su volumen activo, la cual est& en unidades

de nC.
. Repetir los pasos 6 y 7 para cada una de las posiciones de la periferia.

. Registrar las mediciones del termometro (en grados centigrados) y del barémetro
en la habitacion del tomografo. Se debe tener especial cuidado de no irradiar

estos instrumentos.

Tratamiento de los datos medidos

Para cada conjunto de mediciones M, M, M3, adquirido para una posicién de la ca-

mara de ionizaciéon en un protocolo en especifico, se calculd el promedio:

M+ Myt My
M, = . .

Los valores de la mediciones M representan la ionizaciéon en nC de la carga liberada

en la caAmara de ionizacion sobre el rango [—50,50] mm. Para calcular los indices de

dosis, se deben utilizar los factores de transformacion en las siguientes ecuaciones:

My, Nikqkr,,p

CTDI%, = 7

(2.2)

29



donde

e N, es el factor de calibracién de la cAmara de ionizacion entregado por el labo-
ratorio de patrones secundarios. En este proyecto, se cuenta con el certificado de
calibracion N° 0714992 del instituto PTW-Freiburg:

Ni. = 839.4 mGy mm/nC

e kg es el factor de correccion de calidad del haz. Este factor corrige la diferencia
en respuesta del dosimetro para la calidad del haz a diferentes energias. En el

certificado de calibracién se tiene

1.02  para 90 kVp
kg = ¢1.00 para 120 kVp
0.99 para 140 kVp

o kr,.p es el factor de correccion para la respuesta del dosimetro debido a las
diferencias de temperatura y presion en la habitacion, respecto a las condiciones

ambientales de referencia en que se calibro la cAmara de ionizacion.

273 + Thnp B

ko =\ oo | | &

273 4+ 1o P
donde Ty y Py son la temperatura y la presion de referencia, a las cuales fue
calibrado el sistema dosimétrico. T,,, y P son la temperatura y la presion a
la cual se encontraba la habitacion del tomografo bajo estudio. La temperatura

debe estar en grados Celsius. En esta ecuacion, se asume que la humedad relativa

se encuentra en el rango del 30% al 80% [6].

Finalmente, con la ecuacion (2.2), para cada una de las posiciones del fantoma y la

ecuacion (1.2), se calcula el CTDIgg 4.

2.2.3 Simulaciones Monte Carlo

Para realizar las simulaciones Monte Carlo en GATE se estructurdé un conjunto de
“scripts” que contienen la modelizacion de todas las componentes relevantes del tomo-
grafo. Cada protocolo de examinacion corresponde a un directorio dentro del cual se
encuentran otros tres directorios: mac, data y output. En el Anexo A se encuentra un

“script” tipico elaborado para este trabajo.

En el directorio mac se encuentran los scripts correspondientes a la definicion de la

geometria de la simulacion, los procesos fisicos y la visualizacion (de ser necesaria). En
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el directorio data se encuentran los “scripts” que contienen la informaciéon de la com-
posicion material y de las fuentes de radiacion ionizante. Finalmente, en el directorio

output se generan los archivos con los resultados de la simulacion.

El esquema general de las simulaciones fue el siguiente:

1. Determinar las opciones de visualizacion de la geometria.
2. Definir la composicion elemental de los materiales a ser utilizados en la geometria.

3. Crear las componentes geométricas del tomografo: fantoma, mesa, colimadores,
filtro bow-tie.

4. Definir los procesos fisicos.

5. Implementar los actores para calcular la dosis en los perfiles correspondientes a

las cinco posiciones del fantoma.
6. Inicializar la simulacion (fijar las componentes geométricas).

7. Especificar la fuente de radiacion, con la tasa de creacion de fotones, el espectro

de rayos-X y tipo de la fuente (puntual).
8. Escoger el generador de nimeros aleatorios (“MersenneTwister”).
9. Establecer el tiempo de radiacién (un segundo).

10. Empezar la simulacion y la adquisicion de datos.

Modelizacién de las componentes principales de la geometria

En primer lugar se model6 el fantoma correspondiente a cada protocolo. Para los
protocolos con fantoma de cabeza se cred, en GATE, un cilindro de diAmetro 16 ¢m
y base 15 c¢cm, mientras para un fantoma de cuerpo el didmetro del cilindro fue de
32 cm. El material del fantoma fue polimetil-metacrilato (PMMA), que es un solido con
densidad ppyya = 1.195 g/cm? y estd compuesto de 8.0541% de Hidrogeno, 59.9846%
de Carbono y 31.9613% de Oxigeno [43]. El fantoma es colocado de modo que su centro
esté ubicado en el origen del sistema de referencia (isocentro del tomografo). Se simul
un movimiento circular del fantoma sobre su eje longitudinal, con velocidad angular de

360° por segundo.

Aunque en un tomografo real el fantoma y la mesa permanecen estaticos mientras
el tubo de rayos-X completan un giro de 360°, en las simulaciones con GATE se hizo
girar al fantoma y a la mesa sobre el eje longitudinal, mientras la fuente de rayos-X y
los otros componentes permanecian estaticos. Se aprovechd de esta simetria, pues en

GATE es mas facil realizar las simulaciones con la fuente de radiacién estatica.

31



La camilla del paciente fue modelada segin la informacion de la Tabla 2.1. Su
composicion fue de Carbono con densidad 1.75 g/cm®. La camilla del paciente fue
colocada en el punto (0, —173,0) mm del sistema de coordenadas para el fantoma de
cuerpo, mientras en el fantoma de cabeza se coloco en el punto (0,—93,0) mm. A la
camilla del paciente se le adjudicé un movimiento orbital alrededor del eje longitudinal

del tomografo.

Para la modelizacion de los colimadores se colocaron dos placas paralelas al plano
xz del tomografo y coplanares entre si, situadas a 200 mm bajo la fuente, en la posi-
cion (0,445, £2.,) mm, donde z., depende del ancho nominal del haz en el isocentro
(NT). La separacion de las placas 2z es propia de cada protocolo simulado. A los
colimadores se les adjudico el actor KillActor, el cual elimina de la simulacion cualquier

particula que ingrese en estos voliimenes.

Modelizacion del filtro Bow-Tie

El disefio de la geometria y la composicion material del filtro bow-tie de los tomografos
es propiedad intelectual de cada fabricante. En cuanto al tomdgrafo BBB, no se en-
contr6 ninguna informacion acerca de este filtro en la literatura. Afortunadamente,
Boone [45] propuso un método para caracterizar al filtro bow-tie de cualquier tomo-
grafo mediante la medicion de la radiacién en tiempo real. El filtro de Boone esta
compuesto por una capa de PMMA y otra de Aluminio, es decir, su filtro no tiene la
misma composicion material que la del filtro real del tomoégrafo. Sin embargo, el filtro

de Boone es equivalente para propositos de simulacion MC.

Fuente de rayos-X

Filtro Bow-Tie

Detectores <—\\

Figura 2.1: Vista del plano axial del tomdgrafo, mostrando la ubicacién y forma de un filtro
bow-tie tipico. Figura adaptada de [45].
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Como resultado de su trabajo, Boone obtuvo una ecuaciéon para la dependencia

angular del grosor de este filtro bow-tie equivalente al del tomografo, la cual es
T(¢) = c1 + caexp (—0.5(]¢ — ¢3//30)"?),  0° < ¢ < 27.5° (2.3)

donde T'(¢) es el grosor del filtro a lo largo de la direccion de emision ¢, como se

muestra en la Figura 2.2.
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Figura 2.2: Esquema del grosor del filtro T'(¢) definido por la ecuacion 2.3. Figura adap-
tada de [45].

Para la capa de PMMA, ¢; toma el valor de 0.3 y para la capa de Aluminio toma el
valor de 0.8. El valor de ¢, es 30 para la capa de PMMA y 6 para la capa de Aluminio
y por ultimo el valor de c3 toma el valor de 45 para la capa de PMMA y 48 para la

capa de Aluminio.

En el Anexo A se muestra el codigo en C++ para construir la geometria del filtro
bow-tie en GATE mediante la ecuacion (2.3). La construccion de este filtro se realizo
con el cuerpo geométrico wedge?. Con la unién de muchos de estos cuerpos, cada uno
con una longitud pequena en el eje x, se logrd aproximar bastante bien a la forma del
filtro bow-tie.

Simulacién del espectro de rayos-X

El espectro de radiacion esta definido para cada kVp de operacion del tomdgrafo BBB
(90, 120 y 140 kVp). En el presente trabajo se utilizo el programa de acceso libre SRS-
78 [46] para simular los espectros correspondientes a los kVps de cada protocolo. Este
programa simula los espectros de rayos-X de equipos de radiodiagnostico que utilizan

energias en el rango de ortovoltaje.

2En GATE, el cuerpo geométrico wedge es un volumen trapezoidal [43].
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3, el

Como parametros de entrada se deben ingresar: el kVp, la filtraciéon interna
material y angulo del 4nodo. En el caso de los tomografos, la composicion de los
anodos es de Tungsteno y el haz de radiacion tiene una filtracion interna inherente de
0.32 mm de Aluminio [42]. De estos parametros el angulo del anodo («) del tomografo
Brillance Big Bore es propiedad intelectual del fabricante, y no es posible conocerlo
con exactitud. Sin embargo, en la literatura [47] se menciona que en un equipo de

tomografia, el angulo del &nodo tipicamente estd en el rango de 6° a 22°.

El SRS-78 simula la tasa de fluencia (n) del espectro del haz de rayos-X, esto es:
el nimero de fotones (N) por mm? por segundo y por miliamperio, a una distancia
h = 750 mm de la fuente, con energias entre £y F + AE, donde AE = 0.5 keV (es

decir, en “bins” de 0.5 keV).
N(E)

mm? s mA’

n(E) = (2.4)

Con el objetivo de reducir el tiempo de computo, el espectro puede ser recalculado para
intervalos de 5 keV en lugar de 0.5 keV. Chen et. al. [48] implementaron en GATE
esta aproximacion para simulaciones en tomografia computarizada de haz cénico. Sus
resultados mostraron una reduccion del tiempo de computo de 17 horas a 12.2 horas
y mostraron consistencia dentro del 4%. En en Anexo C se muestran los espectros

utilizados en este trabajo.

Cada espectro fue normalizado para ser utilizado en GATE:

NGATE(E> = n<E)a (2'5)

Ntot

donde ny,, = fE n(E)dE es la tasa de fluencia total de los fotones emitidos por la

fuente.

A continuacion se definen los dngulos de emision de la fuente que fueron ingresados
en GATE (ver Figura 2.3). Para tomografos de apertura grande, como el BBB, el
angulo de emision en el plano axial (¢) debe ser lo suficientemente grande para cubrir
todos los 816 detectores, mientras que la magnitud del angulo de emision en el eje
longitudinal # debe ser tal que cubra el ancho nominal méximo de operacion (NTp,.x =

24 mm) en el isocentro:

2d

¢ = 55° 0 = 2 arct NTnax = 2arct
= s = zZarctan = zZarctan 2 % 645

) ~ 2.1317°, (2.6)
donde d = 645 mm es la distancia de la fuente al isocentro. Para ingresar estos dngulos
en los “scripts” de GATE se debe tomar en cuenta que ¢ = @pax — Prmin CON Gpin = 62.5°
Y Omax = 117.5°, y de manera similar 6 = 0, — Onmin con O, = 88.93° v Oy = 91.07°

3La filtracién interna en los tubos de rayos-X se produce debido al material que encapsula al
aparato.
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Figura 2.4: Definicién del area A.

Para conocer la tasa de creacion de los fotones que son emitidos por el tubo de
rayos-X, es indispensable calcular el area (A) (ubicada a 750 mm de la fuente) sobre
la cual inciden estos fotones. De la Figura 2.4 es claro que esta area depende de los

angulos de emision 6 y ¢, mediante la siguiente relacion:

A =a xb=4h*tan(0/2) tan(¢/2) (2.7)

Con los angulos de emision (2.6) y la ecuacion (2.7) se puede calcular el area A:

A =21791.1789 mm?. (2.8)
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Esta informacion permite especificar la tasa de creacion de las particulas (7) en la

fuente:

'I:':_[XAX/TL(E)dE:IXAXTLtOt, (29)
E

donde I es la corriente del tubo de rayos-X o el miliamperaje.

Definiciéon de los procesos fisicos

GATE permite incluir en la simulacién una gran cantidad de procesos fisicos para el
transporte de la radiacién en la materia: decaimiento radioactivo, procesos hadronicos
y electromagnéticos. Sin embargo, tomar en cuenta a todos es ineficiente, ya que su
probabilidad de ocurrencia es practicamente nula en el rango de energia utilizado en
tomografia computarizada. Es indispensable incluir inicamente los procesos adecuados
con el fin de reducir el tiempo de computo sin perder el realismo de los fenémenos fisicos.
Adicionalmente, se puede modificar la energia umbral o el rango de las particulas

ionizantes.

Como el rango de energias en tomografia computarizada esta en el ortovoltaje,
se incluyeron los procesos relevantes discutidos en la Secciéon 1.1.1. Para fotones, se
incluyo el efecto fotoeléctrico, la dispersion Compton. La dispersion Rayleigh y la
produccion de pares no son de gran importancia y fueron omitidas en las simulaciones.
Para electrones, se incluyeron los procesos de Bremsstrahlung y de colisiones inelésticas,

ademés de los modelos de dispersion miltiple disponibles en GATE.

Implementacién de los actores

Para la adquisicion de la dosis en los fantomas se empled el actor de GATE DoseActor.
La herramienta DoseActor calcula la dosis depositada en un volumen de dimensiones
definidas por el usuario, que en GATE se conoce como dosel. Para cada perfil de
adquisicion se crearon cien dosels de dimensiones 5.6 mm x 5.6 mmx1 mm. El volumen
total sobre el cual se deposita la dosis se defini6 de modo que sea igual al volumen de la
camara de ionizacion que mide la dosis experimentalmente. El conjunto de dosels fue
colocado secuencialmente a lo largo del eje central del fantoma para adquirir el perfil
de dosis. También se colocaron cuatro conjuntos similares de dosels en la periferia del

fantoma para adquirir los perfiles de dosis en los ejes periféricos.
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Capitulo 3

Medicion experimental de los CTDlIs

En este capitulo se presentan los resultados obtenidos en la medicion experimental
de los CTDIs. Las mediciones experimentales para cada uno de los protocolos de la
Tabla 2.2 se realizaron bajo las indicaciones del Codigo Internacional de Practica para
la Dosimetria en Radiologia de la OIEA indicadas en la Seccion 2.2.2. Como resultado,
se encontrd consistencia entre los indices de dosis medidos experimentalmente y los

indices de dosis reportados por el fabricante del tomografo.

Adicionalmente, se presentan los calculos de las dosis efectivas para evaluar el riesgo
radiologico de algunos protocolos comunes empleados clinicamente en el tomografo
BBB del Hospital Oncolégico SOLCA Nicleo Quito.

3.1 Instalacion del sistema dosimétrico

La instalacion del sistema dosimétrico se refiere a la preparacion de la camara de
ionizacion, los fantomas y el tomografo para la medicion experimental del CTDI. En
esta seccion se presentan los factores de correccién para la respuesta de la caAmara de
ionizacion en distintas condiciones ambientales y se muestra como se llevd a cabo la

alineacion.

Las mediciones experimentales se llevaron a cabo en tres dias distintos, como se
muestra en la Tabla 3.1. En cada uno de estos dias se midio6 la presion y la temperatura
de la habitacion del tomdgrafo, con lo cual se calcularon los respectivos coeficientes de

correccion (kg p) para la respuesta del dosimetro en esas condiciones.

De acuerdo con el certificado de calibracion, la temperatura y presion de referencia
del sistema dosimétrico son Py = 759.96 [mmHg| y Ty = 20 [°C], respectivamente. El
factor de calibracion de la camara de ionizacion es Ny = 839.4 mGy mm /nC y el factor
de correccién de la calidad del haz es kg = 1.02 para 90 kVp, 1.00 para 120 kVp y 0.99
para 140 kVp.
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Tabla 3.1: Condiciones ambientales para las mediciones experimentales junto a los factores
de correccidn.

Dia de la medicién | P [mmHg] | T [C] | kg, p

20 de diciembre del 2013 | 541.3 21.6 1.411
26 de diciembre del 2013 | 540.3 22.0 1.416
14 de enero del 2014 541.0 20.5 1.407

El equipo dosimétrico y los fantomas de cuerpo y cabeza utilizados se muestran en
la Figura 3.1.

A

Figura 3.1: Camara de ionizacion, electrometro y fantomas de cabeza y cuerpo de
polimetil-metacrilato del Hospital Oncolégico SOLCA Nicleo Quito.

El fantoma fue alineado de modo que su centro coincida con el isocentro y su eje
coincida con el eje longitudinal del tomoégrafo. Para ello se utilizo el sistema de laseres
incluido en el tomoégrafo. Uno de los laseres cubre el plano xy del tomografo, otro el
plano xz y otro el plano yz, la intersecciéon de los tres coincide con el isocentro del
tomografo. En el fantoma hay tres marcas blancas, las cuales fueron alineadas con los
tres laseres para posicionarlo correctamente. En la Figura 3.2 se muestra la alineacion

del fantoma de cabeza.

Para terminar la instalacién del sistema dosimétrico se coloco la caAmara de ioni-
zacion en la posicion p; que corresponde a uno de los cinco insertos del fantoma. En
las Figuras 3.3, 3.4, 3.5, 3.6 y 3.7 se muestra la ubicaciéon de la cAmara ionizacion en

las distintas posiciones del fantoma de cabeza.
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Figura 3.2: Alineacién del fantoma con ayuda del sistema de lasers incluido en la
habitacion del tomografo.

Figura 3.5: Camara de ionizacion en la posicion p, de la periferia del fantoma.
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Figura 3.7: Camara de ionizacion en la posicion py de la periferia del fantoma.

3.2 Resultados para los CTDIS%O

Los resultados de las mediciones de los CTDIs en todas las posiciones y para todos los
protocolos de la Tabla 2.2 se muestran en las Tablas 3.2 y 3.3 para los protocolos de
cuerpo y cabeza, respectivamente. En la primera columna de estas tablas se indica el
protocolo correspondiente, con la notacion I';, ¢ = 1,...,12. En la segunda columna
se encuentra el tipo de fantoma utilizado, cabeza o cuerpo, segiin corresponda. Las
siguientes cuatro columnas indican las caracteristicas del protocolo: el kVp, el ancho
del haz en el isocentro (NT) y el producto la corriente por el tiempo de exposicion

(mAs). En la siguiente columna se indica la posicion de la camara de ionizacion.

