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Introduccion

Este trabajo describe el estudio realizado mediante simulacién por Monte Carlo sobre
la radiacién de fotoneutrones que se producen en aceleradores lineales de megavoltaje
usados en hospitales para tratamientos de radioterapia.

En la medida en que los tratamientos con aceleradores empiezan a mostrarse como
una alternativa al tratamiento del cancer, se inicia un desarrollo técnico y cientifico en
torno al mejoramiento y eficiencia de estos equipos. Mds del 50 % de los pacientes con
cancer son tratados hoy dia con radioterapia. Sin embargo, esto no es suficiente ya que
la manipulacién de cualquier equipo generador de rayos X de megavoltaje trae consigo
asociada una serie de problemas que deben ser estudiados, entendidos y sobre todo,
tenidos en cuenta.

Desde décadas atras se ha investigado el efecto de la dosis debida a radiaciones io-
nizantes en el cuerpo humano (Ellis, 1961; Irving et al., 1967), con el dnico objetivo de
mostrar soluciones siempre en beneficio del paciente. En este contexto se ha prestado
especial atencién, desde un principio, al equivalente de dosis debida a la irradiacién por
neutrones producidos en los aceleradores de uso clinico. Berger y Seltzer (1970) estu-
diaron la produccién de fotoneutrones, simulando mediante Monte Carlo el impacto de
haces de fotones de megavoltaje sobre blancos de W y Ta. Més tarde, Satherberg y
Johansson (1998) investigaron el equivalente de dosis inducido por reacciones fotonu-
cleares, ya directamente en un acelerador, para energias por encima de 25 MeV, siendo
la geometria del cabezal y el haz de fotones usualmente ignorados, y modelando de
forma simple la dispersiéon, la atenuacién y el desequilibrio electrénico. Otros estudios
en cambio ignoraban los fotoneutrones generados en el cabezal del acelerador y se cen-
traban unicamente en los neutrones generados en el maniqui (Gutowska et al., 1999).
Incluso se lleg6 a estudiar el uso de aceleradores lineales para producir radioisétopos
(Weeks, 1999).

Los electrones que impactan sobre el blanco del acelerador producen, a su vez, elec-
trones y fotones que, dependiendo de su energia, pueden generar neutrones polienergéti-
cos, por lo que la dosimetria se torna bastante compleja, debido al campo de radiacién
mixto (fotén-neutrén) que se tiene (Lindborg et al., 1995; Thomas et al., 1997). La pro-
duccién de neutrones maés significativa estd asociada a reacciones fotonucleares cuando

la energia de los electrones iniciales es mayor de 8 MeV, y estd condicionada también
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por los materiales que componen el cabezal del acelerador (Kry et al., 2005a; Schneider
et al., 2006). Con esta energia, se activa el mecanismo de fotoproduccién neutrénica
caracterizado por un espectro que contempla neutrones con energias desde térmicos
hasta réapidos. Los neutrones producidos en el cabezal del acelerador y que consiguen
atravesar el blindaje de fotones, son dispersados por toda la sala de tratamiento, y esta
dispersion, al igual que la fluencia térmica de neutrones, es considerada constante dentro
de la instalacién (NCRP-79, 1984; McCall et al., 1979, 1999), olvidando la moderacién

y captura debida al cuerpo del paciente.

La produccién de fotoneutrones en aceleradores lineales de electrones de alta energia
es considerada hoy dia una cuestién de proteccion radioldgica, con lo cual es el departa-
mento de proteccion radiolégica del centro el que suele asumir la responsabilidad de la
proteccién frente a este tipo de radiacidn, especialmente en lo que respecta a trabaja-
dores expuestos y publico en general. Para este propdsito es imprescindible conocer con
precision el espectro energético de estos neutrones, siendo éste uno de los principales
problemas que se deben abordar. Al respecto se encuentran discrepancias entre calculos
tedricos y mediciones experimentales. Para Zanini et al. (2004a), el espectro de fotoneu-
trones producidos en el cabezal presenta picos de energia que estan entre 100 keV y 1
MeV, mientras que para Swanson (1980), la energia de los neutrones esta entre 0.5 y
0.8 MeV para haces de rayos X de entre 10 y 18 MV. Por otra parte, NCRP-79 (1984)
considera que el rango promedio de energia de los neutrones es de 0.2 a 2 MeV. Trabajos
mas recientes demuestran que el rango promedio puede estar entre 0.1 y 2 MeV, depen-
diendo del tipo de acelerador, pero también se tienen neutrones con energias superiores
a 2 MeV (Kry et al., 2009a).

Lo que realmente es cierto es que los neutrones generados aparecen como una radia-
cién no deseada, que supone un riesgo radiolégico adicional para el paciente, y que debe
ser estudiada y tenida en cuenta por la peligrosidad que este tipo de particula puede
representar (Price et al., 1978; Verellen y Vanhavere, 1999; Kry et al., 2005b; Hall, 2006;
Ruben et al., 2008). Hay que senalar en este sentido que la radiacién recibida por el
paciente, dentro y fuera del campo de tratamiento, puede inducir efectos tardios, como
canceres secundarios (Boice et al., 1985; Brenner et al., 2002; Harrison, 2007; Kry et al.,
2009b).

Eliminar este tipo de radiacién no ha sido posible, debido a las altas energias con
las que trabajan estos equipos. Aparecen entonces alternativas entorno a conocer la
raiz del problema, las posibles soluciones, las posibles técnicas para medir y calcular la
dosis adicional que reciben los pacientes, los posibles materiales involucrados en esta
produccion, etc. Este afdn de la comunidad cientifica ha acarreado, en algunos casos,
conclusiones contradictorias, desde sobrestimaciones de la dosis, hasta considerarla des-
preciable (Nath et al., 1993; D’Errico et al., 1998a; Chibani y Ma, 2003), y otra serie de

problemas que siguen siendo motivo de investigacién.
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Uno de ellos es el asociado al calculo del equivalente de dosis. En este sentido no
parece haber acuerdo, ya que existen posiciones encontradas sobre cudl es el método
mas apropiado y bajo qué circunstancias ha de aplicarse. Uno de ellos es calcularlo
mediante los factores de calidad @. En el informe ANS (1977), se recomienda el factor
de calidad @ = 11, en el rango de energias comprendido entre 0.5 y 2 MeV. Por otro
lado, el informe NCRP-116 (1993), al igual que el ICRU-40 (1986), recomienda un
factor de calidad @ = 20 en el rango de energias 0.1-2 MeV. El equivalente de dosis
puede ser calculado también a partir del factor de ponderacién por radiacién, que para
el caso de los neutrones es una funcién empirica que depende de la energia de los
neutrones (NCRP-116, 1993; ICRP, 2007). Aunque estos factores de ponderacién han
sido calculados y evaluados por los grupos de expertos de cada uno de estos organismos,
presentan discrepancias a la hora de ser utilizados para el calculo del equivalente de dosis,
particularmente en organos, y principalmente a bajas energias, donde numéricamente
los factores Q) difieren considerablemente de los factores de ponderacién por radiacién

(Kry et al., 2009a). Por tanto, sigue abierta la discusién entorno a este tema.

Si se analiza el factor de ponderacién que es asociado a los neutrones, se encuentra
que son aproximadamente 20 veces mas daninos que los fotones (Nath et al., 1984), lo
que implica que el equivalente de dosis debido a neutrones no necesariamente debe ser
grande para producir un efecto bioldgico significativo. Trabajos como el de Ing y Shore
(1982), demuestran que la dosis debida a fotones fuera del eje del campo de radiacién
es tipicamente mayor que la dosis equivalente debida a neutrones, pero no se puede
descartar ésta debido precisamente a la caracteristica de los neutrones que acabamos de

comentar.

Otro de los problemas a los que se ven abocados los investigadores a la hora estimar
equivalentes de dosis debidos a neutrones y medir con precisién este tipo de radiacién,
son los medios con se cuenta para tal fin. Para esto se hacen mediciones experimentales
con diferentes tipos de detectores que suelen ir contrastadas con célculos, obteniéndose,

en algunos casos, resultados satisfactorios y, en otros, discrepancias significativas.

Las mediciones han sido posibles mediante el uso de distintos tipos de detectores,
entre los que cabe destacar los dosimetros termoluminiscentes TLD-700 y TLD-600,
normalmente envueltos por moderadores apropiados (Ayyangar et al., 1974; Raaijma-
kers et al., 1995; Liu et al., 2001; Méndez et al., 2002; Kry et al., 2005a). Otro tipo de
detectores usados son los CR-39, disefiados para neutrones rapidos (Sohrabi y Morgan,
1979; Luszik-Bhadra et al., 1994). Otras técnicas que permiten determinar la fluencia
de neutrones son las de activacién de ldminas metalicas de Au, In, etc., (Palta et al.,
1984; Dong et al., 2000). También se usan detectores de burbujas (Nath et al., 1993;
D’Errico, 1997; Ing et al., 1997; D’Errico et al., 1998a, 1998b; Lin et al., 2001; Zanini et
al., 2004a; Lin et al., 2007). Uno de los procedimientos més comunes es usar un conjunto
de esferas Bonner (Doroshenko et al., 1977; Hertel y Davidson, 1985; Hankins et al.,
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1988; Kralik et al., 1997; Sweezy et al., 1998; Barquero et al., 2005b; Reft et al., 2006;
Domingo et al., 2009) y técnicas de deteccién combinadas como los detectores de trazas
(Alekseev et al., 1986; Mao et al., 1997; Vanhavere et al., 2004; Howell et al., 2005a,b;
Reft et al., 2006).

Debido a la diversidad de técnicas usadas para la deteccion, aparecen discrepancias
que se deben basicamente a la sensibilidad de cada dispositivo. Por esta razon, se hace
necesario corroborar siempre estas mediciones acudiendo a la poderosa herramienta
de cédlculo Monte Carlo. Sin embargo, también aqui se encuentran discrepancias entre
célculos y, desde luego (como era de esperar), discrepancias entre cdlculos y mediciones,
particularmente en lo que se refiere a la distribucién interna del equivalente de dosis
dentro de los 6rganos del paciente, que no parece estar atn bien definida (Golikov y
Nitikin, 1989; D’Errico et al., 1998a,b, 2001; Adnani, 2002; Facure et al., 2004; Kry et
al., 2009a,b). Ademads, hay otros aspectos que tienen relevancia fundamental como el
poder estimar el equivalente de dosis debida a neutrones dentro y fuera del campo de
tratamiento (Vanhavere et al., 2004; Kry et al., 2005a; Howell et al., 2006; Reft et al.,
2006).

En algunos de los estudios hechos, la medicién y calculo de la fluencia de neutrones
se han llevado a cabo en la superficie del paciente, o en otros casos calculando median-
te Monte Carlo las distribuciones angulares y espaciales de estas particulas, sin usar
maniqui o paciente (Agosteo et al., 1992, 1993b; Agosteo y Foglio, 1994). Aunque esta
aproximacion es interesante, lo que realmente importa es el riesgo que eventualmente
tendrian los 6rganos o tejidos criticos del paciente (McGinley, 1988; McGinley et al.,
1993; Followill et al., 1997; Kase et al., 1998; Barquero et al., 2005a; Kry et al., 2005b;
Howell et al., 2005b, 2006).

Una de las principales dificultades que se tienen en los estudios basados en Monte
Carlo, es la necesidad de modelizar maniquies tomograficos si se quiere que los calculos se
aproximen a la realidad. Esto implica geometrias complejas, pero es la tinica alternativa

puesto que no son factibles las medidas directas en los 6rganos del paciente.

Debido a la propiedad del neutrén de atravesar sin mayor dificultad el blindaje del
cabezal y los sistemas de proteccién contra fotones, los neutrones llegan a ser detectados
fuera de la sala de tratamiento, convirtiéndose también en radiacién no deseada para el

personal trabajador y publico, si los blindajes no son adecuados.

Aparece entonces otra dificultad, debido a que la medicién directa de la fluencia de
neutrones térmicos dentro y fuera de la sala de tratamiento requiere técnicas complejas
(detectores pasivos). La necesidad de buscar métodos alternativos, en este caso Monte

Carlo, es también fundamental.
El objetivo principal de esta tesis es poder cuantificar con suficiente precision la
exposicién a neutrones de un paciente en un tratamiento con acelerador de radioterapia

y, adicionalmente, establecer diferencias para tres diferentes disenios de aceleradores.
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También se pretende estimar el equivalente de dosis personal y el equivalente de dosis
ambiental debida a neutrones en puntos dentro y fuera de la sala de tratamiento de varias
instalaciones, para asegurar el cumplimiento de las normas de protecciéon radiolégica
para pacientes, trabajadores y publico en el entorno del acelerador. Este estudio se
ha realizado mediante el cédigo de simulacién Monte Carlo MCNPX (Pelowitz, 2005),
herramienta que permite calcular fluencias neutrénicas, y equivalente de dosis debidas
a neutrones en maniquies que pueden simular un paciente, o dentro o fuera de la sala de
tratamiento, siendo hasta ahora el cdigo més usado para este tipo de calculos (Ongaro
et al., 2000; Waller et al., 2003; Chibani y Ma, 2003; Zanini et al., 2004b; Garnica-Garza,
2005; Howell et al., 2006; Kry et al., 2008, 2009a,b).

La tesis se organiza como sigue: En el capitulo 1 se dan los detalles sobre el codigo
Monte Carlo MCNPX que hemos utilizado en nuestros calculos. En el capitulo 2 se des-
criben los aceleradores que se han estudiado en este trabajo, asi como el maniqui ICRU
usado para el calculo de la dosimetria fisica. El capitulo 3 presenta una descripcion de
los maniquies tomograficos usados para dosimetria clinica. En el capitulo 4 se estudia
la dosimetria ambiental y personal de neutrones dentro y fuera de salas de tratamiento,
en condiciones de operacion normal del acelerador, simulando el paciente, los acelera-
dores y los buinkeres, usando disenos de instalaciones espanolas reales. Por ultimo, se
establecen las conclusiones de este trabajo y se da un esbozo general de futuras lineas

de investigacion.






Capitulo 1

Simulacion del transporte de

radiacion con Monte Carlo

El desarrollo sisteméatico de los métodos de Monte Carlo tiene su origen en trabajos
realizados en los laboratorios de Los Alamos y se remonta a alrededor de 1944. El
término Monte Carlo fue adoptado como el nombre de cédigo en las simulaciones de
la difusién de neutrones realizadas en dichos laboratorios durante la Segunda Guerra
Mundial, como parte del trabajo implementado para desarrollar armas nucleares. El
método es un procedimiento matematico, que nos permite simular un sistema mediante
la generacion de nimeros aleatorios segiin determinadas distribuciones de probabilidad
y, en general, se aplica a problemas cuyo comportamiento global se puede modelar
mediante alguna de estas distribuciones. Esta técnica es aplicable en numerosos campos,
no sélo en el de las radiaciones.

Si se trabaja en el campo de las radiaciones ionizantes, el método de Monte Carlo
hace uso de las distribuciones de probabilidad que caracterizan las interacciones indivi-
duales para simular la trayectoria de las particulas en los distintos medios materiales.
Todos los datos fisicos que van a determinar el transporte de las particulas estaran en los
algoritmos del cdédigo usado, de modo que las distintas particulas (fotones, neutrones,
particulas alfa, iones, etc.), al atravesar la materia, sufren una serie de interacciones
con los dtomos que la forman, dando lugar a fenémenos de absorcién, dispersién y pro-
duccién de particulas secundarias, todos ellos procesos aleatorios a los que se asigna
una distribuciéon de probabilidad. El método Monte Carlo gestiona estas distribuciones
de probabilidad para reproducir los fenémenos que tienen lugar en el sistema a estu-
diar y, asi, poder cuantificar finalmente aquellas magnitudes que nos interesen para la
resolucion del problema.

La simulaciéon Monte Carlo ha sido utilizada con frecuencia para estudiar problemas
asociados con la utilizacion de radiaciones ionizantes, particularmente en fisica médi-
ca (Almansa et al., 2007; Vilches et al., 2007), estudios de sistemas para la obtencién

de imdgenes con radionucleidos (Zaidi, 1999) o rayos X (Sandborg et al., 1994), ca-
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racterizaciéon de fuentes (Kosunen y Rogers, 1993; Gallardo et al., 2004) y detectores
(Bielajew et al., 1985; Rogers y Bielajew, 1990), estudios especificos en mamografia
(Bakic et al., 2002; Dance, 1990), célculo de radiacién dispersa para el diseno de salas
de diagnéstico (Chan y Doi, 1985), medicina nuclear (Gustafsson et al., 1998), simu-
lacién de aceleradores lineales de uso clinico para tratamientos con radioterapia (Kry
et al., 2009a), planeacién y tratamiento de terapia con radiaciones ionizantes (Wemple
et al., 2005; Barquero et al., 2005a), etc. La simulacién Monte Carlo se ha convertido
en una de las mejores alternativas disponibles en la actualidad para resolver problemas
de transporte de radiacién ionizante en la materia, ya que permite realizar calculos,
con suficiente precisién, de parametros relacionados con dicho transporte en distintas
aplicaciones médicas sobre geometrias tan complejas como el cuerpo humano.

Una dificultad que surge cuando se usa Monte Carlo y se requiere informacion deta-
llada con muy buena estadistica (por ejemplo, cuando se precisa de una alta resolucién
espacial en calculos de dosis absorbida en geometrias complejas), es que los tiempos
de célculo pueden ser muy largos. Hoy en dia, debido a la potencia de calculo de los
ordenadores y gracias al calculo paralelizado este problema estd disminuyendo. Sin em-
bargo, esta limitaciéon ha conducido al desarrollo de diversas técnicas de reduccién de
varianza (Booth, 1992, 2002; Haghighat y Wagner, 2003; Sweezy et al., 2005; Carvajal
et al., 2009; Garcia-Pareja et al., 2010), necesarias y esenciales dependiendo del tipo de

célculo, incluso con ordenadores muy répidos.

1.1 Aspectos generales del c6digo MCNPX

En este trabajo se ha utilizado el cédigo MCNPX para nuestras simulaciones. Monte
Carlo N-Particle (MCNP) es un cédigo Monte Carlo desarrollado en Los Alamos para el
estudio de las interacciones y transporte de neutrones, fotones y electrones con la materia
(Pelowitz, 2005). Este cédigo fue creado en la década de los 40 y desde entonces ha
sufrido mejoras significativas, a lo largo de sus 15 diferentes versiones, en las que se han
ido introduciendo los nuevos avances, tanto a nivel de modelos fisicos como informaético.
Esto ha hecho que MCNPX pase de ser un programa complejo y especifico a constituirse
como un conjunto de librerfas y funciones que permiten al usuario estudiar cualquier
tipo de problema relacionado con el transporte de radiacion en medios materiales.

La version utilizada es la denominada MCNPeXtended o MCNPX (Pelowitz, 2005),
que es una extensién del codigo MCNP en la que se han introducido mejoras a las
capacidades de MCNP (Briesmeister, 1997), y LAHET (Prael y Lichtenstein, 1989). Asi,
esta versién permite transportar hasta 35 tipos de particulas con energias de hasta GeV,
con nuevas librerias de secciones eficaces, mejoras en los modelos fisicos y nuevas técnicas
de reduccién de varianza y de andlisis de datos. Se ha anadido la generacién fotonuclear

y la posibilidad de combinar el uso de tablas de datos y de modelos fisicos. También
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incluye los modelos Bertini e Isabel provenientes del cédigo LAHET para describir las
reacciones nucleares en el rango de energias intermedias (desde 20-100 MeV hasta 2-3
GeV) y una versién antigua de FLUKA (Aarnio et al., 1990) para algunos calculos de
altas energias (> 2 GeV).

MCNPX utiliza secciones eficaces continuas en energia, aunque también maneja
multigrupos. Cuenta con librerias para neutrones, fotones, electrones, protones e inter-
acciones fotonucleares, pero con algunas restricciones de entre las que cabe destacar las

siguientes:

e neutrones: 0-150 MeV, para 42 isétopos,

e protones: 1 keV-150 MeV, para 41 isétopos,

e fotones: 1 keV- 100 GeV,

e clectrones: 1 keV- 1GeV,

e datos fotonucleares: 1-150 MeV, para 12 isétopos,

e piones, mesones y kaones: tratados tinicamente mediante modelos.

Las librerfas para neutrones ENDF/B-V o ENDF/B-V.0 y ENDF/B-VI.1, son eva-
luadas desde el grupo de fisica nuclear de LANL (2010) y actualizadas periédicamente.

La libreria por defecto para fotones es MCPLIB02 (Hughes et al., 1997), que cubre
el rango desde 1 keV hasta 100 GeV para Z = 1-94. Las tablas de interaccién de fotones
para energias hasta 100 MeV estan basadas en la informaciéon de Fwvaluated Nuclear
Data File (McLane et al., 1995). La extensién a fotones de hasta 100 GeV se basa en
la adaptacién de la librerfa Livermore Evaluated Photon Data Library (EPDL) (Cullen
et al., 1989).

Las librerias para electrones, con datos desde 1 keV hasta 1 GeV para Z = 1-94, son
ELO1 y la mejorada EL03. Esta ltima es parte de la distribucién estandar de secciones
eficaces del Radiation Shielding Information Computational Center (Adams, 2000).

Ademas, MCNPX contiene la libreria LA150N para neutrones de alta energia, la
libreria LA150U para reacciones fotonucleares y la libreria LA150H para protones. Re-
quiere también las librerias especificas del modelo Bertini de LAHET, que estan inclui-
das en el fichero BERTIN, informacion de estructura nuclear para generar fotones de
desexcitacién, en el fichero PHTLIB, y secciones eficaces para altas energias, que estan
recogidas en el fichero BARPOL.

MCNPX cuenta con una serie de programas auxiliares que facilitan el manejo de

ficheros:

e GRIDCONYV, que convierte el resultado de salida de iméagenes en un formato

adecuado para ser importado por programas graficos externos;
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e HTAPE3X, que es un procesador para analizar los ficheros HISTP en los que se

guarda la informacion de todos los eventos que tienen lugar en una simulacién;

e MAKXS, que prepara las librerias de secciones eficaces con el formato adecuado

para su tratamiento posterior, y
e HCNV y TRX, que convierten datos de LAHET de formato ASCII a binario.

La paralelizacién de los procesos puede lograrse con MPI o PVM, aunque ésta tltima
no estd plenamente garantizada por los desarrolladores del cédigo. Informacién especifica
sobre paralelizacién en distintas maquinas puede obtenerse de la pagina web del cédigo:
http://menpx.lanl.gov/documents.html

MCNPX trata cualquier configuracién geométrica definida a partir de volimenes
del espacio denominados celdas, las cuales son el resultado de uniones e intersecciones
de las regiones confinadas por ciertas superficies. La definicién de una superficie puede
hacerse mediante su ecuacién analitica, proporcionando los correspondientes coeficien-
tes, o mediante puntos que pertenezcan a dicha superficie. También se permite el uso
de macrocuerpos, con los que se puede definir facilmente estructuras basicas como esfe-
ras, paralelepipedos, cilindros, conos, etc., que pueden combinarse mediante operadores
booleanos.

Cada celda de la geometria ha de llevar asociado un material que es el que ocupa ese
volumen. Junto al nimero de celda se debe indicar el nimero identificador del material
y su densidad. Si el ntimero identificador es 0, la celda se considera vacia.

Las superposiciones de celdas o los intervalos sin definir no son detectados por el
programa al leer el fichero de entrada. Los errores de geometria son localizados cuando
se ejecuta alguna historia en la que una particula se pierde, o al visualizar la geometria.

La especificacién de la fuente de radiacién puede llevarse a cabo segiin un gran
numero de opciones, pudiendose utilizar distribuciones de probabilidad en energias,
tiempo, posicién y direccion de emision. La fuente puede ser puntual o estar distribuida
sobre una superficie o sobre un volumen o tratarse de varias fuentes a la vez. También
puede utilizarse como fuente un espacio de fases previamente calculado, que contenga
la informacién de las particulas que alcanzan una cierta superficie.

En cuanto a la fisica del transporte de particulas, los procesos relacionados con las
interacciones de neutrones, fotones y electrones con la materia son los tnicos que se
consideran en este trabajo. A continuacién haremos un resumen de los modelos usados

por MCNPX para el transporte de este tipo de particulas.

1.2 Transporte de Particulas

En general para cualquier tipo de particula (neutrén, fotén, electrén), la simulacién

asume trayectorias rectilineas entre dos interacciones con el medio. La probabilidad de
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que una particula sufra una colision a una distancia entre [ y [4+dl desde la ultima
interaccion, esta dada por
p()dl = e o, (1.1)

donde oy es la seccion eficaz total macroscopica del medio y es interpretada como la pro-
babilidad por unidad de longitud de que ocurra una colisién. La distancia de interaccién

se obtiene como

I=—Loe, (1.2)

0t

donde & es un numero aleatorio distribuido segin U(0, 1).

1.2.1 Transporte de neutrones

Determinada la distancia de colisiéon, cuando un neutrén choca contra un nucleo la

simulacién del transporte sigue la siguiente secuencia:

Paso 1. Se determina el nticleo con el que se produce la interaccién. Si el material
estd formado por n nucleidos diferentes y £ € U(0, 1), entonces el k-ésimo nucleido es

elegido a colisionar si
k—1 n k
Zo'ti < ﬁzo’ti < Zam (1.3)
i=1 i=1 i=1

donde oy; es la seccién eficaz total macroscopica del nucleido i-ésimo.

Paso 2. Si la energia del neutrén estd por debajo de 4 eV, la seccién eficaz se
ajusta al tratamiento térmico, que estd basado en la aproximaciéon al modelo de gas
libre, en el cual la colisién entre un neutrén y un atomo esta afectada por el movimiento
térmico del &tomo; es decir que la colision estara afectada por la presencia de los 4tomos

circundantes. Este tratamiento térmico sélo se aplica a la dispersion elastica.

Paso 3. Si estamos tratando con un problema de transporte acoplado neutrén-
fotén-electrén o neutron-fotén, y dependiendo de la energia puesta en juego, aparece
la generacion de fotones secundarios, que son controlados desde el fichero de entrada
mediante una funcién de probabilidad que especifica el maximo numero de fotones
que puede ser generado. En todo caso, no pueden generarse mas de 10 fotones en una
colisién de neutrones. La ruleta rusa juega un papel importante en el control de este
gran numero de fotones generados por las colisiones de los neutrones con los dtomos del
medio, seleccionando aquéllos que cumplan con los limites impuestos en dicha técnica

de reduccién de varianza. La probabilidad de generacién de fotones secundarios, W,
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antes de ser aplicada la ruleta rusa, estda dada por

_ Whoy
- b

w.
gl oT

(1.4)
donde W, es la probabilidad de generacién de neutrones, o, es la seccién eficaz de
producciéon de fotones y ot es la seccién eficaz total de produccién de neutrones. Tanto

o, como ot son evaluadas segiin la energia de los neutrones incidentes.