En las siguientes tres columnas se muestran los resultados de la ionizacion recolec-
tada por la caAmara de ionizacién y mostrada por el electrometro. De estas tres medi-
ciones se calcul6 el promedio, el cual se empled en la ecuacion (2.2) para calcular el

bl

*CTDIs}},, donde el superindice “ex” especifica que este indice de dosis fue medido

experimentalmente.
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Tabla 3.2: Resultados experimentales de los CTDIs}), para los protocolos de cuerpo
de la Tabla 2.2 en el tomografo Brillance Big Bore.

| Protocolo | Fantoma | kVp | N | T [mm] | mAs | Posicién | Lecturas [nC] | exCTDIZIJg0 [mGy] |
PO 0.009 0.009 0.009 0.886
p1 0.038 0.040 0.038 3.806
Ty Cuerpo 90 16 0.75 100 P2 0.040 0.040 0.040 3.937
p3 0.028 0.030 0.029 2.854
p5 0.040 0.038 0.037 3.773
PO 0.025 0.026 0.025 2.494
p1 0.078 | 0.078 | 0.078 7.677
Ty Cuerpo 90 4 3 200 pa 0.076 0.077 0.077 7.546
p3 0.068 0.070 0.065 6.660
D4 0.076 0.075 0.077 7.481
PO 0.091 0.091 0.090 4.462
p1 0.220 | 0.222 | 0.223 10.909
T's Cuerpo 120 16 1.5 150 P2 0.212 0.211 0.212 10.417
p3 0.176 0.175 0.179 8.695
pa 0.210 0.211 0.214 10.417
PO 0.113 0.112 0.112 5.564
p1 0.287 0.287 0.287 14.215
Ty Cuerpo 120 16 1.5 200 P2 0.279 0.279 0.279 13.819
p3 0.242 0.244 0.237 11.937
pa 0.283 0.281 0.284 14.000
PO 0.085 0.084 0.084 8.354
P1 0.219 0.226 0.216 21.826
T's Cuerpo 120 4 3 250 D2 0.216 0.210 0.222 21.397
p3 0.176 0.179 0.181 17.699
pa 0.216 0.211 0.213 21.133
PO 0.096 0.096 0.096 9.510
p1 0.297 0.290 0.297 29.190
Tg Cuerpo 120 4 3 300 P2 0.249 0.264 0.266 25.722
P3 0.217 0.213 0.216 21.331
P4 0.252 | 0.272 | 0.259 25.855
PO 0.045 0.044 0.044 4.364
P1 0.124 0.123 0.126 12.238
Tz Cuerpo 140 16 0.75 100 P2 0.122 0.119 0.118 11.779
p3 0.102 0.099 0.099 9.843
P4 0.117 0.117 0.122 11.680
PO 0.098 0.098 0.097 9.675
p1 0.237 0.238 0.237 23.510
T'sg Cuerpo 140 16 0.75 200 pa 0.230 0.231 0.240 23.147
p3 0.195 0.195 0.202 19.548
pa 0.243 0.233 0.233 23.411
PO 0.220 0.221 0.220 10.913
p1 0.519 0.528 0.547 26.317
Ty Cuerpo 140 16 1.5 250 P2 0.506 0.505 0.504 25.013
P3 0.444 0.465 0.461 22.619
P4 0.518 0.509 0.508 25.343

Tabla 3.3: Resultados experimentales de los CTDIs}3, para los protocolos de cabeza
de la Tabla 2.2 en el tomografo Brillance Big Bore.

| Protocolo | Fantoma | kVp | N | T [mm] | mAs | Posicién | Lecturas [nC] | exCTDIZIJg0 [mGy] |
PO 0.046 0.045 0.045 4.462
p1 0.059 0.058 0.056 5.676
Tio Cabeza 90 16 0.75 100 P2 0.051 0.051 0.052 5.053
p3 0.048 0.047 0.048 4.692
P4 0.054 0.052 0.053 5.217
PO 0.190 0.191 0.189 9.381
P1 0.231 0.224 0.233 11.322
INTY Cabeza 120 16 1.5 100 P2 0.216 0.215 0.207 10.500
p3 0.191 0.196 0.201 9.677
pa 0.214 0.213 0.212 10.516
PO 0.228 0.226 0.228 22.447
p1 0.263 0.267 0.263 26.101
Tyo Cabeza 120 4 3 200 P2 0.261 0.261 0.257 25.640
P3 0.233 0.229 0.229 22.744
P4 0.257 0.250 0.246 24.784
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Los resultados muestran que en para todos los protocolos, la dosis es menor en la
posicion central del fantoma (pg) que en otras posiciones. Este resultado concuerda
con lo esperado, pues la radiacion llega al centro del fantoma maéas atenuada que a las
otras posiciones. Por otro lado, la radiaciéon que llega a la posiciéon ps es més atenuada
que en las otras posiciones de la periferia debido a la presencia de la mesa del paciente.
Los resultados muestran que, en efecto, los “*CTDI;, son menores que los indices de

dosis de las otras posiciones.

Las posiciones py y ps son completamente simétricas, y los resultados de los indices
de dosis para estas dos posiciones son muy cercanos para todos los protocolos. Final-
mente, los resultados muestran que la posicion p; es la posicion con el indice de dosis
mas alto en comparacion con las otras posiciones. Esto se debe a que es la posicidon

para la cual la radiacion llega menos atenuada.

3.3 Resultados para los CTDIsg

Con los resultados de la seccion anterior y la ecuacion (1.2), se puede calcular el
*CTDIygp,, para cada uno de los protocolos de la Tabla 2.2. En la Tabla 3.4 se

muestran los resultados de los indices de dosis ponderados.

Durante la medicion del CTDI, la consola del tomografo mostraba los indices de
dosis que, segin el fabricante, corresponden al protocolo de operacion en el BBB. El
fabricante debe reportar el indice de dosis ponderado (**CTDI,gg,). Como parte del
control de los niveles de radiacion, los fisicos médicos comparan estos indices de dosis
con aquellos medidos experimentalmente (**CTDI;og,,). La medicion de los indices de
dosis constata lo reportado por el fabricante del tomografo. En la dltima columna de

la Tabla 3.4 se calcula el error relativo de estos indices.

Tabla 3.4: Resultados de los CTDIs;¢,, para protocolos de cuerpo.

Fantoma | Protocolo | kr,, p | *CTDIjg0, | “ICTDIg0, | € [%]
I 1.41 2.74 2.9 5.37
Ty 1.41 5.84 6.2 5.81
Iy 1.41 8.23 8.9 7.56
Iy 1.42 10.85 11.8 8.05
Cuerpo I’ 1.42 16.49 17.6 6.29
Tg 1.42 20.19 21.1 4.33
I'; 1.41 8.95 9.8 8.63
I'g 1.42 18.16 19.5 6.87
Ty 1.42 21.19 21.1 4.33
Tio 1.41 5.03 5.4 6.94
Cabeza T 1.41 10.13 10.6 4.44
T'io 1.41 24.03 25.3 5.03
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Estos resultados muestran que existe concordancia entre los indices de dosis medidos
experimentalmente y los indices de dosis reportados por el fabricante. Todos los errores
experimentales se encuentran dentro del 8.7 %. La AAPM establece un limite de
tolerancia para la dosimetria en tomografia computarizada del 20% [22], por lo tanto,

nuestros resultados son aceptables.

En la Figura 3.8 se muestran los resultados de la Tabla 3.4 con los indices de dosis
reportados por el fabricante frente a los indices de dosis medidos experimentalmente.
La recta de ajuste de estos datos tiene pendiente 1.0296 con coeficiente de correlaciéon
0.997. Esta recta es muy cercana a la funcion identidad, lo cual indica que los indices
de dosis que reporta el fabricante son bastante consistentes con los indices de dosis

medidos experimentalmente.
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Figura 3.8: En esta grafica se muestran los indices de dosis reportados por el fabricante
versus los indices de dosis medidos experimentalmente utilizando los resultados de la
Tabla 3.4. La recta roja es la recta de ajuste de *“dCTDI,;gg,, versus **CTDI;p,. En
azul se muestra la funcion identidad.

Los resultados mostrados en la Figura 3.8 indican que existe un error sistematico

a medida que los CTDIs aumentan, ya que la separacion entre la recta de la regresion
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y la funcién identidad aumenta. Esto podria ser corroborado mediante la medicion de

los indices de dosis para protocolos con mayores valores de kVp, mAs y NT', es decir,

estudiando protocolos con mayor radiacion.

3.4 Evaluacién del riesgo radiologico

Para evaluar el riesgo radiolégico de los protocolos estudiados en este proyecto se calculd
el DLP (definido en la Seccion 1.4.6) mediante la ecuacion (1.4). El DLP es el producto

del CTDIq, v de la longitud del escaneo L. Valores tipicos de L, se muestran en la

Tabla 3.5. Para calcular la dosis efectiva se empled la ecuacion (1.5) con los valores de
k especificados por la publicacion 103 del ICRP [15].

Tabla 3.5: Valores tipicos [15] de L (longitud de escaneo) para los protocolos de la Tabla 2.2
y coeficientes de conversion k.

k
Regl(?n : L [cm] mSy Protocolo DLP Dosis efectiva [mSv]
anatomica [mGyxcm]
mGy X cm
Tw 54.27 0.1
Cabeza 13.5 | 0.0021 'y 109.35 0.2
' 454.28 1.0
I 30.25 0.4
Iy 64.35 0.9
I, 180.95 2.5
Iy 238.7 3.3
Pecho 27.5 | 0.014 [s 181.5 2.5
T 999.2 3.1
I'; 98.45 1.4
Ty 199.65 2.8
Iy 466.13 6.5
I 50.05 0.8
r, 106.47 1.6
Is 299.39 4.5
Iy 394.94 5.9
ﬁz‘ifvr{;en 45.5 |0.015 T, 300.3 45
Is 367.64 5.5
'y 162.89 24
Is 330.33 5.0
Iy 771.23 11.6

Como referencia, se ha considerado los resultados reportados por Christner [15]

de las dosis efectivas para varios protocolos en el tomografo Somatom Definition del

fabricante Siemens. Este tomodgrafo comparte caracteristicas similares con el BBB. En

el articulo de Christner, los valores de la dosis efectiva, para protocolos de cabeza, se
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encuentran entre los 0.5 y 1.3 mSv. En el tomografo BBB los valores de la dosis efectiva
para todos los protocolos no excede 1 mSv. Consecuentemente, las dosis suministradas

a los pacientes por estos protocolos pueden considerarse seguras.

En cuanto a los protocolos de pecho, la dosis efectiva reportada por Christner va
desde los 2.6 a los 5.6 mSv. Para el BBB, en todos los protocolos, excepto el T'y,
se obtuvieron dosis efectivas en el rango de 0.4 a 3.3 mSv. La dosis efectiva para el
protocolo T'yg (6.5 mSv) no excede por mucho a la dosis efectiva maxima (5.6 mSv)

reportada por Christner.

Finalmente, los protocolos para realizar tomografias de abdomen y pelvis en el
articulo de Christner reportan dosis efectivas entre 5.2 y 11.0 mSv. Para el tomografo
BBB se encontraron dosis efectivas entre los 0.8 y 5.9 mSv, nuevamente con la excepciéon
del protocolo I'g que tiene una dosis efectiva de 11.6 mSv. Sin embargo, sigue siendo una
dosis cercana a la dosis efectiva maxima reportada por Christner. En resumen, estos
resultados muestran que los protocolos establecidos para el tomégrafo BBB del Hospital

Oncologico SOLCA Nucleo Quito mantienen dosis efectivas en un rango aceptable.
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Capitulo 4

Calculo de los CTDIs con simulaciones
Monte Carlo

En este capitulo se presentan los resultados de los indices de dosis calculados con simu-
laciones MC en la plataforma GATE para los protocolos de la Tabla 2.2. La validacién
de estos resultados se realiz6 mediante la busqueda de los valores de los pardmetros
geométricos del tomografo, procurando que haya consistencia entre los indices de do-
sis calculados con simulaciones MC y los indices de dosis medidos experimentalmente.
Como resultado, se han logrado determinar los parametros geométricos del tomografo
BBB para fines dosimétricos en GATE.

4.1 Factores de correccién por niimero de particulas

simuladas

Para la simulaciéon de un protocolo, el nimero de particulas que se crean en la fuente de
emision esta dado por la ecuacion (2.9), que depende de la corriente del tubo de rayos-
X y del espectro correspondiente al protocolo. Considerando que la distribucion de la
emision de las particulas es constante en el tiempo, entonces el nimero de particulas

emitidas durante un segundo es
N=17x1s.

Por lo tanto N es el nimero de particulas (o de historias a simular en GATE) que
emite la fuente durante la irradiacion del fantoma para el célculo del CTDI. Este

nimero depende del protocolo bajo estudio.
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Para los protocolos estudiados en este trabajo (Tabla 2.2), el nimero de historias a
simularse es del orden de 10'3. Se escogit al azar el protocolo I's para realizar pruebas
de la duracion de las simulaciones con la modelizacion de las componentes geométricas
principales descritas en la Seccion 2.2.3. Al observar el progreso de la simulacion en
un computador de caracteristicas estindar (Core i7, 2.2 GHz) se pronostic6 que la
simulacion de todas estas particulas tardaria alrededor de 2 x 10° horas (méas de 20
anos). Sin embargo, se comprobd que es suficiente simular fracciones del total de
particulas f (0 < f < 1) para reducir considerablemente estos tiempos de computo y

hacer factible la simulacién de un protocolo para el célculo del CTDI.

Para ello, en lugar de simular el namero total de historias (NN), se simul6 una
fraccion de este ntimero, es decir n = f x N historias. El indice de dosis obtenido de

la simulacién de las n historias se nota CTDI,.
CTDI,, = f x CTDI,

para N historias se tiene:

1
CTDI = £ CTDL, (4.1)

Para validar este método se analiz6 el CTDI g en algunas posiciones del fantoma
para distintos valores de n. Se realizaron 8 pruebas para cada valor de n en el rango de
10% a 10? en donde se calcul el CTDI en una posiciéon determinada del fantoma para
cierto protocolo. En la Figura 4.1 se presentan los resultados del protocolo I's en la
posicion de la periferia ps. La Figura 4.1 a) muestra el promedio de las ocho pruebas
del CTDI?4® (dado por la ecuacion 4.1 con el correspondiente factor de correccion)
en funcion del namero de particulas simuladas n. En la Figura 4.1 b) se muestra la

o . r o
desviacion estandar del CTDI};,® en funcion de n.

Las pruebas realizadas muestran que los indices de dosis obtenidos con la ecuacion (4.1)
se estabilizan a medida que n aumenta. La desviacion estandar de las pruebas empieza
con valores altos, pero disminuye rapidamente cada vez que el nimero de particulas
simuladas aumenta un orden de magnitud. Se puede asegurar que los indices de dosis
proyectados de esta manera son correctos, pues al aumentar n de 10% a 10%, se observa
que el indice de dosis cambia menos del 0.7% y la desviacion estandar se encuentra en
valores muy bajos, disminuyendo de 0.07 a 0.02.

En todas las simulaciones de este trabajo se utilizo f = 10™* (es decir, las si-
mulaciones son del orden de 10° particulas), con lo cual el tiempo de computo fue de

alrededor de 40 horas, dependiendo del protocolo a simular.
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Figura 4.1: a) El promedio de las ocho pruebas del indice de dosis CTDI{}, en funcién del
factor de correccién n. Se observa que el valor del indice de dosis se estabiliza a medida que
n aumenta. Dentro del recuadro rojo se muestra el mismo grafico sin las barras de error y a
una escala menor para visualizar mejor la estabilizacion del CTDI. b) La desviacion estandar
del CTDI}j, en funcion de n. A medida que aumenta el nimero de particulas simuladas, la
desviacion estandar disminuye.
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4.2 1Indices de dosis sin el filtro bow tie

En una primera aproximacion, se calcularon los indices de dosis de la Tabla 2.2 sin
incluir el filtro bow tie. En la Tabla 4.1 se muestran los resultados de los CTDI;qq,,
obtenidos experimentalmente y de aquellos calculados con simulaciones (*CTDI, 4,

y SmCTDI, g9, respectivamente) en cada protocolo.

Tabla 4.1: Resultados del CTDIyqg ,, sin incluir el filtro bow tie con el 4ngulo del 4nodo del
anodo 20°. También se indica la notacién corta para cada uno de los protocolos T';.

*CTDIg0,, | "™ CTDIyg0,0
Protocolo ImGy] ImGy] €
Iy 2.74 7.74 183.21
Iy 5.84 15.45 164.55
I's 8.23 19.20 133.29
Iy 10.85 25.57 135.67
I's 16.49 32.01 94.12
Tg 20.19 38.39 90.14
I'; 8.95 16.60 90.50
I's 18.16 33.26 83.15
Iy 21.19 41.50 95.85
T 5.03 9.59 90.74
Ty 10.13 10.47 3.36
1IN 24.03 32.93 37.04

Los errores relativos a la medicion experimental (€) son altos (algunos de ellos
superan el 150%). La inconsistencia de estos resultados evidencié la necesidad de

incluir al filtro bow tie en la geometria de la simulacion.

4.3 Indices de dosis con el filtro bow tie

En esta seccion se presentan los resultados obtenidos al incluir el filtro bow tie en la
geometria del tomografo y al tomar en cuenta el valor del angulo del &nodo para realizar
las simulaciones MC. En la literatura [44] no se encontré toda la informacion de las
caracteristicas del tomografo BBB. Es por ello que no es posible modelar de manera
exacta la geometria del tomdgrafo para correr la simulacion de un protocolo y calcular

sus indices de dosis correspondientes.

En este trabajo, se ajustaron ciertas variables que modifican las componentes geo-
métricas desconocidas y se analizaron los indices de dosis obtenidos. El esquema de los

resultados se basa en lo que hemos denominado como region de parametros aceptables.
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Los indices de dosis medidos experimentalmente, para cada uno de los protocolos
I'i,coni=1,...,12 y para cada una de las posiciones del fantoma p; con j =0, ..., 4,

los notamos como:
*CTDIZ (4.2)

Los indices de dosis calculados en GATE con simulaciones MC dependen de las
variables que caracterizan la geometria del tomografo. En la Seccion 2.2.3 se especi-
fican las componentes geométricas principales del tomodgrafo BBB y se discuten las
componentes geométricas desconocidas; el filtro bow-tie y el angulo del anodo («). La
ecuacion (2.7) describe la forma del filtro bow-tie que se utilizo en este trabajo. La
forma del filtro ideal depende de los valores que tomen las constantes ¢y, ¢ y ¢3, cuyos

valores han sido reportados en el articulo de Boone [45].

En el presente trabajo se deform¢ a este filtro mediante los factores de escalamiento
€z ¥ €y. Estos factores indican el escalamiento del filtro bow-tie original de Boone en
las direcciones x y y del tomografo. La variacion de €, y €, es equivalente a la variacion
de los valores de ¢, cs y c3 determinados por Boone. En este proyecto se buscaron
los valores de estas variables de modo que las simulaciones MC reproduzcan indices de

dosis consistentes con los indices de dosis medidos experimentalmente.

De esta manera, las variables que caracterizan la geometria del tomografo, son:

1. El escalamiento del filtro bow tie ideal propuesto por Boone [45] en la direc-
cion horizontal del plano transversal del tomografo, que notamos por e, (ver
Figura 4.2)

Luuu

gr < 1 e, =1 gx > 1

Figura 4.2: Escalamiento del filtro bow tie en la direccién x del tomodgrafo. A medida que
€, aumenta, la atenuaciéon de la radiacion disminuye y la dosis en el fantoma aumenta.

2. El escalamiento del filtro bow tie en la direccion vertical del tomografo, que

notamos por ¢, (ver Figura 4.3)

Yy
ma=m B A u
T
gy <1 gy =1 gy > 1

Figura 4.3: Escalamiento del filtro bow tie en la direccion y del tomografo. A medida que
gy aumenta, la atenuacion de la radiacién aumenta y la dosis en el fantoma disminuye.

3. El dngulo del anodo del tubo de rayos-X, que notamos por «.
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Asi, el indice de dosis calculado con simulaciones MC, para el protocolo I'; en una

posicion especifica del fantoma p;, depende de las variables €,, €, ¥ a, y se nota asi:

SMOTDIN (64, £y, ). (4.3)

Es importante determinar los rangos de valores que estas variables pueden tomar.
El rango de valores de la variable o se defini6 segtin lo establecido en el articulo de
Ay [47], que indica que el angulo del dnodo se encuentra entre los 6 y 22°. En el
presente trabajo se realizaron simulaciones con 8, 12, 16 y 20° para cubrir todo este

rango de valores.

En cuanto al rango de valores de €., se observaron algunos resultados preliminares
en los cuales los indices de dosis tomaban valores demasiado altos cuando ¢, superaba
el valor de 0.5. Por lo tanto el rango de valores de ¢, se restringio al intervalo [0.2, 0.4].
Para la variable ¢, se observaron indices de dosis muy altos para valores menores que
1. Consecuentemente se consider6 que el rango de esta variable sea [1,2.5]. El limite
superior de este rango debe ser consistente con la ubicaciéon del filtro bow-tie para que

éste no entre en contacto con la fuente de radiacion.

Los valores de ¢,,e, vy o que se tomaron para las simulaciones MC se indican
en la Tabla 4.2. Con todas las combinaciones posibles de estos valores se realizaron
simulaciones para calcular los indices en cada una de las posiciones del fantoma para
los protocolos de la Tabla 2.2. A manera de ejemplo, el protocolo I's es analizado a

continuacion para visualizar el efecto de estas variables sobre los indices de dosis.

Tabla 4.2: Valores de las variables €;,¢, y a con los que se realizan las simulaciones.

Variable | Valores
£z {0.2,0.25,0.3,0.35,0.4}
Ey {1,1.25,1.5,1.75,2,2.25,2.5}
o {8,12,16,20}[°]

4.3.1 Efecto de ¢,

Al aumentar €, se disminuye el grosor del material atenuante en la direccion de la
radiacion; lo cual aumenta la dosis en el fantoma. Cuando el valor de ¢, tiende a 0
el filtro bow tie tiende a la forma de un paralelepipedo. En este caso la atenuacion
serfa maxima y los indices de dosis llegarian a su valor minimo. En contraste, cuando
€, aumenta considerablemente, el grosor del material atenuante en el camino de la
radiacion tiende a 0, y asi los indices de dosis llegan a un nivel méximo. Por ello el
comportamiento de la dosis en funciéon de €, puede ser descrito por una curva creciente.
Los resultados de la Figura 4.4 muestran el comportamiento de los indices de dosis en

funcion de €, manteniendo los demas parametros fijos.
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Figura 4.4: Resultados del SimCTDI%g?’ en funciéon de €, con distintos valores de ¢, y a.
También se muestran las curvas de ajuste para los parametros indicados en la leyenda. a) El
angulo a = 16° es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para varios €,. b) El
angulo a = 20° es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para varios €,. c¢) El
factor de escalamiento e, = 1.00 es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para
varios angulos a.. d) El factor de escalamiento &, = 2.00 es fijo y se presentan los resultados
de las simulaciones para varios dngulos «.

4.3.2 Efecto de ¢,

En cuanto a ¢,, de la Figura 4.3 se puede ver que cuando ¢, tiende a 0, el filtro bow
tie tiende a desaparecer; de manera que los indices de dosis aumentan hasta un valor
méximo. Si por el contrario, se incrementa ¢, el grosor del filtro aumenta gradual-
mente hasta que bloquea el paso de la radiacion causando que la dosis disminuya. Los
resultados mostrados en la Figura 4.5 indican la dependencia de la dosis en funcion de

gy con los demés pardmetros fijos.

4.3.3 Efecto del angulo del anodo «

La explicacion del efecto del dngulo del anodo del tubo de rayos-X («) sobre la dosis es
un poco méas complicada. Para comprender su efecto se debe analizar la distribucion

angular de los fotones emitidos por Bremsstrahlung en la Figura 4.6.
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Figura 4.5: Resultados del SimCTDI%g?’

de las simulaciones para varios dngulos «.

Si la energia de los electrones incidentes en el dnodo es del orden de 100 keV, los
fotones son emitidos aproximadamente igual en todas las direcciones como se ve en

la Figura 4.6 [9]. De esos fotones, se utilizan aquellos que son emitidos con angulos
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en funcién de g, con distintos valores de ¢, y «.
También se muestran las curvas de ajuste para los parametros indicados en la leyenda. a) El
angulo o = 08° es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para varios ;. b) El
angulo o = 12° es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para varios €. ¢) El
factor de escalamiento €, = 0.25 es fijo y se presentan los resultados de las simulaciones para
varios dngulos «. d) El factor de escalamiento e, = 0.35 es fijo y se presentan los resultados

cercanos a 90° respecto a la direccion de incidencia de los electrones.

Figura 4.6: Distribucion angular de fotones por Bremsstrahlung. Figura tomada de [9].

100 kV
Electron_ A
Beam b

/\
7
Target

90°

04




En la Figura 4.7 se observa que cuando o aumenta, la cantidad de fotones absorbidos
por el material del &nodo disminuye. De esa forma, el nimero de fotones tutiles para la
tomografia aumenta para dngulos mayores y asi la dosis aumenta. Los resultados de
los espectros obtenidos con el programa SRS-78 (ver Anexo C) comprueban el aumento
de la fluencia al aumentar el angulo . La Figura 4.8 muestra un aumento de la dosis

cuando el angulo del &nodo aumenta.

Flujo de Flujo de
electrones electrones
— —
Fotones Fotones
utiles utiles

a) b)

Figura 4.7: Efecto del angulo del anodo sobre la fluencia de fotones. a) El dngulo del dénodo
es a = 7° y una gran parte de los fotones emitidos por Bremsstrahlung son absorbidos por el
material del 4nodo. b) Para un angulo del 4nodo o = 20°, mayor que en la parte a), pocos
fotones emitidos por Bremsstrahlung son absorbidos por el material del dnodo y la fluencia
de rayos-X es mayor que en la parte a).
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Figura 4.8: Resultados del SimCTDI%g?’ en funciéon de a con distintos valores de €, y .
También se muestran las curvas de ajuste para los pardmetros indicados en la leyenda.
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4.3.4 Regresion del CTDI en funcién de ¢,,¢, y «

A continuacion se presentan las regresiones de los CTDIs en las variables que caracteri-
zan la geometria del tomografo: €,, €, y a. Estas regresiones fueron realizadas mediante
el ajuste de los resultados de los CTDIs calculados con simulaciones MC utilizando los
valores de la Tabla 4.2, al polinomio de Taylor de una funcién multivariante. Para ello,

se parte de la expansion en serie de Taylor de una funcion multivariante f(z,y, 2):

f(@y,z ZZ [(m!n!p! % Oz™ Oy 82’?(0’0’0)) xmynzp] (4.4)

m=0 n=

esta expresion se puede reescribir de manera mas compacta mediante las constantes:

1 o on opf
mlnl pl Dz Oyt Oz

A(m,n,p) = (0,0,0)

con términos de hasta segundo orden se tiene:

2 2

flay,2) =Y ) 0> [A(m,n,p)a™y" 2"

m=0 n=0 p=0
2

pnqm

[)\<m’ n, O)xmyn + )\(TT?,, n, 1)1’myn2 —+ )\(m, n, Q)xmy"ZQ]
0 n=0

3
|

[A(m,0,0)2™ + A(m, 0, 1)2"™z + A(m, 0,2)z™ 2>

o

+ A(m, 1,0)2™y + A(m, 1, 1)z™yz + X(m, 1, 2)z™yz>
+ A(m,2,0)2™y* + X(m, 2, )x™y*z + A\(m, 2, Z)xmyQ,zQ}
= A(0,0,0) + \(0,0,1)z + X(0,0,2)2*
FA0,1,0)y + A0, 1, 1)yz + A0, 1,2)yz
A0, 2,0)52 + A\(0,2, 1)y%2 + A0, 2, 2)
A(L,0,0)z + A\(1,0, 1)zz + (1,0, 2)zz
AL 1,0)zy + AL, 1, D)ayz + A(1, 1, 2)ay22
A1,2,0)zy* + A(1,2, Day?z + (1,2, 2)zy?2?
A(2,0,0)2 + A(2,0, 1)z%z + A\(2,0,2)z%2?
A2, 1,0)2%y + A2, 1, D)aPyz + (2, 1, 2) 2%y
A2,2,0)2%y? + N (2,2, D)z?y?z + \(2,2,2)2%y*2”

Finalmente, se pueden reacomodar los términos y escribir de la siguiente forma:

fl@,y,2) = f1(2) + f2(y, 2)x + f3(y, 2)2” + fa(z, 2)y + fs(z, 2)y°. (4.5)
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con las funciones f; con j =1,2,3,4,5, dadas por:

fi1(2) =ap + a1z + ax2®
f2(y, 2) =az + asz + as2* + agy + ary?
f3(y, z) =ag + agz + ayoy
fa(x, 2) =ai + a192 + a132° + apx + arza’
fs(x, 2) =ai6 + a17z + arg.

donde los coeficientes ay, k = 0,...,18 estan definidos por las constantes A(m,n, p).

En particular, la funciéon de interés en el presente trabajo es el indice de dosis cal-

. . i Ty .
culado con simulaciones: S™CTDI}),’ (g4, €4, ). Los coeficientes a; fueron encontrados
para cada una de las funciones de los indices de dosis que corresponden a distintos

protocolos, y a distintas posiciones de la cdmara de ionizacion en el fantoma.

Para encontrar los valores de estos coeficientes, se realiz6 una regresion de los indices
de dosis calculados mediante simulaciones MC con las geometrias especificadas por la
Tabla 4.2. En el Anexo B se encuentran los valores de los coeficientes encontrados con
este método para algunos protocolos de la Tabla 4.1. Todas las regresiones realizadas
tienen coeficientes de determinaciéon R? muy cercanos a la unidad. EIl objetivo de
realizar este ajuste es obtener la funcion del indice de dosis SimCTDI%gi (€2, €y, @), para

cualquier valor de ¢, ¢, a dentro de los rangos discutidos anteriormente.

Con esta funcion se pensaria que, en principio, para definir los parametros que
caracterizan la geometria del tomografo basta determinar los valores (€,,¢,, &) tales
que

S CTDIA (€4, €y, &) = “CTDIR (4.6)

es decir, los valores que toman las variables para que los indices de dosis calculados

con simulaciones MC sean iguales a los indices de dosis medidos experimentalmente.

Sin embargo, los valores de (¢,,&,, &) que satisfacen la ecuacion (4.6) para un pro-
tocolo I';, en general, no son iguales a los valores de las variables para un protocolo I';.

La igualdad (4.6) impone una restriccion muy fuerte que no puede ser satisfecha.

En estudios similares a este trabajo, donde se calculan los indices de dosis con
simulaciones MC usando plataformas comerciales como el MCNP [24], los resultados de
las simulaciones nunca son exactamente iguales a los valores de dosis experimentales.
Atn con la disponibilidad! de todas las caracteristicas geométricas y materiales del

tomografo, esos estudios reportan errores relativos a las mediciones experimentales de
hasta el 12% [24, 42].

I Muchos autores realizan acuerdos de discrecién con el fabricante del tomégrafo para acceder a la
informacién completa del tomdgrafo.
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Para considerar un margen de error (§), en lugar de (4.6), se tiene la condicion:

[SMCTDIY (24, 8y, &) — CTDIZ| s
exCTDIY! -

(4.7)

Con lo cual, el error relativo entre la dosis calculada con simulaciones MC y la dosis
medida experimentalmente, para el protocolo I'; en una posicion p;, se encuentra por

debajo de un margen establecido por el valor de §.

4.3.5 Region de parametros aceptables

Los valores de (£,,é,,&) que cumplen con la desigualdad (4.7) forman parte de la
region de pardmetros aceptables para el protocolo T'; en la posicion p;, la cual se nota
por QPili,

Para ilustrar este concepto, en la Figura 4.9 se muestran los valores que pertenecen
a las regiones QFol't y QPiIt en el espacio €,6,a con un margen de error § = 20%. Este
margen de error estd dentro de los limites de tolerancia establecidos por la AAPM
para tomografia computarizada [22]. En el espacio e,¢,q, las regiones Qrels y Qrilt
se visualizan como volimenes irregulares, de los cuales se muestran algunos puntos
representativos. En el Anexo B se muestran las regiones {2 para todas las posiciones

de los fantomas en los protocolos I'y, I's, I'7, I'p v ['11.

La interseccion de las regiones correspondientes a todas las posiciones del fantoma
para un protocolo I'; es llamada region de pardmetros aceptables para el protocolo I'; y

se nota por:

4
ol = ()t (4.8)
j=0

Como ejemplo, en la Figura 4.10 se muestra la region ®'*. Evidentemente el volumen
de esta region debe ser menor que el de la Figura 4.9. En el Anexo B se muestran las

regiones ® para los protocolos I'y, I's, I'7, T'1g v I'y5.

Finalmente, la region de parametros aceptables para la simulacion del tomdgrafo, ©,

es la interseccion de las regiones de parametros aceptables de todos los protocolos:
e=(o".
i

En la Figura 4.11 se muestra la region © para las simulaciones de los protocolos de
cuerpo con la interseccion de las regiones ® de los protocolos I'y, I's y I'; v en la
Figura 4.12 se muestra la region © para las simulaciones de los protocolos de cabeza
con la interseccion de las regiones ® de los protocolos I';p y I'1;. Se muestran algunos

puntos representativos de la interseccion de estos volimenes.
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Los filtros de cabeza y de cuerpo pueden, en general, ser distintos. Por lo tanto, la
region O para las simulaciones con el fantoma de cabeza puede ser distinta a la region
que resulta de las simulaciones de cuerpo. Es decir, los valores de €, y &, pueden ser
distintos para la simulacién de los protocolos de cabeza y de cuerpo. Sin embargo, el

angulo del dnodo (&) es tnico en la geometria del tomografo.

La simulacion de todos los protocolos de la Tabla 2.2 no fue necesaria, pues los
resultados mostraron que la caracteristica més influyente en los diferentes protocolos
es el kVp. Por lo tanto, solamente se escogieron ciertos protocolos representativos
para determinar la region de valores aceptables para la simulacion del tomografo y la
obtencion de ©. Los protocolos representativos son I'y, I'3, I'; para los protocolos de

cuerpo, I';g y I'1; para los protocolos de cabeza.

4.3.6 Resultados globales

En la Tabla 4.3 se indican los valores de las regiones ©, tanto para la simulacion de
los protocolos de cuerpo como para los de cabeza con angulos del anodo iguales y un

margen de error 6 = 20%.

Tabla 4.3: Valores de (é;,é,,d) pertenecientes a la region © para la simulacién de los
protocolos de cuerpo y de cabeza con 6 = 20%.

Cuerpo Cabeza
€y Ey Q| & Ey
0.34 1.05 16| 0.20 0.75 16
0.33 1.00 16| 0.25 1.50 16

0.32 1.00 17 |0.25 1.75 17

0.33 1.05 17

0.31 1.00 18 |0.20 1.00 18
0.25 2.00 18

0.30 1.00 19 |0.20 1.00 19
0.25 225 19

Utilizando los valores de £,,¢,, & que se encuentran en la Tabla 4.3 se comprobo
que todos los protocolos sean correctamente simulados, es decir que los indices de dosis
calculados con las simulaciones sean consistentes con las mediciones experimentales.
En la Tabla 4.4 se muestran los SimCTDIloovw calculados con simulaciones para cada
una de las combinaciones de los parametros aceptables mostrados en la Tabla 4.3. El
detalle de los CTDIs en cada una de las posiciones en el fantoma se muestra en el
Anexo B. Los CTDIs en cualquier posicién y para cualquier protocolo muestran un

error relativo a la medicion del CTDI experimental que no excede el 20%.
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Tabla 4.4: CTDIygg,, para los valores de (¢;,€,, &) pertenecientes de la Tabla 4.3.

Cuerpo
- EXCFTDIfg0 W =274 - echTDIfgo W =5.84 _ exCFTDIfg0 L =8.23
(Ez,éy, &) | ¥™OTDI  (Exiéy,a) | € | MCTDIG,  (Er,éy,d) | e | MCTDLG,  (E0,8y,d) | €
(0.34,1.05, 16) 3.13 13.99 6.30 7.95 8.62 182
(0.33,1.00, 16) 3.15 14.75 6.28 7.59 8.69 5.69
(0.32,1.00, 17) 3.14 14.35 6.28 7.50 8.69 5.69
(0.33,1.05,17) 3.14 14.58 6.29 7.63 8.66 5.30
(0.31,1.00, 18) 3.14 14.58 6.28 7.56 8.72 5.99
(0.30,1.00, 19) 3.13 13.89 6.24 6.77 8.72 5.93
Cuerpo
_ echDIfgo » = 10.85 exchleg0 » = 16.45 _ echTDIfg0 » = 20.19
(é0,8y,&) | "™CTDI ) o (82,6y,a) | € | ®CTDI G, (Ba,8y, @) | € | S™CTDILG, , (Ba,6y, @) | €
(0-34,1.05, 16) 11.50 6.02 14.42 12.40 17.29 14.35
(0.33,1.00, 16) 11.53 6.29 14.40 12.49 17.31 14.27
(0.32,1.00,17) 11.57 6.63 14.50 11.92 17.41 13.77
(0.33,1.05, 17) 11.55 6.48 14.46 12.16 17.35 14.07
(0.31,1.00, 18) 11.61 7.04 14.50 11.90 17.44 13.62
(0.30,1.00, 19) 11.61 7.00 14.54 11.65 17.46 13.53
Cuerpo
- exCFTDIfg0 w =895 - echTDIfgo L, = 18.16 - exc€mfgo » =20.19
(é0,8y,&) | "™CTDIG)  (2,éy,a) | € | SmCTDL)  (62,84,4) | e | ¥™CTDL,  (Ea,éy,a) | ¢
(0.34,1.05, 16) 7.83 12.59 15.67 12.69 19.55 3.15
(0.33,1.00, 16) 7.88 12.00 15.75 13.25 18.95 6.12
(0.32,1.00,17) 7.91 11.61 15.86 12.69 19.76 2.09
(0.33,1.05, 17) 7.87 12.15 15.80 12.98 19.03 5.75
(0.31,1.00, 18) 7.96 11.07 15.92 12.33 19.86 1.61
(0.30,1.00, 19) 8.00 10.67 15.97 12.04 19.94 1.20
Cabeza
exCTDI 49, = 5.03 **CTDI} 44, = 10.13 exCTDI} 42 = 24.03
(¢,8y,6) | ¥™CTDIS (exey, @) | € | ™CTDIGS  (62,éy, &) | € | S™MCTDIE  (6x,6y,8) | ¢
(0.20,0.75, 16) 5.35 6.56 9.84 2.83 20.26 15.67
(0.25,1.50, 16) 5.26 4.64 9.46 6.59 19.45 19.06
(0.25,1.75,17) 5.30 5.40 9.48 6.37 19.53 18.70
(0.20,1.00, 18) 5.13 2.13 9.47 6.53 19.26 19.84
(0.25,2.00, 18) 5.24 4.22 9.44 6.80 19.43 19.14
(0.20, 1.00, 19) 5.20 3.41 9.58 4.43 19.65 18.22
(0.25,2.25,19) 5.24 4.22 9.41 7.07 19.37 19.37

Con estos resultados, se calculan los errores promedio para cada una de las triadas

de la Tabla 4.3, tanto para protocolos de cuerpo y de cabeza, respectivamente:

120 PMCTDﬂ&M@mé%a)—“CTDﬂ&M

*CTDI}gg

)

€cue — § € =
9
=1 9 i=1
) 1 12
€cab = 3 E € =
3 4 3 4
=10 =10

exCTDI{gM

122 WmCTDﬂ&M@méwa)—“CTDﬂ&M

Los resultados de estos errores promedio se presentan en la Tabla 4.5.
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Tabla 4.5: Tabla de errores promedio €ca1, ¥ €cue para protocolos de cabeza y cuerpo con los
valores de (é;,éy, &) de la Tabla 4.3.