Paso 4. La absorcién de neutrones es tenida en cuenta de dos formas:

e Absorcion andloga: La particula es absorbida con probabilidad o, /0T, donde o, es
la seccién eficaz de absorcion. Para todas las particulas que mueren por absorcién

analoga, toda su energia es depositada en la celda de colision.

o Absorcion implicita: También llamada sesgo de supervivencia, en la que la proba-

bilidad w,, de que el neutron sea absorbido se reduce a

o

wy = (1 — a) Wa; (1.5)
oT

si la nueva probabilidad w, estd por debajo del corte de energia especificado para

los neutrones, se aplica ruleta rusa para determinar si el neutrén es absorbido.

La absorcion implicita es, por defecto, un método de absorciéon aplicado para

cualquier particula en MCNPX.

Paso 5. Dispersién elastica e inelastica:
Si después de una colisiéon entre un neutrén y un nucleo las condiciones para el
tratamiento térmico no se cumplen, entonces el neutron sufrird una colisién eldstica o

inelastica. La colisién elédstica se elige de acuerdo con la probabilidad

Oel Oel
= , (1.6)
Oin + Oel 0T — O,

donde o es la seccién eficaz de dispersién elastica y oy, es la seccidn eficaz ineldstica,
que incluye cualquier proceso de emisién de neutrones, como (n,n’), (n, f), (n,np), etc.
Tanto o como o, son ajustadas al modelo de tratamiento térmico si la energia del
neutrén es menor a 4 eV. La probabilidad para las colisiones inelasticas es
Oin

_ (1.7)

0T — O,
Para otros tipos de reacciones, existe una variedad de representaciones y planes de
muestreo que son detallados en el manual del cédigo (Pelowitz, 2005), entre las que se

destacan:
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e muestreo de distribuciones angulares y de energia,

o dispersién elastica desde Energias,

e muestreo desde reacciones inelésticas,

e dispersion ineldstica sin fisidn,

e muestreo por emision desde fision y

e muestreo por emision riapida y retardada de neutrones.

Paso 6. Tratamiento térmico.

El tratamiento de dispersién térmico es una representacién completa de la disper-
sién térmica de neutrones por moléculas y sélidos cristalinos, para el cual dos procesos
estan permitidos: la dispersién ineldstica con secciones eficaces ineldsticas oj,, mediante
una representacion acoplada angulo-energia derivada de las leyes de dispersiéon, y la
dispersion elastica, sin cambiar la energia de salida del neutrén para sélidos, con sec-
ciones eficaces eldsticas oo y un tratamiento angular derivado de los parametros de red

del sélido. Este tratamiento de dispersiéon térmico también permite la consideracién de

dispersiones por moléculas multiatémicas.

Paso 7. Rango de resonancia sin resolver. Las secciones eficaces para la energia
de los neutrones en el continuo son resueltos mediante tablas de probabilidad generadas
por modelos tedricos que se pueden ver en el manual del cédigo (Pelowitz, 2005).
1.2.2 Transporte de fotones
La simulacién del transporte de fotones sigue la siguiente secuencia:

1. célculo de la distancia entre colisiones;

2. identificacién del atomo de colisién;

3. determinacién del tipo de interacciéon que tiene lugar, y

4. obtencién de las caracteristicas de las particulas resultantes tras la colision.
Los procesos de interaccion mas relevantes de los fotones con la materia son:

o FEfecto fotoeléctrico. El foton es absorbido completamente por el dtomo, emitiendo
un electrén secundario que estaba ligado (normalmente de las capas més internas
K, L o M) con una energia cinética igual a la diferencia entre la energia del fotén
y la energia de enlace del electrén. El atomo blanco queda ionizado y el proce-
so va seguido de un reordenamiento electrénico. Es el mecanismo de interaccién

dominante para fotones de baja energia.
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e Dispersion coherente (Thomson o Rayleigh). El fot6n interacciona con un electrén
sin que haya alteracion de la energia del mismo ni del estado del 4tomo. El tinico
efecto es la modificacién de la direccion de la radiacién incidente. En términos
de probabilidad, representa al menos un orden de magnitud menos que el efecto

fotoeléctrico.

e Dispersion incoherente (Compton). El fotén incidente interacciona con un electrén
atémico poco ligado, cediendo al electrén parte de su energia. Como resultado de
la interaccién el electron es arrancado del atomo, el 4tomo queda ionizado y el
fotén es desviado. Es el proceso de interaccién dominante para fotones de energias

entre 0.1 MeV y 10 MeV, aunque depende del Z del dtomo involucrado.

e Produccion de pares. El foton es absorbido creandose un par positréon-electrén.

Solo empieza a producirse para energias del fotén por encima de 1.02 MeV.

En todos los casos en los que un dtomo queda ionizado, la desexcitacion posterior
produce rayos X caracteristicos, electrones Auger o ambos.

MCNPX tiene dos modelos de interaccién de fotones, que se centran en resolver
problemas diferentes: el modelo simple y el detallado

El modelo simple esta destinado principalmente a fotones de alta energia y es inade-
cuado para nucleidos con elevado Z o problemas de penetracién profunda. Los procesos
fisicos que involucra este modelo son el efecto fotoeléctrico, la produccion de pares, la
dispersién Compton desde electrones libres y, opcionalmente, interacciones fotonuclea-
res. El efecto fotoeléctrico es considerado como una absorcién (sin fluorescencia). La
cinemética de la dispersién Compton se supone con electrones libres (sin el uso de fac-
tores de forma o perfiles Compton). Las secciones eficaces totales, sin embargo, incluyen
el factor de dispersién incoherente. También la dispersién coherente es ignorada.

Ademis de los procesos considerados en el modelo simple, el modelo detallado incluye
dispersion coherente y la estadistica para fotones de fluorescencia después de la absorcién
fotoeléctrica. Las interacciones fotonucleares pueden ser incluidas, dependiendo del tipo
de problema. Asf se ha hecho en este trabajo debido a que se usa el transporte acoplado
e-y-n. Los factores de forma son usados con la dispersién coherente e incoherente para
efectos del conteo de electrones. Las reacciones de fotoneutrones son incluidas para
algunos isotopos. La captura andloga se utiliza siempre. El tratamiento detallado es
aplicado mediante la instruccion PHYS:P del codigo, que es la opcién por defecto, y
es adecuado para simulaciones en materiales con alto Z y problemas de penetraciéon
profunda.

Los archivos de datos nucleares abarcan energias de hasta 150 MeV, considerada
ésta el umbral de la produccién de piones, para el cual se requeriria un modelado mucho
ma&s complejo. Por debajo de esta energia, los principales mecanismos de fotoabsorcién

son la excitacion de la resonancia dipolar gigante o de un par quasi-deuterén-nucleon.
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El mecanismo de absorcién por resonancia dipolar gigante puede describirse como la
interaccién del fotén con el momento dipolar del nicleo en conjunto y es una excitaciéon

colectiva.

1.2.3 Transporte de electrones y positrones

Los procesos de interaccién que pueden sufrir los electrones y positrones al atravesar la

materia son:

e (Colisiones eldsticas. La particula es desviada sin perder energia.

e (Colisiones ineldsticas. La particula interacciona con la nube electronica del 4tomo
produciendo una ionizacién o una excitacién, dependiendo de la energia transfe-

rida.

e Emision de radiacion de Bremmstrahlung. Se produce la emisiéon de fotones con

la consiguiente pérdida de energia cinética de la particula.

e Aniquilacion. La interacciéon de un positrén con un electrén puede provocar la

desaparicién de ambos con la consiguiente emisiéon de fotones.

El transporte de electrones estd dominado por fuerzas de Coulomb que resultan en
una enorme cantidad de interacciones, lo que hace muy lento y complicado el simular
los procesos de colisién de forma individual. Para resolver este problema se recurre a
la denominada simulaciéon condensada, que consiste en simular el efecto global de un
nimero elevado de interacciones mediante un unico suceso “artificial”’. El método de
Monte Carlo de historias condensadas para el transporte de electrones, inicialmente
descrito por Berger (1963), divide la trayectoria en muchos pasos, que sean suficiente-
mente grandes para suponer la validez de la dispersiéon multiple, pero suficientemente
pequenos como para que la energia perdida en cada paso sea pequena.

Se han desarrollado diversas teorias de dispersiéon multiple con las que es posible
predecir probabilidades de distribucién de cantidades como la pérdida de energia y el
angulo de desviacion de las particulas cargadas. Estas teorias se basan en una serie de
aproximaciones que restringen su aplicabilidad, por lo que no resuelven por completo
el problema del transporte de electrones. En particular, la aplicacion de estas teorias
exige que la energia perdida sea pequena en comparaciéon con la energia cinética del
electron. La fisica de transporte de electrones de MNCP esta basada en el cédigo ITS
3.0 (Halbleib et al., 1992).

En un problema de transporte acoplado e-y-n, como el considerado en este trabajo,
los mecanismos de interaccion posibles se resumen en la figura 1.1, en la que se sigue
la historia aleatoria de un electréon que incide en un medio y sus posibles canales de

interaccion.
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Nucleos radiactivos 2 rayos vy
( B+ yrayosy )
-~ o ,
—_— —— ANIQUILACION
Electrones Fotones ~
/V@o b .
% e° ectrén
o”s& ¢o¢
BREMSSTRAHLUNG PRODUCCION DE PARES
PRODUCCION Nucleos radiactivos
FOTONEUTRONES

( p- yrayosy )

CAPTURA NEUTRONICA
>~10 MeV

Figura 1.1: Descripcién esquemadtica de las interacciones que se pueden producir en el trasporte
acoplado e-y-n

1.3 Estimadores tally en MCNPX

Los tallies o estimadores, en el lenguaje de MCNPX, hacen referencia a la informacion
de salida que ofrece el cédigo. Los principales tipos se resumen en la tabla 1.1. Ademas
existen algunos estimadores nuevos como son el mesh tally y el radiography tally con
fines de toma de imédgenes. También se pueden incluir funciones respuesta por grupos
de energias para poder evaluar otras magnitudes como, por ejemplo, la dosis. Todos
los resultados se obtienen normalizados por particula inicial emitida por la fuente y
pueden expresarse para diferentes grupos de energia mediante la especificacion de los

correspondientes intervalos de energia.

Tally Descripcion Unidad

F1:N o F1:P o FL.E Particulas a través de una superficie  [particulas]

F2:N o F2:P o F2:E Fluencia en una superficie [particulas - cm™—2]
F4:N o F4:P o F4:E Fluencia en una celda [particulas - cm—2]
F5:N o F5:P Fluencia en un punto o anillo [particulas - cm™2]
F6:N o F6:N,P o F6:P Dosis en una celda (Kerma) [MeV - g_l]

F7:N Dosis en una celda debido a fisién [MeV - g7 1]

F8:P o F8:E o F&P,E Distribuciéon de pulsos en un detector [pulsos]

+F8 Carga depositada [cargal

Tabla 1.1: Principales tallies o estimadores del cédigo MCNPX.

Los estimadores que se han utilizado en el desarrollo de este trabajo son F4, F5 y

F6. A continuacién damos una breve descripcién de ellos.

F4 es un estimador de la fluencia en una celda y se expresa como:



1.4 Resultados con MCNPX 17

-1
F4_WVl_qﬁv_V/dE/dt/szp(r,Q,E,t), (1.8)

donde W es el peso de la particula, 7; es la distancia recorrida en la celda, V es el
volumen de la celda, ¢y es el flujo promediado en volumen, r es el vector posicién de
la particula, €2 es su vector direccién, F es su energia, t es el tiempo transcurrido en el
evento, y ¢ (r,Q, E,t) es el flujo angular.

F5 es un estimador de la fluencia en un detector y se expresa como:

-\
F5:MWR§)6:¢P:/dE/dt/dQw(rp,Q,E,t), (1.9)

donde, p (2p) es la funcién densidad de probabilidad para la dispersién en la direccién
Qp, hacia el punto del detector (se asume simetria azimutal), A es el nimero total de
caminos libre medios existentes entre la posicién de la particula y el detector, R es
distancia al detector desde la fuente o desde la posicion del tltimo evento y ¢p es el
flujo estimado en rp,.

F6 es un estimador de la dosis en una celda y se expresa como:
F6 = W Tjo (E)H(E)? = H, (1.10)

— % dE/dt/de/dQ oy (E)H (E)¢ (r,Q, E, 1),

donde oy (E) es la seccién eficaz total microscopica, H (E) es la energia liberada por
colisién, p, es la densidad atémica, m es la masa de la celda, y H; es la energia total
depositada en la celda.

Digamos finalmente que en MCNPX, las distancias estan dadas en cm, las energias

en MeV y los tiempos en unidades de 107% s

1.4 Resultados con MCNPX

Los resultados de los cédlculos Monte Carlo representan el valor medio de las contribu-
ciones de las historias simuladas a la cantidad que se estudia. Para una cierta cantidad

x se tiene que el estimador es

1
T= NZ%, (1.11)

donde N es el nimero de historias simuladas y x; es la contribucién a la cantidad de la
historia i-ésima.
La varianza asociada con la distribucion de los distintos recuentos x; se estima, para

un valor grande de IV historias como:
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N
1 _
=) (w0 ma? -2, (1.12)
donde
1 N
5 _ Z 2

La varianza estimada de Z es entonces:
2 1

Cada resultado en las tablas de salida del cédigo tiene asociado un error estadistico,
cuyo valor, asi como su comportamiento en funciéon del niimero de historias generado,
indican la calidad del resultado obtenido. El error relativo, R, representa la precision

estadistica como una fraccién de la media estimada y se define como:

r=2
T

(1.15)
Como primera regla empirica con la que juzgar R, se puede decir que un valor de R <0.1
es generalmente aceptable. Si el comportamiento de los resultados es adecuado, R es
proporcional a 1/ V/N, por lo que el aumento del nimero de historias reducird el error
del resultado, pero repercutira también en el tiempo necesario para la simulacion.

También se calcula el estadistico denominado Figura de Mérito, FOM=1/R?T, don-
de T es el tiempo de célculo. Con un muestreo eficiente, R? disminuye proporcionalmente
al nimero de historias, mientras que 1" crece con la misma magnitud, de forma que la
FOM se deberia mantener aproximadamente constante.

En total, MCNPX cuenta con diez estimadores estadisticos con los que evaluar el
resultado. Se busca el cumplimiento de una serie de requisitos que tienen que ver con
el comportamiento de la media, del error relativo, de la varianza, de la FOM y de la
calidad del muestreo. En caso de no cumplirse alguno de los requisitos, el cédigo informa
sobre ello en las tablas de salida de resultados.

En cualquier caso, esta informacién corresponde tnicamente al error estadistico re-
sultante de la simulacién de multiples historias, pero no contempla otras fuentes de error
como son las asociadas a la descripcién geométrica y de los materiales, la aproximacién
del modelo fisico de interaccién de las particulas y las incertidumbres de las secciones
eficaces.

De otro lado, cuando se habla de un calculo de Monte Carlo es conveniente tener en
cuenta la diferencia entre precision del resultado, que es la incertidumbre de la media
T debido a las fluctuaciones estadisticas en los recuentos individuales x; de las historias
simuladas, y exactitud, que es la medida de cuanto se separa el resultado del valor fisico

real que esta siendo estimado.
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El ntimero de historias que pueden simularse en una ejecucién esté limitado a 10'®,
aunque, en caso de necesitar un niimero més alto, puede volver a ejecutarse. De todas
formas, la version MNCPX 2.5. presenta mejoras en los algoritmos de calculo que tienen
un efecto notable en el tiempo de computacién necesario para calculos en geometrias
complejas con estructuras repetidas.

MCNPX cuenta con una serie de técnicas de reduccion de varianza con las que es
posible mejorar la estadistica de los resultados sin tener que recurrir exclusivamente al
aumento del nimero de historias simuladas. Algunas técnicas de reduccién de varianza
modifican el proceso de simulaciéon haciendo que determinados sucesos sean més o menos
probables que lo que realmente son. Son técnicas de simulaciéon no analogas, es decir, no
simulan directamente la realidad del proceso fisico. De manera general, estas técnicas

se pueden clasificar en los siguientes tipos:

e Técnicas de control de poblacion, en las que se controla artificialmente el nimero

de particulas en regiones espaciales o energéticas.

e Técnicas de modificaciéon de las muestras, en las que se altera la frecuencia de

muestreo.

e Técnicas parcialmente deterministas, en las que se reemplaza parte de la simula-

cién aleatoria por un célculo determinista.

MCNPX ofrece una serie de tablas de salida con restiimenes del problema, compor-
tamiento de las particulas, resultados y analisis estadistico de los mismos. Por defecto,
s6lo una pequena parte de la informacién se muestra a la salida, pero si se quiere una
informacién detallada del calculo, puede ser pedido con la opcion PRINT. Las tablas

de salida de mayor utilidad son:
e composicién de los materiales,
e volumen y masa de las celdas,
e informacién de secciones eficaces,
e variables de posicién y direcciéon para las 50 primeras historias,
e tabla resumen del problema,
e actividad en cada celda,
e resultado de los tallies y
e analisis estadistico.

Ademss, los resultados también pueden representarse graficamente gracias a la he-
rramienta MCPLOT.
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1.5 Construccion del fichero de entrada

La ejecucién del cédigo necesita un fichero de entrada en el que se describe el problema
y que se divide en tres zonas: zona de implementacién de celdas, zona de definicién de

superficies y zona de datos. El esquema de la estructura del fichero es el siguiente:

Bloque de texto (opcional)
linea en blanco (opcional)

Linea de titulo del problema
Instrucciones de celda [bloque 1]
linea en blanco
Instrucciones de superficies [bloque 2]
linea en blanco
Instrucciones de datos y tallies [bloque 3]

linea en blanco (opcional)

El bloque inicial, que es opcional, sirve de titulo y/o comentarios explicativos. Al menos
una linea de titulo del problema si es necesaria y no puede omitirse. Después de este
bloque, todas las lineas que quieran introducirse como comentarios deben ir precedidas
de una letra c.

Los bloques 1 y 2 especifican la geometria del problema y estdn separados por
lineas en blanco. El primer bloque define las regiones del espacio (celdas, en lenguaje
de MCNPX) y el material que contienen (ntimero identificador del material y densidad
del mismo). El segundo bloque describe las superficies necesarias para delimitar esas
regiones. Cada celda y superficie cuenta con un niimero identificador tnico.

El resto de las especificaciones se dan en el bloque 3, que es el bloque de datos: el
tipo de particulas, la posicién y caracteristicas de la fuente de radiacién, la descripcién
de los materiales, el nivel de detalle de los modelos fisicos de interaccién de la radiacién
con la materia, las técnicas de reduccion de varianza, la seleccion de las librerias de
secciones eficaces, el tipo de resultado que se desea obtener y la condicién de final de la

simulacion.

1.5.1 Descripcion de la geometria y materiales

La unidad bésica de MCNPX para construir una geometria es la celda. En nuestro
caso la descripcién de los distintos elementos de la geometria se ha realizado mediante
la definicién de celdas limitadas por superficies cilindricas y planas, y con el uso de
operadores booleanos que permiten realizar uniones e intersecciones entre ellas. Cada
celda esté rellena con un material, el cual se define mediante su densidad y composicién.

La estructura de la implementacién de celdas en el cédigo es la siguiente:

ID_celda ID.m; densidad delimitacion
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valores que se corresponden con el nimero identificador de la celda, el niimero que indica
el material que llena la celda, la densidad del material, que puede darse como densidad
atémica (dtomos/cm?®), si el niimero es positivo, o como densidad mésica (g/cm?), si
es negativo, y las superficies que delimitan la celda. La unién de todas las celdas debe
cubrir todo el espacio, es decir, no pueden quedar regiones sin definir en la geometria
de simulacion.

Cada superficie delimitadora de las celdas se define de acuerdo a una linea de codigo

con la siguiente estructura:
1D_superficie tipo_superficie pardmetros

valores que indican el nimero identificador de la superficie, el nombre identificativo del
tipo de superficie y los valores de los parametros que definen la ecuacién de la superficie.

Para la descripcion geométrica de millones de celdas repetidas, como es el caso
del maniqui tomografico que nosotros hemos usado en algunos de nuestros calculos,
se utiliza una caracteristica de MCNPX que es la repeticién de estructuras, que hace
posible describir una sola vez cualquier estructura que aparezca repetida a lo largo de la
geometria del problema. Para ello, el usuario puede especificar que una celda esté rellena
con un cierto universo. Un universo puede ser un conjunto de celdas o una red. Cada
universo tiene un numero identificativo, de forma que cada celda que pertenezca a ese
universo estd asociada a ese nimero. Las instrucciones de MCNPX relacionadas con la
repeticién de estructuras son LIKE m BUT, para hacer una celda equivalente a otra
excepto en alguna caracteristica, U, que especifica a qué universo pertenece la celda,
FILL | que especifica con qué universo se rellena una celda, TRCL, que define celdas
idénticas pero trasladadas en el espacio, y LAT, que sirve para definir una serie de
prismas.

Con la ayuda de estas instrucciones, definimos una red de prismas que cubra el total
del cuerpo. Cada una de las posiciones estd ocupada por un cubo del tamano del voxel
de la tomografia con un cierto universo en su interior. Todos los cubos son iguales,
salvo en el material que contienen, que sera el correspondiente al 6rgano identificado
en el proceso de segmentacion de las imédgenes. Usando la repeticion de estructuras,
cada véxel de la informacién anatémica segmentada esta relacionado con una celda, que
estd asociada a un numero de universo, que a su vez representa un cierto tejido.

Un ejemplo sencillo de maniqui tomografico seria el representado en la figura 1.2, que
ha sido modelado definiendo celdas cubicas que son llenadas del material adecuado que
simularia el tejido u érgano. Estas celdas pueden repetirse de acuerdo a la distribucién
espacial deseada hasta rellenar toda la geometria. Este tipo de construccién geométrica
es especialmente interesante para la descripcion de problemas en los que los objetos y
sus limites no se pueden definir mediante formulaciones geométricas sencillas. MCNPX
tiene capacidad suficiente para manejar geometrias descritas con un nimero enorme de

voxeles con unos tiempos y requisitos de memoria razonables.
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Figura 1.2: Repeticién de celdas para generar la geometria de un maniquf

Las caracteristicas que definen un érgano en MCNPX quedan definidas por los ma-
teriales que lo componen y se describen en un bloque de datos, mediante fracciones
atémicas o masicas de los elementos que lo forman, los cuales se identifican por un
nimero identificador ZZZAAA.ID, siendo ZZZ el ntimero atémico, AAA el méasico e ID
el identificador de la libreria de secciones eficaces. Asi, por ejemplo, el material m8, co-
rrespondiente en nuestras simulaciones a los rifiones, seria definido por los componentes
de la tabla 1.2.

Tabla 1.2: Materiales que componen el rifién junto con su porcentaje segin ICRU (1989).

Elementos
1001.60c  -0.103
6000.60c -0.132
7014.60c -0.03
8016.60c -0.724
11023.60c  -0.002
15031.60c  -0.002
16000.60c  -0.002
17000.60c  -0.002
19000.60c  -0.002
20000.60c  -0.001

El porcentaje de cada elemento que conforma el drgano corresponderia a: 10.3%
de 'H, 13.2% de C natural, 3% de N, 72.4% de 190, 0.2% de ?3Na, 0.2% de 3'P,
02% de S, 0.2% de Cl, 0.2% de K, y 0.1% de Ca, estos ultimos cuatro naturales.
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Los nimeros que acompanan al nimero atémico corresponden al nimero masico y son
necesarios para identificar el isétopo, que para transporte de fotones y electrones no
hace falta, pero si para neutrones. El signo negativo de la fraccion hace ver que se trata
de fracciones mésicas. El identificador 60 indica la librerfa ENDF para neutrones y la
letra “c” corresponde a tablas de datos para energias en el continuo. El valor de la

densidad del material se indica en la definicién de la celda.

1.5.2 Definicion de la fuente

Para definir la fuente, se utiliza la instruccién general SDEF. Un ejemplo para la simu-

lacién de una fuente de fotones seria:
SDEF X=D1 Y=D2 Z=D38 CEL=DJ PAR=2 ERG=D5

donde X, Y y Z son las coordenadas de la posicién de la fuente, CEL identifica la celda,
PAR es el pardmetro que indica el tipo de particula emitida por la fuente (PAR=2
significa fuente de fotones) y FRG es la energia de la particula emitida. Este parametro
puede tener un valor uinico o bien llevar asociada una cierta distribuciéon en la que
la variable puede tomar diferentes valores especificados por una distribucién SIi, con
probabilidades asociadas dadas en SP.

En nuestro caso particular, para simular las fuentes de electrones de los aceleradores
estudiados se ha supuesto una fuente uniformemente distribuida en la superficie nimero
1 de un cilindro de 0.05 cm de radio, ubicada a 100 cm del isocentro, y dirigida en
la direccion —z. La energia del haz es simulada mediante una funcién gaussiana con
determinados valores para el centroide y la FWHM (13.7729 y 0.96, respectivamente,
en el caso que se muestra). La instruccién completa que define la fuente seria:

SDEF POS= 0 0 100 SUR=1 RAD=D2 VEC=0 0 1 DIR=-1 ERG=D1 PAR=3

SP1 -4 0.96 13.7729

SI2 0 0.05

1.5.3 Reacciones (e,7), (7,n) y (n,y)

Particularmente para nuestros calculos, el transporte acoplado e-y-n es escencial y su uso
requiere de modelos detallados para cada una de las reacciones nucleares involucradas.
En las reacciones (e,y), la descripcién de la fisica del transporte de electrones se hace

mediante la instruccion PHYS:F, seguida de una serie de valores de los parametros:
PHYS:E EMAX IDES IPHOT IBAD ISTRG BNUM XNUM RNOK ENUM NUMB

donde EMAX es el valor méaximo de energia de los electrones, IDES controla la produc-
cion de electrones debido a fotones, IPHOT controla la produccién de fotones debida

a electrones, IBAD controla el tipo de distribucién angular Bremsstrahlung indicando
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si es detallada o simplificada, ISTRG especifica el tratamiento de pérdida continua de
energia del electrén en cada paso, como resultado de sus multiples colisiones individua-
les, BNUM, XNUM, RNOK y ENUM son parametros para introducir un cierto sesgo
para determinadas energias de los electrones o procesos de produccién de fotones, tales
como los fotones de Bremsstrahlung, los fotones de rayos X, los electrones knock-on y
la generacién de electrones secundarios y NUMB permite considerar la generacién de
radiaciéon de Bremsstrahlung en cada desplazamiento del electrén.

Para la reacciones (vy,n) se hace necesario el modelo de la fisica fotonuclear cuya des-
cripcién se hace con la instruccion PHYS:P, que lleva implicito el transporte detallado

de fotones:
PHYS:P EMCPF IDES NOCOH ISPN NODOP

donde EMCPF indica el limite superior de energia para el tratamiento detallado (por
encima de este valor se usa el modelo simple), IDES controla la generacién de electrones
debida a fotones si la fuente es de sélo electrones, NOCOH indica si se incluye el
scattering coherente, ISPN es el pardmetro de control de produccién de neutrones por
reacciones (y,n) y NODOP permite la inclusién del ensanchamiento Doppler en energias
debido a la velocidad de los electrones ligados.