Cuerpo Cabeza
€. & 0| & || &6 & A ] e
0.34 1.05 16| 9.88 || 0.20 0.75 16| 8.35
0.33 1.00 16| 10.19 | 0.25 1.50 16 | 10.10
0.32 1.00 17| 9.58 || 0.25 1.75 17| 10.16
0.33 1.05 17| 10.12
0.31 1.00 18| 9.52 || 0.20 1.00 18 | 9.50
0.25 2.00 18 | 10.05
0.30 1.00 19| 9.19 || 0.20 1.00 19| 9.02
0.25 2.25 19| 10.22

Estos resultados muestran que las simulaciones con el angulo del &nodo & = 19, y
las variables de escalamiento £, = 1.00, £, = 0.30, £, = 0.20 para cuerpo y cabeza,
respectivamente, presentan los menores errores promedio (€cp = 9.02 y €e = 9.19).
En este caso, inicamente el valor del escalamiento del filtro en la direccion x es diferente
para los filtros de cabeza y de cuerpo. Esto es consistente con la definicion del filtro
bow-tie, ya que el fantoma de cuerpo es més grande que el fantoma de cabeza, por lo
que la periferia del fantoma de cuerpo estd mas alejada del isocentro que la periferia
del fantoma de cabeza. Es por ello que el filtro en el fantoma de cuerpo estd mas
estirado (tiene un valor mayor de £,), pues asi la parte mas gruesa del filtro bow-tie
se encuentra en el lugar adecuado para compensar la atenuacién en la periferia del

fantoma de cuerpo.
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Capitulo 5
Conclusiones y discusion

En este proyecto se validdé el método Monte Carlo implementado en la plataforma
GATE, para el calculo de los indices de dosis en el tomografo BBB del Hospital On-
cologico SOLCA Niucleo Quito. Con la ayuda de GATE se calcularon los CTDIs para
doce protocolos distintos en el tomografo BBB, tres protocolos de cabeza y nueve pro-
tocolos de cuerpo. Los resultados de estas simulaciones se validaron con mediciones
experimentales, las cuales fueron realizadas bajo la guia del Codigo de Practica de la
OIEA.

Se utilizo un sistema dosimétrico compuesto por una cadmara de ionizacion tipo lapiz
y un electrometro con sus certificados de calibracion. Los resultados experimentales
mostraron una buena consistencia respecto a los indices de dosis reportados por el

fabricante, con errores relativos que no superan el 9%.

Como resultado del proceso de validacion se determinaron los pardmetros corres-
pondientes a la geometria del tomografo: el dngulo de inclinacion del anodo del tubo
de rayos-X y el filtro bow-tie. Para incluir este filtro en las simulaciones, se empled el
modelo de un filtro ideal propuesto por Boone [45]. Desde luego, la forma del filtro de
Boone no era la adecuada para el tomdgrafo BBB, asi que se introdujeron dos variables
de escalamiento: €, y €, que representan las deformaciones del filtro de Boone en las

direcciones x y y del tomografo.

Los valores obtenidos para las variables de escalamiento y el angulo del anodo
aseguran que los indices de dosis calculados con simulaciones, en todas las posiciones del
fantoma y para todos los protocolos, sean consistentes con los indices de dosis medidos
experimentalmente. Los resultados muestran que el angulo del 4&nodo puede tomar
valores entre los 16° y 19°, lo cual es consistente con lo encontrado en la literatura [47].
Los valores de ¢, y €, son especificos para cada uno de los 4ngulos del anodo en este
intervalo. Cualquiera de los valores de la Tabla 4.3 puede ser usado para la modelizacion

de la geometria del tomdgrafo BBB.
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Los resultados de este trabajo sugieren que el BBB cuenta con dos filtros, pues los
valores de €, y €, son diferentes para los protocolos de cabeza y de cuerpo en todos
los 4ngulos del anodo. Sin embargo, mediante la definicion de los errores promedio
€ab Y €cue, para cabeza y cuerpo respectivamente, se encontr6 que las simulaciones
con el angulo del anodo & = 19, ¢, = 1.00, £, = 0.30, £, = 0.20 para cuerpo y
cabeza, respectivamente, presentan los menores errores promedio (€eap = 9.02 ¥ Ecpe =
9.19). En este caso, inicamente el valor del escalamiento del filtro en la direccion = es
diferente para los filtros de cabeza y de cuerpo. Se recomienda utilizar estos valores

para posteriores trabajos en los que se requiera la modelizacion del tomografo BBB.

Los resultados muestran que el angulo del Anodo puede tomar valores entre los 16° y
19°,lo cual es consistente con lo encontrado en la literatura [47], y que los valores de e, y
e, son especificos para cada uno de los 4ngulos del 4nodo en este intervalo. Cualquiera
de los valores de la Tabla 4.3 puede ser usado para la modelizacién de la geometria
del tomografo BBB.En Los errores relativos de los célculos obtenidos con GATE con
estos valores, respecto a las dosis medidas experimentalmente se encuentran dentro del
20% en todos los protocolos estudiados, lo cual es aceptable dentro de la tolerancia

establecida por la AAPM para la dosimetria en tomografia computarizada [22].

Adicionalmente, en este proyecto, se ha analizado el riesgo radiologico de algunos
protocolos comunes en el Hospital Oncologico SOLCA Nucleo Quito. Se determino
que los niveles de radiacion a los que se someten los pacientes son aceptables. Esta
evaluacion se realizo6 mediante la comparacion de las dosis efectivas obtenidas con las
simulaciones en GATE y las dosis efectivas reportadas por Christner para un tomoégrafo
de caracteristicas similares. El siguiente paso es implementar la tomografia de un
paciente en las simulaciones y calcular la dosis depositada en 6rganos de interés. Las

dosis calculadas de esta forma estarian respaldadas por esta validacion.

En resumen, se ha validado la modelizacién del tomografo BBB en la plataforma
de acceso libre GATE para realizar calculos dosimétricos mediante simulaciones MC.
A partir de lo que se ha logrado en este proyecto se pueden realizar una gran cantidad
de trabajos posteriores para evaluar los niveles de radiaciéon en el tomografo BBB.
Sin duda, todos estos esfuerzos contribuirdn a mejorar la seguridad radiologica de los

pacientes.
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Anexo A
Scripts

En este anexo se encuentra un ejemplo de los scripts necesarios para efectuar la mod-
elizacion del tomografo Brillance Big Bore, para construir la componente geométrica

méas complicada del mismo: el filtro bow-tie y efectuar simulaciones Monte Carlo con
GATE.

Scripts para las simulaciones

Tal como se menciona en la seccion 2.4.3 una simulacion en GATE, del tomografo BBB,
esta definida por el protocolo (fantoma de cabeza o de cuerpo, espectro de rayos-X,
miliamperaje, tiempo de exposicion), el &nodo del dnodo y las caracteristicas del filtro

bow-tie. Estos elementos se definen en los directorios mac y data.

En la carpeta data se encuentra el archivo haz.mac, en el mismo se define la infor-
macion del espectro de radiacion, la forma de la fuente, la tasa de creacion de los fotones
en la misma, la distribucién angular de emision y los dngulos de apertura de emision.
A continuaciéon se muestra, como ejemplo, el archivo haz.mac para un protocolo con
90 kVp, 100 mAs y o = 08°.

HAZ : ANODO DE TUNGSTENO 08 DEG, 090 KVP, 0.32 MM DE AL

H# H

Tipo de particula y espectro de energia (en MeV) normalizado

H H

/gate/source/addSource mybeam gps

/gate/source/mybeam/gps/particle gamma

/gate/source/mybeam/gps/ene/type  User

/gate/source/mybeam/gps/hist/type energy

/gate/source/mybeam/setActivity 7194208971506.24e-04 becquerel # 100X1 mAs

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0025 2.34691e-10
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/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0075 0.0338949
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0125 0.0263961
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0175 0.0678352
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0225 0.105753

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0275 0.11992

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0325 0.11556

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0375 0.103053

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0425 0.0886669
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0475 0.0749105
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0525 0.0625269
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0575 0.0705121
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0625 0.0415467
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0675 0.039835

/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0725 0.0223592
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0775 0.0156843
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0825 0.00902742
/gate/source/mybeam/gps/hist/point 0.0875 0.00251882

Posicion y forma (theta=2.1316900548, phi=55)

# =

/gate/source/mybeam/gps/position 0 645 0 mm

/gate/source/mybeam/gps/type Point
/gate/source/mybeam/gps/ang/type iso
/gate/source/mybeam/gps/ang/mintheta 88.9341549726 deg
/gate/source/mybeam/gps/ang/maxtheta 91.0658450274 deg
/gate/source/mybeam/gps/ang/minphi  62.5 deg
/gate/source/mybeam/gps/ang/maxphi  117.5 deg

Los materiales utilizados para las simulaciones de las distintas componentes del
tomografo tienen que ser definidos en el archivo GateMaterials.db dentro del direc-

torio data el cual tiene la estructura:

[Elements]
Hydrogen: S=H ; 2= 1. ; A= 1.01 g/mole
Aluminium: S= Al ; Z= 13. ; A= 26.98 g/mole
Carbon: S=C ; Z= 6. ; A= 12.01 g/mole
Oxygen: S=0 ; Z= 8. ; A= 16.00 g/mole
Nitrogen: S= N 3 Z= 7. ; A= 14.01 g/mole
Argon: S= Ar ; Z= 18. ; A= 39.95 g/mole
[Materials]

Vacuum: d=0.000001 mg/cm3 ; n=1

+el: name=Hydrogen ; n=1

Aluminium: d=2.7 g/cm3 ; n=1 ; state=solid

+el: name=auto ; n=1

CarbonFiber: d=1.75 g/cm3; n=2; state=solid
+el: name=Carbon ; £=0.977
+el: name=Oxygen ; £=0.023

Air: d=1.29 mg/cm3 ; n=4 ; state=gas

+el: name=Nitrogen; £=0.755268
+el: name=0xygen; £=0.231781
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+el: name=Argon; £=0.012827
+el: name=Carbon; £=0.000124

PMMA : d=1.195 g/cm3; n=3 ; state=Solid
+el: name=Hydrogen ; £=0.080541
+el: name=Carbon ; £=0.599846
+el: name=0xygen; £=0.319613

En el directorio mac se encuentra el archivo principal de la simulacién: main.mac.
Por ejemplo, para un protocolo de cuerpo, con un ancho del haz de radiacién en el

isocentro N'T' = 12 mm, este archivo tiene la siguiente estructura:

Homm - 0000000000000000000000000-------—--——————————— #
# #
# BRILLANCE BIG BORE - PHILIPS #
# Por: Alejandro Coloma #
R L E LT 0000000000000000000000000-=================—-~ #

VISUALIZACION (quitar el comentario de mac/visu.mac para ver)

H# =

/control/execute mac/verbose.mac

#/control/execute mac/visu.mac

GEOMETRIA

# =

/gate/geometry/setMaterialDatabase data/GateMaterials.db

# World
/gate/world/geometry/setXLength 2 m
/gate/world/geometry/setYLength 2 m
/gate/world/geometry/setZLength 2.5 m
/gate/world/setMaterial Air
/gate/world/vis/forceWireframe
/gate/world/vis/setVisible 1

# Fantoma (cilindro de 32 cm de diametro y 15 cm de alto, eje paralelo al eje z)
/gate/world/daughters/name fantoma

/gate/world/daughters/insert cylinder

/gate/fantoma/setMaterial PMMA

/gate/fantoma/geometry/setRmin 0 mm

/gate/fantoma/geometry/setRmax 160 mm

/gate/fantoma/geometry/setHeight 150 mm

/gate/fantoma/moves/insert rotation
/gate/fantoma/rotation/setSpeed 360 deg/s
/gate/fantoma/rotation/setAxis 0 0 1

#MESA

/gate/world/daughters/name mesa
/gate/world/daughters/insert box
/gate/mesa/setMaterial CarbonFiber
/gate/mesa/placement/setTranslation 0 -169 0 mm
/gate/mesa/geometry/setXLength 410 mm
/gate/mesa/geometry/setZLength 2430 mm
/gate/mesa/geometry/setYLength 18 mm
/gate/mesa/vis/setColor white
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/gate/mesa/vis/forceSolid

/gate/mesa/moves/insert orbiting

/gate/mesa/orbiting/setSpeed 360 deg/s
/gate/mesa/orbiting/setPointl 0 0 O cm
/gate/mesa/orbiting/setPoint2 0 0 1 cm

#COLIMADOR 1 (T=12mm)

/gate/world/daughters/name coliml
/gate/world/daughters/insert box

/gate/coliml/setMaterial Aluminium
/gate/coliml/placement/setTranslation 0 445 251.8604651163 mm
/gate/coliml/geometry/setXLength 500 mm
/gate/coliml/geometry/setZLength 500 mm
/gate/coliml/geometry/setYLength 5 mm
/gate/coliml/vis/setColor magenta

/gate/coliml/vis/forceWireframe

#COLIMADOR 2 (T=12mm)

/gate/world/daughters/name colim2

/gate/world/daughters/insert box

/gate/colim2/setMaterial Aluminium
/gate/colim2/placement/setTranslation 0 445 -251.8604651163 mm
/gate/colim2/geometry/setXLength 500 mm
/gate/colim2/geometry/setZLength 500 mm
/gate/colim2/geometry/setYLength 5 mm
/gate/colim2/vis/setColor magenta

/gate/colim2/vis/forceWireframe

#COLIMADOR BOW-TIE
/control/execute mac/BTP60mmGATE.mac
/control/execute mac/BTA60mmGATE.mac

# PROCESOS FISICOS

.

/control/execute mac/physicslist_EM_std.mac

/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion world 1 mm
/gate/physics/Electron/SetCutInRegion  world 1 mm
/gate/physics/Positron/SetCutInRegion  world 1 mm
/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion fantoma 0.1 mm
/gate/physics/Electron/SetCutInRegion  fantoma 0.1 mm
/gate/physics/Positron/SetCutInRegion  fantoma 0.1 mm

H

# DETECTORES

/gate/actor/addActor DoseActor doseDistributionC

/gate/actor/doseDistributionC/save
/gate/actor/doseDistributionC/attachTo
/gate/actor/doseDistributionC/stepHitType
/gate/actor/doseDistributionC/setPosition

/gate/actor/doseDistributionC/setSize

output/FotonesC.txt
fantoma

random

000 cm

5.6 5.6 100 mm

/gate/actor/doseDistributionC/setResolution 11 100
/gate/actor/doseDistributionC/saveEveryNSeconds 600
/gate/actor/doseDistributionC/enableEdep false

/gate/actor/doseDistributionC/enableUncertaintyEdep false

/gate/actor/doseDistributionC/enableDose true
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/gate/actor/doseDistributionC/enableUncertaintyDose false

/gate/actor/doseDistributionC/enableNumber0fHits false
/gate/actor/addActor DoseActor doseDistributionl2
/gate/actor/doseDistributionl2/save output/Fotones12.txt
/gate/actor/doseDistributioni2/attachTo fantoma
/gate/actor/doseDistribution12/stepHitType random
/gate/actor/doseDistributionl2/setPosition 0 150 0 mm
/gate/actor/doseDistributionl2/setSize 5.6 5.6 100 mm
/gate/actor/doseDistributionl2/setResolution 11 100
/gate/actor/doseDistributionl2/saveEveryNSeconds 600
/gate/actor/doseDistributioni2/enableEdep false
/gate/actor/doseDistributioni2/enableUncertaintyEdep false
/gate/actor/doseDistributioni2/enableDose true
/gate/actor/doseDistributioni2/enableUncertaintyDose false
/gate/actor/doseDistribution12/enableNumber0fHits false
/gate/actor/addActor DoseActor doseDistribution3
/gate/actor/doseDistribution3/save output/Fotones3.txt
/gate/actor/doseDistribution3/attachTo fantoma
/gate/actor/doseDistribution3/stepHitType random
/gate/actor/doseDistribution3/setPosition 150 0 0 mm
/gate/actor/doseDistribution3/setSize 5.6 5.6 100 mm
/gate/actor/doseDistribution3/setResolution 11 100
/gate/actor/doseDistribution3/saveEverylNSeconds 600
/gate/actor/doseDistribution3/enableEdep false

/gate/actor/doseDistribution3/enableUncertaintyEdep false
/gate/actor/doseDistribution3/enableDose true

/gate/actor/doseDistribution3/enableUncertaintyDose false

/gate/actor/doseDistribution3/enableNumber0fHits false
/gate/actor/addActor DoseActor doseDistribution6
/gate/actor/doseDistribution6/save output/Fotones6.txt
/gate/actor/doseDistribution6/attachTo fantoma
/gate/actor/doseDistribution6/stepHitType random
/gate/actor/doseDistribution6/setPosition 0 -150 0 mm
/gate/actor/doseDistribution6/setSize 5.6 5.6 100 mm
/gate/actor/doseDistribution6/setResolution 11 100
/gate/actor/doseDistribution6/saveEveryNSeconds 600
/gate/actor/doseDistribution6/enableEdep false
/gate/actor/doseDistribution6/enableUncertaintyEdep false
/gate/actor/doseDistribution6/enableDose true
/gate/actor/doseDistribution6/enableUncertaintyDose false
/gate/actor/doseDistribution6/enableNumber0fHits false
/gate/actor/addActor DoseActor doseDistribution9
/gate/actor/doseDistribution9/save output/Fotones9.txt
/gate/actor/doseDistribution9/attachTo fantoma
/gate/actor/doseDistribution9/stepHitType random
/gate/actor/doseDistribution9/setPosition -150 0 0 mm
/gate/actor/doseDistribution9/setSize 5.6 5.6 100 mm
/gate/actor/doseDistribution9/setResolution 11 100
/gate/actor/doseDistribution9/saveEverylNSeconds 600
/gate/actor/doseDistribution9/enableEdep false

/gate/actor/doseDistribution9/enableUncertaintyEdep false
/gate/actor/doseDistribution9/enableDose true
/gate/actor/doseDistribution9/enableUncertaintyDose false
/gate/actor/doseDistribution9/enableNumber0fHits false

/gate/actor/addActor SimulationStatisticActor stat
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/gate/actor/stat/save output/statFotones.txt
/gate/actor/stat/saveEveryNSeconds 600

/gate/actor/addActor KillActor killl
/gate/actor/killl/attachTo coliml
/gate/actor/addActor KillActor kill2

/gate/actor/kill2/attachTo colim2

INICIALIZACION

H B

/gate/run/initialize

HAZ

H H

/control/execute data/haz.mac
/vis/scene/add/trajectories

COMENZAR ADQUISICION DE DATOS

H H

/gate/random/setEngineName MersenneTwister

/gate/random/setEngineSeed auto

/gate/application/setTimeSlice 0.01 s
/gate/application/setTimeStart 0. s
/gate/application/setTimeStop 1s

/gate/application/startDAQ

En las lineas del siguiente script se indican los procesos fisicos invocando al script
physicslist_EM_std.mac que tiene la siguiente estructura para todas las simulaciones:

Procesos electromagneticos

H B

/gate/physics/addProcess PhotoElectric
/gate/physics/processes/PhotoElectric/setModel StandardModel

/gate/physics/addProcess Compton
/gate/physics/processes/Compton/setModel StandardModel

/gate/physics/addProcess Electronlonisation
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel StandardModel e-
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel StandardModel e+
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setStepFunction e+ 0.2 0.1 mm
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setStepFunction e- 0.2 0.1 mm

/gate/physics/processes/Electronlonisation/setLinearLossLimit electron 0.01
/gate/physics/addProcess Bremsstrahlung
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e-
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e+
/gate/physics/addProcess PositronAnnihilation

/gate/physics/addProcess eMultipleScattering

/gate/physics/processes/eMultipleScattering/setGeometricalStepLimiterType e- distanceToBoundary
/gate/physics/processes/eMultipleScattering/setGeometricalStepLimiterType e+ distanceToBoundary

En las lineas del archivo main.mac se convoca a dos archivos: BTA60mmGATE.mac y

BTP60mmGATE .mac que son los archivos que contienen las capas de Aluminio y de PMMA
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del filtro bow-tie. En la siguiente seccion de este Anexo se presentan los scripts que

permiten construir estas geometrias relativamente dificiles de implementar en GATE.

Scripts para la construccién del filtro bow-tie

Los siguientes scripts en C++ crean un archivo de salida con las lineas de codigo listas
para ser ingresadas en una simulacion de GATE. Estas lineas son guardadas en los
archivos BTA60mmGATE.mac y BTP60mmGATE.mac con lo cual se implementa el filtro

bow-tie con factores de escalamiento ¢, y €.

Como ejemplo, se muestra el script para crear la capa de Aluminio (para la capa
de PMMA se deben cambiar los valores de ¢, ¢co y ¢3 segun la seccion 2.4.3). Se debe

compilar y correr el siguiente script ingresando los valores de ¢, y €, que se deseen.

//CODIGO PARA CREAR LAS COLUMNAS X,Y DEL FILTRO BOW TIE PARA ALUMINIO
#include <iostream>

#include <cmath>

#include <fstream>

#include <stdlib.h>

#include <time.h>

#include <iomanip>

#include <stdio.h>

#include <math.h>

using namespace std;

const double pi=3.141592;

const double d=65;

const double c1=0.8, ¢2=7.5, c3=48;
const int n=50;

const double delta=0.01;

double inflexion(double x[]1){
double dif,punto;
for(int i=n-1;i>1;i--){
dif=abs(x[i]l-x[i-11);
if(dif<0.01){
punto=x[i-1];
return punto;

}

int ninflexion(double x[]){

double dif;

int punto=0;

for(int i=n-1;i>1;i--){
dif=abs(x[i]-x[i-1]1);
punto=punto+1;
if(dif<0.01)

return n-punto;
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int main(int argc, char *argv[])
{

cout << setprecision(10);
double x,y;

x=atof (argv[1]);

y=atof (argv[2]);

double t[n-1];
double xv[n-1];
double yv[n-1];

double pyinf;

int infn;

ofstream £il2;
£i12.open("BTA60mm. txt") ;
£il2 << setprecision(10);

for(int i=0;i<n;i++){
double j=i*0.5;
double r=(j-c3)/30;
t[il=cl+c2*exp(-0.5%(pow(r,10)));
xv[i]l=x*(d*tan(j*pi/180)-sin(j*pi/180)*t [i]);
yv[il=y*cos(j*pi/180)*t [i];

pyinf=inflexion(yv);

infn=ninflexion(yv);

for(int i=0;i<n;i++){
yv[il=yv[i]-pyinf;
}

double xinf,yinf,m;
xinf=xv[infn];
yinf=yv[infn];
m=yinf/xinf;
yv[01=0.00001;

for(int i=1;i<infn;i++){
yv[il=m*xv[i];

}

for(int i=0;i<n;i++){
£i12<<xv[i]<<" "<<yv[il<<endl;
}

return 0;

}
Luego se debe compilar y correr el siguiente script en C++:

//SCRIPT PARA CREAR LAS LINEAS DE CODIGO A SER INGRESADAS EN GATE
#include <iostream>

#include <cmath>

#include <fstream>

#include <stdlib.h>

#include <time.h>

#include <iomanip>
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using namespace std;
const int n=49; //Numero de filas del BT.txt menos 1

int main()
{

ifstream dat;

dat.open("BTA60mm.txt"); //Archivo de texto con los datos x vs y para la mitad del BowTie
ofstream outGATE;

outGATE. open ("BTA60mmGATE .mac") ;

double x,m,x1,y1,x2,y2;
dat>>x1;
dat>>y1;

for(int i=0; i<n; i++){
dat>>x2;
dat>>y2;
x=(x2-x1);
m=0.5%(x2+x1);
outGATE<<"/gate/world/daughters/name Awedge'"<<i<<endl;
outGATE<<"/gate/world/daughters/insert wedge"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setNarrowerXLength "<<y1<<" mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setXLength "<<y2<<" mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setYLength "<<x<<" mm "<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setZLength 32 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/setMaterial Aluminium"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/vis/setColor gray"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setTranslation "<<m<<" "<<(-0.25%(yl+y2)+585)<<" 0 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setRotationAxis -1 1 0"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setRotationAngle 180 deg'"<<endl;
x1=x2;
yi=y2;

}

dat.close();

outGATE<<"/gate/world/daughters/name Awedgeder'<<endl;
outGATE<<"/gate/world/daughters/insert box"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeder/geometry/setXLength 80 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeder/geometry/setYLength "<<y1<<" mm "<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeder/geometry/setZLength 32 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeder/setMaterial Aluminium"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeder/vis/setColor gray'"<<endl;

m=m+40;

outGATE<<"/gate/Awedgeder/placement/setTranslation "<<m<<" "<<(-0.5%y1+585)<<" 0 mm"<<endl;

dat.open("BTA60mm.txt"); //Archivo de texto con los datos x vs y para la mitad del BowTie
dat>>x1;
dat>>y1l;

for(int i=n; i<(2*n); i++){
dat>>x2;
dat>>y2;
x=(x2-x1);
m=-0.5%(x2+x1);
outGATE<<"/gate/world/daughters/name Awedge'"<<i<<endl;
outGATE<<"/gate/world/daughters/insert wedge"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setNarrowerXLength "<<y1<<" mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setXLength "<<y2<<" mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setYLength "<<x<<" mm "<<endl;
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outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/geometry/setZLength 32 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/setMaterial Aluminium"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/vis/setColor gray"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setTranslation "<<m<<" "<<(-0.25%(yl+y2)+585)<<" 0 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setRotationAxis 0 0 1"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedge"<<i<<"/placement/setRotationAngle -90 deg'"<<endl;
x1=x2;
yi=y2;

}

dat.close();

outGATE<<"/gate/world/daughters/name Awedgeizq'<<endl;
outGATE<<"/gate/world/daughters/insert box"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeizq/geometry/setXLength 80 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeizq/geometry/setYLength "<<y1<<" mm "<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeizq/geometry/setZLength 32 mm"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeizq/setMaterial Aluminium"<<endl;
outGATE<<"/gate/Awedgeizq/vis/setColor gray'"<<endl;

m=m-40;

outGATE<<"/gate/Awedgeizq/placement/setTranslation "<<m<<" "<<(-0.5%y1+585)<<" 0 mm"<<endl;

return 0;

}

Scripts para el analisis de datos

En el directorio output se debe compilar y correr el siguiente co6digo en C++ para obtener

los indices de dosis en las diferentes posiciones del fantoma.

#include <iostream>
#include <cmath>
#include <fstream>
#include <stdlib.h>
#include <time.h>

#include <iomanip>
using namespace std;

const int n=100; //Numero de intervalos de distancia en la camara de ionizacion

const double h=1; //Tamanio del paso en la camara de ionizacion

//Integracion con el metodo de Simpson, se toma en cuenta el caso para el cual el numero de rodajas es par
double simpson(double y[]){
double s0=0, s1=0, s2=0;
for(int 1=1; 1<n; 1=1+2){
s0=s0+y[1];
si=s1+y[1-1];
s2=s2+y[1+1];
}
double s=(s1+4%s0+s2)/3;

if((n%2)==0) //si el numero de datos es par
return h*(s+(5%y[n]+8*y[n-1]1-y[n-21)/12);
else

return hx*s;
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int main()

{

double T=12; //T=Ancho nominal [mm] del haz en el isocentro

ifstream espC,espl2,esp3,espb,esp9;
espC.open("FotonesC-Dose.txt"); //Archivo de texto de

una columna con el perfil de dosis [Gy]

espl2.open("Fotones12-Dose.txt"); //Archivo de texto de una columna con el perfil de dosis [Gy]

esp3.open("Fotones3-Dose.txt"); //Archivo de texto de
espb.open("Fotones6-Dose.txt"); //Archivo de texto de
esp9.open("Fotones9-Dose.txt"); //Archivo de texto de

double yC[n],y12[n],y3[n],y6[n],y9[n];

for(int i=0; i<n; i++){
espC>>yC[i];
yC[il=yC[i]#1E+04; //Se multiplica por el factor de
espl2>>y12[i];

una columna con el perfil de dosis [Gy]
una columna con el perfil de dosis [Gy]

una columna con el perfil de dosis [Gy]

escalamiento

y12[i]=y12[i]1*#1E+04; //Se multiplica por el factor de escalamiento

esp3>>y3[i];
y3[il=y3[il1*1E+04; //Se multiplica por el factor de escalamiento
esp6>>y6[il;
y6[il=y6[i]1*1E+04; //Se multiplica por el factor de escalamiento
esp9>>y9[il;
y9[il=y9[il*1E+04; //Se multiplica por el factor de escalamiento
}
double inC,inl12,in3,in6,in9;
double w;
inC=simpson(yC) ;
in12=simpson(y12);
in3=simpson(y3) ;
in6=simpson(y6) ;
in9=simpson(y9) ;
inC=(inC/T)*1000; //Transformacion a mGy
in12=(in12/T)*1000; //Transformacion a mGy
in3=(in3/T)*1000; //Transformacion a mGy
in6=(in6/T)*1000; //Transformacion a mGy
in9=(in9/T)*1000; //Transformacion a mGy
cout<<" Hitdt "<<endl;
cout<<"CTDI_100,C = "<<inC<<" mGy"<<endl;
cout<<"CTDI_100,12 = "<<in12<<" mGy'"<<endl;
cout<<"CTDI_100,3 = "<<in3<<" mGy"<<endl;
cout<<"CTDI_100,6 = "<<inB<<" mGy"<<endl;
cout<<"CTDI_100,9 = "<<in9<<" mGy"<<endl;
cout<<" Hitdt "<<endl;
w=((inC/3)+(in6+in12+in3+in9)/6);
cout<<"CTDI_w = "<<w<<" mGy"<<endl;
cout<<" Hitdt "<<endl;
return 0;
}
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Anexo B

Indices de dosis calculados con

simulaciones

Tabla B.1: Resultados de las simulaciones para el protocolo I';y.

Ex £y a | SmCTDIYS, S'™MCTDIYY, SMCTDIZ, SmCTDIY, SmCTDIN,
02 1 8 | 0.882242 3.0591 3.01688 2.15588 3.02265
02 1 12 | 0.887502 3.23597 3.12163 2.23684 3.11533
02 1 16 | 0.93084 3.46779 3.494465 2.41404 3.48769
02 1 20 | 0.980705 3.722 3.69043 2.52834 3.69951
02 1.25 8 | 0.815631 2.6896 2.66219 1.93865 2.64239
0.2 1.25 12 | 0.853857 2.83933 2.76165 1.94395 2.7869
0.2 125 16 | 0.88855 3.06038 2.98256 2.091005 3.042075
0.2 1.25 20 | 0.923658 3.27219 3.23773 2.20752 3.23747
02 15 8 | 0.807634 2.43521 2.43628 1.69961 2.42715
02 1.5 12 | 0.826258 2.50361 2.51336 1.76942 2.53544
02 1.5 16 | 0.87632 2.82863 2.76243 1.88219 2.784385
02 1.5 20 | 0.884568 2.99274 2.95356 1.98428 3.00583
02 175 8 | 0.760699 2.27084 2.19966 1.5322 2.24863
0.2 175 12 | 0.790466 2.36061 2.33462 1.63829 2.38431
02 1.75 16 | 0.86175 2.615815 2.542585 1.747475 2.58839
0.2 175 20 | 0.882047 2.72334 2.74835 1.79293 2.74384
0.2 2 8 | 0.751082 2.17224 2.09741 1.48466 2.15259
02 2 12 | 0.78266 2.23593 2.23116 1.54269 2.30233
0.2 2 16 | 0.82437 2.502995 2.459335 1.66209 2.44587
0.2 2 20 | 0.83386 2.65029 2.62437 1.75594 2.62894
02 225 8 | 0.702692 2.07196 2.04537 1.46382 2.0496
02 225 12 | 0.776304 2.1112 2.14352 1.50123 2.1454
0.2 225 16 | 0.80294 2.35949 2.356725 1.589135 2.35551
0.2 225 20 | 0.82569 2.617 2.56549 1.68181 2.53721
02 25 8 | 0.752576 1.94646 2.00518 1.35545 1.91002
02 25 12 | 0.75613 2.08759 2.01961 1.43893 2.09582
02 25 16 | 0.79031 2.30915 2.26627 1.548845 2.292155
02 25 20 | 0.830253 2.4816 2.45661 1.5919 2.4837
025 1 8 | 0.969108 3.44417 3.32973 2.31522 3.33367
025 1 12 | 0.920107 3.56128 3.50518 2.51943 3.53942
025 1 16 | 0.983925 3.955715 3.857725 2.60586 3.8648
025 1 20 | 1.00636 4.26945 4.08377 2.7318 4.17293
0.25 1.25 8 | 0.885557 3.10287 3.05341 2.05493 3.04016
0.25 1.25 12 | 0.915944 3.17465 3.19757 2.17898 3.21244
0.25 1.25 16 | 0.945115 3.51906 3.44723 2.325705 3.51554
0.25 1.25 20 | 0.989523 3.86699 3.76518 2.45946 3.72965
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0.856123
0.877027
0.951335
0.988068
0.829508
0.886039
0.89996
0.925176
0.773934
0.8746
0.91921
0.961067
0.819318
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4.72247
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4.159975
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0.86674
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4.20074
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3.40408
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Tabla B.2: Resultados de la regresion de los indices de dosis calculados con simula-
ciones para el protocolo I'; obtenidos con los resultados de la Tabla B.1. Se presentan
los coeficientes a; determinados por la ecuacion (4.5) junto al coeficiente de determi-
nacion de la regresion R2.

SimCTDlggo(em,ey, a) =ag +aja+ aza? + (a3 + aga + asa? + agey + a7s§)sm + (ag + aga + awey)si
+(a11 +ajoo + aj3a® + aygx + ay52?)y + (a1 + ar7o + aggz)y? [mGy]

s‘“‘CTDI’ngFl (e2, ey, @) = 1.107 — 0.02cx 4 0.001a? — 0.696e, + 0.023ey o + 0.14955 - 0.004a§a

PO 1.092¢, — 0.0lez a0 — 0400151042 + 0.854ezey + 0.014ezpey a0 — 0.2055_.,;5%1 — 1‘0195i 0.9535
+0.008¢2 a — 0.273¢2 ¢, [mGy]

SimOTDIZ;égl (6w, ey, @) = 3.001 — 0.118a — 0.002a — 2.676e, — 0.053eya + 066655 + voogeia

P1 7.398e5 — 0.172e5 o + 0.013e502 + 2.88e5¢y — 0.038ep ey — 1130%55 — 6.5502 0.9706
+0.083¢2 a + 3.664¢2 ¢, [mGy]

s‘“‘CTDI’ngFl (e2, ey, @) = 3.870 — 0.076c — 0.001a? — 3.227¢, — 0.041leya + 0470855 + 0.00GEZQ

P2 1.842¢, — 0.077ex x + 0.0015:,:042 + 6.25e,€y + 0.005e ey — 143755155 —+ 1,78152 0.9949
+0.042e2 o« — 1.878¢2 ¢, [mGy]

s‘“‘OTDIfg(fl (ex, ey, ) = 3.747 — 0.010a + 0.001a? — 2.648¢, — 0.019ey a + 0A5666§ + 0A004s§a

Pp3 —3.156e, + 0.186e, ¢ — 0A002e;‘gpo¢2 + 5.364egey + 0.018epey — 1A0996ms§ + 524552 0.9945
—0.081e2 o — 2.2713¢2 ¢, [mGy]

si““CTDI’ngFl (6w, ey, @) = 4.248 + 0.033a — 3.366e, — 0.01leya + 065955 + 0A004s§a

Pa +0.600e, — 0.051le, ¢ — 0.00751042 + 6.715ezey — 0.036ep ey — 141335155 + 3,53353 0.9965

0.177¢2 o — 3.407¢2 ¢, [mGy]

Py R?

Tabla B.3: Resultados de las simulaciones para el protocolo I's.

cx &y o | SimCTDLRY, S™CTDIY, S™CTDLZ, S=CTDI}, S™CTDIY,
0.2 1 8 | 0.927188 3.05964 3.04019 2.00922 3.08564
0.2 1 12 | 0.932048 3.19265 2.89055 2.19481 3.14933
0.2 1 16 | 0.91025 3.38599 3.48279 2.36197 3.63241
0.2 1 20 | 0.895818 3.71043 3.76614 2.49634 3.63472
0.2 125 8 | 0.868666 2.57132 2.55128 1.74921 2.54262
0.2 1.25 12 | 0.814662 2.69162 2.55513 1.92459 2.71025
0.2 125 16 | 0.964426 2.98021 3.13978 2.01506 2.98993
0.2 125 20 | 0.879534 3.21592 3.36246 2.17761 3.23154
02 1.5 8 | 0.794852 2.44748 2.45448 1.72293 2.5133
02 1.5 12 | 0.839632 2.62035 2.50935 175158 2.48257
02 15 16 | 0.933036 2.80377 2.74824 1.86766 2.76975
02 1.5 20 | 0.907928 2.88216 2.98501 1.86316 2.87061
02 1.75 8 | 0.827632 2.2263 2.24659 1.51017 2.23286
0.2 175 12 | 0.895272 2.36992 2.44985 1.67269 2.22714
0.2 175 16 | 0.843206 2.5768 2.52557 1.6919 2.42966
0.2 175 20 | 0.817238 2.86947 2.85026 1.83317 2.69771
0.2 2 8 | 0.78049 2.07854 2.08954 1.48404 2.08629
0.2 2 12 | 0.780602 2.22855 2.45001 1.58823 2.24514
0.2 2 16 | 0.779394 2.3727 2.47319 1.60395 2.37349
0.2 2 20 | 0.788624 2.71822 2.74208 1.73283 2.6401
0.2 225 8 | 0.74059 2.116 2.0982 1.44842 2.10419
0.2 225 12 | 0.734028 2.2525 2.1449 1.50723 2.1909
0.2 225 16 | 0.78044 2.39722 2.46494 1.5197 2.39228
0.2 225 20 | 0.82247 2.53724 2.44759 1.64224 2.5916
02 25 8 | 0.699706 2.05719 1.87284 1.31316 1.95811
0.2 25 12 | 0.80402 2.06518 2.10435 1.4445 2.10267
0.2 25 16 | 0.850606 2.24787 2.30008 1.45017 2.2788
0.2 25 20 | 0.842536 2.46046 2.47549 1.53543 2.44229
0.25 1 8 | 1.003532 3.30568 3.19074 2.2647 3.34575
025 1 12 | 0.95144 3.64002 3.44299 2.39521 3.52472
025 1 16 | 1.059374 3.92939 3.83228 2.74627 3.8427
0.25 1 20 | 1.079124 4.10636 4.10647 2.63743 4.11765
0.25 125 8 | 0.960406 3.17798 2.97854 2.17345 3.12375
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0.965846
0.9014
0.996314
0.879544
0.904372
0.861966
0.989488
0.83484
0.856894
0.86102
0.873922
0.863302
0.92881
0.95196
0.849246
0.758612
0.860352
0.85728
0.873338
0.811516
0.798536
0.945178
0.951722
1.022022
0.98233
1.162508
1.078384
0.998046
1.013972
1.119892
0.979504
0.84601
0.935872
0.86718
1.052274
0.8127
0.92965
1.007064
1.051222
0.953468
0.930496
1.005028
0.995442
0.88022
0.917672
0.927062
0.949116
0.893622
0.868912
0.905982
0.957348
0.991294
1.104028
1.10884
1.064754
0.9535
1.012488
1.091326
1.018994
0.892912

3.10117
3.42536
3.82763
2.84626
2.72946
3.22955
3.44402
2.67725
2.82223
3.08191
3.38507
2.50543
2.59465
2.91523
3.12438
2.43384
2.67998
2.83326
3.22274
2.44777
2.52718
2.62131
3.05196
3.76645
4.03725
4.37437
4.76312
3.27072
3.52812
3.75709
4.27047
3.04249
3.17433
3.60237
3.93181
3.09414
3.35451
3.48458
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2.92788
2.90604
3.38295
3.63522
2.85192
2.93524
3.27615
3.68472
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2.71761
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3.48087
4.06322
4.1912
4.75202
5.16112
3.73959
4.111
4.28659
4.76238
3.54273
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3.14763
3.53765
3.58156
2.77058
2.83741
3.25564
3.36053
2.56509
2.79707
3.06613
3.26309
2.6434

2.53168
3.03134
3.19776
2.38158
2.54991
2.72215
3.07438
2.26991
2.34761
2.74945
2.85397
3.76346
3.97429
4.32521
4.6972