La generacién de electrones en la interaccién de fotones con el medio debe controlarse
cuando se simula el transporte acoplado e-y-n. En general caben tres opciones: pueden
crearse electrones que seran almacenados para su posterior transporte; puede suponerse
la creacion de electrones, pero asumiendo que son inmediatamente absorbidos, con la
consiguiente emisién de fotones de Bremsstrahlung, y, por ultimo, puede suponerse que
no hay creacién de electrones y asumir un depésito local de energia.

La descripcién de la fisica del transporte de neutrones se hace mediante la instruccién

PHYS:N, seguida de los correspondientes pardmetros:
PHYS:N EMAX FEAN IUNR DNB TABL FISM RECL

donde EMAX es el valor maximo de energia de los neutrones, FAN es el valor limite de
energia del neutrén (para valores menores habra captura analdgica y para valores ma-
yores habra captura implicita), I[UNR controla el tratamiento de la resonancia, cuando
existan datos disponibles, DNB controla la produccién de neutrones retardados genera-
dos desde fisién, TABL controla el corte de la energia del neutrén, basado en la fisica del
problema, FISM controla la produccién de neutrones desde fision y RECL es el nimero
de iones ligeros (protones, deuterones, tritones, y alfas) que son creados en cada evento
de dispersion eléstica.

El tratamiento elegido para la fisica de las distintas particulas influira drasticamente
en el tiempo de ejecucién de la simulacién, especialmente cuando se selecciona el trans-

porte de electrones, que puede resultar en un tiempo de calculo 40 veces mayor que
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cuando sélo se realiza el transporte de fotones. A la hora de elegir el tipo de simulacién,
en general, hay que valorar si el esfuerzo del calculo revierte en una mejor estimacion
de la magnitud que queremos evaluar o no.

La instruccién MODE se utiliza seguida del indicador de la/s particula/s para es-
pecificar qué particulas son transportadas; por ejemplo, MODE N,P,E indica que las

Unicas particulas que transportamos son neutrones, fotones y electrones.

1.5.4 Librerias de secciones eficaces

La informacion de las secciones eficaces se organiza en librerias de datos que se localizan
en el mismo directorio que el fichero XSDIR. Este fichero tiene formato ASCII y en el
se recogen todas las tablas de datos disponibles para cada is6topo y se indica dénde
encontrarlas. Si no se especifica la libreria a utilizar, el programa usard la primera que
encuentra en el fichero XSDIR.

1.5.5 Resultados producidos por el cédigo

Los tres estimadores que hemos usado en este trabajo, se han definido previamente. El
primero es el tally F4 con el que se ha evaluado la fluencia de fotones alrededor del
maniqui, al igual que el espectro en 6rganos. En segundo lugar, se ha utilizado el tally
F5 para estimar la fluencia en detectores y el espectro de neutrones; ademas ha servido
para optimizar la geometria de contaje. El tally F6 se ha utilizado para obtener la dosis
debida a neutrones y fotones en los maniquies usados.

La instruccién del estimador F4 se especifica mediante el comando:
F4:pl C1 C2 ...

donde pl hace referencia al tipo de particula y Ci es la celda sobre la que se evalia la
fluencia de particulas. Este tally se puede modificar con el comando En (donde n hace
referencia al nimero del tally al que se aplica) para introducir los intervalos energéticos
de interés.

La instruccién del estimador F5 se especifica mediante el comando:
F5:pl XY ZR..

donde X Y Z son coordenadas de posicién del detector y R es el radio del anillo o esfera
que forma el detector. Este tally se modifica con los comandos En y FTn para introducir
los intervalos energéticos y el ensanchamiento gaussiano necesarios para reproducir la
respuesta fisica del detector.

La instruccién del estimador F6 se especifica mediante el comando:
F6:pl C1 C2 ..

donde (% es la celda sobre la que se evalda el kerma asociado al tipo de particula.
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1.5.6 Reduccién de varianza

Son multiples las técnicas de reduccién de varianza usadas por MCNPX para mejorar
los resultados. En nuestros calculos sélo un par de ellas fueron usadas.
La primera es la definicién de regiones de céalculo mediante la opcién IMP, usada

para terminar la historia de una particula, y que tiene el siguiente formato:
IMP:pl C1 C2... Cn

donde (i corresponde a la celda de célculo, cuya inclusién se hace mediante 0/1. Esta
opcién es aplicada principalmente a problemas de transporte acoplado en el que se
debe especificar de manera independiente la IMP en cada celda y para cada una de las
particulas.

La segunda es FLPT, usada para establecer la energia minima hasta la cual es

transportada cada particula y que tiene el siguiente formato:
ELPT:pl E1 E2... En

donde Ei indica la energia de corte correspondiente a la particula pl en la correspon-
diente celda de célculo. Si se incluye esta opcién se debe especificar el corte de energia
para todas y cada una de las celdas involucradas en la geometria y para cada una de

las particulas.

1.5.7 Numero de historias

La instruccién que impone el nimero de historias a simular es NPS y tiene el siguiente

formato:
NPS N

donde N indica ese numero. En nuestras simulaciones y para todos los casos se ha
simulado un total de 5 x 10'° historias, suficiente para obtener incertidumbres inferiores
al 5%.

1.5.8 Ejecucion

Antes de iniciar la ejecucién, la geometria se puede verificar usando el programa VISED,
suministrado con el cédigo, con el visor de geometria del propio cddigo o, si la geometria
es muy compleja, con el programa SABRINA. En algunos casos, como ocurre en este
trabajo, suele ser imposible ver la geometria completa, asi que sélo pueden visualizarse
los diferentes planos 2D con el visor del codigo, con lo que se puede comprobar que el
conjunto maniqui-sistema de deteccién se ha descrito de forma adecuada y sin errores

de solapamientos o volimenes sin definir.
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SABRINA y VISED utilizan el mismo fichero de entrada que MCNPX y propor-
cionan una vista tridimensional de la geometria del problema. Otro de los programas
que son utilizados para la visualizaciéon y construccion de geometrias para MCNPX es
MCAM.

Es conveniente realizar una primera ejecucién de control con un numero bajo de
historias para, en primer lugar, comprobar que no hay errores en la definicién del pro-
blema y, en segundo lugar, tener una estimacién del tiempo de calculo requerido para
obtener una cierta precision en el resultado. Si el tiempo es muy elevado, es conveniente
revisar el problema e introducir alguna técnica de reduccién de varianza que mejore la

eficiencia de célculo.






Capitulo 2

Dosimetria fisica

En este capitulo, se describe el estudio dosimétrico realizado en un maniqui de tejido
equivalente al tejido humano (tejido ICRU), para la radiacién de los neutrones produ-
cidos por aceleradores de uso clinico de alta energia (10, 15, 18 y 20 MeV), que son
utilizados para tratamientos de teleterapia. En particular se evalda la fluencia, el espec-
tro de energia, la dosis absorbida, y el equivalente de dosis debida a fotoneutrones, en
diferentes puntos del maniqui, dentro y fuera del campo de tratamiento. Los resultados
derivados de los estudios hechos en este capitulo han dado lugar al trabajo Martinez
et al. (2010a).

2.1 Maniqui ICRU

El maniqui usado en este estudio corresponde a tejido ICRU (ICRU, 1989), tiene di-
mensiones 100 x 50 x 30 cm? y estd compuesto por 10.1% de H, 11.1% de C, 2.6 % de
Ny 76.2% de O. En algunos de nuestros cédlculos este maniqui simula al paciente. La
figura 2.1 muestra esquematicamente la mitad de este maniqui, tal y como se utiliza en
las simulaciones.

En gris oscuro, aparecen las celdas en las que se han llevado a cabo las determina-
ciones que como vemos son todas las del eje y las situadas en posiciones trasversales
fuera del eje, entre 0 y 48 cm, y a 0.1, 5.5, 10.5 y 17.1 cm de profundidad. Con el fin de
mejorar la estadistica, la distribucion de las celdas con la profundidad en el eje del haz
de radiacién aumenta proporcionalmente con la profundidad, desde 2.0x2.0x0.1 cm?,
en la superficie, hasta 2.0x2.0x2.4 cm?, a 30 cm de profundidad. En todos los casos

este maniqui se situé de manera que la distancia fuente superficie fue de 100 cm.

2.2 Descripcion de los aceleradores

En este trabajo han sido estudiadas tres marcas de aceleradores. Los modelos simulados

corresponden a los aceleradores Varian Clinac 2100 C/D para las configuraciones de 10,
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z

Figura 2.1: Esquema del maniqui ICRU indicando la posicién de las celdas en direccién al eje
de radiacién z y posicién de celdas fuera del eje y.

15, 18, y 20 MV, un Elekta Inor de 15 MV, un Elekta SL25 de 18 MV, un Siemens
KDS de 18 MV y la configuracion de electrones del acelerador Siemens KDS, para 18
MeV. Las geometrias fueron construidas de acuerdo con las especificaciones técnicas
de los fabricantes y siguiendo algunas recomendaciones de trabajos previos. Tanto las
mordazas como el sistema multilaminas (MLC), fueron ajustados en todos los casos
hasta conseguir un campo de tratamiento de 10 x 10 cm?, con el que se realizaron todas

las simulaciones.

Las diferencias entre marcas de aceleradores estan relacionadas, principalmente, con
los materiales usados en la construccién de cada una de las partes que integran el ca-
bezal, como el blanco para la producciéon de rayos X, que normalmente va incrustado
dentro de un material envolvente que por lo general es Cu, el filtro o filtros aplana-
dores, pues algunos modelos de los estudiados aqui integran un doble filtro aplanador
construido por materiales diferentes segiin la marca, el MLC y las mordazas, que sue-
len ser construidas de W, y el blindaje exterior, que usualmente suele ser de Pb y Fe.
Todos estos componentes, algunos en mayor proporcién que otros, son responsables de
la produccién de neutrones en el cabezal del acelerador. Los materiales que componen
cada uno de estos elementos y sus densidades para los aceleradores estudiados aqui se

encuentran resumidos en la tabla 2.1.

Los materiales usados en la construcciéon de éstos componentes juegan un papel
importante en la producciéon de neutrones en los diferentes modelos de aceleradores

lineales. La evaluacion de esta producciéon no puede despreciarse si se tiene en cuenta



Tabla 2.1: Materiales de los elementos que componen los diferentes cabezales de los aceleradores estudiados junto con su porcentaje y densidad.

Siemens KDS

Elekta Inor  Elekta SL25

Varian Clinac

18 MV 1MV 18 MV 15 MV 18 MV 20 MV
blanco materiales Au W/Re W/Ni/Fe W
composicién [ %] 100 90/10 95/3.75/1.25 100
densidad [g cm ™3] 19.3 19.4 18.0 19.3
envolvente materiales Cu Cu Cu
del blanco composicién [ %] 100 100 100
densidad [g cm ™3] 8.96 8.96 8.96
colimador materiales W W/Ni/Fe Pb/Sb W
primario composicién [ %] 100 95/3.75/1.25 96/4 100
densidad [g cm ™3] 19.3 18.0 11.12 19.3
filtro materials Cr/Fe/Ni Cr/Ni/Fe W Ta/Fe
aplanador composicién [ %] 18/74/8 18/74/8 100 -
densidad [g cm ™3] 8.03 8.03 19.3 16.65/7.874
colimador materiales W W/Ni/Fe Pb/Sb W
secundario composicién [ %] 100 95/3.75/1.25 96/4 100
densidad [g cm~?] 19.3 18.0 11.12 19.3
MLC materiales W/Ni/Fe Pb/Sb W
composicién [ %] 95/3.75/1.25 96/4 100
densidad [g cm ™3] 18.0 11.12 19.3
mordazas materiales W W/Ni/Fe Pb/Sb W
composicién [ %] 100 95/3.75/1.25 96/4 100
densidad [g cm™?] 19.3 18.0 11.12 19.3

saJopeJa[ade so[ ap uorddrIdsa(J Z°Z
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que estos equipos producen del orden de 10'? neutrones por Gy de tratamiento (Followill
et al., 2003). Por otro lado se ha de mostrado en estudios anteriores (Mao et al., 1997;
Pena et al., 2005; Becker et al., 2007; Ma et al., 2008; Kry et al., 2008) que efectivamente
los materiales usados definen la producciéon neutrénica por su respectivo umbral a las
reacciones fotonucleares. Por ejemplo, se observa que los modelos Varian usan para la
construccion de los elementos del cabezal (ver tabla 2.1) materiales con Z mas elevados
que los utilizados por los demas modelos. Este aspecto se vera reflejado en la produccién
de neutrones en los diferentes cabezales.

El mecanismo que permite la generacién de neutrones es principalmente la reaccién
(v,n), que depende de la energia incidente de los fotones sobre estos materiales. El
umbral de energia del fotén incidente para que se produzca este tipo de reaccién es
de 7.6, 6.2, 6.7, 13.1, 7.6 y 8.1 MeV para Ta, W, Pb, Al, Fe, y Au, respectivamente
(McCall et al., 1979), que son los principales componentes del blanco, filtro aplanador,
mordazas, sistemas MLC y blindajes de los diferentes equipos estudiados. Es decir que

el mecanismo de fotoproduccién estd plenamente garantizado para aceleradores con

Blanco
Colimador i Envolvente
Primario Blanco

Mordaza
Superior

energias mayores de 10 MV.

(@)

Filtro Superior

Filtro Inferior

Camara de
/ lonizacion

Inferior

Figura 2.2: Geometria con SABRINA de los aceleradores Elekta SL

En el panel (a) de la figura 2.2 se muestra la geometria de los aceleradores Elekta
Inor y Elekta SL25. En este caso, las geometrias de los dos equipos tienen las mismas
caracteristicas en cuanto a dimensiones de los distintos elementos; las diferencias se
encuentran en los materiales usados en la construccién del blanco, sistema MLC y

mordazas como se puede ver en la tabla 2.1. En el panel (b) de la figura 2.2 se muestran



2.2 Descripcion de los aceleradores 33

el blanco (de 1 mm de didmetro) y su envolvente junto con el sistema de doble filtro
aplanador, construidos de acero inoxidable.

Cada uno de los aceleradores estudiados requiere un proceso de sintonizacién previo,
con el fin de establecer la energia de los electrones incidentes adecuada para los calculos.
Este proceso se lleva a cabo mediante comparacion entre las curvas de porcentaje de
dosis en profundidad (PDD) simuladas y las experimentales, suministradas estas tltimas
por cada uno de los servicios de radiofisica de los hospitales en los que se encuentra el
respectivo modelo estudiado. Sin embargo, para los modelos Varian Clinac 2100 C/D
de 10 MV y 20 MV, que no fue posible conseguir los PDD experimentales.

El proceso comienza calculando para valores de la energia alrededor del valor de
energia nominal del acelerador. Para cada una de estas energias se calcula la magnitud
TPR20,10, que es la magnitud recomendada por los protocolos de dosimetria basados
tanto en patrones de kerma en aire como en patrones de dosis absorbida en agua (Schulz
et al., 1983; IPSM, 1990; TAEA, 2000). Esta magnitud se define como la razén de las
dosis absorbidas en el eje del haz a 20 cm y a 10 cm de profundidad en un maniqui de
agua, obtenidas con una distancia fuente detector constante de 100 cm y un tamano de
campo de 10x10 cm? en la posicién del detector. Una vez determinados los valores de
TPR20,10 para las energias consideradas se establece una recta de calibrado de la que es

posible obtener la energia de sintonizacion a partir del valor experimental de TPRag 10.
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Figura 2.3: Comparacién de los PDD calculados con MCNPX para los aceleradores Elekta Inor
de 15 MV (izquierda) y Elekta SL25 de 18 MV (derecha) con los medidos experimentalmente.

En la figura 2.3 se comparan los PDD experimentales, que fueron medidos en los
hospitales Ramén y Cajal de Madrid y Hospital Rio Hortega de Valladolid, con los
obtenidos tras la sintonizacién para los aceleradores Elekta Inor de 15 MV y SL25 de
18 MV. Como vemos el acuerdo es excelente.

A partir del PDD simulado se extrae el valor de la dosis maxima debida a fotones que
suministra el acelerador en la regién del build-up. En el caso de los aceleradores Elekta,
estos valores maximos son 6.06x10716 y 1.09x1071® Gy de fotones por electrén emitido,

y se encuentran a 3.0 y 3.2 cm de profundidad, respectivamente. Estas profundidades
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estdn en buen acuerdo con las establecidas en el BIR-25 (1996) para aceleradores de
estas energias. Los valores de dosis encontrados en el build-up son el valor de referencia
respecto del cual se expresa el equivalente de dosis debida a fotoneutrones.

Digamos, para terminar, que para los modelos Elekta, el haz de electrones incidente
sobre el blanco es simulado mediante una gaussiana de 13.77 MeV de valor medio y 0.8
MeV de FWHM para el Elekta Inor, y 16.1 MeV y 1.5 MeV, para el Elekta SL25.

(@) (b)
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Figura 2.4: Geometria con SABRINA del acelerador Siemens KDS, configuracién 18 MV de
fotones.

El siguiente acelerador estudiado es el Siemens Mevatron KDS. Como ya se ha dicho
antes, en este modelo se consideraron dos configuraciones, una para tratamientos con
fotones de 18 MV y otra para tratamientos con electrones de 18 MeV. Esta segunda
configuracién ha sido incluida para estudiar la produccién de neutrones en las configu-
raciones para tratamientos con electrones, ya que en estudios previos se ha concluido
que es muy baja frente a la produccién fotonuclear (Scott et al., 1955; NCRP-79, 1984;
Konefal et al., 2008).

En el acelerador Siemens KDS en la configuracién de 18 MV (figura 2.4), el haz de
electrones que impacta sobre el blanco (también de 1 mm de didmetro) se ha simula-
do mediante una gaussiana de 13.5 MeV de valor medio y 1.5 MeV de FWHM. Esta
energia es seleccionada, previa sintonizaciéon del acelerador mediante el PDD experi-
mental suministrado por el Hospital Universitario San Cecilio de Granada (figura 2.5).
Este modelo de acelerador no esta equipado con sistema MLC. La maxima dosis debida

a fotones que suministra este acelerador en la regién del build-up es de 4.48x1071% Gy
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de fotones por electrén emitido y se encuentra a 3.2 cm de profundidad.
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Figura 2.5: Comparacién del PDD calculado con MCNPX para el acelerador Siemens KDS de
18 MV y el medido experimentalmente.

En el panel (a) de la figura 2.4 se muestra la distribucién de los principales compo-
nentes del acelerador; en el panel (b) se muestran los componentes internos al colimador
primario que consta de un filtro aplanador de acero y estd provisto de un compensador
de aluminio, cuando se trabaja con altas energias.

La segunda configuracion estudiada para el acelerador Siemens KDS, que es la con-
figuracion para tratamientos con electrones de 18 MeV, puede verse en la figura 2.6.

El haz de electrones que impacta sobre la ventana de T1i, que tiene 1 mm de didmetro,
es simulado mediante una gaussiana de 18 MeV de valor medio y 1.2 MeV de FWHM.
La energia de sintonizacion fue fijada mediante el PDD experimental suministrado por
el Hospital Universitario San Cecilio de Granada, y su comparacién se muestra en la
figura 2.7. El proceso de sintonizacion es similar al seguido para las configuraciones de
fotones, pero ahora el pardmetro que se ha utilizado es Rgg. La méxima dosis debida a
electrones que suministra este acelerador en la regién del build-up es de 1.22x10~ Gy
de electrones por particula emitida, y se encuentra a 3.1 ¢cm de profundidad.

En el panel (a) de la figura 2.6 se muestran los principales componentes del acelera-
dor. A diferencia de las configuraciones de fotones, en las configuraciones de electrones
no hay blanco. En cambio este modelo cuenta con dos laminas de Ti refrigeradas con
agua sobre las que impacta el haz de electrones, una lamina dispersora de Au y una
segunda lamina dispersora de Al. Son precisamente éstos, y eventualmente las morda-
zas, los principales componentes que consideramos podrian generar la escasa produccién
neutrénica. En el panel (b) de la misma figura se muestran a mayor escala estos com-
ponentes.

El dltimo acelerador estudiado y uno de los mas comunmente encontrados con

energias duales de 6 y 15 MV o bien de 6 y 18 MV, es el acelerador Varian Clinac
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Figura 2.6: Geometria con SABRINA del acelerador Siemens KDS, configuracién 18 MeV de
electrones.
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Figura 2.7: Comparacién del PDD calculado con MCNPX para el acelerador Siemens KDS de
18 MeV y el medido experimentalmente.

2100 C/D. En la figura 2.8 se muestra la geometria correspondiente a las configura-
ciones de 10, 15, 18 y 20 MV de fotones. En este caso el haz de electrones que incide
sobre el blanco de 1 mm de didmetro es simulado, respectivamente, mediante un haz
monodireccional y monoenergético de 10.5, 15.04, 18.3 y 20.5 MeV. Estas energias se
obtienen en la sintonizacién de cada uno de los aceleradores, mediante comparacién con
los PDDs experimentales, que fueron suministrados por el Hospital Clinico Universi-

tario de Valladolid (para 15 MV) y por el Hospital Virgen de las Nieves de Granada
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Figura 2.8: Geometria con SABRINA de los aceleradores Varian Clinac 2100C/D.

(para 18 MV). Las energias de sintonizacién para los aceleradores de 10 y 20 MV fue-
ron tomadas de Mao et al. (1997), quienes simularon estos modelos. Las maximas dosis
debidas a fotones que suministran estos aceleradores en la regién del build-up son de
2.78x10716, 4.85x10716, 6.57x10716 v 1.18 x 1071 Gy de fotones por electrén emitido,
y se encuentran a 2.8, 3.0, 3.2, y 3.4 cm de profundidad, respectivamente, para las cuatro

configuraciones analizadas.

En la figura 2.9 se muestran los diferentes PDDs de sintonizacién para cada uno de

los aceleradores Varian estudiados.

Como vemos en el panel (a) de la figura 2.8, la geometria conserva las mismas dimen-
siones para las cuatro configuraciones estudiadas, excepto por los materiales usados en
los componentes (ver tabla 2.1). En el panel (b) se muestran, a mayor escala, el blanco y
su envolvente y el filtro aplanador. Estos aceleradores estan equipados de sistema MLC,

al igual que los modelos Elekta estudiados.

Es importante senalar en este caso que la geometria usada en las simulaciones fue
construida a partir de 93 cuerpos geométricos entre los que se incluyen conos, cilindros,
esferas, conos truncados, paralelepipedos, prismas triangulares, piramides triangulares,
y piramides cuadrangulares. Se incluyd, en algunas simulaciones, la cubierta de blindaje
del acelerador. Para los deméas modelos estudiados no fue posible conseguir datos rela-
tivos a las dimensiones de dicha cubierta, por lo que la cubierta exterior del blindaje
del Varian fue usada en el acelerador Elekta para el cdlculo del equivalente de dosis

ambiental y personal, considerando que los materiales usados por las diferentes marcas
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Figura 2.9: PDD calculados con MCNPX, para los aceleradores Varian Clinac 2100 C/D de 10,
15, 18, y 20 MV. Los correspondientes a 15 y 18 MV se comparan con los medidos experimen-
talmente.

para el blindaje del cabezal son similares. En lo que sigue hemos denominado geometrias
completas a aquéllas en las que se ha incluido esta cubierta de blindaje. Cuando no sea
asi nos referiremos a la correspondiente geometria como simplificada

El objetivo de estudiar geometrias completas y geometrias simplificadas obedece a los
planteamientos entorno al blindaje de los aceleradores ante la radiaciéon de neutrones.
Trabajos como el de Mao et al. (1997) establecen diferencias minimas en cuanto a
usar geometrias simplificadas y geometrias completas para el calculo de fotoneutrones.
Esto ha hecho que la mayoria de autores consideren geometrias simplificadas de los
aceleradores usados en este tipo de calculos (Ongaro et al., 2000; Lin et al., 2001; Chibani
v Ma, 2003; Zanini et al., 2004b; Pena et al., 2005; Barquero et al., 2005a; Mesbahi,
2006). En este trabajo, y aprovechando que se dispone de la geometria completa de los

aceleradores Varian Clinac 2100 C/D, hemos estudiado la influencia de la cubierta de

blindaje.

2.3 Simulacién Monte Carlo

Como ya se ha dicho antes, una vez llevada a cabo la sintonizaciéon de cada acelerador

se busca, a partir del PDD simulado, la profundidad a la cual se obtiene el méximo
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de dosis absorbida debida a fotones en la region del build-up. Este valor se utiliza de

referencia para expresar todos los calculos referidos aqui a dosimetria de neutrones.

2.3.1 Fluencia de neutrones en un maniqui de tejido ICRU
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Figura 2.10: Fluencia de neutrones por electrén emitido en funcién de la profundidad en el
maniqui de tejido ICRU, para cada uno de los aceleradores. z = 0 corresponde a la superficie
del maniqui.

En primer lugar se calculé la fluencia de neutrones debida a cada uno de los acele-
radores como funcién de la profundidad en el maniqui en el eje de radiacion.

En la figura 2.10 se muestran los resultados obtenidos para los seis aceleradores es-
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tudiados en este trabajo. Los cuadrados blancos corresponden a los aceleradores Varian,
los circulos negros a los aceleradores Elekta y los cfculos blancos al acelerador Siemens.
Los resultados han sido agrupados en cada panel de acuerdo a la energia. Como vemos,
la forma de la curva de fluencia en funcién de la profundidad en el maniqui es similar en
todos los aceleradores. Las diferencias entre ellos se han resumido en la tabla 2.2 donde
se muestran los maximos valores de fluencia, ¢max, vy la profundidad a la cual se alcanza
este maximo, dpyax. Como vemos, esta profundidad varia entre 2.03 y 2.55 cm en todos
los casos excepto para el Elekta SL25 de 18 MV para el cual el maximo se sitia en 3.61

Cc1m.

Tabla 2.2: Fluencia maxima, ¢nax v profundidad a la que se alcanza este maximo, dp,ax, para
los distintos LINACs estudiados.

¢max dmax

LINAC [neutrons - cm™2- electron™?] [cm]
Siemens KDS 18 MV 0.37-1078 2.20
Elekta Inor 15 MV 0.39-1078 2.55
Elekta SL25 18 MV 2.07-10~8 3.61
Varian Clinac 15 MV 1.46-1078 2.32
Varian Clinac 18 MV 3.25-1078 2.03
Varian Clinac 20 MV 5.30-10~8 2.22

La fluencia méxima de neutrones crece con la energia para los aceleradores del mismo
modelo. Como vemos, la fluencia méxima en el Varian de 20 MV es 1.6 veces mayor que
en el Varian de 18 MV y en el Varian de 18 MV y en éste es 2.2 veces mayor que en
el Varian de 15 MV. La diferencia es atiin mayor entre los Elekta, en los que la fluencia
maxima del SL25 es 5.3 veces mayor que la del Inor. Por otro lado, los modelos Varian
Clinac muestran una fluencia considerablemente mayor que la de los modelos Elekta y
Siemens de la misma energia. De hecho el méximo de fluencia del Varian Clinac de 18
MYV es 1.6 veces mayor que el del SL25 de 18 MV y 5.6 veces mayor que el encontrado
en el Siemens KDS de 18 MV. Para energias de 15 MV, la maxima fluencia encontrada

en el Varian Clinac es 3.7 veces mayor que la fluencia encontrada para el Elekta Inor.