3.28143
3.37019
3.99503
4.23271
3.05187
3.22044
3.67052
3.72475
3.05462
3.30245
3.56494
3.90112
2.96412
3.03225
3.49003
3.69714
2.91018
2.93484
3.30427
3.54096
2.87655
2.86827
3.26458
3.36191
4.16634
4.19322
4.81289
4.83624
3.7038

3.93365
4.41645
4.62527
3.62041

2.19497
2.22554
2.42807
1.86192
1.98196
2.20508
2.15945
1.82877
1.94121
2.03135
2.07037
1.72381
1.84507
2.01964
2.15067
1.55359
1.7329

1.82065
2.04275
1.63384
1.72366
1.84839
2.01217
2.64071
2.60901
2.96029
2.96516
2.33021
2.38614
2.6659

2.91941
1.99367
2.30153
2.33655
2.51946
2.03794
2.04887
2.13226
2.38271
2.02142
2.10045
2.22326
2.36281
1.85026
2.00171
2.13714
2.24311
1.76731
1.93416
2.16263
2.16942
2.65356
2.8436

3.08941
3.2333

2.69021
2.57305
2.90207
3.03214
2.3649

3.13988
3.36699
3.71986
2.67493
2.9321

3.18986
3.41103
2.62396
2.88551
3.09994
3.26601
2.47725
2.56091
3.0026

3.00518
2.39488
2.54022
2.78236
3.11007
2.39258
2.55019
2.63849
2.93969
3.62282
3.94055
4.2205

4.66283
3.38425
3.54376
3.86867
4.24074
2.99738
3.2501

3.43009
3.87714
3.02228
3.14479
3.50552
3.66849
2.91143
3.0231

3.30073
3.61389
2.82555
2.93216
3.34428
3.65613
2.65339
2.79771
3.1052

3.44516
3.99232
4.23343
4.65045
5.12514
3.84562
4.03814
4.38867
4.64968
3.34557
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0.946778
1.035648
1.087274
0.873026
0.954978
1.066546
0.992438
0.990262
0.925948
1.051952
1.06335
0.943778
0.951874
1.003064
1.030012
0.773016
0.981422
1.01153
1.047676
1.018018
1.088248
1.134486
1.153436
1.04902
1.070804
1.03812
1.148992
0.992546
1.053178
1.068096
1.096702
0.964024
1.012312
1.117302
1.215162
0.928806
1.116086
1.135456
1.0894
0.895622
0.968824
1.035312
1.144094
0.980956
0.988354
1.041088
1.02715

3.64309
4.21272
4.34657
3.62173
3.5576

4.02612
4.45802
3.36788
3.39798
3.82389
4.20341
3.05145
3.38271
3.83297
4.18734
3.13566
3.30114
3.60838
3.84138
4.61995
4.65011
5.28017
5.75736
4.15104
4.43446
4.96694
5.30342
3.95198
4.17597
4.63065
4.94071
3.85497
3.97437
4.31081
4.99937
3.76682
3.97852
4.27409
4.71236
3.53856
3.86964
4.10037
4.44783
3.47812
3.64384
4.10457
4.47854
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3.71794
4.21882
4.30932
3.42406
3.52256
3.8405

4.34195
3.5566

3.60754
3.81329
4.25836
3.03621
3.27879
3.73284
4.09035
3.08539
3.20485
3.91808
3.84643
4.48609
4.69467
5.29791
5.52033
4.13459
4.41079
4.83663
5.10941
3.95045
4.17654
4.63663
5.14714
3.84199
4.03633
4.47754
4.80649
3.69593
3.89596
4.22122
4.65356
3.47643
3.69617
4.05904
4.69424
3.49277
3.59393
4.0989

4.47219

2.44809
2.77919
2.87286
2.24666
2.34154
2.51858
2.71755
2.2353
2.40268
2.52344
2.60162
2.09372
2.17308
2.5273
2.73636
2.07724
2.18529
2.40882
2.51329
2.93763
3.088
3.50646
3.5463
2.73472
2.93107
3.08064
3.43648
2.66326
2.92288
2.844
3.1871
2.47721
2.63306
2.93204
3.1212
2.39391
2.5794
2.87405
2.91974
2.43684
2.56163
2.65749
2.77696
2.27977
2.41168
2.72402
2.67774

3.65722
4.25679
4.30638
3.57797
3.7506

4.0418

4.34335
3.20677
2.62195
3.75021
4.05956
3.28656
3.34188
3.84006
4.03974
3.32146
3.24727
3.59765
3.90515
4.35948
4.66143
5.09868
5.43021
4.03786
4.24118
4.88279
5.22189
3.95914
4.16049
4.67686
4.88859
3.98275
4.02959
4.38891
4.77611
3.72336
3.92787
4.3672

4.56558
3.52512
3.81883
4.25506
4.45879
3.4293

3.51096
4.14533
4.28099



Tabla B.4: Resultados de la regresion de los indices de dosis calculados con simula-
ciones para el protocolo I's obtenidos con los resultados de la Tabla B.3. Se presentan
los coeficientes a; determinados por la ecuacion (4.5) junto al coeficiente de determi-
nacion de la regresion R2.

SimCTDlgg'O(em, ey, ) =ag +aja+ aza? + (a3 + aga + asa? + agey + a7s§)em + (ag + agax + awey)si
+(a11 + a12a + a130” + aygeq + a1552)sy + (a16 + @170 + a1gcq)es [mGy]

s‘“‘CTDIngFS (€z, ey, @) = 2.693 — 0.029a — 1.422¢, + 0.016ey a0 + 0.30755 - 0.01a§a

PO 2.369¢, + 0.383c, ¢ — 0401551042 + 1.156ezey + 0.024ez ey — 040345155 — 4495535 0.9768
+0.051e2 o — 0.865¢2 ¢, [mGy]

SimoTDIP8 (e, 6y, @) = 9.374 — 0.463a — 0.009a2 — 6.768¢, — 0.246e, a + 0.002e, a2 + 1.493¢2 4 0.03562

p1 —12.451e, + 1.221ega0 — 0.016e5 a2 + 13.096e, 6y + 0.033epey o — 2739%53 + 15.089¢2 0.9958
—0.266¢2 o — 3.339¢2 ¢, [mGy]

SimOTDIP2T8 (c4, 6y, @) = 10.488 + 0.337a — 0.003a2 — 8.349¢;, — 0.219¢y a + 0.002¢, o> + 1.959¢2 4 0.033¢2

P2 —12.637ex + 1.353e, a0 — 0.02651042 + 17.756e, €y + 0.061legzeya — 4.272e, 55 + 64663532 0.9958
—0.089¢2 o — 3.139¢2 ¢, [mGy]

SIMOTDILE)3 (e, ey s @) = 8.706 — 0.258a — 0.0040: — 6.166ey — 0.127ey o + 0.001ey a® + 11842 + 0.019¢2

p3 —13.285¢, + 0.812e5 a0 — 0.014e, a2 + 13.277ep ey + 0.004eey o — 1A8335me§ + 16.921¢2 0.9943
—0.051e2 o — 8.524e2 ¢y, [mGy]

SimOTDIPATS (e, ey, @) = 9.861 + 0.341a — 0.007a2 — 7.4565;, — 0.177cy a + 0.003¢, o> + 1.7027 4 0.018¢2

P4 —10.894e, + 1.430e a0 — 0.01951042 + 12.869e €y + 0.0125e ey — 2.897e, 55 —+ 10‘015Ei 0.9954

—0.409¢2 o — 1.482¢2 ¢, [mGy]

P R?

Tabla B.5: Resultados de las simulaciones para el protocolo I';.

a ey a | SmCTDRRY,  SmCTDIY, SMCTDIE, SmCTDIE, SimCTDIRE,
02 1 8 | 2.66622 6.85195 6.82867 5.31858 6.62735
02 1 12 | 2.95822 8.14237 7.81968 6.23341 7.72794
02 1 16 | 3.32 8.9482 8.72597 6.89726 8.55425
02 1 20 | 3.35291 9.64369 9.16394 7.27376 8.97208
02 125 8 | 2.69742 5.82975 5.81067 4.72329 5.63399
02 1.25 12 | 2.85838 7.05318 6.62085 5.30386 6.95563
02 1.25 16 | 3.22433 7.80439 7.63352 5.94254 7.39864
0.2 125 20 | 3.21875 8.07145 8.26199 6.2364 8.25111
02 1.5 8 | 255162 5.14853 5.0039 4.20361 5.32596
02 1.5 12 | 2.8254 6.41905 6.10859 4.70098 6.18875
02 1.5 16 | 3.18953 7.02411 6.85927 5.3403 6.71419
02 1.5 20 | 3.12762 7.51605 7.42083 5.66741 7.51136
02 1.75 8 | 2.40013 4.73098 4.79023 3.90199 4.70531
02 175 12 | 2.75277 5.72333 5.67144 4.38178 5.68301
02 175 16 | 2.94812 6.35404 6.15846 4.95827 6.1443
0.2 1.75 20 | 3.07296 6.81114 6.79286 5.19779 6.95267
0.2 2 8 | 2.38411 4.64 4.48888 3.65863 4.55061
0.2 2 12 | 2.69981 5.36687 5.27164 4.23981 5.33235
02 2 16 | 2.76758 6.07131 6.1527 4.78584 6.03746
0.2 2 20 | 2.86815 6.51377 6.44159 4.82462 6.34182
0.2 225 8 | 2.39537 4.36605 4.44341 3.41002 4.4542
0.2 225 12 | 2.72008 5.21198 5.13655 3.95993 5.06505
0.2 225 16 | 2.86468 5.91754 5.70474 4.49348 5.81419
0.2 225 20 | 2.82074 6.29879 6.28447 4.70702 6.27846
02 25 8 | 235127 4.40111 4.16944 3.32721 4.05104
02 25 12 | 2.66382 4.92081 4.86433 4.00066 4.98138
02 25 16 | 3.04851 5.85049 5.44664 4.10184 5.5059
02 25 20 | 2.99694 6.03092 5.94821 4.45577 5.84752
025 1 8 | 2.71038 7.20343 7.04361 5.65244 7.0883
025 1 12 | 3.26203 8.34158 8.51168 6.5481 8.49508
025 1 16 | 3.29227 9.54502 9.50061 7.16878 9.41308
025 1 20 | 3.60057 10.1864 9.93925 7.671 10.2044
025 1.25 8 | 2.74238 6.39668 6.27519 5.08747 6.23009
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2.9212

3.35022
3.58295
2.55817
3.12777
3.1887

3.48716
2.59486
2.99062
3.28655
3.39573
2.61456
2.97597
3.1182

3.39485
2.50047
2.81018
3.10312
3.03429
2.45119
2.82894
3.03028
3.16361
2.9196

3.3481

3.69791
3.84961
2.77272
3.22622
3.51219
3.57885
2.68431
3.0915

3.34476
3.63445
2.84254
3.11877
3.39522
3.61711
2.76314
3.04156
3.26281
3.59155
2.61468
2.94807
3.33441
3.43488
2.57608
2.66622
3.2268

3.45992
3.07415
3.47761
3.87102
4.0461

3.07415
3.47391
3.77337
3.91388
2.93512

7.51177
8.39559
9.136
5.9932
7.21638
7.86264
8.38938
5.49984
6.31919
7.41861
7.89864
5.11523
6.30871
7.0245
7.70227
4.93118
5.95604
6.64713
7.18985
4.94223
5.80519
6.52327
7.06583
7.63954
9.35627
10.2624
10.8571
6.99662
8.24196
9.20532
10.0164
6.18548
7.59325
8.19401
8.93439
6.13186
7.37234
8.11563
8.96358
6.06922
7.02298
7.83154
8.54713
5.79907
6.8577
7.64905
8.22427
5.60351
6.85195
7.36884
7.9531
8.30382
9.85445
11.0776
11.8157
8.30382
8.96715
9.61571
10.8255
6.95877
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7.52975
8.51803
8.73038
5.87664
6.8973

7.66703
8.25349
5.45356
6.60082
7.20697
7.86028
5.23493
6.24655
6.96094
7.4893

5.01196
6.07166
6.66484
7.38857
4.92055
6.03092
6.47363
6.70955
7.50834
9.08212
10.3648
10.664

7.00887
8.1202

9.20103
9.96323
5.96383
7.22869
8.34922
9.00944
6.10415
7.44897
8.16727
8.76734
5.76211
6.75626
7.87764
8.54557
5.42213
6.83934
7.82705
7.90454
5.43504
6.82867
7.33425
7.86883
8.05027
9.6167

10.9193
11.5485
8.05027
8.98897
10.0792
10.758

6.87682

5.94623
6.52153
6.69269
4.59721
5.28816
5.97403
6.40196
4.31793
4.92605
5.63687
5.96654
4.03744
4.98195
5.51662
5.75625
4.0094

4.75142
5.13009
5.45974
3.82785
4.40873
4.98616
5.22864
5.95154
7.09733
7.63109
8.01774
5.49436
6.28135
6.99143
7.46217
4.86198
5.86262
6.15779
6.73446
4.8276

5.51426
6.0351

6.37735
4.6139

5.63246
5.97802
6.29706
4.38318
5.35473
5.67016
6.14171
4.20369
5.31858
5.46537
6.26219
6.48691
7.49591
8.16633
8.61748
6.48691
6.82773
7.67198
7.99399
5.47995

7.54324
8.42693
8.86695
5.65407
6.73542
7.75106
7.96749
5.31707
6.33528
7.16635
7.88197
5.27123
6.30437
6.91195
7.67763
4.97202
6.00479
6.47977
7.35554
4.79958
5.69887
6.53712
6.90374
7.42851
8.93977
10.2457
10.698

6.9051

8.21006
9.11278
10.1046
6.17922
7.52006
8.44219
8.90525
6.16272
7.31218
8.28535
8.61566
5.90652
6.82251
7.78193
8.42744
5.62938
6.78081
7.51458
8.01478
5.4691

6.62735
7.41698
7.72968
8.15112
9.69432
10.8235
11.5874
8.15112
8.83296
10.0386
10.8631
6.97707
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3.48411
3.76665
3.84756
3.02047
3.44934
3.55642
3.75324
2.93976
3.08269
3.60903
3.71349
2.87991
3.3134

3.36041
3.59613
2.7969

3.04779
3.48935
3.6228

3.21486
3.76393
4.04865
4.01553
3.12623
3.68454
3.88144
4.04537
3.06105
3.41185
3.80731
3.92408
3.16007
3.41064
3.68669
3.90817
3.03733
3.4433

3.61827
3.85647
2.97349
3.48497
3.69267
3.62409
2.99377
3.29325
3.73543
3.81902

8.42412
9.52601
10.5257
6.74888
8.19893
8.93114
9.90461
6.79
8.09964
8.80648
9.56861
6.44841
7.538
8.48543
9.56084
6.18005
7.4898
8.2823
9.02175
8.76152
10.3663
11.7299
12.8855
8.15576
9.91573
10.9961
11.7808
7.69669
9.43311
10.6741
11.357
7.38546
9.12664
9.94773
11.0081
7.16922
8.80387
9.941
10.7152
7.07306
8.81566
9.55208
10.3624
6.77794
8.23002
9.17901
10.0452
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8.50708
9.47025
10.3958
6.87961
7.92607
8.98983
10.2246
6.4
7.72501
8.56984
9.65193
6.16287
7.45445
8.3139
9.34196
6.0324
7.45605
8.27425
8.9812
8.69524
10.4613
11.3544
12.3191
7.97891
9.56841
10.8236
11.6423
7.80625
9.27707
10.4951
11.1784
7.3336
8.96811
10.0869
10.9031
7.08847
8.59864
9.75356
10.6357
6.8834
8.21632
9.2312
10.2181
6.60903
8.126
9.19457
10.1054

6.35775
7.00124
7.55576
5.43717
6.09292
6.67996
7.20072
5.12657
5.94289
6.48369
7.09916
4.79638
5.89764
6.33425
6.81424
4.74919
5.6975

6.1803

6.6933

6.72344
7.90563
8.71043
9.3126

6.45656
7.61525
8.15596
8.85805
5.69621
7.1467

7.77916
8.43732
5.8003

7.03776
7.36029
8.1603

5.64851
6.50279
7.27289
7.6539

5.34803
6.54787
6.75238
7.44933
5.25237
6.20585
6.83627
7.27489

8.44583
9.44356
10.281

6.72071
8.21329
8.93901
9.62574
6.51552
7.85904
8.83526
9.3682

6.30568
7.5489

8.47606
9.0528

6.15005
7.16495
8.2675

8.9118

8.59112
10.1287
11.6647
12.7466
8.14063
9.59137
10.7664
11.8215
7.61472
9.04893
10.4675
11.3395
7.27223
8.82323
10.1898
11.1352
7.27235
8.5661

9.44942
10.4668
6.92414
8.21854
9.23825
10.0613
6.82801
7.80061
9.12523
10.005



Tabla B.6: Resultados de la regresion de los indices de dosis calculados con simula-
ciones para el protocolo I'; obtenidos con los resultados de la Tabla B.5. Se presentan
los coeficientes a; determinados por la ecuacion (4.5) junto al coeficiente de determi-
nacion de la regresion R2.

- 5T

S'mCTDlléo 7 (ex,ey,a) =ag+aja+ aga® + (a3 + aga + asa? + agey + a7£§)sx + (ag + aga + algsy)sz
+(a11 +arza+ arza® + ajaeq + arse2)ey + (a16 + arra + alsfm)fi [mGyl]

simeTDIPON7 (o), ey, a) = 1.926 + 0.108a — 0.004a> + 0.3365, — 0.077eya + 0.001e,a? — 0.011e2 + 0.011e2

PO —5.215e5 + 0.889e5 0 — 0.003ega? — 1.06e5ey + 0.016e5eya — 0238%55 +11.175¢2 0.9641
—1.266¢2 o 4 3.008¢2 ¢, [mGy]

S OTDIPLN T (cp, ey, @) = 10.247 — 0.548a — 0.008a2 — 9.561c, — 0.165ey a + 0.0025y a2 + 2.139e2 + 0.017¢2

P1 —14.139¢4 + 0.055e, v — 0401051042 +22.419egp€y + 0.06lep ey — 443105155 —+ 9,98452 0.9921
+1A134sia — 97465551“, [mGy]

SIMOTDIL2) 7 (€2, ey, @) = 9.407 + 0.468 — 0.0090: — 8.925¢, — 0.137ey o + 0.002ey a® + 2.262¢2 — 0.006¢2 o

P2 —9.446e5 + 0.509¢5 ¢ — 0.014ega? + 16.522e56y + 0.191egeya — 4031%55 + 7.285¢2 0.9929
+0.238¢2 o — 5.059¢2 ¢, [mGy]

S OTDIPEN 7 (cp, ey, @) = 8.717 4 0.358a — 0.005a2 — 6.986c, — 0.116c,a + 1.305¢7 4 0.017e2

p3 —17.264e5 + 0.148e ¢« — 0400851042 + 18.787egz ey + 0.07leg ey — 245025155 —+ 24,1395_,22 0.9895
+0.461e2 o — 15.614e2 e, [mGy]

SIMOTDILA) T (€2, ey, @) = 7.182 + 0.551a — 0.01002 — 7.175e, — 0.158cy o + 0.002ey o> + 1.574e2 + 0.0212 o

P4 —1.232e, + 0.066e, . — OA0046350¢2 + 15.25e5ey — 0.031legeya — 30566165 — 5658592” 0.9936

+1.115¢2 o — 4.405¢2 ¢y, [mGy]

Dj R?

Tabla B.7: Resultados de las simulaciones para el protocolo I'yg.