La produccién de neutrones debida a fotones en cada acelerador parece estar vin-
culada a los elementos materiales del blanco y, en menor proporcién, a los restantes
elementos del cabezal. Como se observa en la tabla 2.1, el blanco en el caso de los Va-
rian Clinac es de W, en el Siemens KDS es de Au, mientras en los modelos Elekta es
una mezcla de W y otros elementos mas ligeros. Ademas, el filtro aplanador, tanto en el
KDS como en los modelos Elekta estan hechos de materiales mas ligeros que los filtros
de los Varian Clinac. Las mandibulas y multildiminas incluyen materiales pesados en

todas los linacs analizados.

Los neutrones emitidos desde el blanco presentan energias promedio de entre 1 y 1.5
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MeV. A estas energias, la probabilidad de captura de neutrones es insignificante y los
neutrones sufren principalmente colisiones elasticas (con hidrégeno), perdiendo energia
hasta que se convierten en neutrones térmicos. Debido a esto se produce un aumento
de la fluencia hasta alcanzar el maximo a una profundidad de entre 2-3 cm. Cuando
se alcanza este maximo, el espectro de neutrones estd més termalizado y empiezan a
desaparecer neutrones por procesos de captura, *N(n,p)!*C y 1H(n,’y)2H, mucho mé&s
probables a energias térmicas, y la fluencia se reduce monétonamente con la profundi-
dad. Se puede considerar que a partir de 2-3 cm de profundidad, en general, la fluencia
neta disminuye de forma moderada con un espesor de semireduccion de entre 7 y 10 cm;

sin embargo existe también una cierta dependencia de las dimensiones del maniqui.

100 I I I I I H
| —l— 18 MV, Varian Clinac 21EX
(Kry et al., 2009a)
80 . . —
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(este trabajo)

c\'_o‘ 60 ]
®
‘©
c

S 4 |
T

20 ]

0 x x x |7 OO ey

0 5 10 15 20 25 30

z [cm]

Figura 2.11: Comparacién de la fluencia de neutrones en un acelerador Varian Clinac 21EX
a 18 MV (Kry et al., 2009a) y la obtenida para un acelerador Varian Clinac 2100C/D, en este
estudio.

En la figura 2.11 se compara la fluencia para dos modelos diferentes de aceleradores,
de la misma marca, operados a 18 MV. Por un lado se muestran los resultados de Kry
et al. (2009a) para un acelerador Varian Clinac 21EX (cuadrados negros). Por otro, los
resultados que hemos obtenido aqui para el Varian Clinac 2100C/D. En ambos casos

los valores de fluencia estan normalizados con respecto al maximo.

El maniqui usado en los dos cédlculos es de tejido ICRU y de las mismas caracteristicas
geométricas y, como vemos, se tiene cierto acuerdo hasta 17 cm, pero; para puntos mas
profundos, préximos a la base del maniqui, se observa un aumento en la curva de Kry
et al. (2009a). Este hecho puede deberse a que en su simulacién se incluye la mesa de

tratamiento, pudiendo producirse retrodispersién de neutrones en la misma, que podrian
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contribuir a la fluencia total en la zona mas profunda del maniqui.

2.3.2 Maniqui ICRU como fuente de neutrones

Seguidamente hemos estudiado el comportamiento del maniqui ICRU como posible fuen-
te adicional de neutrones. El efecto puede ser estudiado si se calcula la fluencia de neu-
trones justo antes del maniqui y dentro del mismo. Para tal fin se ubica un detector
en aire a 10 cm de la superficie del maniqui, en el eje del haz, y otro a 1 ¢m dentro
del maniqui, también en el eje del haz. Este es el mecanismo seguido para el calculo en
todos los casos.

Los espectros de energia encontrados se muestran en la figura 2.12, en la que los his-
togramas con lineas continuas corresponden al espectro en aire, mientras los histogramas
con lineas punteadas corresponden al espectro dentro del tejido ICRU.

Podemos destacar algunos aspectos importantes. Se observa, en todos los casos, que
el pico mas acusado a alta energia corresponde al espectro de fluencia en aire. Este pico
se debe a los neutrones rapidos que son emitidos directamente desde el cabezal.

La energia de estos neutrones rapidos esta dentro del rango de energia de entre 0.1 y 2
MeV propuesto por NCRP-79 (1984) e ICRU-40 (1986), excepto en el caso del acelerador
Elekta SL25 de 18 MV, que emite neutrones significativamente més energéticos que los
demds aceleradores estudiados.

Se observa también que a bajas energias el pico térmico en tejido es mayor que
el pico térmico en aire, en todos los casos. Este comportamiento obedece al aumento
de neutrones térmicos que son originados por la interaccién de los neutrones rapidos
principalmente con el hidrégeno del maniqui. El intervalo de energia térmico puede
considerarse, segun la figura 2.12, entre 19 meV y 0.28 eV para todos los aceleradores
estudiados.

Entre estos dos picos descritos que presentan los espectros, aparecen los neutrones
epitérmicos, con energias entre 0.28 eV y 350 keV, tanto para aire como para tejido.

En general se observa que al pasar del aire al maniqui se produce, en todos los acele-
radores, una considerable disminucién de neutrones rapidos y el consiguiente aumento,
en todos los casos, tanto de neutrones térmicos como de neutrones epitérmicos. Se con-
cluye asi que el maniqui se comporta como una fuente directa de neutrones térmicos,
debido a su elevado contenido de 'H, exactamente el 11.1 % del total del maniqui ICRU,

con un umbral de produccién térmica de sélo 2.2 MeV (D’Errico et al., 2001).

2.3.3 Dosis absorbida debida a neutrones

Para matizar la “calidad” de la radiacién absorbida por el maniqui ICRU, se calculé el
kerma, que estima la radiacién absorbida por el medio si hay equilibrio de particulas

cargadas y que en adelante llamaremos dosis absorbida, D(z).
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Figura 2.12: Espectro energético de los neutrones en aire, a 1 cm por encima del maniqui (lineas
continuas) y, a 1 cm dentro del maniqui (lineas de puntos).

La D(z) debida a neutrones se determiné para todos los aceleradores. Los valores
obtenidos para las distintas configuraciones se muestran en la figura 2.13. La dosis ab-
sorbida debida a neutrones en cada caso estd normalizada al maximo de dosis absorbida
debida a fotones (figura 2.10); sin embargo, se observa que la dosis absorbida es lige-
ramente mayor en el acelerador Varian Clinac de 18 MV que en el de 20 MV, aunque
la fluencia es mayor para este tltimo. Esto se debe a que los valores de dosis absorbida

debida a neutrones estdn normalizados al maximo de dosis absorbida debida a fotones.

Como podemos ver en la figura 2.13, en la superficie del maniqui, que simularia la
piel, la dosis absorbida para cada configuracién es diferente. En el caso del Varian de
15 MV es 6.2 veces mayor que para el Elekta Inor, en el caso del Varian de 18 MV es

1.7 veces mayor que para el Elekta SL25 y 7 veces mayor que para el Siemens KDS.
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Figura 2.13: Dosis absorbida debida a neutrones en funcién de la profundidad en tejido ICRU,
para los diferentes aceleradores. Los valores estdn normalizados al maximo de dosis absorbida
debida a fotones.

La dosis absorbida se reduce con la profundidad en todos los casos. Para caracte-
rizar esta reduccién, se ha determinado la profundidad en el tejido a la cual la dosis
absorbida se reduce en un 10 % con respecto al valor en piel. Para los modelos Varian,

esta profundidad es de ~ 9.5 cm. En el caso de los modelos Elekta muestran bastante
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diferencia: ~ 8.5 cm para el linac Inor y ~ 12.5 cm para el SL25. Por tltimo, para el
KDS se encontré que esa distancia es de ~ 10 cm.

Estas diferencias tan marcadas estan relacionadas, como venimos argumentando, con
los materiales de Z alto usados en la construccion de los principales componentes de los
equipos, lo que redunda en la mayor o menor generacién de reacciones fotonucleares.

La dosis absorbida disminuye exponencialmente en los primeros 15 cm en todos
los casos, confirmando que, en un tratamiento convencional con un acelerador lineal,
los O6rganos que estén mas cerca de la superficie recibirdn una mayor dosis debida a

neutrones que los érganos mas profundos.

2.3.4 Equivalente de dosis debido a neutrones.

Debido a que la cantidad de radiacién absorbida puede causar efectos biolégicos muy
diferentes, en funcion del tipo de particula o agente que produzca la radiacién, el valor
de la dosis absorbida D se suele multiplicar por los factores de calidad asociados a la
radiacion de neutrones, para hallar la equivalencia en energia absorbida debida a este
tipo de radiacién. La cantidad resultante se denomina equivalente de dosis, H.

El equivalente de dosis es la cantidad que realmente determina el dafio bioldgico al
tejido. Los célculos de H son expresados en uSv-UM™!, es decir, relativos a la maxima
dosis absorbida debida a fotones que suministra cada acelerador en la region del build-up
y luego convertidos a Unidades Monitor (UM), siendo 1 UM= 1 c¢Gy. De acuerdo con
Kry et al. (2009a), tenemos:

H=Y D(E)-Qu(E), (2.1)
E

donde D (F) es la dosis absorbida en tejido, debida a neutrones y calculada a partir del
tally 6 de MCNPX, y Qn (E) es el factor de calidad para neutrones de energia F, en el
medio material correspondiente, en nuestro caso tejido ICRU (Siebert and Schuhmacher,
1995).

Igualmente H puede calcularse a partir del espectro de fluencia mediante

H=> &(E)-k(E)- Qu(E), (2.2)
E

donde @ (E), es la fluencia de neutrones, calculada mediante tally 4 de MCNPX, k(E)
es el factor de kerma para neutrones de energia E en tejido, calculados por Caswell et al.
(1980), y Qn () son los factores de calidad para H, C, N, y O, calculados por (Siebert
and Schuhmacher, 1995). El producto ® (E) - k(E), representa la dosis absorbida D (E).

En la figura 2.14, se muestran los valores del equivalente de dosis calculados para
los aceleradores estudiados, calculados con la ecuacién (2.1). Si consideramos la celda

de la superficie de dimensiones 2.0x2.0x0.1 cm?, que simularfa la piel de espesor 0.1
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Figura 2.14: Equivalente de dosis por unidad monitor en funcién de la profundidad segin la
direccién del haz incidente.

cm, podemos calcular el equivalente dosis que recibiria esta pequena porcion de tejido
debido a cada acelerador que es 5.49, 7.34, 26.71, 33.01, 47.8 y 57.4 puSv/UM para los
equipos Elekta Inor, Siemens KDS, Elekta SL25 Varian Clinac de 15, 20 y 18 MV,

respectivamente. Como puede verse el mayor valor corresponde al acelerador Varian
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Clinac de 18 MV y el menor al Elekta Inor seguido del acelerador Siemens KDS. Se
observa ademas que H (z) disminuye apreciablemente después de 20 cm de profundidad
en todos los casos.

El comportamiento mostrado por H(z) en funcién de la profundidad en el mani-
qui sugiere una dependencia exponencial, lo que permite ajustar a los datos una funcién

de la forma:

H(z) = Hpexp(—X\-2z), (2.3)

donde Hj es el maximo del equivalente de dosis en superficie y z indica la profundidad.
Los resultados obtenidos de este ajuste se resumen en la tabla 2.3.

Un primer aspecto importante que merece senalar es el hecho de que los valores de
\ son bastante similares en todos los casos, oscilando entre 0.178 y 0.263 cm™'. Ambos
coeficientes Hy y A dependen del espectro primario de neutrones que se producen en
primera generacién en el blanco y en el filtro aplanador de cada equipo por reacciones
foton-neutrén, que a su vez depende de la energia de los electrones que inciden en
el blanco y desde luego de los componentes del blanco. El coeficiente A depende de
los fendémenos de interaccién de estos neutrones primarios con el tejido ICRU, siendo

predominante la dispersién elastica con hidrégeno.

Tabla 2.3: Valores de los parametros de ajuste de la funcién 2.3 obtenidos para el equivalente
de dosis correspondiente a cada uno de los linacs analizados en este trabajo. Se indica también
x2por grado de libertad.

Ho [uGy - (UM)~'] X fem™'] X

Varian Clinac 15 MV 37.0+0.9 0.2634+0.007 1.45
Elekta Inor 15 MV 6.3+0.2 0.26+0.01 1.18
Varian Clinac 18 MV 64.0 £1.0 0.251+0.004 1.52
Elekta SL25 18 MV 31.0+0.9 0.178+0.006 2.26
Siemens KDS 18 MV 8.5+0.3 0.224+£0.009 0.95
Varian Clinac 20 MV 54.5+1.3 0.2424 0.006 2.81

La seccion eficaz de colisién elastica del hidrogeno con los neutrones depende de
forma inversa de la energfa de éstos, siendo de 0.3 cm™! para 1 MeV y entre 0.1 y 0.2
cm~! para 3 MeV. Obsérvese la similitud de éstos valores con el coeficiente A mostrado
en los ajustes para todas las curvas en la tabla 2.3.

En la figura 2.15 se comparan los equivalentes de dosis en profundidad obtenidos
para tres aceleradores Varian operando a 18 MV: el Clinac 2100 C/D estudiado por
nosotros, el Clinac 21EX considerado por Kry et al. (2009a) y un Varian genérico simu-
lado por D’Errico et al. (2001) mediante un haz monoenergético de neutrones incidiendo

perpendicularmente en agua. Aqui los valores de H(z) se han normalizado al maximo,
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Hphax. Como vemos, nuestros resultados (cuadrados blancos) estan ligeramente por en-

cima de los de los otros autores en la zona de profundidad intermedia, entre 5 y 10 cm,

aproximadamente.
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Figura 2.15: Comparacion del equivalente de dosis normalizado al méximo, debido a neutrones
calculado en este trabajo, con los resultados publicados por D’Errico et al. (2001) y Kry et al.
(2009a).

Estas diferencias pueden estar relacionadas con los siguientes aspectos. El acelerador
estudiado por Kry et al. (2009a) es un Varian Clinac 21EX, equipado con un MLC
Milenium de 120 laminas. En nuestro caso, el MLC es uno de 80 laminas. Pero ademaés
de esta diferencia, la energia de sintonizacién obtenida por Kry et al. (2009a) fue de 18.0
MeV, que difiere de la fijada en nuestro caso (18.3 MeV). Esta diferencia en la energia
de los electrones iniciales produce variaciones en la dosis absorbida debida a fotones vy,
mas concretamente, en su valor en el isocentro, lo que, como ya se ha visto antes, puede
dar lugar a diferencias en los valores de H.

Las diferencias con el calculo de D’Errico et al. (2001) son mds evidentes ya que estos
autores, como se ha indicado, consideran un haz monoenergético de neutrones de 0.24
MeV incidiendo sobre agua. Tanto el hecho de que el material de maniquf sea diferente,
como el que no se haya considerado el espectro real de los neutrones incidentes en él,
son aspectos muy relevantes.

Analizamos ahora el perfil de H fuera del eje del haz. Esto es importante debido a
que, en un tratamiento real, el paciente recibe radiacion neutrénica en todo el cuerpo,
como se mostrard en el siguiente capitulo. En la figura 2.16 se muestran los resultados

de los perfiles del equivalente de dosis como funcién de la distancia desde el eje central, a
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Figura 2.16: Perfiles de H a profundidades de 0.1 (cuadrados blancos), 5.5 (cuadrados oscuros),
10.5 (circulos blancos) y 15.3 (circulos oscuros) ¢cm dentro del maniqui, en direccién transversal
al eje del haz.

profundidades de 0.1 (cuadrados blancos), 5.5 (cuadrados oscuros), 10.5 (circulos blan-
cos) y 15.3 (circulos oscuros) cm en el maniqui ICRU y para los diferentes aceleradores
estudiados.

En todos los casos se observa una tendencia general: el equivalente de dosis se reduce
rapidamente en unos pocos centimetros de distancia desde el eje del haz, hasta alcanzar
cierta uniformidad. La regién en la cual se produce dicha reduccién depende del tipo
de acelerador, pero estd fundamentalmente relacionada con el tamano de campo de
radiacién. En efecto una parte importante de H es trasferida por neutrones con energias
entre 200 keV y la maxima energia disponible, 1-3 MeV. Para distancias mayores a 5
cm fuera del eje del haz (recordemos que nuestro campo de radiacién es de 10 x 10 cm?),

los neutrones no llegan directamente al maniqui, sino que deben atravesar las mordazas
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y en general el blindaje. Esto produce una reducciéon de su energia que dependerd de
los materiales componentes del cabezal y de la distancia que deben atravesar dentro de
estos materiales.

En el caso de los aceleradores Elekta, el equivalente de dosis se incrementa a dis-
tancias superiores a 30 cm fuera del eje, lo que no ocurre en los demas aceleradores, al
menos con tanta claridad. Cabe sefialar aqui que los linacs Elekta analizados presentan
un doble filtro aplanador, a lo que se suma también el hecho de que una parte de su
sistema de colimacién secundario estd orientado perpendicularmente al eje de radiacién
(ver figura 2.2), lo que no ocurre con los deméds equipos.

Digamos para terminar que el equivalente de dosis tiende a ser mucho més uniforme y
mas pequeno cuando la profundidad en el maniqui crece. Este es un aspecto importante

que debe tenerse en cuenta para el calculo de los equivalentes de dosis en érganos.

2.3.5 Comparaciéon de simulaciones y medidas experimentales

Si analizamos los calculos Monte Carlo y las mediciones experimentales se observan
diferencias que pueden explicarse si se tienen en cuenta los grandes problemas existentes
a la hora de medir la fluencia de neutrones. La sensibilidad de los detectores empleados
depende considerablemente de la energia de los neutrones y ello influye notablemente
en la determinacion experimental del equivalente de dosis H.

En la figura 2.17 se comparan mediciones experimentales de H realizadas con detec-
tores de burbuja y detectores de trazas CR-39 por D’Errico et al. (1998b, 2001) y por
Lin et al. (2007) en agua, con célculos Monte Carlo del equivalente de dosis en funcién
de la profundidad en la direccién del eje central. En el panel inferior se muestran los
resultados para aceleradores de 18 MV junto con los resultados obtenidos en nuestros
calculos para los aceleradores Varian Clinac, Elekta SL25 y Siemens KDS y en el panel
superior los correspondientes a los aceleradores de 15 MV.

Para el acelerador Siemens Primus de 15 MV se observa que las medidas de Lin
et al. (2007) en superficie son similares a los resultados de los cdlculos hechos para el
Varian Clinac de 15 MV de este trabajo; sin embargo, con el aumento de la profundidad,
estos resultados experimentales presentan valores muy superiores a los obtenidos por
D’Errico et al. (1998b, 2001), que son algo més consistentes con los calculos Monte Carlo
realizados en este trabajo, sobre todo para 15 MV.

Esta es la situacion general para todos los sistemas de medida empleados sin que se
tenga a la fecha el detector ideal que pueda dar respuesta en todo el rango de energia
deseado. Es aqui donde Monte Carlo una vez més se convierte en la herramienta ade-
cuada para este tipo de estudios.

En la figura 2.18 comparamos los perfiles del equivalente de dosis H(y) medidos con
los calculados en este estudio, en funcién de la distancia al eje de incidencia, y, para

varios aceleradores de 15 (panel superior) y 18 (panel inferior) MV.
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Figura 2.17: Equivalente de dosis H en funcién de la profundidad calculado en aceleradores de
15 y 18 MV, comparados con mediciones en un Siemens Primus de 15 MV (Lin et al., 2007),
en un Siemens KD2 de 15 MV (D’Errico et al. 2000), en un Varian Clinac 2100 C de 18 MV
(D’Errico et al., 2001) y en un CGR, Saturne de 18 MV (D’Errico et al., 1998b).

El comportamiento del perfil de H(y) es muy similar en todos los casos, con dismi-
nucién rapida en los primeros 10 c¢m, a partir de la cual se tienen pequenas variaciones,
excepto en los aceleradores Siemens KDS de 18 MV y Elekta INOR de 15 MV, debido

a su escasa produccién de fotoneutrones, segiin se ha demostrado anteriormente.

En el panel superior se observa alguna concordancia entre los resultados experimen-
tales para el acelerador Siemens Primus y los de las simulaciones correspondientes al
acelerador Varian Clinac analizado en este estudio. Esto hace pensar que los detecto-
res de burbuja BD-PND usados presentan respuestas aceptables en superficie, como lo
menciondramos antes, lo que no ocurre con los detectores de burbuja BDT usados en
profundidad para la medicién de neutrones térmicos por Lin et al. (2007). En general
se observa que a partir de los 10 cm fuera del eje, H(y) presenta pequenas variaciones,

comportamiento muy similar al encontrado en los perfiles estudiados en la figura 2.16.
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Figura 2.18: Perfiles del equivalente de dosis a z = 1 cm dentro del maniqui ICRU, como
funcién de la distancia trasversal y al eje del haz, para linacs de 15 y 18 MV, comparados con
mediciones para un Siemens Primus de 15 MV (Lin et al., 2007), para un Siemens KD2 de
15 MV (D’Errico et al., 2001), Varian Clinac 2100C de 18 MV (D’Errico et al., 2001) y CGR
Saturne de 18 MV (D’Errico et al., 1998b) y con los cdlculos para un Varian Clinac 21EX de 18
MV (Kry et al., 2009a).

2.3.6 Produccién de neutrones en aceleradores para tratamientos con

electrones

Hasta este punto hemos conseguido demostrar que la produccién de fotoneutrones en
ningin caso puede ser despreciada y que, ademas, estd condicionada al tipo o modelo
de acelerador usado y a la energia de operacion.

Con el objeto de comprobar y corroborar la escasa produccién de neutrones en
aceleradores usados para tratamientos con electrones, se ha hecho el mismo estudio que
el realizado para los aceleradores en configuracién de fotones para el acelerador Siemens
KDS en la configuracién de 18 MeV de electrones, siendo éste el tinico acelerador del

que se tienen datos relativos a su geometria (que ya ha sido descrita con detalle en la
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figura 2.6). El maniqui y todas las condiciones de simulacién fueron exactamente las
mismas usadas en las simulaciones con fotones.

Cabe esperar que el equivalente de dosis H en estas configuraciones sea muy pe-
queno, ya que la produccién de neutrones estd gobernada por las reacciones (e,n) cuya
probabilidad de ocurrencia es muy baja comparada con la reaccién (7, n); por lo tanto,
la produccién de neutrones en este caso se realiza también via reacciones (7, n), donde
ahora los fotones que intervienen son los producidos en las interacciones electrénicas
con los elementos del cabezal del acelerador. Se usé en este cdlculo un campo de 25x25
cm?; esto permitié analizar con més certeza las premisas planteadas, debido a que se
produce un aumento de H en la medida que el campo de tratamiento aumenta (Kry
et al., 2009a).
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Figura 2.19: Fluencia de neutrones en acelerador Siemens KDS de 18 MeV, comparada con la
fluencia de neutrones de los aceleradores Siemens KDS de 18 MV y Varian Clinac de 18 MV.

El primer estudio realizado consistié en calcular la fluencia de neutrones sobre el eje
del haz y en funcién de la profundidad en el maniqui. Los resultados encontrados son
comparables con los obtenidos para la configuracién de 18 MV de fotones del acelerador
Varian Clinac, como se observa en la figura 2.19. También se muestra en la misma grafica
la fluencia obtenida para la configuracién de 18 MV de fotones del Siemens KDS, que
como ya vimos es la mas baja de todos los aceleradores estudiados.

Este resultado no parece coherente con los planteamientos hechos, pues no se espera-
ba obtener una fluencia de neutrones tan elevada. Como vemos, la fluencia de neutrones
en superficie es hasta 10 veces superior a la fluencia en superficie del mismo acelerador
en 18 MV. Pero esto no es todo, ya que es importante conocer el espectro de energia
que tienen los neutrones generados.

En la figura 2.20 se comparan los espectros en aire y tejido producidos por el acele-
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rador en este modo de electrones. De los espectros podemos sacar algunas conclusiones
importantes. En primer lugar, el pico de alta energia es muy pequeno comparado con
el de los espectros obtenidos para los aceleradores en modo de fotones (ver figura 2.12).
El pico térmico en aire resulta mayor que el pico de altas energias en aire, contraria-
mente a lo que sucede con los espectros en el modo de fotones de todos los aceleradores
estudiados. Esto indica que casi la totalidad de neutrones que emergen del cabezal son

térmicos o epitérmicos, con una muy baja produccién de neutrones rapidos.
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Figura 2.20: Espectro de fluencia de neutrones por electrén emitido para acelerador Siemens
KDS operando en modo de electrones a 18 MeV.

El espectro en tejido presenta un pico de alta energia de muy baja fluencia, que
disminuye muy poco respecto al obtenido en aire debido a los pocos neutrones rapidos
que inciden. La fluencia de neutrones térmicos y epitérmicos se ve aumentada conside-
rablemente, observandose un pico acusado que podria dar lugar, al menos en principio,
a alguna aportacion de H en los tratamientos.

En este caso los neutrones se pueden estar generando principalmente en la lamina
dispersora de Au, cuya energia minima para que existan reacciones fotonucleares es de
8.1 MeV; sin embargo, las laminas de Ti que componen la ventana de entrada del haz
de electrones pueden estar haciendo un importante aporte en la produccion, si se tiene
en cuenta que con haces de electrones superiores a 14 MeV se consiguen reacciones
de foto-desintegracién en estos materiales (Scott et al., 1955; Sherwood y Turchinetz,
1962). También, aunque con escasa probabilidad de fotoproduccién, el filtro de Al hace
algin aporte a la produccién neutronica, para el que son necesarios fotones con energias
superiores a 13.1 MeV. Queda claro entonces con estos resultados, que la produccién
de neutrones es tan alta como la que se presenta en aceleradores de fotones, pero que
los neutrones generados aqui son mucho menos energéticos que los generados en los
aceleradores de fotones.

Para analizar la dosis que pueden estar impartiendo estos aceleradores, se calculo el
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Figura 2.21: Equivalente de dosis H(z), en tejido ICRU, debido a neutrones producidos en
acelerador Siemens KDS 18 MeV, comparado con los valores obtenidos para un acelerador
Elekta SL INOR de 15 MV.

H(z), en profundidad y en la direccién del eje central. La figura 2.21 muestra los resul-
tados obtenidos. Como comparacién se muestra la curva de H(z) del acelerador Elekta
Inor, que es el que menos equivalente de dosis produce. Tal como se puede apreciar,
los valores de H(z) correspondientes a este acelerador son muy inferiores a los de los
aceleradores para tratamientos con fotones.

Se puede concluir, por tanto, que la contribucién a la dosis que recibe el pacien-
te de los neutrones producidos en los aceleradores clinicos en modo de electrones es

practicamente despreciable.






Capitulo 3

Dosimetria clinica

En las dltimas décadas han ocurrido mejoras sustanciales en el campo de la radiote-
rapia, debido al desarrollo tecnolégico en imagen y equipos que permiten una mejor
distribucion de la dosis impartida a los pacientes. Pero también existe la preocupacién
por tener una mejor comprensiéon de los procesos radiobiolégicos, para tener control
local en los inaceptables efectos secundarios, ya que son y seguiran siendo de interés
para la comunidad cientifica y para la propia practica radioterapica. Las dosis debidas
a neutrones, que son recibidas por pacientes sometidos a tratamientos de radioterapia,
constituyen uno de los efectos secundarios que presenta especial interés debido al riesgo
de provocar en el paciente neoplasias secundarias a largo plazo (Barquero et al., 2005a;
Harrison, 2007; Kry et al., 2009b).

El c6digo MCNPX ha sido ampliamente utilizado para este tipo de célculos (Bar-
quero et al., 2005a; Chibani y Ma, 2003; Harrison, 2007; Kry et al., 2009a). En algunos
de estos trabajos no se utiliza en las simulaciones una descripcién detallada de los ele-
mentos del cabezal del acelerador, componentes que contribuyen a la produccién de
neutrones o la moderacién de los neutrones producidos; sélo son involucrados en las
geometrias los principales componentes como el blanco, mordazas, colimador primario,
filtros, y sistemas de colimacion, que son simulados como bloques a los que se atribuyen
las principales fuentes de fotoneutrones (Mao et al., 1997; Pena et al., 2005; Kry et al.,
2008; Ma et al., 2008).

Por otra parte, muchos de estos estudios simulan al paciente usando modelos antro-
pomorficos que se basan en simplificaciones de maniquies mateméaticos (Eckerman et al.,
1996, Olsher y Van Riper, 2005), para estimar la exposicién a neutrones en los pacientes.
Adicional a este hecho, s6lo se han venido calculando dosis absorbidas y equivalentes de
dosis en los 22 6rganos y tejidos considerados previamente por ICRP-103 (2007), para
la evaluacion de riesgos estocasticos.

En este trabajo se ha utilizado la geometria detallada del cabezal de uno de los
aceleradores lineales estudiados en el capitulo anterior, usado en un tratamiento de

radioterapia, junto con maniquies voxelizados que simulan de forma realista el cuerpo
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humano. Usando MCNPX, determinamos la dosis absorbida en todos los 6rganos de
referencia de dos maniquies, que representan a un hombre y a una mujer, sometidos a
un tratamiento pélvico con un acelerador Varian Clinac 2100C/D operado a 18 MV. La
dosis absorbida es usada para estimar posteriormente el equivalente de dosis en 6rganos.
Parte de los resultados presentados en este capitulo figuran en el trabajo Martinez et al.
(2010b).

3.1 Maniquies numéricos.

Dado que los equivalentes de dosis en los érganos del paciente no pueden ser medidos
de manera directa, se debe acudir a procedimientos alternativos. Uno de ellos es hacer
mediciones en maniquies construidos con materiales que simulan, con buena aproxi-
macién, la geometria y el tejido equivalente de cada uno de los érganos. Otro método
mas econdémico, y que ha demostrado ser muy eficaz, es la realizacién de cédlculos en
maniquies numéricos.

Un maniqui numérico (o computacional) es una representacién analitica de la anatomia
humana, que puede ser expresada mediante ciertas relaciones matematicas. El rango de
posibilidades va desde los maniquies simples con formas geométricas tipo esfera o ci-
lindro, hasta maniquies complejos que representan de forma realista las caracteristicas
anatomicas. Una revision de los maniquies usados en distintos campos de la medicina y
en proteccion radiolégica se presenta en ICRU-48 (1992).

El uso de maniquies numéricos ofrece algunas ventajas sobre los maniquies fisicos

convencionales usados en calibracién. De entre ellas cabe destacar:

1. Permite disponer de gran cantidad de maniquies sin los requisitos de espacio de

almacenaje y de coste econémico que conllevan los convencionales.
2. No implican el manejo de fuentes radiactivas.

3. Son facilmente intercambiables a la hora de hacer comparaciones entre laborato-

rios.

4. Pueden construirse directamente a partir de un individuo real, con un alto grado

de detalle, y asi tener maniquies personalizados adecuados a cada caso.

5. Pueden retocarse para estudiar el efecto sobre la calibraciéon de variaciones en la

densidad de los tejidos o en su tamaino.

6. Permiten cualquier patrén de distribuciéon de la radiacién, desde suponer una
distribuciéon homogénea, hasta localizarla en partes de 6rganos o considerar fuentes

puntuales.

Existen dos tipos de maniquies numéricos: los matemdticos y los tomogrdficos. Vea-

mos sus caracteristicas particulares.
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3.1.1 Maniquies matematicos

Es un tipo de maniqui que utiliza expresiones matemaéticas para representar superficies
planas, cilindricas, elipticas o esféricas, con las que se describen los 6rganos y tejidos.

La expresion cuadratica méas usada en estos modelos matematicos es del tipo:

2 2 2
(Y () (5 e
a b c

donde «, B, y v son constantes que valen 0 o 1 segin la forma geométrica que repre-

senten. El més conocido es el modelo desarrollado por Medical International Radiation
Dose Committee, cominmente llamado MIRD-5 (Snyder et al., 1978); se trata de un
maniqui adulto hermafrodita construido con fines dosimétricos y en el que se distin-
guen tres secciones principales: un cilindro eliptico que representa el torso, brazos y
caderas, conos truncados para las piernas y un cilindro eliptico para la cabeza y cuello.
Esta basado en un paciente de referencia de 70 kg de peso y 170 cm de altura. Este
maniqui tiene modelados mas de 40 érganos y tejidos, con tres materiales de distintas
densidades: hueso, tejido blando y pulmén.

Desarrollos posteriores resultaron en una serie de maniquies que derivaron del MIRD-
5, entre los que cabe senialar el de Rosenstein et al. (1979), Adam y Eva creados por
Kramer et al. (1982), el de Jones y Wall (1985), los de Cristy y Eckerman (1987), que
corresponden a un recién nacido, ninos de 1, 5, 10 y 15 afios y un adulto, y los de Jones
and Shrimpton (1991) y Hart et al. (1994). Una vista de un maniqui matemadtico se
muestra en la figura 3.1.

Las expresiones que describen los érganos de un maniqui matematico pueden in-
corporarse facilmente en un programa de simulacién y tanto sus dimensiones como sus
posiciones geométricas pueden ser variadas de manera sencilla. Su utilizacion en un c6di-
go de célculo conlleva unos requisitos minimos de memoria y de tiempo de cédlculo; sin
embargo, la complejidad del cuerpo humano dificilmente puede representarse mediante
el uso de ecuaciones matematicas.

En conclusién, los maniquies matemdticos sirven para representar al hombre de
referencia en cuanto a tamanos y volimenes medios de los 6rganos; sin embargo son

descripciones aproximadas y muy simplificadas del cuerpo humano.

3.1.2 Maniquies tomograficos.

Los maniquies tomograficos (o tipo voxel) se han desarrollado recientemente y se basan
en imagenes médicas de tomografia computarizada (TC), resonancia magnética (RM), o
combinacién de estas dos, para producir una representacién digital y tridimensional del
cuerpo humano a partir de imagenes de alta resolucion. Estos maniquies proporcionan
un alto grado de detalle y representan la anatomia humana con enorme precisién, lo

cual es muy importante en cdlculos de H en érganos de geometria irregular, como es el
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Figura 3.1: Maniqui matemadtico.

caso de radionucleidos emisores de fotones de baja energia depositados en érganos de
geometrias complejas, como la tiroides, que al ser fuertemente atenuados a su paso por
la materia, son muy dependientes de los detalles de la geometria del maniqui.

El proceso completo de construccion de un maniqui tomografico comprende tres

etapas:

e Adquisicién de las imégenes.
e Identificacién y segmentacion de érganos.

e Asignacion de las propiedades fisicas de los tejidos.

En la primera etapa se obtienen una serie de cortes contiguos a lo largo de un
eje con imagenes en dos dimensiones del cuerpo. La informacién se almacena en tantos
ficheros como cortes transversales, con las coordenadas (z, y) de cada dato. Los diferentes
niveles de grises de las imagenes representan las distintas densidades de los tejidos. Estos
ficheros estan en formato DICOM (Digital Imaging and Communication in Medicine),
que es el estandar usado en la comunidad médica para comunicacién e intercambio de
este tipo de imdgenes. Contienen también informacién sobre el nimero de pixeles, de

imagenes y otros datos relativos al paciente.



3.1 Maniquies numéricos. 61

Figura 3.2: Imédgenes de fusién PET-TC (izquierda) e imdgenes segmentadas (derecha).

La siguiente etapa es la discretizacién de la anatomia. A partir de las imagenes hay
que delinear las superficies y los 6rganos internos, que se diferencian por los distintos
tonos de grises de los tejidos. Mediante un proceso que se denomina segmentacién,
se relaciona cada véxel con el érgano al que pertenece y se le asigna un nimero de
identificacion de tejido; este identificador lleva asociadas unas propiedades de atenuacién
uniformes para todos los voxeles que conforman un érgano determinado. La figura 3.2,

muestra ejemplos de imagenes antes y después de la segmentacion.

El proceso de segmentacion se realiza con la ayuda de programas de procesado y
andlisis de imédgenes; en nuestro caso hemos usado el software ImageJ 1.40g, de libre

distribucién, con el que se siguieron una serie de pasos.

Los archivos DICOM de los maniquies MAX06 y FAX06, que nos proporcionaron
sus creadores (Kramer et al., 2006), se importaron en ImageJ, modificando la resolu-
cién de pixeles de las imédgenes en anchura y altura, ya que no se puede manipular el
maniqui con el tamano de voxel original por el elevado nimero de voxeles que contie-
ne. A continuacién, se modifica la profundidad de color mediante un escalado lineal a
256 niveles de gris, que proporciona una clara y buena imagen en la mayoria de los
casos. Seguidamente se selecciona un perimetro alrededor del objeto de interés para
eliminar estructuras exteriores (por ejemplo, sujeciones del cuerpo a la hora de tomar
las imédgenes de TC). Mediante la funcién Histogram se muestran los niveles de grises
que aparecen en la imagen y el niimero de pixeles que se corresponden con cada uno de
esos niveles. Se ajustan el brillo y el contraste de la imagen para mejorar la calidad de

la misma y se seleccionan rangos de grises, asignando un color homogéneo a todos los
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Figura 3.3: Ejemplo de tratamiento con ImageJ. Se muestra un corte a la altura del pecho del
maniqui FAX06 usado en este trabajo.

voxeles cuyo gris original estd en el rango definido. La figura 3.3 muestra un ejemplo de
la segementacion del maniqui FAX06.

Finalmente, las imagenes se guardan como una pila en formato TIFF para poder vi-
sualizarlas. El resultado también se guarda como fichero ASCII para poder manipularlo
y convertirlo a una entrada valida para el codigo MCNPX. En la figura 3.4, se muestran
cortes transversales de los maniquies FAX06 (mujer) y MAX06 (hombre), usados en
este trabajo.

Los primeros modelos del cuerpo humano construidos a partir de TC se usaron con
fines médicos (Gibbs et al., 1984; Williams et al., 1986). En la bibliografia se pueden
encontrar distintos maniquies tomograficos, que han venido evolucionando de la mano
de los métodos de adquisiciéon de imagenes. A continuacién se indican algunos de los
mas relevantes.

El maniqui de Zubal et al. (1994) fue generado a partir de imégenes de TC y RM de
un hombre de peso y dimensiones similares al hombre de referencia definido en ICRP
(2003a), que tiene 176 cm de altura y 73 kg de peso. El tamano de véxel es de 4 x 4 x 4
mm? y el maniqui consta de casi 4 millones de véxeles.

El maniqui Norman (Jones, 1998) fue creado originalmente para estudios en campos
electromagnéticos. Se generd a partir de imédgenes de RM de un hombre y se dimen-
siono para ajustarse al tamano del hombre de referencia. Esta descrito por unos 8 mi-
llones de voxeles cibicos de 2 mm de lado. La informacién del maniqui ocupa alrededor
de 36 MByte.

La coleccién de maniquies del GSF (Instituto de Radioproteccién Aleman) (Zankl y
Wittmann, 2001; Petoussi-Henss et al., 2002) se desarrollé a partir de TCs de individuos

reales. Incluye dos maniquies pediatricos y cinco adultos de ambos sexos con diferentes
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Figura 3.4: Cortes transversales con ImageJ del maniqui de mujer (FAX06), a la izquierda, y
del de hombre (MAXO06), a la derecha, usados en este trabajo.

edades y estaturas. El tamafo de véxel de estos maniquies varfa entre 3 y 35 mm? y el
detalle en cuanto a ntmero de érganos representados también es diferente.

El maniqui VIP-MAN (Xu et al., 2000) fue construido a partir de imagenes de TC,
RM vy fotografias en color obtenidas de la biblioteca de imagenes médicas del proyecto
Visible Human Project. Cuenta con una resolucién de 0.33 mm x 0.33 mm X 1 mm y

un total de 3.7 billones de véxeles.

3.1.3 Caracteristicas de los maniquies MAX06 y FAX06

Los maniquies tomograficos utilizados en la realizacién de este trabajo son el MAX06 y
el FAX06, maniquies a los cuales se han venido introduciendo mejoras hasta las versiones
mas recientes (Kramer et al., 2006). Se trata de actualizaciones de los maniquies MAX

y FAX, creados por ellos mismos. El tamano original de los archivos en formato TIF
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Tabla 3.1: Parte A. Composicién de los tejidos elementales usados en los maniquies MAX06 y FAX06 basados en ICRU (1989).

Atomo H C N (0] Na P S Cl K Ca Mg Fe Ar
Organo (%] [%] [%] (%] (%] [%] (% [%] (%] (%] [%] [%] [%]
Piel 10 20.4 4.2 64.5 0.2 0.1 0.2 0.3 0.1 - - - —
Hueso Cortical Columna 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso (Costillas+Claviculas+Esternén+ Escdpula) 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 02 - -
Hueso Cortical Pelvis 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - —
Corazoén 10.4 13.9 2.9 71.8 0.1 0.2 0.2 0.2 0.3 - - - -
Musculo 10.2 14.3 3.4 71 0.1 0.2 0.3 0.1 0.4 - - - —
Conducto Nasal Anterior - 0.0124 75.5268 23.1781 - - - - - - - - 1.2827
Higado 10.3 18.6 2.8 67.1 0.2 0.2 0.3 0.2 0.3 - - - -
Rinones 10.3 13.2 3 72.4 0.2 0.2 0.2 02 0.2 0.1 - - -
Faringe 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Eséfago 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Conducto Nasal Posterior — 0.0124 75.5268 23.1781 — — — - — — - — 1.2827
Intestino Delgado (Contenido) 10.5  25.6 2.7 60.2 0.1 02 03 02 02 - - - -
Laringe 9.6 9.9 2.2 74.4 0.5 2.2 0.9 0.3 - - - - -
Cavidad Oral — 0.0124 75.5268 23.1781 — — — - — — - — 1.2827
Tejido Adiposo 11.4 59.8 0.7 27.8 0.1 - 0.1 0.1 - - - - -
Gas 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Timo 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - —
Bazo 10.3 11.3 3.2 74.1 0.1 0.3 0.2 0.2 0.3 - - - -
Vejiga Urinaria (Contenido) 10.5 9.6 2.6 76.1 02 02 02 03 03 - - - -
Heces 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - — — —
Créneo (Hueso cortical) 34 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 02 - -
Vesicula Biliar (Contenido) 105 256 2.7 60.2 01 02 03 02 02 - - - -
Vejiga Urinaria (Pared) 10.5 9.6 2.6 76.1 02 02 02 03 03 - - - -
Hueso superior brazo izquierdo - UABL 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso inferior brazo izquierdo -LABL 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso superior brazo derecho - UABR 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 — - 22.5 0.2 - -
Hueso inferior brazo derecho - LABR 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso superior pierna izquierda - ULBL 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso inferior pierna izquierda - LLBL 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Hueso superior pierna derecha - ULBR 3.5 15.6 4.3 43.6 0.2 104 04 - - 22.6 0.3 - -
Hueso inferior pierna derecha - LLBR 3.6 15.7 4.4 43.7 0.3 105 0.5 - - 227 04 - -
Médula Espinal 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - — —
Tejido Blando 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -




Tabla 3.2: Parte B. Composicién de los tejidos elementales usados en los maniquies MAX06 y FAX06 basados en ICRU (1989).

Atomo H C N O Na P S Cl K Ca Mg Fe Ar
Organo (7] [%] (%] (%] [% [%] [%] [%] [% [% [%] [%] [%]
LLBR (Tejido esponjoso) 87 406 210 369 03 36 02 02 01 76 01 0.1 -
UABL - Hueso medular amarillo 11.5 644 0.7 23.1 0.1 — 0.1 0.1 — - — - -
LABL - Hueso medular amarillo 11.5 644 0.7 231 0.1 - 0.1 0.1 - - - - -
UABR - Hueso medular amarillo 11.5 644 0.7 23.1 0.1 - 0.1 0.1 - - - - -
LABR - Hueso medular amarillo 11.5 644 0.7 23.1 0.1 — 0.1 0.1 — - — - —
ULBL - Hueso medular amarillo 11.5 644 0.7 231 0.1 - 0.1 0.1 - - - - -
LLBL - Hueso medular amarillo 11.6 64.5 08 232 0.1 - 0.1 0.1 - - - - -
ULBR - Hueso medular amarillo 11.7 64.6 0.9 233 0.1 — 0.1 0.1 — - — - —
LLBR - Hueso medular amarillo 11.8 64.7 0.10 23.4 0.1 — 0.1 0.1 - - - - -
Columna (Cartilago) 96 99 22 744 05 22 09 03 - - - - -
RCSS (Cartilago) 9.6 9.9 2.2 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
Pelvis (Cartilago) 9.6 9.9 22 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
Craneo (Cartilago) 96 99 22 744 05 22 09 03 - - - - -
UABL (Cartilago) 9.6 9.9 2.2 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
LABL (Cartilago) 9.6 9.9 22 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
UABR (Cartilago) 9.6 9.9 22 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
LABR (Cartilago) 9.6 9.9 2.2 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
ULBL (Cartilago) 9.6 9.9 2.2 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
LLBL (Cartilago) 9.6 9.9 2.2 744 05 2.2 09 0.3 - - - - -
ULBR (Cartilago) 9.6 9.9 23 745 0.6 2.3 09 0.3 - - - - -
LLBR (Cartilago) 9.6 9.9 24 746 0.7 2.4 09 0.3 - - - - -
Mandibula (Cartilago) 96 99 22 744 05 22 09 03 - - - - -
Testiculos 10.6 9.9 20 766 0.2 011 02 02 02 - - - -
Préstata 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 03 02 0.2 - - - -
Pene 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 03 02 0.2 - - - -
Ovarios 10.5 9.3 24 768 0.2 0.2 02 02 0.2 - - - -
Mamas 11.6 51.9 36.5 - - - - - - - - - -
Cristalino 96 195 5.7 646 0.1 0.1 03 0.1 - - - - -
Utero 10.6 315 24 547 0.1 0.2 0.2 01 0.2 - - - -
Mandibula (Tejido esponjoso) 85 404 28 3.7 01 34 02 02 01 74 01 0.1 -

N 1€

’

b2

‘soorrowinu sormbiue

g9



Capitulo 3. Dosimetria clinica

66

Tabla 3.3: Parte C. Composicién de los tejidos elementales usados en los maniquies MAX06 y FAX06 basados en ICRU (1989).

Atomo H C N O Na P S Cl K Ca Mg Fe Ar
Organo (%] (%] (%] [%] (%] (%] (%] (%] [%] [% [%] [% [%]
Tejido Periarticular (parte del tejido conectivo) 105 25.6 2.7 602 0.1 0.2 03 02 0.2 - - - -
Tiroides 104 119 24 745 0.2 0.1 0.1 0.2 0.1 - - - -
Vesicula (Paredes) 105 256 27 602 01 02 03 02 02 - - - -
Estémago (Paredes) 105 256 2.7 602 01 02 03 02 02 - - - -
Intestino Delgado (Paredes) 105 256 27 602 01 02 03 02 02 - - - -
Mandibula - hueso cortical 34 155 42 435 0.1 103 0.3 - - 225 0.2 - -
Glandulas Salivales Parédtidas 105 256 2.7 602 01 02 03 02 02 - - - -
Colon (Contenido) 105 25,6 2.7 602 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Paladar Duro 7.3 255 3.1 479 0.3 5.1 0.2 0.1 0.1 10.2 - - -
Cerebro 107 145 22 712 0.2 0.4 0.2 0.3 0.3 - - - —
Pancreas 106 169 22 694 0.2 0.3 0.1 0.2 0.2 - - - -
Glandulas Salivales Sublinguales 10.5 256 2.7 60.2 0.1 02 03 02 0.2 - — - —
Colon (Paredes) 10.5 25.6 2.7 602 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Pulmones 10.3 105 3.1 749 0.2 0.2 03 03 02 - - - -
Tendones (parte del tejido conectivo) 105 256 27 602 01 02 03 02 0.2 - - - -
Glandulas Salivales Submandibulares 105 256 2.7 602 01 02 03 02 02 - - - -
Suprarrenales 105 25,6 2.7 602 0.1 0.2 03 02 02 - - - -
Fascia (parte del tejido conectivo) 105 256 27 602 01 02 03 02 02 - - - -
Nervio éptico 10.5 25.6 2.7 602 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Ganglios Linfaticos 105 256 2.7 602 0.1 02 03 02 02 - - - -
Ojos 9.6 19.5 5.7 64.6 0.1 0.1 0.3 0.1 - - - -
Traquea 10.5 25.6 2.7 602 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - - -
Estémago (Contenido) 105 256 27 602 01 02 03 02 02 - - - -
Dientes 7.3 255 3.1 479 0.3 5.1 0.2 0.1 0.1 10.2 - - -
Columna Vertebral (Tejido esponjoso) 85 404 28 367 01 34 02 02 01 74 01 01 -
RCSS (Tejido esponjoso) 8.5 404 2.8 36.7 0.1 3.4 0.2 0.2 0.1 7.4 0.1 0.1 -
Pelvis (Tejido esponjoso) 85 404 28 367 01 34 02 02 01 74 01 0.1 -
Créneo (Tejido esponjoso) 85 404 28 367 01 34 02 02 01 74 01 01 -
UABL (Tejido esponjoso) 8.5 404 2.8 36.7 0.1 3.4 0.2 0.2 0.1 7.4 0.1 0.1 -
LABL (Tejido esponjoso) 85 404 28 367 01 34 02 02 01 74 01 0.1 -
UABR (Tejido esponjoso) 8.5 404 2.8 36.7 0.1 3.4 0.2 0.2 0.1 7.4 0.1 0.1 -
LABR (Tejido esponjoso) 8.5 404 2.8 36.7 0.1 3.4 0.2 0.2 0.1 7.4 0.1 0.1 -
ULBL (Tejido esponjoso) 85 404 28 367 01 34 02 02 01 74 01 0.1 -
LLBL (Tejido esponjoso) 8.5 404 2.8 36.7 0.1 3.4 0.2 0.2 0.1 7.4 0.1 0.1 -
ULBR (Tejido esponjoso) 86 405 29 368 02 35 02 02 01 75 01 0.1 -
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que se han manipulado es de 146 y 136 MByte, respectivamente. Los modelos usados
tienen érganos con masas ajustadas a las de referencia definidas en ICRP-89 (2003a).
En las tablas 3.1, 3.2 y 3.3 aparece la composicién de los tejidos segin ICRU-44 (1989)
usados en este trabajo para estos dos maniquies.

El modelo del MAX06 se construyé con 1461 imégenes transversales, cada una de
las cuales tiene 474x222 pixeles, para un total de 153738108 voxeles, de los cuales
41461410 son llenados con tejido humano. El FAX06 fue construido a partir de 1539
imagenes transversales de la misma resolucion, para un total de 143004852 véxeles de
los cuales 34208854 fueron llenados con tejido. La masa de los 6rganos y tejidos del
maniqui FAX06 excede en 193 g los 60 kg de la mujer de referencia segin ICRP, con
1 kg menos de grasa. El MAX06 tiene 500 g menos que el hombre de referencia segin
ICRP. Estas diferencias se deben a la introduccién de nuevos tejidos como el cartilago
para el esqueleto, los ganglios linfaticos, las vias respiratorias, la médula espinal, etc,
las cuales no figuran en la tabla de 6rganos y tejidos de ICRP-89 (2003a).

Los maniquies originales estdn construidos con véxeles de 1.2x1.2x1.2 mm?. Para
ser manipulados con MCNPX fue necesario ampliarlos a 3x3x3 mm?; esto implica
que pueden darse sobreestimaciones en los cdlculos en piel. Detalles particulares de los

maniquies pueden ser consultados en Kramer et al. (2006).

3.2 Acelerador y tratamientos simulados.

El acelerador simulado fue el Varian Clinac 2100C/D, ubicado en el Hospital Virgen
de las Nieves de Granada. Se construyé en su totalidad la geometria detallada del ca-
bezal y una buena aproximacién del sistema multildminas (ver figura 3.5), segin las
especificaciones del fabricante. En concreto se consideraron las 80 ldminas del sistema
MLC, segin la posicién indicada en las placas radiograficas correspondientes a los tra-
tamientos que se simularon. El posicionamiento de cada lamina ha de hacerse de forma
individual hasta conseguir reproducir las cuatro configuraciones estudiadas. En la figu-
ra 3.5, se muestra la configuracion del multildiminas en una de las configuraciones para
tratamiento anteroposterior (AP).

Las mordazas son simuladas como bloques de tungsteno que delimitan campos rec-
tangulares de 17.7x24.6 cm? en AP y 13.5x25.5 cm? en tratamiento lateral derecho
(RL) para el maniqui FAX06, y de 24.5x17.7 cm? en AP y 25.5x13.6 cm? en RL para
el MAXO06. La figura 3.6 muestra las placas radiograficas consideradas en estos trata-
mientos.

Una de las cuatro geometrias completas usadas para las simulaciones se muestra en
la figura 3.7; esta corresponde a la orientacién AP del maniqui FAX06. Para cada una
de las orientaciones fueron necesarios meses de cdlculo paralelizado. En cada caso se

simularon un total de 2x101° historias.
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Mordaza MLC
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Figura 3.5: Geometria con SABRINA del sistema MLC del LINAC Varian 2100C/D, en una
configuracién AP.

Para determinar la geometria del maniqui que se utilizé en las simulaciones, se par-
t16 del maniqui modificado al que antes se ha hecho referencia y, una vez determinadas
las coordenadas de posicion, se procedié nuevamente a la segmentacién del maniqui,
disminuyendo el tamano del véxel hasta obtener una geometria adecuada a nuestras
exigencias.