Ex £y a | SmCTDLRYS, S'™MCTDIY), S™MCTDIZ, SmCTDIY, SmCTDIN,
02 075 8 | 3.98754 5.5287 5.22564 4.0112 5.26508
02 075 12 | 4.29816 5.8042 5.4667 4.1309 5.50014
02 075 16 | 4.5656 6.2967 6.09612 4.53674 6.1152
0.2 075 20 | 4.47548 6.8901 6.85698 4.60794 6.53706
02 1 8 | 3.94354 5.09202 4.91594 3.63366 4.80296
02 1 12 | 3.9066 5.23676 5.0048 3.63444 5.09634
02 1 16 | 4.30792 5.89334 5.67536 4.01464 5.73366
02 1 20 | 4.57256 6.40704 6.11694 4.317 6.00102
02 125 8 | 3.89116 4.8333 4.57374 3.2847 4.59342
0.2 1.25 12 | 3.95898 4.83708 4.71238 3.67728 4.80138
0.2 1.25 16 | 4.25494 5.58788 5.08674 3.66616 5.4899
0.2 1.25 20 | 4.35252 6.05836 5.77344 3.88084 5.64256
02 1.5 8 | 3.81344 4.71898 4.53898 3.10974 4.40858
02 1.5 12 | 3.91654 4.72892 4.61152 3.30986 4.53266
02 1.5 16 | 4.39376 5.22828 5.14792 3.66042 5.11702
02 1.5 20 | 4.28868 5.5344 5.3718 3.82052 5.34328
02 1.75 8 | 3.75196 4.44524 4.28908 3.13046 4.05274
02 1.75 12 | 3.96632 4.57248 4.50328 3.12738 4.49496
02 175 16 | 4.12936 5.05302 4.93294 3.36762 4.91154
0.2  1.75 20 | 4.4979 5.6115 5.41434 3.62416 5.42656
02 2 8 | 3.70596 4.36244 4.22664 3.01 4.30386
0.2 2 12 | 3.70694 4.26436 4.2634 3.08108 4.34658
02 2 16 | 4.12878 4.97938 4.93876 3.41374 4.91094
02 2 20 | 4.28646 5.4031 5.0747 3.4005 5.25322
02 225 8 | 3.76954 4.06834 4.02624 2.88818 3.94048
0.2 225 12 | 3.77166 4.27596 4.04246 2.9702 4.17726
0.2 225 16 | 4.03974 4.73876 4.6373 3.1907 4.6182
0.2 225 20 | 4.16664 5.26822 5.0827 3.31618 5.11512
02 25 8 | 3.66916 3.92084 3.74052 2.78106 3.76554
02 25 12 | 3.87102 4.31948 4.11258 2.76388 4.08914
02 25 16 | 4.16332 4.73084 4.52972 3.28728 4.673
02 25 20 | 4.14796 5.26462 5.0384 3.31562 4.9888
025 0.75 8 | 4.16924 6.38406 5.94336 4.29408 5.96364

94



0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.25
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3
0.3

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20
8

4.57818
4.60988
4.93458
4.22604
4.19932
4.62132
4.89136
4.24348
4.21882
4.48446
4.68198
4.14902
4.29244
4.62732
4.50658
4.09224
4.16816
4.21332
4.61362
4.0348

4.15792
4.3694

4.63892
4.00714
4.0725

4.27396
4.62308
3.89816
4.09422
4.54534
4.52378
4.32002
4.70566
4.8467

4.97666
4.17256
4.6128

4.58772
4.92792
4.37582
4.59516
4.80072
4.77818
4.16532
4.23444
4.56778
4.65948
4.05164
4.18436
4.57404
4.70926
4.32238
4.61868
4.51244
4.7369

4.2358

4.12016
4.53056
4.82134
4.07548

6.7331
7.48392
7.8892
5.94098
6.26416
6.74084
7.31804
5.6173
5.84946
6.37468
7.08034
5.45542
5.42572
6.40276
6.6733
5.31882
5.41984
6.1454
6.4864
5.05304
5.47286
6.1999
6.48192
5.05654
5.03974
5.80682
6.31246
4.8032
5.05726
5.72906
6.23468
7.31724
7.73696
8.69164
9.17108
6.72614
7.23524
8.2323
8.60814
6.86964
7.13854
7.82528
8.09444
6.3984
6.68922
7.4229
8.0185
6.16286
6.59926
7.11286
7.88534
6.10558
6.38738
7.362
7.77288
6.06064
6.2418
6.79428
7.4752
5.85446
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5.99156
7.08408
7.64188
5.57276
5.98724
6.45538
7.15222
5.52616
5.52638
6.19156
6.87858
5.19062
5.5781
6.03348
6.5033
5.21322
5.22224
5.85562
6.4635
4.8409
5.08224
5.70618
5.9202
4.79094
5.15198
5.52784
6.09176
4.75126
5.07416
5.56434
6.1009
6.7385
7.0325
7.635
8.21704
6.37958
6.72432
7.21498
7.82762
6.13576
6.34338
7.30014
7.8506
6.04708
6.24574
6.9118
7.74378
5.78232
6.0447
6.98028
7.34374
5.75636
5.97286
6.51686
7.2935
5.57238
5.81522
6.36682
7.0771
5.37402

4.7987

5.03988
5.20076
4.03578
4.4178

4.73124
4.76484
3.88328
4.0418

4.3877

4.47206
3.71554
3.94314
4.20346
4.44572
3.8021

3.79834
4.1839

4.35514
3.54006
3.7032

4.19656
4.14662
3.41904
3.6474

3.78784
4.08766
3.26106
3.40478
3.7156

4.07612
4.74676
5.2926

5.53638
5.83282
4.64938
4.93402
5.15034
5.46696
4.22586
4.79786
5.20412
5.19614
4.3573

4.44382
4.88964
5.02682
4.27014
4.32222
4.61188
4.99356
3.99252
4.36214
4.5616

4.95066
4.04168
4.19356
4.4868

4.65654
4.00438

6.3537
6.95372
7.61846
5.6905
5.87412
6.6728
6.93062
5.4155
5.83174
6.1616
6.61782
5.2242
5.23948
6.05914
6.53018
4.93446
5.36212
6.06714
6.3557
4.8456
5.22678
5.92208
6.07174
4.72478
5.09398
5.5157
5.99306
4.80518
4.97394
5.49066
6.0251
6.796
6.90202
7.90544
8.40252
6.15374
6.72184
7.41426
7.90298
6.35294
6.25834
7.2003
8.0427
5.98414
6.23844
6.90144
7.55388
5.86158
5.94074
6.74498
7.49244
5.56244
5.96934
6.4706
7.16054
5.54258
5.6906
6.66654
7.1551
5.37098
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4.26506
4.60442
4.7976
4.35002
4.55252
5.06512
4.95672
4.47162
4.71536
4.87508
5.2116
4.52236
4.63728
4.87876
5.21442
4.407
4.71422
4.86174
4.9538
4.37344
4.43036
4.8411
5.06518
4.32106
4.57802
4.8559
4.95334
4.32102
4.59518
4.60198
4.81984
4.4311
4.43908
4.83978
4.92356
4.60732
4.78128
5.09348
5.25552
4.6448
4.67502
4.969
5.25224
4.4694
4.90938
4.9116
5.4242
4.77268
4.93216
5.06808
5.11928
4.69086
4.80172
4.9842
5.0082
4.49996
4.78524
4.98544
5.29178
4.38784

6.12314
6.76198
7.31834
8.0417
8.37908
9.55972
10.39804
7.90398
7.95144
9.25386
9.72692
7.76774
7.95834
8.97104
9.5895
7.50056
7.92304
8.7475
9.37418
7.39374
7.64968
8.43192
8.9603
7.0264
7.31334
8.3646
8.90318
7.17224
7.08142
8.23114
8.93566
6.71078
7.33226
8.07768
8.90392
9.2108
9.4721
10.79968
11.3826
9.0555
9.04038
10.59538
11.46262
8.56896
8.98486
9.9945
10.96052
8.22296
9.01856
9.9516
10.60128
8.36366
8.9036
9.42224
10.54054
8.25954
8.4889
9.59072
10.6973
8.336
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5.9799
6.40446
7.10026
7.20918
7.60938
8.61332
9.27328
7.3157
7.46598
8.46244
8.97212
6.83238
7.3556
7.8535
8.58584
6.82208
7.09498
7.93086
8.69604
6.6447
6.83322
7.75094
8.49612
6.3297
6.73312
7.62776
8.30414
6.50894
6.74918
7.393
8.13534
6.315
6.5742
7.43654
8.14294
7.86352
8.2773
9.20504
10.12028
7.90162
8.45596
9.10584
9.8739
7.69408
8.01874
8.76932
9.71496
7.63268
7.75774
8.93166
9.53956
7.33198
7.93646
8.65274
9.44262
7.15722
7.6046
8.51896
9.21548
7.23438

3.9402

4.3736

4.66074
5.30052
5.4722

6.00614
6.26156
5.49512
5.43038
5.95918
6.2772

4.97374
5.24076
5.68674
5.99798
4.74786
5.08298
5.61524
5.89208
4.86078
5.01898
5.54468
5.66668
4.55966
4.95984
5.30024
5.46764
4.40142
4.79554
5.14464
5.5107

4.46294
4.7144

5.10528
5.4936

5.80118
6.28798
6.57714
6.98756
5.71796
5.99124
6.58704
6.67908
5.53532
5.85498
6.39202
6.5084

5.36326
5.78606
6.06146
6.37248
5.22522
5.50692
6.18358
6.32582
5.16016
5.43664
6.01272
6.4089

5.09056

5.83228
6.34968
6.84268
7.4237
7.6027
8.82084
9.3504
7.03238
7.35438
8.2201
9.05364
6.97548
7.16042
8.06414
8.89116
6.95422
6.96774
7.89776
8.34484
6.55542
6.9763
7.79156
8.40698
6.60094
6.94206
7.50346
8.29122
6.39104
6.71044
7.43234
7.93102
6.19252
6.71982
7.16352
7.7197
7.91472
8.26572
9.23158
10.0448
7.83022
8.21384
8.83262
9.9221
7.69604
8.02546
9.16546
9.972
7.44454
7.6918
8.74226
9.44526
7.26498
7.83696
8.72636
9.28502
7.29328
7.50176
8.30442
9.42774
7.15732



0.4 2.25 12 | 4.8552 8.31892 7.49656 5.51478 7.363
0.4 2.25 16 | 4.87808 9.45172 8.75504 5.89432 8.69962
0.4 2.25 20 | 5.06296 10.21738 9.35106 6.16922 9.08562
0.4 2.5 8 4.3382 7.89916 7.25592 4.9837 7.2158
0.4 2.5 12 | 4.52534 8.48632 7.47436 5.43922 7.5199
0.4 2.5 16 | 4.91256 9.5066 8.4113 5.62862 8.2847
0.4 2.5 20 | 5.12386 9.93698 8.89372 6.26108 9.15376

Tabla B.8: Resultados de la regresion de los indices de dosis calculados con simula-
ciones para el protocolo I';y obtenidos con los resultados de la Tabla B.7. Se presentan
los coeficientes a; determinados por la ecuacion (4.5) junto al coeficiente de determi-
nacion de la regresion R2.

” simCTDIlfg[l;lU (ew ey, @) = ag +ara+ asa? +2(a3 4+ aga + a5a22 +agey + a76§)em + (ag + aga + awsy)ei R2
+(a11 +a12a + a13a” + a1gex +a1se;)ey + (a16 + a17a + argea)ey [mGy]
s CTDIPOT 10 (e, £y, @) = 2.484 + 0.030 + 0.003a% + 0.089e, — 00565, @ — 0.040e2 + 0.011¢3
Po +7.32824 + 0.149¢, o« — 0401051042 +0.147ezey + 0.057ez ey — 041595155 — 94332532 0.9385
+0.085¢2 o 4 0.275¢2 ¢, [mGy]
SImOTDIE 0 (e4, £y, @) = 1.691 + 0.0090r + 0.002a% — 1.862¢; — 0.059ey o + 0.4262 + 0.020¢2 a
P1 27.411ey + 0.091leg a + 0.010e5 @ 4 0.260e5 ey — 0.057ezeya — 1A0876m6§ — 25.869¢2 0.9910
—0.262¢2 o — 8.238¢2 ¢y, [mGy]
simOTDIP2T10 (e, ey, @) = 2.422 + 0.011a 4 0.0020% — 1.9592, — 0.055e @ + 0.466e2 + 0.008¢
P2 20.496e, + 0.072e ¢ + 0.00951042 + 1.940ez ey + 0.040ez ey — 049775155 — 16,96852 0.9930
—0.069¢2 o 4 3.478¢2 ¢, [mGy]
SIMOTDILE) 10 (64, 6y, a) = 1.350 + 0.157a — 0.005a2 — 1.214ey, — 0.097ey a + 0.002ey o + 0.327¢2 + 0.010e2 o
P3 +12.804e, + 0.189%,a + OAOOSe;‘gpa2 + 1.414eyey +0.01legeyx — 0A789616§ — 1052055 0.9924
—0.240e2 o 4 3.608¢2 ¢, [mGy]
simeTDIPAT10 (e, @) = 1.818 + 0.071a — 2.063e,, — 0.008sy a — 0.001ey > + 0.516¢2 + 0.002¢2
P4 24.464e, — 0.220e, 0 + 0401951042 — 0.112e5 ey + 0.049ez ey — 0.830e, 55 — 19,76652 0.9922
—0.037¢2 o 4 5.462¢2 ¢, [mGy]

Tabla B.9: Resultados de las simulaciones para el protocolo I'y;.

a ey a | SmCTDRRY,  SmCTDIY, SMCTDIE, SimCTDIE, SimCTDIRE,
02 075 8 | 7.17136 8.51412 8.05636 6.90656 7.9567
0.2 075 12 | 8.40882 10.01782 9.69084 7.79904 9.44918
0.2 075 16 | 8.89888 11.161 10.76796 8.701 10.6449
0.2 075 20 | 9.43768 12.03018 11.552 9.08262 11.41244
02 1 8 | 7.00342 7.67886 7.20164 5.9653 7.47362
02 1 12 | 7.91502 9.1181 8.8107 7.0999 8.89738
02 1 16 | 8.59204 10.05558 9.78734 7.67574 9.68206
02 1 20 | 9.10924 11.03398 10.40624 8.23338 10.51134
02 125 8 | 6.80698 7.25016 6.97026 5.85304 6.94724
0.2 1.25 12 | 7.77706 8.59402 8.22686 6.59548 8.25744
0.2 125 16 | 8.6817 9.55724 9.223 7.3081 9.10238
0.2 1.25 20 | 8.85028 10.45764 9.94078 7.5446 9.87202
02 15 8 | 6.87758 6.74024 6.44576 5.44866 6.64676
02 1.5 12 | 7.7454 7.98418 8.06836 6.18756 7.8286
02 1.5 16 | 8.36836 9.04044 8.98962 6.9735 8.62378
02 15 20 | 8.99686 9.67852 9.55694 7.39786 9.51402
02 175 8 | 6.72298 6.54044 6.38666 5.15632 6.35646
02 175 12 | 7.62734 7.9656 7.41972 6.09424 7.59118
02 1.75 16 | 8.45158 8.8248 8.37734 6.4889 8.33562
0.2 175 20 | 8.9056 9.34982 9.2168 7.05494 9.2918
0.2 2 8 | 6.63262 6.35446 6.1412 4.9967 6.11982
02 2 12 | 7.6182 7.5045 7.3227 5.76742 7.63068
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2.25
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1.75
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20
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16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
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16
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12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12
16
20

12

8.06344
8.627
6.6786
7.40164
8.03218
8.64236
6.58532
7.39682
8.09618
8.46972
7.5546
8.5313
9.28992
9.78242
7.28586
8.51302
9.01108
9.66882
7.16224
8.2883
8.90524
9.43574
7.13006
8.15408
8.89798
9.30092
7.2834
8.20172
8.79396
9.26196
7.07108
8.15462
8.92914
9.29456
7.07436
7.89056
8.5251
9.01666
6.9827
8.11256
8.63522
8.99352
7.76404
9.07924
9.76506
10.0669
7.4819
8.82868
9.4773
9.87466
7.68004
8.67956
9.42292
9.9582
7.40702
8.60684
9.26192
9.84982
7.29522
8.56592

8.35622
9.17938
6.11154
7.2628
8.14398
8.8376
5.93196
7.09958
7.96226
8.75882
9.42912
11.15668
12.37482
13.56526
8.78108
10.38798
11.49608
12.59774
8.31356
10.08382
11.16612
12.13662
8.10378
9.63952
10.75914
11.64288
7.8417
9.43056
10.32886
11.07708
7.65468
9.10402
10.09622
11.00604
7.4216
8.75636
9.9774
10.75634
7.45248
8.73284
9.64948
10.6257
10.32102
12.4216
13.8707
14.9771
9.97182
11.8824
13.27628
14.48436
9.61826
11.48456
12.82606
13.97296
9.32052
11.1739
12.50674
13.84406
9.01318
10.8246

98

8.07324
8.8751
6.02122
7.2798
7.98302
8.64086
5.72628
6.88254
7.76
8.47004
8.7958
10.61644
11.7107
12.6664
8.22794
9.9503
11.08956
12.09736
7.98366
9.38918
10.83536
11.53498
7.84574
9.23482
10.31862
11.22854
7.56864
8.90436
9.96684
10.96254
7.27518
8.56114
9.69674
10.60014
7.02916
8.4673
9.47384
10.31888
6.8517
8.25782
9.41428
10.17288
9.70144
11.47236
13.12882
14.06766
9.47086
10.84942
12.07084
13.54842
8.86478
10.53494
12.05066
12.90076
8.78204
10.48986
11.7171
12.66018
8.55324
9.8612

6.2691
6.88264
4.8247
5.69474
6.28376
6.64246
4.83124
5.56906
6.01602
6.45422
7.40086
8.58332
9.52224
9.8823
6.93974
8.11234
8.68604
9.21348
6.62776
7.58658
8.27392
8.80208
6.46324
7.35166
7.9944
8.38082
6.00224
6.96158
7.70446
8.1206
5.91684
6.85744
7.51168
7.89488
5.6761
6.72368
7.34678
7.7143
5.75484
6.61646
7.05774
7.49554
8.07254
9.32234
10.32472
11.01814
7.65946
8.85868
9.81942
10.52194
7.43672
8.42206
9.25232
10.01242
7.21536
8.207
8.9913
9.56576
6.92362
8.20964

8.0797
8.9089
5.9489
6.9991
7.9994
8.61124
5.83158
6.95626
7.88362
8.4737
8.81942
10.40356
11.6743
12.9192
8.3928
9.8854
10.9596
12.01576
7.91548
9.5487
10.63398
11.44136
7.66416
9.11416
10.27388
11.08098
7.41736
8.65306
9.76044
10.83496
7.37226
8.71194
9.78432
10.54812
7.0933
8.54576
9.56838
10.48032
7.02122
8.30514
9.35488
9.9661
9.7464
11.47342
13.05878
13.97454
9.25418
10.97514
12.54962
13.41418
8.96572
10.88796
11.82346
12.9059
8.64204
10.39068
11.78844
12.80226
8.52094
10.13504
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0.35
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0.35
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0.35
0.35
0.35
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0.35
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0.4
0.4
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0.4
0.4
0.4
0.4
0.4
0.4
0.4
0.4
0.4
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12
16
20

12
16
20

12
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12

9.1391
9.88786
7.53616
8.5273
9.33188
9.5008
7.4275
8.41956
8.89846
9.58816
7.41668
8.2894
9.20492
9.4439
8.00682
9.1306
9.8033
10.32
7.76548
8.98534
9.6588
10.31706
7.95748
9.00002
9.49398
10.12906
7.8348
8.83586
9.49576
9.92026
7.55608
8.71862
9.33468
10.00248
7.73854
8.71526
9.30518
9.8866
7.58662
8.94218
9.41382
9.96624
7.6771
8.68324
9.28692
10.03922
8.0584
9.18558
9.95138
10.6217
8.15418
9.18144
9.89278
10.61716
8.04674
9.06456
9.8763
10.48866
7.89476
8.89808

12.19912
12.92958
8.83098
10.64916
11.74892
12.76056
8.5542
10.29354
11.46898
12.55508
8.45518
10.07558
11.31368
12.63474
11.69868
13.8085
15.6256
16.8803
11.11814
13.26792
14.88538
16.32354
10.91306
13.13596
14.56878
15.94368
10.65834
12.78258
14.3464
15.6206
10.29166
12.45098
14.11454
15.1536
10.064
12.1612
13.6258
14.86936
9.88766
12.0148
13.49692
14.56114
9.7962
11.94052
13.14002
13.9691
12.29254
15.18914
17.21468
18.73236
12.47354
15.01294
16.73428
18.68916
12.2196
14.67198
16.67802
17.65344
11.90344
14.42008

99

11.37404
12.43112
8.35156
9.80468
11.2028
12.14046
8.30458
9.70594
11.06534
11.86538
8.00372
9.596
10.87416
11.82042
10.51468
12.54514
14.2436
15.30203
10.29812
12.31098
13.8931
15.02618
9.8239
12.23726
13.3137
14.51758
9.78678
11.5793
13.05574
14.19744
9.52248
11.5423
12.6884
13.9472
9.36406
11.19778
12.50322
13.66546
9.04778
11.12416
12.18848
13.50116
9.11918
10.80992
11.95466
13.16052
11.2313
13.4839
15.3873
16.65478
11.04986
13.33482
15.25728
16.2263
10.73374
13.2654
14.83616
16.06308
10.85836
12.94174

8.82348
9.30172
6.83964
7.8289
8.82708
9.21394
6.66536
7.89714
8.39914
9.12844
6.52484
7.64408
8.42942
8.76302
8.6143
10.227
11.2139
11.894
8.4497
9.75176
10.80108
11.49656
8.29844
9.44902
10.29892
11.05928
7.9531
9.3034
10.34152
10.90152
7.71444
8.98552
9.7981
10.7275
7.51058
8.78094
9.72212
10.23372
7.41938
8.63544
9.70808
10.20102
7.28538
8.5826
9.5245
10.00758
9.32624
10.95444
12.02136
12.85942
9.05336
10.59832
11.7763
12.35572
9.13308
10.62856
11.27494
12.22674
8.66452
10.28734

11.42302
12.4351
8.2808
9.80928
11.35232
12.06716
8.16192
9.59874
10.90414
11.92128
7.97334
9.63396
10.81406
11.72336
10.46642
12.6836
14.1346
15.467
10.08878
12.10282
13.78536
14.95356
9.98016
11.96912
13.17356
14.71472
9.84588
11.68388
12.98858
14.28156
9.53026
11.52504
12.94724
14.15278
9.27336
11.40728
12.57998
13.89178
9.11066
11.14114
12.35406
13.40974
9.05896
10.92024
12.05602
13.17492
11.16224
13.7212
15.1871
16.6758
10.98676
13.28584
14.96354
16.4024
11.01192
13.21002
14.90832
15.8185
10.62138
12.98332



0.4 1.5 16 | 9.70654 16.13628 14.37972 11.0846 14.43752
0.4 1.5 20 | 10.50416 17.93746 15.60274 12.00788 15.9846
0.4 1.75 8 7.82036 11.84014 10.60794 8.81098 10.68068
0.4 1.75 12 | 9.09152 14.17248 12.75448 10.11226 12.58302
0.4 1.75 16 | 9.68984 15.88738 14.4522 11.13892 14.46038
0.4 1.75 20 | 10.43974 17.3228 15.65866 11.58566 15.64276
0.4 2 8 8.02784 11.77936 10.43806 8.453 10.43646
0.4 2 12 | 8.9652 13.8775 12.31862 10.00584 12.402
0.4 2 16 | 9.80668 15.53412 13.75428 10.75656 14.22356
0.4 2 20 | 10.23166 17.10466 15.54918 11.56978 15.44748
0.4 225 8 7.80114 11.46754 10.242 8.43814 10.37142
0.4 2.25 12 | 8.9964 13.46262 12.34162 9.64488 12.69832
0.4 2.25 16 | 9.65634 15.53792 13.78282 10.787 14.00232
0.4 2.25 20 | 10.12946 16.72754 15.05742 11.42738 15.32316
0.4 2.5 8 8.24798 13.19472 12.09354 9.9813 11.96354
0.4 2.5 12 | 9.38356 15.97748 14.3978 11.69548 14.49156
0.4 2.5 16 | 9.85586 18.4825 16.20898 12.77032 15.97536
0.4 2.5 20 | 10.67952 19.79754 17.43976 13.50324 17.81622

Tabla B.10: Resultados de la regresion de los indices de dosis calculados con simula-
ciones para el protocolo I'1; obtenidos con los resultados de la Tabla B.9. Se presentan
los coeficientes a; determinados por la ecuacion (4.5) junto al coeficiente de determi-
nacion de la regresion R

- T
SlmCTDII(JJU 1 (ex,ey,a) =ag +aja+ aga® + (a3 + aga + asa? + agey + a7s§)£z + (ag + aga + alosy)sz
+(a11 + a1pa + arza® + ajgeqs + arse2)ey + (a16 + arra + a185m)512, [mGyl]
SIMOTDI) 1 (ex, ey, @) = 3.945 + 0.4060 — 0.011a® — 1.636cy, + 0.002ey a + 0.002ey a® + 0.257¢2 — 0.0142 o
Po 6.402e; + 0.280c 5 — 0.001e5 0% + 3.250e 6y — 0.063eya + 0.398e, 62 — 6.999¢2 0.9591
—0.101e2 a — 3.4962 ¢, [mGy]
xz x =Y
s OTDIPI L (e, 4y, @) = 5.454 + 0.219a — 0.007a2 — 5.421e;, — 0.070cy o + 0.003sy a2 + 0.983¢> — 0.0042
P1 8.240e, + 2.184c, ¢ — 0402951042 + 10.318czey — 0.110eg ey — 0.724e, ey — 124271535 0.9735
—0.262¢2 o — 3.208¢2 ¢, [mGy]
SIMOTDIZ 1 (65, 6y, a) = 4.8434 + 0358 — 0.010a2 — 4.771ey — 0.082eya + 0.003ey o® + 0.762¢2 — 0.006¢2 o
P2 6.126e4 + 1.645e5 a0 — 0.018e5 a2 + 10.542e5 6 — 0.088e ey — 0190%53 — 7.349¢2 0.9724
—0.352e2 a — 6.763c2 ¢, [mGy]
xz x =Y
s OTDIPEI L (e, £y, @) = 6.404 + 0.2100 — 0.006a2 — 5.757¢;, — 0.035ey a + 0.001ey o> + 1.01267 — 0.001e) o
P3 —1.455e, + 1.247Te, ¢ — 0401551042 + 13.607ez ey — 0.07Tlegeya — 1.232¢e, 55 + 14710535 0.9717
—0.362¢2 o — 7.877¢2 ¢, [mGy]
s OTDIPAT L (e, £y, @) = 6.213 + 0.171a — 0.006a> — 4.927¢;, + 0.04dey o + 0.001e, a2 + 0A735a§ - 0A001s§a
P4 0.812e, 4+ 2.181legax — OA0225mo¢2 + 10.653e5 £y — 0.089e ey + OASIOEmsy — 0.803¢, 0.9729
—0.941e2 o — 6.531e2 ¢y, [mGy]

Dj R?
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Tabla B.11: Verificacion de los CTDIs para todos los protocolos de cuerpo con los valores de la Tabla 4.3 pertenecientes a O.

(62,4, @) = (0.30, 1,19)

(€2,ey,a) = (0.31, 1, 18)

(€z,ey,@) = (0.32,1,17)

(62,24, @) = (0.33,1,16)

(€z, ey, @) = (0.33,1.05,17)

(€z, ey, ) = (0.34,1.07, 16)

0, | p; | =ctoi?ili || smerpifi’ e simorpIA e simo DI e simorpIaL e simo DI e simorpIAL e
o 0.886 1.068 20.559 1.066 20.387 1.072 21.064 1.079 21.748 1.059 19.524 1.063 20.040
p1 3.806 4.570 20.068 4.600 20.875 4.573 20.148 4.612 21.185 4.627 21.566 4.599 20.849
Ty | po 3.937 4.516 14.708 4.575 16.189 4.520 14.804 4.560 15.815 4.574 16.188 4.534 15.171
Ps 2.854 2.999 5.048 3.025 5.975 3.039 6.476 3.027 6.044 3.017 5.696 2.999 5.077
P 3.773 4.531 20.092 4.533 20.136 4.550 20.596 4.538 20.283 4.531 20.075 4.509 19.498
Po 2.494 2.103 15.663 2.156 13.520 2.120 14.995 2.164 13.206 2.141 14.123 2.159 13.423
p1 7.677 9.134 18.966 9.228 20.194 9.194 19.754 9.165 19.373 9.225 20.152 9.272 20.764
T2 | po 7.546 9.063 20.096 9.067 20.154 9.091 20.477 9.099 20.579 9.134 21.040 9.146 21.200
P 6.660 5.952 10.642 6.022 9.587 6.073 8.813 6.009 9.782 5.998 9.938 6.039 9.335
P 7.481 9.058 21.081 9.059 21.107 9.070 21.244 9.098 21.623 9.072 21.276 9.050 20.982
Po 1.462 3.742 16.146 3.754 15.865 3.753 15.892 3.725 16511 3.767 15.587 3.726 16.504
i 10.909 12.176 11.609 12.153 11.403 12126 11.151 12.037 10.340 12.096 10.878 11.984 9.856
T3 | po 10.417 12.000 15.198 11.983 15.030 11.907 14.298 11.828 13.546 11.856 13.811 11.835 13.607
P 8.695 8.695 0.005 8.736 0.474 8.720 0.295 8.642 0.607 8.648 0.531 8.638 0.650
P 10.417 11.937 14.590 11.937 14.587 11.911 14.340 11.831 13.577 11.845 13.709 11.833 13.594
Po 5.564 5.002 10.098 5.013 9.905 5.012 9.926 1.989 10.330 5.017 9.824 1.998 10.176
i 14.215 16.250 14.312 16.179 13.814 16.070 13.047 16.073 13.073 16.084 13.149 15.972 12.356
Ty | po 13.819 15.929 15.268 15.930 15.280 15.892 14.999 15.796 14.306 15.800 14.334 15.748 13.957
Ps 11.937 11.595 2.860 11.596 2.856 11.563 3.130 11.587 2.930 11.553 3.214 11571 3.062
P 14.000 15.878 13.414 15.953 13.949 15.866 13.322 15.760 12,570 15.846 13.179 15.729 12.348
Po 8.354 6.326 24.271 6.253 25.152 6.302 24.560 6.237 25.345 6.283 24.794 6.250 25.180
i 21.826 20.327 6.867 20.240 7.269 20.142 7.715 20.039 8.188 20.179 7.548 20.090 7.955
Ts | po 21.397 19.887 7.056 19.852 7.219 19.849 7.232 19.658 8.126 19.810 7.417 19.731 7.785
Ps 17.699 14.561 17.726 14.535 17.877 14.526 17.924 14.481 18.179 14.482 18.174 14.457 18.316
pa | 21133 19.827 6.180 19.880 5.929 19.872 5.966 19.778 6.410 19.719 6.690 19.733 6.624
Po 9.510 7.541 20.702 7517 20.950 7.520 20.925 7.484 21.306 7.558 20.521 7.561 20.494
p1 29.190 24.301 16.749 24.326 16.661 24.290 16.784 24.130 17.335 24.185 17.144 24.065 17.557
Ts | po 25.722 23.967 6.824 23.947 6.902 23.841 7.314 23.621 8.169 23.721 7.779 23.643 8.084
ps | 21.331 17.440 18.240 17.448 18.202 17.433 18.273 17.435 18.266 17.310 18.851 17.385 18.496
pa | 25.855 23.941 7.400 23.867 7.686 23.829 7.834 23.679 8.414 23.741 8.175 23.524 9.013
Po 1,364 3.704 13.052 3.750 14.066 3.740 14.293 3.738 14341 3712 14.925 3.694 15.343
p1 12.238 10.900 10.935 10.848 11.357 10.792 11.818 10.713 12.463 10.725 12.362 10.661 12.888
7 | po 11.779 10.716 9.018 10.713 9.050 10.608 9.936 10.534 10.570 10.531 10.591 10.456 11.227
Ps 9.843 8.105 17.652 8.093 17.783 8.082 17.889 8.038 18.333 8.000 18.720 7.972 19.012
P 11.680 10.680 8.563 10.623 9.049 10.527 9.877 10.518 9.953 10.518 9.953 10.484 10.239
Po 9.675 7.552 21.941 7511 22.363 7.507 22.402 7.431 23.189 7.539 22.075 7.456 22.933
p1 23.510 21.810 7.231 21.718 7.624 21.605 8.102 21.544 8.364 21.498 8.557 21.266 9.547
Ts | po 23.147 21.332 7.841 21.325 7.870 21.200 8.411 21.081 8.924 21.113 8.789 20.917 9.634
Ps 19.548 16.248 16.881 16.208 17.083 16.075 17.768 16.015 18.074 16.012 18.088 15.980 18.252
pa | 23411 21.352 8.796 21.256 9.205 21.247 9.242 21.022 10.204 21.119 9.791 20.968 10.434
Po 10.913 9.407 13.802 9.367 14.165 9.325 14.554 9.330 14.506 9.200 15.697 9.300 14.781
i 26.317 27.149 3.161 27.114 3.031 26.976 2.503 23.140 12.071 24.140 8.271 26.556 0.910
Ty | po 25.013 26.752 6.954 26.609 6.384 26.437 5.695 26.105 4.369 26.195 4.726 26.152 4.557
ps | 22619 20.237 10.528 20.170 10.824 20.083 11.210 19.942 11.836 19.913 11.960 19.907 11.989
pa | 25.343 26.715 5.414 26.538 4.715 26.441 4.332 25.858 2.033 25.505 0.642 26.084 2.925
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Tabla B.12: Verificacion de los CTDIs para todos los protocolos de cabeza

con los valores de la Tabla 4.3 pertenecientes a ©.

(ez,ey,a) = (0.2,0.75,16) | (ez,ey,0) = (0.2,1,18) | (es,ey, ) = (0.2,1,19) | (exz,ey, ) = (0.25,1.5,16)
r, | p, | e=crpifit || smernih e simorpIaL T e | smcrpiti e
20 1.46 158 2.63 1.36 2.28 1.38 1.78 146 0.06
p1 5.68 6.50 14.48 6.14 8.12 6.26 10.33 6.39 12.53
Tio | po 5.05 6.03 19.34 5.84 15.49 5.93 17.28 6.04 19.49
p3 4.69 4.38 6.70 4.24 9.73 4.19 10.79 4.16 11.32
P4 5.22 6.07 16.27 5.87 12.45 6.04 15.79 6.04 15.71
o 22.45 18.70 16.69 17.89 20.32 18.21 18.87 18.00 19.81
p1 26.10 22.56 13.55 21.12 19.09 21.78 16.54 21.40 17.99
T | pe 25.64 21.18 17.39 20.46 20.22 20.79 18.91 20.58 19.75
P3 92.74 19.09 16.06 18.04 20.68 18.41 19.05 18.11 20.37
P4 24.78 21.34 13.90 20.17 18.63 20.49 17.31 20.59 16.92
20 9.38 9.00 1.10 8.95 164 8.91 5.06 878 6.45
1 11.32 11.17 1.39 10.57 6.66 10.88 3.93 10.76 4.96
T2 | p2 10.50 10.66 1.56 10.22 2.69 10.33 1.64 10.23 2.59
3 9.68 8.65 10.66 8.00 17.31 8.16 15.65 7.90 18.34
P4 10.52 10.59 0.74 10.13 3.67 10.30 2.09 10.33 1.77
(cr.69.0) = (0.25,1.75,17) | (c2,c9,0) = (0.25,2,18) | (ex,c4,0) = (0.25,2.25, 10)
r | p; | ooy ]| smorni®i € simoppIPi € simoppIPi €
20 1.46 159 2.93 1.49 0.66 163 3.74
p1 5.68 6.45 13.65 6.31 11.14 6.03 6.19
Tio | po 5.05 6.08 20.37 5.97 18.10 6.15 21.65
p3 4.69 413 11.94 4.10 12.65 4.02 14.34
P4 5.22 5.93 13.68 6.07 16.30 5.97 14.49
Po 22.45 18.05 19.60 17.95 20.04 17.92 20.16
p1 26.10 21.40 18.00 21.16 18.93 21.09 19.18
T | pe 25.64 20.69 19.31 20.42 20.35 20.43 20.32
P3 92.74 18.79 17.38 18.57 18.35 18.64 18.04
P4 24.78 20.23 18.39 20.52 17.19 20.23 18.37
20 9.38 9.00 1.07 3.98 128 9.03 3.76
1 11.32 10.70 5.49 10.65 5.94 10.50 7.26
T2 | p2 10.50 10.05 4.33 10.22 2.69 10.13 3.50
p3 9.68 7.93 18.04 7.70 20.45 7.73 20.07
P4 10.52 10.23 2.76 10.12 3.77 10.06 4.37
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Anexo C

Espectros simulados con SRS-78

En este anexo se presentan los espectros obtenidos con el programa SRS-78 y que
son utilizados en las simulaciones Monte Carlo para la simulaciéon de los protocolos
correspondientes. Segtin lo explicado en la Seccion 2.4.3, estos espectros han sido re-
calculados para reducir el tiempo de computo, en cada uno de los graficos se muestra
el espectro resultante del SRS-78 con lineas rojas continuas y en lineas azules entrecor-

tadas se muestra el espectro recalculado.

En el rango de rayos-X con fines de radiodiagnostico, donde se utilizan filtros de
aluminio y d4nodos de tungsteno, se producen picos caracteristicos. Los picos carac-
teristicos del tungsteno tienen energias de 57.97 keV (linea K,2), 59.31 keV (linea K,,),
67.23 keV (linea K1) y 69.09 keV (linea Kpy), también se encuentran picos caracteris-

ticos correspondientes a la linea L. que tienen energias entre 8.34 keV y 11.28 keV.
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Recalculado: 090 kVp, o = 089 ---mrna-
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Figura C.1: Espectro de radiacién para 90 kVp y a = 8°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es nyo, = 3301431.745.
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Figura C.2: Espectro de radiacion para 120 kVp y a = 8°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngyo, = 4343465.520.
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SRS-78: 140 kVp, a = 08° ——
Récalculado: 140 kVp, o = 089 -=-mrna-
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Figura C.3: Espectro de radiacion para 140 kVp y a = 8°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ny, = 5314019.384.
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Figura C.4: Espectro de radiacion para 90 kVp y a = 12°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngo, = 3488435.759.
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SRS-78: 120 kVp, a = 12° ———
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Figura C.5: Espectro de radiacion para 120 kVp y a = 12°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es nyo, = 5317816.996.
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Figura C.6: Espectro de radiacion para 140 kVp y a = 12°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngyo, = 6562644.704.
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Figura C.7: Espectro de radiacion para 90 kVp y a = 16°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es nyo, = 3981496.599.
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Figura C.8: Espectro de radiacion para 120 kVp y a = 16°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngyo, = 6081732.276.
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Figura C.9: Espectro de radiacion para 140 kVp y a = 16°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ny, = 7529800.080.
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Figura C.10: Espectro de radiacién para 90 kVp y a = 20°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngo, = 4388946.459.
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Figura C.11: Espectro de radiacion para 120 kVp y o = 20°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ny, = 6721083.862.
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Figura C.12: Espectro de radiacion para 140 kVp y o = 20°. La tasa de fluencia total
(integrando en energia, segin la ecuacion (2.4)) es ngyo, = 8337435.765.
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Figura C.13: Comparacion de los espectros de radiacion con 90 kVp para distintos
angulos del dnodo («). La fluencia aumenta cuando se aumenta «.
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Figura C.14: Comparacion de los espectros de radiacion con 120 kVp para distintos
angulos del dnodo («). La fluencia aumenta cuando se aumenta «.
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Figura C.15: Comparacion de los espectros de radiacion con 140 kVp para distintos
angulos del dnodo («). La fluencia aumenta cuando se aumenta c.
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