Para las orientaciones RL se amputaron los brazos de los maniquies con el fin de
evitar sobreestimar H en dérganos internos (Ferrari y Gualdrini, 2008). Ademés, no se
incluye la geometria del bunker, por considerar que no induce aportes significativos al

H debido a neutrones que recibe el paciente (Pena et al., 2005).

3.3 Calculos Monte Carlo

Mediante el transporte acoplado electrén-foton-neutrén, fue calculada para todos los
organos de los maniquies FAX06 y MAXO06, la fluencia de neutrones mediante el tally
F4 y la dosis absorbida debida a neutrones, mediante el tally F6. Es muy importante,
durante el proceso de segmentacién, calcular las masas de cada uno de los 6rganos para

poder estimar la dosis absorbida.
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Figura 3.6: Placas radiograficas usadas en la configuracién del sistema MLC, en cada una de
las simulaciones. Los paneles izquierdos corresponden a AP y los derechos a RL.

Para conocer la dosis absoluta debida a neutrones en cada uno de los tratamientos,
se calculé la dosis absorbida por particula emitida, que debe ser convertida a dosis
absorbida por Gy de fotones, al igual que en los calculos del capitulo anterior. Esta
dosis absorbida debida a fotones es considerada constante para cualquier tamano de
campo estudiado (Kry et al., 2007).

La energia de corte para los fotones se establecié en 1 keV y la de los neutrones
en 0.001 eV en todos los elementos de la geometria, incluido el maniqui. Para los elec-
trones se fijo en 7.12 MeV excepto en el maniqui, el blanco y su envolvente y el filtro
aplanador donde se eligi6é 1 keV. Se considera el corte en 7.12 MeV para electrones, ya
que es la energia minima necesaria para que se produzcan reacciones fotonucleares con
el tungsteno, componente mayoritario del blanco, del filtro aplanador, de las mordazas
y del sistema MLC de este acelerador (Zanini et al., 2004b).
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Figura 3.7: Geometria completa no a escala de la simulacién en una de las orientaciones (AP).

3.3.1 Espectro de fluencia de neutrones en 6rganos

Para analizar la interaccién de los neutrones con los 6rganos es muy importante cono-
cer el espectro energético dentro del 6rgano, puesto que las secciones eficaces para las
distintas reacciones dependen fuertemente de la energia de los neutrones y del medio
con el cual interactian.

En la figura 3.8 se muestra el espectro de fluencias de neutrones, en orientacién AP,
para algunos de los érganos criticos en cada uno de los maniquies, escogidos aleato-
riamente segun presentan incertidumbres inferiores al 1%. Se observan neutrones con
energias desde térmicos hasta rapidos en todos los érganos. El pico de alta energia en
todos los casos corresponde a neutrones rapidos que son emitidos directamente desde el
cabezal y que llegan al érgano. Como era de esperar, aparece en todos los casos un pico
muy acusado a baja energia que corresponde a neutrones térmicos.

El aumento considerable del pico térmico es claro y se corresponde con los plantea-
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Figura 3.8: Espectro de fluencia de neutrones. Los paneles izquierdos, corresponden a érganos
del maniqui FAX06 y los paneles derechos del MAXO06.

mientos hechos hasta ahora. Estos neutrones térmicos son, en su mayoria, producto de

la interaccion de los neutrones con el maniqui, que por su alto contenido de hidrégeno se

comporta como una fuente de neutrones térmicos. Entre los dos picos senalados se en-

cuentran neutrones epitérmicos, cuya distribucién cambia notablemente de un érgano a
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otro. El aspecto més importante de estos espectros es que la contribucién al equivalente

de dosis va a estar gobernada principalmente por los neutrones térmicos.

Las secciones eficaces de los materiales que conforman los érganos del cuerpo juegan
un papel importante en la distribucién energética de los neutrones. En la figura 3.9
se muestran las secciones eficaces totales de colisién de neutrones con H, C, N y O,
principales componentes del cuerpo humano, y para el rango de energias de los neutrones

que alcanzan los érganos de este estudio.

25— T T T
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Figura 3.9: Seccién eficaz total de interaccién de neutrones con H, C, N y O para el rango de
energfas encontrado en los érganos de los maniquies (LANL, 2010).

Como podemos ver, los neutrones rapidos tienen practicamente la misma probabili-
dad de interaccionar con cualquiera de los componentes principales del cuerpo humano,
mientras que los neutrones térmicos y epitérmicos, que son la mayoria, interactiian fun-
damentalmente con dtomos de H y, en menor proporcion, de N, siendo relativamente

baja la probabilidad de interaccién con C y O.

Los tipos de reacciones también dependen de la energia de los neutrones incidentes.
Para energias en el rango térmico, entre 10 meV y 1 keV, las reacciones predominantes
son la captura por hidrégeno en un 85%, 'H (n,y) 2H, produciéndose fotones de 2.2
MeV, y la captura por nitrégeno en un 15 %, *N(n,p)!*C, produciéndose protones de
600 keV. Para energias de los neutrones superiores a los 50 keV, la interaccién dominante
en el tejido es la colision eldstica con el hidrégeno que estd presente en la mayoria de
los 6rganos en un 10 %, lo que hace que érganos y tejidos sean excelentes moderadores.
Por esta razoén, los neutrones rapidos son termalizados en los primeros centimetros del

medio.
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Tabla 3.4: Parte A. Dosis absorbida para las configuraciones AP y RL en los érganos de los
maniquies MAX06 y FAXO06, junto con la incertidumbre relativa asociada.

D [uGy - UM ']

AP
()rgano MAX06 FAX06 MAX06 FAX06
Bazo 0.30(0.03)  0.22(0.04)  0.01(0.22) _ 0.01(0.19)
Cavidad Oral 0.41(0.04)  0.39(0.04)  0.16(0.06)  0.25(0.04)
Cerebro 0.07(0.03)  0.11(0.03)  0.11(0.03)  0.20(0.02)
Colon (Contenido) 0.76(<0.01) 0.59(<0.01)  0.18(0.03) 0.21(0.02)
Colon (Paredes) 0.70(<0.01)  0.59(<0.01)  0.18(0.02) 0.26(0.02)
Columna Vertebral (Tejido esponjoso) 0.06(0.03) 0.06(0.03) 0.05(0.03) 0.07(0.03)
Columna (Cartilago) 0.09(0.04) 0.09(0.05) 0.03(0.07) 0.05(0.06)
Conducto Nasal Anterior 0.21(0.07) 0.22(0.07) 0.09(0.11) 0.12(0.08)
Conducto Nasal Posterior 0.35(0.04) 0.29(0.04) 0.16(0.07) 0.17(0.05)
Corazén 0.31(0.02)  0.32(0.02)  0.03(0.08)  0.03(0.07)
Costillas+Claviculas+Esternén+Escdpula  0.14(<0.01)  0.15(<0.01) 0.10(<0.01) 0.16(<0.01)
Créneo (Hueso cortical) 0.08(0.02) 0.11(0.02) 0.07(0.02)  0.15(<0.01)
Créneo (Tejido esponjoso) 0.15(0.02) 0.23(0.02) 0.16(0.02) 0.35(0.02)
Créneo (Cartilago) 0.13(0.05) 0.25(0.05) 0.15(0.05) 0.30(0.04)
Cristalino - 1.05(0.08) - 0.48(0.16)
Dientes 0.40(0.04)  0.71(0.03)  0.16(0.06)  0.41(0.04)
Eséfago 0.11(0.06)  0.16(0.06)  0.02(0.17)  0.04(0.13)
Estémago (Paredes) 0.81(<0.01)  0.49(0.02) 0.04(0.08) 0.04(0.09)
Estémago (Contenido) 0.74(0.02) 0.43(0.02) 0.02(0.10) 0.03(0.11)
Faringe 0.27(0.05)  0.44(0.05)  0.08(0.10)  0.23(0.07)
Fascia (parte del tejido conectivo) 0.80(<0.01) 0.61(<0.01) 0.77(<0.01) 0.43(<0.01)
Ganglios Linféticos 0.59(<0.01)  0.69(<0.01)  0.14(0.02)  0.30(<0.01)
Gas 0.74(0.03)  0.52(0.03)  0.18(0.06)  0.32(0.04)
Glandulas Salivales Parétidas 0.39(0.04) 0.85(0.03) 0.26(0.05) 0.52(0.03)
Glandulas Salivales Sublinguales 0.53(0.07) 0.94(0.05) 0.23(0.10) 0.53(0.06)
Gléndulas Salivales Submandibulares 0.83(0.04)  0.84(0.04)  0.20(0.08)  0.43(0.05)
Higado 0.56(<0.01)  0.40(<0.01) 0.35(<0.01) 0.48(<0.01)
Heces 0.13(0.09)  0.14(0.08)  0.08(0.11)  0.07(0.11)
Hueso Cortical Columna 0.04(0.02)  0.04(0.02)  0.03(0.03)  0.04(0.02)
Hueso Cortical Pelvis 0.15(<0.01) 0.18(<0.01)  0.11(0.02)  0.12(<0.01)
Hueso superior brazo izquierdo - UABL 0.13(0.03) 0.16(0.03) - -
Hueso inferior brazo izquierdo - LABL 0.31(0.02) 0.30(0.02) - -
Hueso superior brazo derecho - UABR 0.15(0.02) 0.19(0.02) 0.17(0.02) 0.21(0.02)
Hueso inferior brazo derecho - LABR 0.35(<0.01)  0.35(0.02) - -
Hueso superior pierna izquierda - ULBL  0.15(0.02)  0.17(0.02)  0.01(0.06)  0.01(0.07)
Hueso inferior pierna izquierda - LLBL 0.22(<0.01) 0.21(<0.01)  0.06(0.02) 0.05(0.03)
Hueso superior pierna derecha - ULBR 0.16(0.02) 0.20(0.02)  0.44(<0.01)  0.23(0.02)
Hueso inferior pierna derecha - LLBR 0.23(<0.01) 0.23(<0.01) 0.31(<0.01) 0.21(<0.01)
Intestino Delgado (Contenido) 0.66(<0.01) 0.53(<0.01)  0.15(0.03) 0.20(0.02)
Intestino Delgado (Paredes) 0.63(<0.01) 0.53(<0.01)  0.14(0.03) 0.20(0.02)
LABL (Tejido esponjoso) 0.67(0.02) 0.68(0.02) - -
LABL - Hueso medular amarillo 0.77(0.04) 0.73(0.04) - -
LABL (Cartilago) 0.78(0.03) 0.74(0.04) - -
LABR (Tejido esponjoso) 0.76(0.02) 0.81(0.02) - -
LABR - Hueso medular amarillo 0.94(0.03) 0.87(0.04) - -
LABR (Cartilago) 0.95(0.03) 0.79(0.04) - -
Laringe 0.68(0.04)  0.71(0.05)  0.08(0.12)  0.23(0.08)
LLBL (Tejido esponjoso) 0.48(0.02) 0.43(0.02) 0.11(0.04) 0.06(0.05)
LLBL - Hueso medular amarillo 0.88(0.02) 0.73(0.03) 0.12(0.06) 0.08(0.07)
LLBL (Cartilago) 0.48(0.02)  0.41(0.03)  0.19(0.04)  0.14(0.04)
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Tabla 3.5: Parte B. Dosis absorbida para las configuraciones AP y RL en los érganos de los
maniquies MAX06 y FAXO06, junto con la incertidumbre relativa asociada.

D [uGy - UM ']

AP RL
()rgano MAXO06 FAXO06 MAXO06 FAX06
LLBR (Tejido esponjoso) 0.48(0.02) 0.48(0.02) 0.74(0.02) 0.46(0.02)
LLBR - Hueso medular amarillo 0.89(0.02) 0.69(0.03) 0.73(0.02) 0.48(0.03)
LLBR (Cartilago) 0.51(0.02)  0.46(0.03)  0.73(0.02)  0.49(0.02)
Médula Espinal 0.05(0.07)  0.06(0.07)  0.04(0.09)  0.08(0.05)
Misculo 0.45(<0.01)  0.40(<0.01) 0.41(<0.01) 0.34(<0.01)
Mamas - 1.68(<0.01) - 0.58(0.02)
Mandibula - hueso cortical 0.24(0.03) 0.31(0.03) 0.11(0.04) 0.23(0.03)
Mandibula (Tejido esponjoso) 0.68(0.03) 0.82(0.03) 0.27(0.05) 0.63(0.03)
Mandibula (Cartilago) 0.33(0.08)  0.37(0.08)  0.15(0. 10) 0.41(0.07)
Nervio éptico 0.26(0.14)  0.40(0.12)  0.13(0.20)  0.18(0.16)
Ojos 0.66(0.05)  0.820004)  026(0.08)  0.33(0.06)
Ovarios 0.34(0.08) 0.11(0.12)
Péncreas 0.33(0.04)  0.21(0.05)  0.03(0.12)  0.05(0.11)
Paladar Duro 0.32(0.05)  0.51(0.04)  0.12(0.08)  0.27(0.04)
Pelvis (Tejido esponjoso) 0.20(0.02) 0.29(0.02) 0.17(0.02) 0.22(0.02)
Pelvis (Cartilago) 0.18(0.04)  0.31(0.04)  0.14(0.05)  0.15(0.05)
Pene 2.66(0.02) - 0.60(0.03) -
Piel 0.89(<0.01)  0.90(<0.01) 0.60(<0.01) 0.59(<0.01)
Préstata 0.57(0.07) - 0.07(0.20) -
Pulmones 0.23(<0.01)  0.20(<0.01) 0.12(<0.01)  0.22(<0.01)
RCSS (Tejido esponjoso) 0.24(<0.01)  0.29(<0.01) 0.19(<0.01) 0.37(<0.01)
RCSS (Cartilago) 0.03(0.08)  0.03(0.11)  0.05(0.08)  0.06(0.06)
Rifiones 0.12(0.04)  0.08(0.05)  0.12(0.04)  0.20(0.03)
Suprarrenales 0.09(0.13) 0.04(0.16) 0.05(0.16) 0.08(0.13)
Tejido Adiposo 0.63(<0.01) 0.71(<0.01) 0.42(<0.01)  0.47(<0.01)
Tejido Blando 0.59(<0.01)  0.49(<0.01) 0.17(<0.01) 0.17(<0.01)
Tejido Periarticular (tejido conectivo)  0.42(<0.01) 0.21(<0.01) 0.50(<0.01) 0.15(<0.01)
Tendones (parte del tejido conectivo) — 0.38(<0.01) 0.48(<0.01) 0.32(<0.01) 0‘34(<0‘01)
Testiculos 2.33(0.02) - 0.25(0.07)
Timo 0.28(0.07)  0.57(0.06)  0.02(0.31)  0.03(0.21)
Tiroides 0.57(0.05)  0.80(0.05)  0.03(0.16)  0.16(0.08)
Triquea 0.23(0.05)  0.28(0.06) 0.02(0 19)  0.04(0.14)
Utero 0.36(0.05) 0‘08(0 11)
UABL (Tejido esponjoso) 0.25(0 04) 0.35(0.04) -
UABL - Hueso medular amarillo 0.32(0.05) 0.42(0.05) - -
UABL (Cartilago) 0.25(0.07)  0.35(0.06) -
UABR (Tejido esponjoso) 0.30(0.03) 0.41(0.03) 0.49(0.03) 0. 83( .02)
UABR - Hueso medular amarillo 0.36(0.04) 0.45(0.05) - -
UABR (Cartilago) 0.31(0.07)  0.40(0.05)  0.28(0.06)  0.59(0.03)
ULBL (Tejido esponjoso) 0.25(0.02) 0.30(0.02) 0.03(0.08) 0.02(0.11)
ULBL - Hueso medular amarillo 0.25(0.04) 0.38(0.03) 0.02(0.13) 0.01(0.15)
ULBL (Cartilago) 0.42(0.04)  0.38(0.03)  0.06(0.11)  0.03(0.11)
ULBR (Tejido esponjoso) 0.28(0.02) 0.41(0.02)  1.09(<0.01)  0.56(0.02)
ULBR - Hueso medular amarillo 0.27(0.04) 0.42(0.03) 0.72(0.02) 0.43(0.03)
ULBR (Cartilago) 0.45(0.04)  0.45(0.03)  0.72(0.03)  0.43(0.03)
Vejiga Urinaria (Contenido) 0.66(0.03) 0.68(0.05) 0.09(0.10) 0.09(0.15)
Vejiga Urinaria (Pared) 0.68(0.03) 0.70(0.04) 0.07(0.10) 0.09(0.10)
Vesicula Biliar (Contenido) 0.92(0.03)  0.57(0.04)  0.15(0.07)  0.19(0.07)
Vesicula (Paredes) 1.34(0.03) 0.66(0.04) 0.23(0.08) 0.22(0.07)
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3.3.2 Dosis absorbida en érganos

En general existen dos mecanismos que influyen en la dosis en érganos, que son la
acumulacién de neutrones rapidos y su atenuacién con el espesor del medio, siendo la
primera responsable de un incremento rapido de la dosis absorbida en la superficie y el
segundo de la disminucién exponencial de la dosis a medida que aumenta la profundidad.
La energia de los neutrones disminuye considerablemente a medida que éstos se adentran
en el maniqui, como se demostré en el capitulo anterior, aumentando la dosis absorbida
debida a neutrones por los fotones de captura que se van produciendo.

La dosis absorbida en los 6rganos de cada uno de los maniquies se calculé para
los tamanos de campo definidos por las placas radiograficas de la figura 3.6, para las
orientaciones AP y RL.

Sobre cada una de las regiones segmentadas de los maniquies MAX06 y FAXO06, se
determing (tally F6) el kerma debido a particulas cargadas, inducidas por la interaccién
de neutrones con los nicleos constituyentes del tejido. ICRP-92 (2003b) se refiere a éste
como el KERMA genuino: se supone entonces que existe equilibrio electrénico en cada
organo y que la dosis absorbida puede estimarse a partir de este KERMA. Sin embargo,
existe ademas otra componente de la dosis debida a neutrones: la dosis absorbida debida
a los fotones generados por la reaccién (n,y) que son liberados dentro del maniqui. Esta
contribucién no se ha tenido en cuenta en este estudio.

En las tablas 3.4 y 3.5 se muestran los resultados de la dosis absorbida en los 6rganos
de los maniquies de hombre y mujer y la incertidumbre relativa asociada.

En general se observa que la mayor dosis absorbida aparece en el caso de las orien-
taciones AP; sin embargo, la dosis absorbida en algunos 6rganos depende de su tamaro.
Por ejemplo, en el maniqui FAX06, el eséfago, el corazén y el higado, con volumenes
de 33.2, 231 y 1321 cm?, respectivamente, reciben 0.16, 0.32 y 0.4 uGy-UM™!. Por otra
parte también la ubicacién del 6rgano o tejido dentro del cuerpo influye dréasticamente
en la dosis. Es el caso de 6rganos como el nervio éptico, ovarios, tiroides, ttero, colon
y mamas, con volimenes de 0.9, 11.8, 16.4, 72.3, 348.1 y 477 cm® y que reciben 0.4,
0.8, 0.8, 0.36, 0.59 y 1.68 uGy-UM™!. Estos érganos, independientemente de su tamafo,
reciben dosis comparables con las que reciben 6rganos mas grandes. Un ejemplo notable
es el nervio éptico que con 0.9 cm? recibe 0.4 pGy-UM™!, mientras que los pulmones,
con 3643 cm3, reciben sélo 0.2 puGy-UM™L

En tratamientos laterales, algunos érganos como el corazon, higado, rinones y mamas
reciben proteccion por las costillas y por otros érganos, lo que hace que la dosis en esta
orientacion sea mas baja. La dosis total absorbida por todos los érganos asciende a 44.36
y 42.78 1Gy-UM™! en orientacién AP, para hombre y mujer, respectivamente, mientras

que en orientacién RL estos valores se reducen a 17.45 y 20.33 uGy-UM™!.

3.3.3 Calculo del equivalente de dosis en 6rganos del maniqui
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Tabla 3.6: Parte A. Equivalente de dosis para las configuraciones AP y RL para los érganos de
los maniquies MAX06 y FAXO06, junto con la incertidumbre relativa asociada.

H [pSv- UM~ ']

AP RL
()rgano MAXO06 FAX06 MAX06 FAXO06
Bazo 5.03(0.03) 3.69(0.04) 0.09(0.21)  0.16(0.18)
Cavidad Oral 6.57(0.04)  6.37(0.04)  2.65(0.06)  3.97(0.04)
Cerebro 1.16(0.03) 1.80(0.03) 1.78(0.03)  3.41(0.02)
Colon (Contenido) 12.74(<0.01)  9.75(<0.01)  3.00(0.03)  3.53(0.02)
Colon (Paredes) 11.67(<0.01)  9.91(<0.01)  3.00(0.02)  4.32(0.02)
Columna Vertebral (Tejido esponjoso) 1.00(0.03) 1.01(0.03) 0.78(0.03) 1.11(0.03)
Columna (Cartilago) 1.37(0.04) 1.42(0.04) 0.52(0.06) 0.87(0.05)
Conducto Nasal Anterior 3.38(0.07) 3.54(0.07) 1.42(0.11) 2.00(0.08)
Conducto Nasal Posterior 5.65(0.04) 4.69(0.04) 2.55(0.07) 2.75(0.05)
Corazén 5.18(0.02) 5.25(0.02) 0.46(0.07)  0.54(0.06)
Costillas+Claviculas+Esternén+Escdpula  2.38(<0.01)  2.57(<0.01)  1.70(<0.01) 2.77(<0.01)
Créneo (Hueso cortical) 1.37(0.02) 1.93(0.02) 1.17(0.02) 2.62(<0.01)
Créneo (Tejido esponjoso) 2.47(0.02) 3.88(0.02) 2.68(0.02) 5.96(0.02)
Créneo (Cartilago) 223(0.05)  406(0.09) 258005 508004
Cristalino - 18.48(0.08) 8.23(0.15)
Dientes 6.82(0.04)  12.24(0.03)  2.73(0.06)  6.93(0.04)
Eséfago 1.83(0.06) 2.56(0.06) 0.37(0.16)  0.66(0.12)
Estémago (Paredes) 13.81(<0.01) 8.12(0.02) 0.60(0.08) 0.56(0.08)
Estémago (Contenido) 12.49(0.02) 7.09(0.02) 0.39(0.10) 0.44(0.10)
Faringe 4.50(0.05) 7.35(0.05) 1.25(0.10)  3.92(0.07)
Fascia (parte del tejido conectivo) 13.89(<0.01) 10.36(<0.01) 13.38(<0.01) 7.37(<0.01)
Ganglios Linfaticos 9.93(<0.01)  11.59(<0.01)  2.27(0.02)  5.00(<0.01)
Gas 12.38(0.03)  8.71(0.03) 3.13(0.05)  5.35(0.04)
Glandulas Salivales Parétidas 6.61(0.04) 14.48(0.03) 4.61(0.05) 8.95(0.03)
Glandulas Salivales Sublinguales 8.83(0.07) 15.86(0.05) 3.83(0.10) 9.03(0.06)
Glandulas Salivales Submandibulares 14.14(0.04) 14.14(0.04) 3.47(0.08) 7.19(0.05)
Higado 9.45(<0.01)  6.69(<0.01)  5.81(<0.01)  8.06(<0.01)
Heces 1.91(0.09) 2.21(0.08) 1.14(0.10)  1.10(0.10)
Hueso Cortical Columna 0.64(0.02) 0.57(0.02) 0.42(0.02) 0.59(0.02)
Hueso Cortical Pelvis 2.40(<0.01)  2.88(<0.01) 1.79(<0.01)  2.01(<0.01)
Hueso superior brazo izquierdo - UABL 2.13(0.03) 2.71(0.03) - -
Hueso inferior brazo izquierdo - UABL 5.28(0.02) 5.16(0.02) - -
Hueso superior brazo derecho - UABR 2.51(0.02) 3.13(0.02) 2.87(0.02) 3.55(0.02)
Hueso inferior brazo derecho - LABR 6.12(<0.01) 6.02(0.02) - -
Hueso superior pierna izquierda - ULBL 2.47(0.02) 2.81(0.02) 0.22(0.05)  0.16(0.07)
Hueso inferior pierna izquierda - LLBL 3.82(<0.01)  3.56(<0.01) 1.07(0.02) 0.86(0.03)
Hueso superior pierna derecha - ULBR 2.72(0.02) 3.29(0.02) 7.25(<0.01)  3.80(<0.01)
Hueso inferior pierna derecha - LLBR 3.94(<0.01)  3.86(<0.01)  5.25(<0.01)  3.52(<0.01)
Intestino Delgado (Contenido) 11.10(<0.01)  8.83(<0.01) 2.41(0.03) 3.22(0.02)
Intestino Delgado (Paredes) 10.63(<0.01)  8.81(<0.01) 2.24(0.02) 3.27(0.02)
LABL (Tejido esponjoso) 11.52(0.02)  11.73(0.02) - -
LABL - Hueso medular amarillo 13.39(0.04) 12.50(0.04) - -
LABL (Cartilago) 13.47(0.03)  12.60(0.04) - -
LABR (Tejido esponjoso) 13.08(0.02) 13.98(0.02) - -
LABR - Hueso medular amarillo 16.26(0.03) 15.03(0.04) - -
LABR (Cartilago) 16.43(0.03)  13.59(0.04)
Laringe 11.44(0.04)  11.94(0.05) 1.36(0 12) 4.04(0 08)
LLBL (Tejido esponjoso) 8.24(0.02) 7.24(0.02) 1.83(0.04) 1.07(0.05)
LLBL - Hueso medular amarillo 15.11(0.02) 12.25(0.03) 2.00(0.06) 1.39(0.07)
LLBL (Cartilago) 8.29(0.02) 7.00(0.03) 3.22(0.04)  2.46(0.04)
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Tabla 3.7: Parte B. Equivalente de dosis para las configuraciones AP y RL para los érganos de
los maniquies MAX06 y FAXO06, junto con la incertidumbre relativa asociada.

H [pSv-UM™']

AP RL
Organo MAX06 FAXO06 MAX06 FAX06
LLBR (Tejido esponjoso) 8.21(0.02) 7.99(0.02) 12.56(<0.01) 7.78(0.02)
LLBR - Hueso medular amarillo 15.45(0.02) 11.57(0.03) 12.46(0.02) 8.17(0.03)
LLBR (Cartilago) 8.80(0.02) 7.80(0.03)  12.59(0.02)  8.36(0.02)
Médula Espinal 0.78(0.07)  0.97(0.07) 0.58(0.08) 1.23(0.05)
Misculo 7.57(<0.01)  6.65(<0.01)  6.87(<0.01)  5.66(<0.01)
Mamas - 28.92(<0.01) - 9.88(0.02)
Mandibula - hueso cortical 4.19(0.03) 5.36(0.03) 1.87(0.04) 3.86(0.03)
Mandibula (Tejido esponjoso) 11.74(0.03) 14.10(0.03) 4.65(0.05) 10.82(0.03)
Mandfbula (Cartilago) 5.50(0.08)  6.17(0.08) 2.47(0.10)  6.99(0.07)
Nervio 6ptico 4.51(0.14) 6.93(0.12) 2.34(0.21) 3.03(0.16)
Ojos 1L52004) 1412004 436008)  5.60(0.06)
Ovarios - 5.58(0.07) 1.72(0.12)
Péncreas 547(0.04)  3.41(0.05)  0.53(0.11)  0.74(0.09)
Paladar Duro 5.43(0.05)  8.81(0.04)  2.02(0.08)  4.71(0.04)
Pelvis (Tejido esponjoso) 3.22(0.02) 4.61(0.02) 2.76(0.02) 3.61(0.02)
Pelvis (Cartilago) 2.80(0.04) 4.85(0.03) 2.16(0.04) 2.26(0 04)
Pene 44.02(0.02) - 9.93(0.03)
Piel 15.44(<0.01)  15.73(<0.01) 10.34(<0.01) 10.21(<0.01)
Préstata 8.89(0.06) - 0.98(0.19) -
Pulmones 3.75(<0.01)  3.25(<0.01)  1.93(<0.01)  3.71(<0.01)
RCSS (Tejido esponjoso) 4.14(<0.01)  4.98(<0.01) 3.29(<0.01)  6.34(<0.01)
RCSS (Cartilago) 0.43(0.08) 0.50(0.10) 0.71(0.08) 0.95(0.06)
Rinones 1.90(0.04) 1.33(0.04) 2.00(0.04) 3.31(0.03)
Suprarrenales 1.42(0.12) 0.63(0.17) 0.83(0.16) 1.34(0.13)
Tejido Adiposo 10.75(<0.01)  12.16(<0.01)  7.14(<0.01)  7.99(<0.01)
Tejido Blando 9.94(<0.01)  8.20(<0.01)  2.80(<0.01)  2.88(<0.01)
Tejido Periarticular (tejido conectivo)  7.22(<0.01)  3.48(<0.01) 8.38(<0.01)  2.51(<0.01)
Tendones (parte del tejido conectivo)  6.42(<0.01)  8.20(<0.01) 5.52(<0.01)  5.82(<0.01)
Testiculos 38.49(0.02) - 4.08(0.07) -
Timo 4.62(0.06)  9.48(0.06)  0.25(0.25)  0.57(0.20)
Tiroides 9.67(0.05)  13.57(0.04)  0.58(0.16) 2.81(0.08)
Tréquea 3.77(0.05)  4.55(0.06) 0‘29(0.17) 0.70(0.14)
Utero 5.61(0.04) 1.12(0.09)
UABL (Tejido esponjoso) 4.16(0 04) 5.84(0.04) 0.02(0.58) 0.01(0 57)
UABL - Hueso medular amarillo 5.34(0.05) 7.09(0.05) -
UABL (Cartilago) 422(0.07)  6.04(0.06)  0.10(0.47)  0.02(0.52)
UABR (Tejido esponjoso) 5.03(0.03) 6.98(0.03) 8.44(0.03) 14.15(0.02)
UABR - Hueso medular amarillo 5.92(0.04) 7.48(0.05) 0.06(0.18) 6.87(0.03)
UABR (Cartilago) 5.25(0.06)  6.80(0.05)  4.67(0.06)  10.06(0.03)
ULBL (Tejido esponjoso) 4.20(0.02) 4.97(0.02) 0.42(0.07) 0.25(0.10)
ULBL - Hueso medular amarillo 4.03(0.04) 6.34(0.03) 0.27(0.13) 0.22(0.16)
ULBL (Cartilago) 7.12(0.03)  6.40(0.03)  0.88(0.10)  0.43(0.10)
ULBR (Tejido esponjoso) 4.69(0.02)  6.59(0.02)  17.87(<0.01)  8.95(0.02)
ULBR - Hueso medular amarillo 4.49(0.04) 7.08(0.03) 11.89(0.02) 7.21(0.03)
ULBR (Cartilago) 7.53(0.03) 7.40(0.03)  11.97(0.03)  7.12(0.03)
Vejiga Urinaria (Contenido) 10.34(0.03) 10.79(0.05) 1.17(0.10) 1.29(0.15)
Vejiga Urinaria (Pared) 10.91(0.03)  11.25(0.03)  0.98(0.09) 1.39(0.10)
Vesicula Biliar (Contenido) 15.71(0.03) 9.52(0.04) 2.43(0.07) 3.05(0.07)
Vesicula (Paredes) 23.15(0.03) 10.92(0.04) 3.92(0.08) 3.61(0.07)
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Como ya sabemos, la dosis absorbida no pondera el dano biolégico debido a neu-
trones, sino que es el equivalente de dosis la cantidad relevante en este sentido. En las
tablas 3.6 y 3.7 se muestra el equivalente de dosis para los 6rganos considerados, junto
con la incertidumbre relativa asociada, para los dos maniquies utilizados en nuestras
simulaciones. En general los resultados encontrados son muy variables. Debido a la ate-
nuacion exponencial con la profundidad en el cuerpo, se encuentran valores mas altos
en las regiones anatémicas mas superficiales y los valores méas bajos en los érganos mas

profundos.

Se esperaria que el equivalente de dosis en piel tuviese los valores méximos; sin
embargo, su valor se ha calculado como el promedio para el total de la superficie del

cuerpo, con un espesor de 3 mm, por ser éste el tamano del véxel en el maniqui.

Se observan asimismo equivalentes de dosis de neutrones altas para érganos que se
encuentran dentro del campo de tratamiento primario y cerca de la piel, por ejemplo,
el colon, estémago, intestino delgado, vejiga urinaria, para hombre y mujer, y en todos

los casos en orientacion AP.

Los valores de equivalente de dosis para la orientaciéon RL son sisteméticamente més
bajos que para AP. La razén es, como ya lo menciondramos antes, la ubicacién de los
organos. En la proyeccién RL dichos érganos se encuentran mas protegidos por muscu-
los y tejidos del tronco y algunos estan en posiciones relativamente mas profundas. Por
ejemplo, el equivalente de dosis para el corazén en orientacién AP es 5.18 pSv-UM™!
para el hombre y 5.25 uSv-UM ™! para la mujer, mientras que en orientaciéon RL resulta
ser s6lo de 0.46 y 0.54 uSv-UM™!, respectivamente. De otra parte, todos los tejidos
compuestos de hueso, cartilago y tejido esponjoso presentan equivalentes de dosis su-
periores respecto de los demads dérganos, lo que se debe a los diferentes componentes

constituyentes de cada uno de estos tejidos (ver tablas 3.1, 3.2 y 3.3).

En general el equivalente de dosis en 6rganos y tejidos tanto dentro como fuera del
campo de tratamiento oscila entre 0.4 y 24 uSv-UM ™!, excepto para 6rganos superficiales
como las mamas, el pene y los testiculos, en los que se encontraron equivalentes de dosis
de 28.92, 44.02 y 38.49 uSv-UM™!, respectivamente. Particularmente el cristalino en
la mujer presenta un equivalente de dosis de 18.48 pSv-UM™!, siendo este también un
organo superficial, al igual que los ojos en hombre y mujer que presentan equivalentes
de dosis de 11.52 y 14.12 uSv-UM™!, respectivamente.

Como queda dicho, la mayoria de los érganos, recibieron equivalentes de dosis infe-
riores a 24 uSv-UM™!. Esto equivale a 2400 uSv-Gy~!, que equivaldrian, en fotones, a
2400 pGy-Gy~—!. Este valor vendria a ser 416 veces menor que la dosis maxima recibida
en un tratamiento de radioterapia convencional, lo que representa una baja contribucién
terapéutica por parte de la contaminacién por neutrones a la dosis total que recibiria el

paciente.
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3.4 Discrepancias entre calculos del equivalente de dosis

en Organos

Los célculos previos de H en érganos han utilizado geometrias detalladas del acelerador,
como en nuestro caso, pero los maniquies considerados han sido maniquies matemaéticos
con geometrias mas o menos complejas. Por otro lado, sélo han considerado los 6rganos
clasicos que ICRP asume que son de riesgo critico a efectos estocasticos. En este trabajo,
se ha modelado de una manera mucho mas realista la geometria del cuerpo humano,
tanto de hombre como de mujer, y se han considerado todos los 6rganos y tejidos. En
la tabla 3.8 se comparan nuestros resultados con los escasos resultados disponibles de

trabajos previos.

Tabla 3.8: Cuadro comparativo del H en pSv-UM™!, en tratamientos de cdncer de préstata con
aceleradores de 18 MV reportados por varios autores: Ref. A (Kry et al., 2005a), Ref. B (Howell
et al., 2006), Ref. C (Barquero et al., 2005a), Ref. D. (Vanhavere et al., 2004), Ref. E (Harrison
et al., 2006), Ref. F (Kry et al., 2009b), y el H recibida por una mujer y un hombre sometidos
a tratamientos para cancer de colon en las orientaciones AP y RL.

H [MSV . UM_l}

Organo Ref. A Ref. B Ref. C Ref. D Ref. E Ref. F FAX06 MAXO06

max-min AP-RL AP-RL
Bazo - - 9.27 - 5.67 - 3.69-0.16 5.03-0.09
Cerebro - - 3.31 - 4.59 - 1.80-3.42 1.16-1.78
Colon 12 2.27 31.85 21 6.08 2.4-1.2 9.91-4.30 11.67-3.0
Corazén - - - - - 1.3 5.25-0.54 5.18-0.46
Eséfago 7 0.5 2.47 2.1 5.4 1.1-7 2.56-0.62 1.83-0.37
Estomago 11.1 1.26 7.69 14.7 5.81 11.1-1.9 8.12-0.56 13.81-0.60
Higado 11 2.9 8.38 8.4 5.67 11-1.2 6.69-8.06 9.45-5.81
Intestino delgado - - 187.51 - 6.08 - 8.81-3.82 10.63-2.24
Mamas - 18.6 5.86 - - - 28.9-9.9 -
Médula ésea - 1.88 6.44 - 5.67 - 11.57-8.17  15.45-12.46
Musculo - - 17.32 - 2.43 - 6.65-5.66 7.57-6.87
Ovarios - - 115.84 - - - 5.58-1.7 -
Pancreas - - 4.45 - 5.81 - 3.41-0.74 5.47-0.53
Piel - 23 64.7 - - - 15.7-10.2 15.44-10.34
Préstata - - - - - 1.2 - 8.89-0.998
Pulmones 9.1 0.65 1.35 34 5.4 1.7-9.1 3.25-3.71 3.75-1.93
Rinones - - 3.8 - 5.81 - 1.33-3.29 1.90-2.0
Suprarrenales - - 2.32 - 5.67 - 0.63-1.34 1.42-0.83
Testiculos - - - - - 4.3 - 38.49-4.08
Timo - - 2.47 - 2.7 - 9.48-0.49 4.62-0.25
Tiroides 12.7 18.6 5.95 8.8 5.13 2.3-12.7 13.6-2.85 9.67-0.58
Utero - - 61.67 - - - 5.61-1.12 -
Vesicula - 3.45 170.01 - 6.48 - 10.9-3.61 23.15-3.92
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Como se observa, los célculos de H presentan diferencias significativas, si bien las
condiciones en las cuales han sido hechos por cada uno de los autores varian ya que
cambian los métodos de calculo usados y, en general, las simplificaciones llevadas a cabo.
Por ejemplo, nuestros calculos y los publicados por Kry et al. (2009b) son relativamente
parecidos, excepto para los testiculos en orientacion AP donde nuestros valores son
mucho mas elevados. De otro lado, las comparaciones con los célculos de Barquero
et al. (2005a) muestran notables discrepancias, particularmente para érganos como la
vesicula, el intestino delgado, el ttero, los ovarios y el colon. Los resultados de los demas
autores presentan alguna concordancia con los resultados encontrados en este trabajo.

Se debe tener presente que medidas directas en este caso son imposibles de reali-
zar, salvo las que podrian llevarse a cabo en maniquies antropomorficos con detectores
adecuados incorpporados, pero las mediciones experimentales de neutrones en acelera-
dores médicos presentan muchas dificultades. Los detectores usados para la deteccién
de neutrones tienen una reducida sensibilidad debido a que son generalmente sensibles
también a los fotones y las fluencias de éstos en los linacs clinicos son muy altas. Por
otro lado, la naturaleza pulsada de los haces terapéuticos produce un apilamiento de

pulsos que reduce la fiabilidad de estos detectores.



Capitulo 4
Dosimetria ambiental y personal

La inevitable produccién de fotoneutrones en aceleradores de electrones cuando operan
a energias superiores de 10 MV, no sélo genera dosis indeseadas al paciente, sino que
también el personal trabajador que opera estos equipos y el piblico puede verse afectado
por esta radiacion cuando los blindajes no son los adecuados. Por esta razon se requiere
un control eficaz ante la radiacion neutrénica, para lo cual el disenio de los blindajes

juega un papel relevante.

Lo ideal en estos casos seria evaluar el blindaje mediante técnicas Monte Carlo, como
las que hemos desarrollado en este trabajo. Sélo de esta manera se puede corroborar
con una buena aproximacién que, ademas de cumplir con los limites establecidos, se

garantiza la proteccién a personal y publico en general.

Lo que normalmente suele hacerse para el calculo de blindajes es usar relaciones
matematicas ya establecidas, con las que se calculan los espesores que deben ser inter-
puestos, tanto para barreras primarias como secundarias. Estos cédlculos, por lo general,
van mas alla de los limites requeridos, por lo que no es extrano hacer sobreestimaciones,
generalmente sobredimensionando espesores, con la consecuencia de recargar estructuras
de instalaciones que pueden estar, por ejemplo, en pisos superiores. Estos inconvenientes
podrian ser solucionados si los disenadores consiguieran estimar los equivalentes de dosis
personales y ambientales, dentro y fuera de las instalaciones, antes de la construccién
de la instalacién, mas no después de terminada ésta, como suele hacerse; ademas, esto

podria generar beneficios para todas las partes involucradas.

El problema de la contaminacién por fotoneutrones no se entiende con claridad
y, ademas, existe una gran dificultad para medir los neutrones, particularmente fuera
de la sala de tratamiento, donde la sensibilidad de los detectores, especialmente de
neutrones térmicos, es deficiente. Aunque el espectro primario de fotoneutrones puede
ser conocido, el efecto del blindaje contra fotones, alrededor del cabezal del acelerador,
junto con la dispersion en las paredes del biinker, dan como resultado que las mediciones

de fotoneutrones puedan presentar uno o mas de los siguientes problemas:



82 Capitulo 4. Dosimetria ambiental y personal

e Respuestas inesperadas de los detectores de neutrones a los fotones de alta energia
y, como resultado, mediciones de neutrones que pueden resultar demasiado eleva-

das.

e Utilizacién de un detector que mide la fluencia y realizacion de suposiciones in-
correctas sobre el espectro de los neutrones que se estd midiendo, quedando en

entredicho la eficiencia del detector.

e Empleo de un detector de medicién de equivalente de dosis y realizacion de supo-
siciones incorrectas similares a las anteriores, que dan lugar al mismo resultado

que antes.

e Determinacion del equivalente de dosis a partir de medidas de fluencia, ya que
cualquier suposicién errénea sobre parte o sobre todo el espectro que se mide,

producira un error en el equivalente de dosis calculado.

e Asuncion de la ley del inverso del cuadrado para determinar la fluencia o el equi-
valente de dosis en un punto distante del acelerador, ya que en la geometria de

alta dispersiéon de un bunker de hormigén, esta suposiciéon no es vélida.

Por estas y otras razones, una de las mejores opciones para determinar el equiva-
lente de dosis ambiental y personal debido a neutrones en este tipo de instalaciones
es mediante Monte Carlo, siempre y cuando los cdlculos sean lo méas realistas posible,
involucrando, si se puede, hasta el propio paciente en las simulaciones, pues la mayor
parte del tiempo de operacién del acelerador, se hace con la presencia de éste. A esto hay
que anadir los efectos que produce la presencia del tejido humano en el equivalente de
dosis, ya que, como se demostrara en el capitulo anterior, el tejido, ademas de moderar
los neutrones, también actia como fuente de neutrones térmicos. Parte de los resultados

obtenidos en este capitulo aparecen en Martinez et al. (2010c, 2010d)

4.1 Efectos del blindaje del cabezal del acelerador

Todos los acelerados cuentan con un blindaje, cuyo objeto es proporcionar protecciéon
contra fotones, y sistemas de colimacién para el haz de radiacién. A diferencia de la
radiacion de frenado, los neutrones se producen de forma aproximadamente isotropica
y atraviesan el blindaje del cabezal en todas las direcciones. Para el blindaje de fotones
comunmente se usan algunos metales pesados, como tungsteno, plomo o hierro, para
los cuales el Uinico mecanismo significativo de pérdida de energia para los neutrones
que interactiian con ellos es la dispersion ineldstica, por reacciones (n,n’y) o (n,2n). El
primer proceso predomina a energias del orden del MeV, mientras que el segundo es

efectivo a mas altas energias.



4.1 Efectos del blindaje del cabezal del acelerador 83

La dispersién inelastica solo puede ocurrir a energias por encima del estado excitado
mas bajo de los isétopos presentes en el material del blindaje y del cabezal. En los ace-
leradores estudiados, los principales componentes del blindaje, colimadores y sistemas
MLC son Fe, Pb y W, cuyos estados excitados méas bajos son enumerados en la tabla
4.1.

Tabla 4.1: Estados excitados de distintos is6topos de Pb, Fe y W.

Elemento A  Abundancia [%] Primer estado excitado [MeV]

Fe 54 5.8 1.41
o6 91.7 0.847

W 182 26.4 0.1
183 14.4 0.047
184 30.6 0.111
186 28.4 0.123

Pb 206 25.1 0.803
207 21.7 0.570
208 52.3 2.61

Como vemos, en todos los casos son necesarios neutrones rapidos para que se produz-
ca una dispersién ineldstica y la consiguiente reaccién (n,n’y). Como los neutrones pro-
ducidos en el blanco del acelerador son en su mayoria neutrones rapidos, se tendra una
contribucién de radiacién gamma y, por otro lado, habra una pérdida de energia por co-
lisién de los neutrones con los componentes antes mencionados. Estos neutrones, ahora
epitérmicos, son en su mayor parte los que conseguiran atravesar el blindaje del cabe-
zal, impactaran contra las paredes del bunker y, dependiendo de su energia, conseguiran

atravesarlas después de ser termalizados.

Dado que la seccién eficaz total ineldstica para la reaccién (n,2n) es del orden de 1 o
2 barns en estos materiales, los neutrones sufriran varias colisiones cuando atraviesan el
blindaje de fotones, especialmente cuando los aceleradores operen a energias altas, ya que
esta reaccién tiene un umbral de energia para los neutrones incidentes que esta asociada

a la energia de enlace del neutrén que es arrancado del nicleo.

Hay ademds una gran cantidad de dispersién eldstica que tiene lugar en este rango de
energias y para estos materiales. Esto no produce pérdidas de energia de los neutrones,
pero permite un mayor alcance de los neutrones dentro de los componentes del cabezal,
lo que contribuye a que haya una mayor probabilidad de que se produzcan reacciones
ineldsticas, en general, y reacciones (n,2n), en particular.

Digamos para finalizar, que las secciones eficaces de captura neutrénica por estos
materiales son muy pequenas, especialmente para neutrones térmicos, lo que resulta en

una escasa atenuacién de la radiacién neutrénica que incide contra ellos.
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4.2 FEfectos en la sala de tratamiento.

La mayoria de los aceleradores se encuentran en una sala blindada, por lo general de
hormigén baritado. Los neutrones que interactiian con el hormigén sufren principalmen-
te dispersion elastica. El hidrégeno, principal componente del hormigén, termaliza con
bastante rapidez los neutrones, que luego son capturados. Por lo general dicha captura
va acompanada de la emisiéon de rayos gamma. Los neutrones que consiguen atravesar
el hormigén, lo hardn después de ser termalizados, pero daran lugar a contribuciones
al equivalente de dosis en puntos fuera de la sala de tratamiento que es importante

conocer.

Muchos de los neutrones pueden ser dispersados dentro de la sala de tratamiento,
atravesando varias veces el recinto antes de ser capturados; el resultado es un espectro
de neutrones de baja energia dispersados por toda la sala. Patterson y Wallace (1958)
ubicaron una fuente de neutrones rapidos dentro de un bunker y demostraron que la
fluencia de neutrones térmicos era aproximadamente constante. Aunque esto no puede
asegurarse en nuestro caso, ya que la fuente de neutrones de un acelerador es poli-
energética, si puede asegurarse que la mayor parte de los neutrones que se producen son

rapidos, como lo hemos demostrado en este trabajo.

4.3 Instalaciones y aceleradores usados

Para este estudio se han modelizado con MCNPX las geometrias detalladas de tres
instalaciones de hospitales, cuyos disefios, planos y materiales fueron obtenidos gracias
a la colaboracién de los correspondientes Servicios de Radiofisica. En concreto, se han
analizado las instalaciones de los hospitales Rio Hortega (Valladolid), que alberga un
Varian Clinac 2100C/D de 15 MV, Ramén y Cajal (Madrid), que dispone de un Elekta
Inor de 15 MV, y San Pablo (Lima), en el que opera un Varian Clinac 2100C/D de 18
MV.

Para cada instalacion se construyé su geometria completa, incluyendo en cada caso
la geometria del cabezal del correspondiente acelerador. En cada bunker fueron fijados
distintos puntos de interés para realizar los calculos, dependiendo de las caracteristicas
particulares de cada instalacion y con el fin de hacer un calculo mas realista, se incluyo el

maniqui de tejido ICRU (ver figura 2.1) que simula al paciente.

El objetivo de este estudio es calcular el equivalente de dosis personal, H,(10), y el
equivalente de dosis ambiental, H*(10), en diferentes puntos, dentro y fuera de la sala de
tratamiento. El cdlculo permite evaluar también la eficiencia del blindaje de hormigdén

contra la emisién de neutrones.
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4.3.1 Instalacién del acelerador Varian Cinac 2100C/D de 15 MV

Esta instalacién se encuentra en el Hospital Rio Hortega de Valladolid, que alberga un
acelerador Varian Clinac 2100C/D de 15 MV; la figura 4.1 muestra la vista 3D de la
misma. Se encuentra en una planta primera, por lo que hubo necesidad de construir
también la geometria del piso inferior. Exactamente debajo del bunker existe un sétano
que, por seguridad, no esta habilitado, pero si lo estan las zonas alrededor de ese s6tano,
por lo que fueron estudiadas al igual que las zonas alrededor del binker y del mismo

modo la planta superior.

Figura 4.1: Instalacién del acelerador Varian Clinac 2100 C/D de 15 MV del hospital Rio
Hortega de Valladolid.

En la figura 4.2, se muestra la ubicacién de los puntos de cédlculo, establecidos segiin
su criticidad, de acuerdo con el Servicio de Protecciéon Radiolégica del hospital, y que
corresponden a 17 puntos dentro de la instalacién (puntos negros) y a 20 fuera (puntos
blancos).

En el panel (a) de la figura 4.2 se muestra la proyeccion en el plano zy. El punto
012 corresponde a la sala de control y el punto ol5 se encuentra en una instalacion
anexa que alberga un acelerador Elekta SL25 de 18 MV. En el panel (b) se representa
la proyeccién yz. En el punto 16, a 50 cm por encima del maniqui, se determina el
espectro de neutrones rapidos que son emitidos directamente desde el cabezal, y en el

punto 17, a 50 cm por debajo del maniqui, el espectro moderado de neutrones, ambos
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Figura 4.2: Puntos de célculo dentro y fuera del bunker del acelerador Varian Clinac 2100C/D
de 15 MV del Hospital Universitario Rio Hortega de Valladolid. Se muestran las proyecciones

(a) zy, (b) yz y (c) zz.
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en la orientacién AP. En el panel (¢) se muestra la proyeccién xz y en él se indican
los puntos de las plantas inferior y superior que corresponden con flujo de personal y

publico. Esta instalacion la hemos denominado I1.

4.3.2 Instalacion del acelerador Elekta Inor de 15 MV

La segunda instalacién estudiada corresponde al biinker del Hospital Ramén y Cajal de
Madrid, que alberga un acelerador Elekta Inor de 15 MV y que se encuentra ubicado en
el sétano del edificio. En este caso, los puntos de interés estan situados en los alrededores
de la instalacién y en planta superior.

Esta instalacién es de interés por el diseno mismo, ya que, como se observa en la
figura 4.3, no tiene puerta de acceso. A diferencia de los otros bunkeres estudiados, éste
se presenta como una alternativa a los inconvenientes de construccién que se tienen en
los bunker con puerta, principalmente por el peso de ésta. Pero, por otro lado, esta el
espacio con el que se cuente para la construccién de la instalacién. Lo importante aqui es
corroborar que la radiacién de neutrones es neutralizada con la misma eficiencia que en

los binqueres con puerta.

Figura 4.3: Bunker sin puerta del acelerador Elekta Inor de 15 MV del hospital Ramén y Cajal
de Madrid.

En la figura 4.4 se muestra la ubicacién de los puntos de calculo, segtin su criticidad,
y que corresponden a 16 puntos dentro y a 18 puntos fuera de la instalacion.

En el panel (a) se tiene el plano zy de la instalacién; el punto o5 corresponde a
la sala de control. En el panel (b), plano zz, los puntos e14 y e15 son aquellos que

determinan los espectros neutrénicos antes y después del maniqui, en orientacién AP.
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Figura 4.4: Puntos de célculo dentro y fuera del biinker del acelerador Elekta Inor de 15 MV
del Hospital Ramén y Cajal de Madrid. Se muestran las proyecciones (a) zy, (b) zz y (c) yz.
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Por dltimo, en el panel (c¢), plano yz, en los puntos ol, 02 y o3 se determina la fluencia

a través del laberinto. Hemos llamado a esta instalacién 12.

4.3.3 Instalacién del acelerador Varian Clinac 2100C/D de 18 MV

La tercera instalacién estudiada corresponde al binker del Hospital San Pablo de Lima
(Pert). Esta instalacién se encuentra ubicada en la planta baja del edificio y los puntos

de interés estan situados en sus alrededores principalmente.

Figura 4.5: Instalacién del acelerador Varian Clinac 2100C/D de 18 MV del hospital San Pablo
de Lima (Pert).

Esta instalacion es de interés por la ubicacién particular del acelerador. Como se
observa en la figura 4.5, se encuentra en posicién diagonal con respecto al bunker.
Ademads, este acelerador es, como hemos visto anteriormente, uno de los que presenta
una mayor produccion fotonuclear y, por consiguiente, uno de los que mayor equivalente
de dosis suministra durante su operacion.

En el panel (a) de la figura 4.6 se tiene el plano zy de la instalacién; el punto 016
corresponde a la sala de control. En el panel (b), plano xz, el punto 5 es el seleccionado
para calcular el espectro en aire y el punto e6 para el espectro moderado de neutrones
que atraviesan el tejido ICRU del maniqui, ambos en orientacién AP. Esta instalacién

es la denominada I3.
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Figura 4.6: Puntos de célculo dentro y fuera del binker del acelerador Varian Clinac 2100 C/D
de 18 MV del Hospital San Pablo de Lima (Perti). Se muestran las proyecciones (a) zy y (b) zz.
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4.4 Espectros de fluencia de neutrones dentro y fuera de

las instalaciones

Inicialmente se calcularon los espectros de fluencia de neutrones en algunos puntos de

interés, dentro y fuera de la sala de tratamiento.

En la figura 4.7 se muestra el espectro de fluencia obtenido para puntos situados a

50 cm delante del maniqui, en la direccién del eje del haz, que revela la distribucion
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Figura 4.7: Espectros de fluencia de neutrones, por electrén emitido, en puntos situados delante
y detras del maniqui ICRU (irradiacién AP) para los tres equipos considerados.
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energética de los neutrones emitidos directamente desde el cabezal, y a 50 cm detras del

maniqui y en la misma direccién.

En el caso de los puntos 16, 14 y e5 situados a 50 cm delante del maniqui, se ob-
serva, a alta energia, un acusado pico que nos confirma que la mayor parte de neutrones
producidos en el cabezal son neutrones rapidos. El rango de energia de estos neutrones

rapidos no presenta diferencias significativas entre los tres casos estudiados.

A baja energia se observa, para los mismos puntos de calculo, la presencia de un
pico mucho menos acusado que el anterior y que corresponde a los neutrones térmicos
que son emitidos desde el cabezal. Entre ambos picos, se observa una distribucion de

neutrones epitérmicos comun a los tres modelos y que crece ligeramente con la energia.

Aunque los tres modelos presentan un espectro similar, la caracteristica més impor-
tante es la diferencia de fluencia entre los aceleradores de 15 MV. Se encuentra que la
produccion de neutrones en el acelerador Varian Clinac es hasta cuatro veces superior
a la del acelerador Elekta Inor, tanto a baja como a alta energia. Esto concuerda con
los resultados ya vistos anteriormente. Por otro lado, la mayor fluencia de neutrones
se observa en el acelerador Varian Clinac de 18 MV. Esto confirma de nuevo que la
produccién de neutrones no depende sélo de la energia del haz de electrones incidente
sobre el blanco, ni de la energia del haz de fotones usado en el tratamiento, si no que
también juega un papel relevante el tipo de acelerador y, en particular, los materiales

con los cuales estan fabricados sus componentes.

Los puntos 17, 15 y 6 de las tres instalaciones permiten estudiar el espectro de
los neutrones que atraviesan el maniqui de tejido ICRU. Al disminuir la fluencia total de
neutrones por la presencia del maniqui, cabe pensar que en estos puntos contribuyan, de
manera mas significativa, los neutrones que son dispersados por la sala y que alcanzan
dicho punto. En la figura 4.7 se observa, en los tres casos que el pico de baja energia
predomina y se mantiene aproximadamente igual al encontrado en los espectros antes del
maniqui, mientras el pico de alta energia practicamente ha desaparecido. Esto confirma
que el maniqui se comporta como un excelente moderador de neutrones, con lo cual,
todos los neutrones rapidos que son generados desde el cabezal trasfieren su energia
al tejido hasta ser termalizados y absorbidos por el medio y s6lo unos pocos rapidos
conseguiran atravesar el tejido. Ademas, como los picos de baja energia son, como hemos
dicho, practicamente iguales, se podria decir que en el maniqui se establece un cierto
equilibrio para los neutrones térmicos, en cuyo caso, la aportaciéon de los neutrones

dispersados en el bunker seria poco importante.

Para analizar esta fluencia de neutrones dentro de la sala de tratamiento, y corrobo-
rar si la fluencia térmica se mantiene aproximadamente constante (McCall et al., 1979),
se realizaron simulaciones independientes con diferentes orientaciones del cabezal del
acelerador, estableciendo las posibles diferencias entre los espectros obtenidos para un

mismo punto de cédlculo.
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Figura 4.8: Espectro de fluencia de neutrones por electrén emitido. Los paneles superiores
corresponden a los puntos 7 y e4 de la I1; los paneles medios corresponden a los puntos €9 y
e15 de la 12, y los paneles inferiores corresponden a los puntos e1 y 12 de la I3.

En la figura 4.8 se muestran los diferentes espectros de fluencia calculados para
las distintas orientaciones del gantry de cada acelerador. En los paneles superiores se
muestran los espectros correspondientes a puntos de la I1. El punto 7 se encuentra a 2
m del isocentro y el punto e4 se encuentra en un punto més lejano dentro del laberinto
(ver figura 4.2); para estos dos puntos se hicieron cinco simulaciones independientes en
las orientaciones AP, RL, posterior-anterior (PA), lateral-izquierda (LL) y gantry rotado
30 grados (30). En el espectro del punto 7, aunque nos encontramos alejados del campo
de tratamiento (en todos los casos es de 10 x 10 cm?), se observa que predomina el pico
de alta energia independiente de la orientacion del cabezal del acelerador; pero si nos
alejamos atin mas, a la posicién del punto e4, vemos que ahora el pico de baja energia ha

aumentado respecto al espectro anterior, mientras que el de alta energia ha disminuido.
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Ademéds, el pico de baja energia es igual o superior al de alta energia en todas las

orientaciones.

En la figura 4.8, los paneles medios corresponden a la 12. Aqui hemos estudiado los
puntos €9, que estaria situado a dos metros del isocentro, y 12, situado en la entrada
al laberinto (ver figura 4.4). Se analizaron las mismas cinco orientaciones que en el caso
anterior y se observa un comportamiento muy similar al observado en los espectros
de la I1. Para el punto 9, el pico de alta energia sigue estando presente en todas las
orientaciones, mientras que para el punto e15 encontramos que el pico de alta energia
esta bastante disminuido. Cabe sefialar que, en este dltimo caso, la componente térmica

es claramente dominante en todas las orientaciones.

Los paneles inferiores de la figura 4.8 corresponden a la instalacién 13. Hemos cal-
culado los espectros en los puntos e1, que se encuentra a 1 m del isocentro, y 12 que
se encuentra en la entrada al laberinto (ver figura 4.6). En este caso s6lo se hicieron dos
simulaciones independientes para las orientaciones AP y RL, considerando que segin
los resultados obtenidos para I1 e 12, el espectro de fluencia no cambia significativa-
mente con la orientacién del gantry dentro de la sala de tratamiento. Los espectros de
fluencia encontrados aqui son muy parecidos a los espectros de I1 e 12, con la diferencia
de que, en este acelerador hay mayor fluencia de neutrones como ya se ha analizado
previamente. Por lo demsds, el pico de alta energia se mantiene como dominante en el

punto cercano al isocentro y el de baja energia aumenta en el mas alejado.

En conclusion: las tres instalaciones presentan espectros de fluencia muy parecidos
en puntos situados a distancias similares del isocentro. Los picos de alta y de baja
energias se mantienen aproximadamente dentro de los mismos rangos de energia. A
medida que nos alejamos del isocentro, el pico de alta energia disminuye, mientras
el de baja energia aumenta. Si se analiza s6lo la fluencia térmica en cada pareja de
puntos correspondiente a cada instalacion observamos que, en ningin caso, se mantiene

aproximadamente constante como argumentara McCall et al. (1979).

En la figura 4.9 se muestran los espectros de fluencia de neutrones en los puntos
correspondientes a la sala de control de las tres instalaciones. Tal como puede verse en

la figura, la contribucién neutrénica fuera del bunker se debe sélo a neutrones térmicos.

A igualdad de energia de operacién, vemos que la fluencia de neutrones es mayor
en la instalacién 12 que en la I1; esto puede estar relacionado con el hecho de que 12 es
precisamente la instalacion sin puerta de acceso al binker. Por otro lado, es notable el
hecho de que la 13 es la que da una menor fluencia de neutrones en la sala de control,
a pesar de que, como ya se ha hecho notar anteriormente, el acelerador Varian Clinac
de 18 MV es el que mayor produccién neutrénica presenta. Esto se debe a la barrera de
180 cm de barita de 3.2 g-cm™ interpuesta entre el acelerador y la sala de control, que,

por tanto, consigue moderar eficientemente la radiaciéon de neutrones.
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Figura 4.9: Espectros de fluencia de neutrones, por electrén emitido, en puntos de las salas de
control de las tres instalaciones estudiadas.

4.5 Calculo de los equivalentes de dosis personal y am-

biental
El equivalente de dosis personal, H(10), se calcula como
H, (10) = / hy (E) ®p dE, (4.1)
0

donde h, (E) son los coeficientes de conversién de fluencia a equivalente de dosis personal

(ver figura A.2) y ®p es la fluencia de neutrones (por particula emitida). De igual
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manera, el equivalente de dosis ambiental , H*(10), se calcula como:

H* (10) = /OOO W (E)®p dE, (4.2)

donde h* (E) son los coeficientes de conversién de fluencia a equivalente de dosis am-
biental (ver figura A.3).

A continuacién se presentan los célculos de H*(10) y H,(10) en cada una de las
instalaciones estudiadas para puntos dentro y fuera de la sala de tratamiento. Dado
que la incertidumbre asociada a los cédlculos, particularmente para puntos externos al
buinker son altos, sdlo se consideran aquellos cuya incertidumbre relativa sea inferior al
30 %.

En la instalacion I1 se obtuvieron resultados para cinco orientaciones, esto es RL,
LL, AP, PA y 30. En la tabla 4.2 se muestran los valores de H,(10) y H*(10) para los 17
puntos considerados dentro de la instalacién, junto con las correspondientes incertidum-
bres relativas en % (entre paréntesis) que estan asociados a la figura 4.2. Los méximos
valores tanto de Hp(10) como de H*(10), se encuentran siempre en puntos cercanos al
isocentro, por ejemplo en AP, estos valores corresponden a los puntos 8, 9, el1, e12,
e13 v 14, mientras que para puntos mas alejados, como el punto e1, se encuentran los
valores mas bajos.

Fuera de la instalacion fueron definidos 20 puntos cuyos valores encontrados se mues-
tran en la tabla 4.3. Los maximos valores en este caso corresponden a los puntos ol1,
012 y o013 en las orientaciones RL, PA y 30, de los cuales el punto 012 corresponde a la
sala de control, mientras que oll corresponde al punto externo a la puerta del buanker
y o013 se sitia en las cercanias de la sala de control.

En la instalacion 12 al igual que en I1, se calcularon H,(10) y H*(10) para las mismas
cinco orientaciones. El acelerador que se encuentra dentro de este bunker corresponde
a un Elekta Inor de 15 MV, que segin nuestros estudios es el de menor produccién
neutrénica.

En la tabla 4.4 se muestran los valores de H*(10) y H,(10) obtenidos en los 16 puntos
considerados dentro de 12 y asociados a la figura 4.4. Los méximos valores obtenidos
aqui corresponden a los puntos €2, €3, e4 e5 7 8 y €9 en orientacidones AP, PA y
30, todos ellos puntos cercanos al isocentro, mientras que el punto de menor exposicién
corresponde al punto e11.

Fuera de 12 fueron definidos 18 puntos, en la tabla 4.5 se muestran los valores de
H,(10) y H*(10) encontrados. Los maximos valores corresponden en este caso a los
puntos ol, 02, 03, y 05, de los cuales el punto o5 corresponde a la sala de control.

En la instalacién I3 se hicieron céalculos en orientacién AP y RL. El acelerador
que se encuentra dentro de esta instalacién es un Varian Clinac 2100C/D de 18 MV,
que corresponde al de mayor produccién neutrénica de los modelos estudiados en este

trabajo.
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Tabla 4.2: Equivalente de dosis personal H,(10) y equivalente de dosis ambiental H*(10) en

pSv-UM™! e incertidumbre relativa, en % (entre paréntesis), calculados dentro de la instalacién

I1, en las cinco orientaciones.

I1 Hy, (10) [pSv - UM ']

punto RL LL AP PA 30

ol 5.87E-02 (30) 4.12E-02 (20) 2.78E-02 (20)  6.39E-02 (20) 4.92E-02 (20)
o2 8.31E-02 (30) 2.01E-01 (20 ) 2.65E-01 (30)  1.41E-01 (20) 1.50E-01 (20)
3 2.37E-01 (20) 1.05E+400 (10) 6.71E-01 (20) 1.00E+400 (10) 8.02E-01 (10)
o4 2.72E-01 (10)  1.21E+00 (9)  9.91E-01 (10)  7.82E-01 (10) 1.13E-+00 (9)
o5 2.93E400 (8)  3.23E400 (6) 2.87E400 (10) 2.80E+400 (6) 2.99E400 (5)
o6 5.29E400 (6) 5.18E400 (4)  5.89E+00 (7)  5.60E+400 (4) 4.85E400 (4)
o7 8.27TE400 (5) 8.54E400 (3)  9.07E+00 (5)  9.49E+400 (3) 8.52E400 (3)
o8 9.50E+00 (4) 9.92E4+00 (3) 1.51E401 (4) 1.71E401 (2) 1.55E401 (2)
o9 9.73E+00 (4) 1.01E+01 (3) 1.58E+401 (4) 1.77E401 (2) 1.63E401 (2)
010 1.51E401 (3) 1.71E+00 (7)  5.91E4+00 (7)  6.09E400 (4) 4.40E+00 (4)
ell - - 3.056E4+00 (5)  1.36E+01 (4) 1.60E+01 (2) 1.05E+01 (3)
012 - - 3.21E4+00 (5)  1.82E+01 (4) 2.07E+01 (2) 5.62E+00 (4)
e13 3.42E+00 (7) - 1.74E4+01 (4)  1.94E401 (2) 3.37E+01 (1)
ol4 2.82E+00 (7) - 1.28E401 (4)  1.63E401 (2) 2.92E401 (1)
el5 2.19E+00 (8) 2.04E+01 (2)  7.23E400 (6)  7.53E400 (3) 1.05E401 (3)
016 1.62E4+01 (3) 1.66E+401 (2) - - 1.93E+00 (6)  2.67E+00 (5)
ol7 1.70E+01 (3) 1.79E401 (2)  2.18E400 (9) - 4.81E401 (1)

H* (10) |pSv - UM_l]

ol - - 3.95E-02 (20)  2.64E-02 (20)  6.10E-02 (20) 4.69E-02 (20)
o2 7.95E-02 (30) 1.93E-01 (20 ) 2.55E-01 (3 ) 1.35E-01 (20) 1.44E-01 (20)
3 2.27E-01 (20) 1.01E400 (10) 6.48E-01 (20)  9.65E-01 (10) 7.69E-01 (10)
ol 2.59E-01 (10)  1.17E+00 (9)  9.53E-01 (10)  7.52E-01 (10)  1.09E-+00 (9)
o5 2.81E400 (8)  3.09E400 (6) 2.76E400 (10) 2.68E+400 (6) 2.87E400 (5)
o6 5.08E400 (6) 4.99E400 (4) 5.66E+00 (7)  5.38E400 (4) 4.66E400 (4)
o7 7.96E400 (5) 8.21E400 (3)  8.73E+00 (5)  9.13E400 (3)  8.19E400 (3)
o8 9.15E+00 (4) 9.55E+00 (3)  1.46E+01 (4)  1.65E401 (2) 1.49E401 (2)
o9 9.35E+00 (4) 9.75E400 (3)  1.52E401 (4) 1.70E+01 (2) 1.57E+01 (2)
010 1.45E401 (3)  1.64E+00 (7)  5.68E+00 (7)  5.85E+00 (4) 4.23E+00 (4)
oll - 2.93E4+00 (5)  1.31E+01 (4) 1.54E+01 (2) 1.01E+01 (3)
e12 - 3.08E400 (5)  1.75E+01 (4) 2.00E+01 (2) 5.40E+00 (4)
e13 3.28E400 (7) - 1.67E401 (4)  1.86E401 (2) 3.24E401 (1)
ol4 2.70E+00 (7) - 1.23E401 (4)  1.57E401 (2) 2.82E401 (1)
el5 2.09E+00 (8) 1.97E+401 (2) 6.94E400 (6) 7.23E+00 (4) 1.01E+01 (3)
016 1.56E401 (3) 1.59E+401 (2) - - 1.85E4+00 (6)  2.56E+00 (5)
ol7 1.64E4+01 (3) 1.72E401 (2)  2.09E+00 (9) - 4.63E401 (1)

En la tabla 4.6 se muestran los valores de H*(10) y H,(10) encontrados dentro
y fuera de I3. Fueron considerados 22 puntos de los cuales 12 corresponden a puntos
internos y 10 a puntos externos a la instalacién. Los correspondientes puntos estan

asociados a la figura 4.6.

Los méximos valores de Hp,(10) y H*(10) al igual que en los casos anteriores co-
rresponden a puntos cercanos al isocentro, en este caso son los puntos 02, o3, o4, 06,

07, 015 y el punto de méaxima dosis es el punto caudal que corresponde al punto o5 en
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Tabla 4.3: Equivalente de dosis personal H,(10) y equivalente de dosis ambiental H*(10) en
pSv-UM™! e incertidumbre relativa, en % (entre paréntesis), calculados fuera de la instalacién

I1, en las cinco orientaciones.

I1 Hy, (10) [pSv - UM ']

punto RL LL AP PA 30

ol 2.29E-20 (25) 1.20E-19 (18) -- 5.67E-20 (16) 7.41E-20 (25)
02 -— -- -- -- 1.01E-14 (20)
03 1.16E-14 (23) -— —— - - 1.30E-15 (7)
o4 -- 5.71E-14 (12) -- -- 5.97E-13 (30)
o5 - - 2.49E-18 (30) -- -- 2.87E-18 (28)
o6 -- -- 2.84E-15 (30) 3.71E-15 (11) --

o7 -- -- 1.15E-17 (30)  9.49E-18 (15) 4.01E-17 (17)
o8 -— -— —— 5.39E-17 (16)  1.26E-16 (10)
09 6.07E-12 (20) -- 3.23E-12 (23) 9.81E-12 (30) -—

010 7.21E-08 (30) 1.46E-06 (15) 2.61E-07 (18) 9.66E-07 (21) 3.48E-05 (30)
oll  4.53E-06 (15) 2.67E-05 (10) -- 1.41E-05 (9)  5.01E-04 (12)
ol2  4.59E-06 (11) 9.55E-06 (8) 6.61E-06 (11) 7.25E-06 (10) 2.36E-04 (11)
ol3  9.25E-06 (7) 2.78E-05 (19) - 1.49E-05 (10) ~ 4.30E-04 (9)
ol4 -- 3.38E-07 (25) -- 1.30E-07 (30) -—

ol5  5.72E-14 (16) -- 2.48E-14 (27) 2.11E-14 (23) --

ol6  8.25E-11 (20) -- 9.43E-11 (15)  2.03E-10 (29) --

ol7  2.87E-07 (30) -- -- 4.05E-08 (16) --

018 - - - - -

019 -— -— —— 2.73E-17 (29)  6.05E-17 (19)
020 -- 4.95E-15 (22) - - 8.31E-15 (29) 2.44E-14 (18)

H* (10) [uSv - UM ']

ol 2.19E-20 (25) 1.14E-19 (18) -- 5.41E-20 (16) 7.04E-20 (25)
02 - - -- -- -- 9.83E-15 (21)
03 1.11E-14 (23) -- -- -- 1.25E-15 (7)
o4 -— 5.44E-14 (12) -- -- 5.75E-13 (30)
05 -— 2.38E-18 (30) —— - - 2.74E-18 (28)
o6 -- -- 2.71E-15 (30)  3.56E-15 (11) --

o7 - - -- 1.10E-17 (30)  9.10E-18 (15) 3.79E-17 (17)
o8 -- -- -- 5.19E-17 (16)  1.19E-16 (10)
09 5.80E-12 (20) -- 3.08E-12 (23) 9.37E-12 (30) --

ol0  6.85E-08 (30) 1.38E-06 (15) 2.49E-07 (19) 9.16E-07 (21) 3.19E-05 (30)
oll  4.35E-06 (15) -- 2.99E-05 (39) 1.76E-05 (18) 4.59E-04 (12)
012 4.51E-06 (11) 9.38E-06 (8) 6.35E-06 (11) -- 2.16E-04 (11)
ol3 -- 3.17E-05 (20)  1.29E-05 (1) -- 4.29E-04 (10)
ol4 -- 3.23E-07 (25) 4.29E-07 (16) 1.23E-07 (31) --

ol5  5.48E-14 (16) - 2.37E-14 (27) 2.02E-14 (23) -

ol6  T.98E-11 (20) -- 9.03E-11 (15)  1.94E-10 (28) -—

ol7  2.76E-07 (30) -- 7.97E-08 (57) 3.88E-08 (16) --

018 - - - - -— -

019 -- -- 4.27E-17 (38)  2.60E-17 (29) 5.69E-17 (19)
020 - 4.73E-15 (21) - 7.93E-15 (29) 2.30E-14 (18)

la orientaciéon AP. El punto maés alejado del isocentro y mads protegido es el oll, que
presenta menor H*(10) y H(10) dentro de la sala de tratamiento. Fuera de la sala de

tratamiento, los principales puntos de interés son 016 y o017 que corresponden a la sala
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Tabla 4.4: Equivalente de dosis personal H,(10) y equivalente de dosis ambiental H*(10) en

uSv-UM™!

12, en las cinco orientaciones.

e incertidumbre relativa, en % (entre paréntesis), calculados dentro de la instalacién

12 Hy, (10) [pSv - UM ']

punto RL LL AP PA 30

ol 2.08E+00 (5) 2.11E-01 (11) 7.32E-01 (8) 8.47E-01 (8)  4.48E-01 (9)
2 -— 5.14E-01 (8)  2.68E+00 (4) 3.77E+00 (4) 2.10E-+00 (5)
3 -- 4.78E-01 (9)  3.57E+00 (4) 5.10E+00 (3) 2.51E+00 (4)
o4 5.03E-01 (8) -- 3.85E400 (4) 5.31E400 (3) 7.46E-+00 (2)
o5 5.09E-01 (8) -- 2.72E400 (4)  3.99E400 (4) 6.60E+00 (3)
6 2.48E-01 (11) 3.15E400 (4) 9.13E-01 (7)  1.09E+00 (7) 1.97E-+00 (5)
o7 2.07E+00 (5) 2.00E+00 (5) 1.91E+00 (5) 2.90E+00 (4) 2.74E+00 (4)
o8 L9IE+00 (5) 2.02E+00 (5) 1.87E+00 (5) 3.03E+00 (4) 2.55E+00 (4)
9 1.17E+00 (6) 1.14E+00 (6) 1.19E+00 (6) 1.58E+00 (6) 1.51E+00 (6)
10 8.30E-01 (7)  7.79E-01 (7)  6.80E-01 (8)  1.00E+00 (7)  7.77E-01 (7)
oll 4.18E-01 (9) 4.32E-01 (10) 3.87E-01 (11) 4.25E-01 (12) 5.04E-01 (9)
e12  1.09E+00 (6) 1.24E+00 (6) -- 3.44E-01 (11)  6.68E-01 (8)
e13  2.65E+00 (4) 2.62E+00 (4) -- 3.77E-01 (10)  5.79E-01 (8)
el4  3.52E+00 (4) 3.73E+00 (3) -- 2.86E-01 (12)  3.62E-01 (9)
el5  4.15E+00 (3) 4.11E+00 (3) 3.67E-01 (10) -- 1.81E+01 (2)
e16  2.78E+00 (4) 2.93E+00 (4) 1.18E+00 (6) - - 2.78E401 (1)

H* (10) [uSv- UM™']
ol L99E+00 (5) 2.02E-01 (11) 7.03E-01 (8) 8.12E-01 (8) 4.30E-01 (9)
2 -- 4.94E-01 (8)  2.58E+00 (4) 3.62E+00 (4) 2.01E+00 (5)
o3 -- 4.59E-01 (9)  3.43E+00 (4) 4.90E+00 (3) 2.41E+00 (4)
o4 4.82E-01 (8) -- 3.71E400 (4) 5.10E400 (3) 7.17E+00 (3)
5 4.88E-01 (8) -- 2.61E+00 (4) 3.83E400 (4) 6.35E+00 (3)
o6 2.37E-01 (11) 3.03E400 (4) 8.77E-01 (7)  1.04E+00 (7) 1.89E-+00 (5)
o7 L99E+00 (5) 1.92E+00 (5) 1.83E+00 (5) 2.79E+00 (4) 2.63E+00 (4)
o8 L84E+00 (5) 1.95E+00 (5) 1.79E+00 (5) 2.91E+00 (4) 2.45E+00 (4)
9 1.13E+00 (6) 1.10E+00 (6) 1.14E+00 (6) 1.52E+00 (6) 1.45E+00 (6)
10 7.98E-01 (7)  TA49E-01 (7)  6.54E-01 (8)  9.61E-01 (7)  7.47E-01 (7)
oll 4.02E-01 (9) 4.15E-01 (10) 3.72E-01 (11) 4.08E-01 (12) 4.84E-01 (9)
e12  1.05E+00 (6) 1.19E+00 (6) -- 3.30E-01 (11)  6.40E-01 (8)
e13  255E+00 (4) 2.51E+00 (4) -- 3.63E-01 (11)  5.54E-01 (8)
el4  3.39E+00 (4) 3.59E+00 (3) -- 2.74E-01 (12)  3.46E-01 (9)
ol5  3.99E+00 (3) 3.95E+00 (3) 3.52E-01 (10) 1.74E+01 (2)
el6  2.67E+00 (4) 2.82E+00 (4) 1.14E+00 (6) - - 2.68E401 (1)
de control.

Suponiendo una tasa de dosis de 400 UM-min~

1

, en el punto correspondiente a las

salas de control, y si ademds se asume que en dichos puntos se tiene ocupacién total

mientras el acelerador estd en operacion, y suponiendo que la carga de trabajo es de 6

horas por semana, se tendrian dosis anuales en los tres casos debidas exclusivamente a

neutrones, inferiores al nivel de referencia en cualquier zona sin restricciones, que es de

20 mSv-afio—!

(ver tabla 4.7).

En conclusién, podemos afirmar que las tres instalaciones estudiadas presentan di-

senos que cumplen con los requerimientos establecidos por ICRP en cuanto a proteccién
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Tabla 4.5: Equivalente de dosis personal H,(10) y equivalente de dosis ambiental H*(10) en
pSv-UM™! e incertidumbre relativa, en % (entre paréntesis), calculados fuera de la instalacién
12, en las cinco orientaciones.

12 Hy, (10) [pSv - UM ']

punto RL LL AP PA 30

ol 1.86E-02 (0.4) 1.30E-02 (0.3) 1.64E-02 (0.2) 1.55E-02 (0.3) 1.47E-02 (0.4)

02 1.50E-03 (0.5) 1.40E-03 (0.6) 1.60E-03 (0.7)  1.53E-03 (0.7)  1.55E-03 (0.8)

03 3.49E-03 (0.5) 3.11E-03 (0.4) 3.67E-03 (0.4)  3.50E-03 (0.5)  3.46E-03 (0.5)

od 1.93E-06 (9)  1.77B-06 (10)  1.66E-06 (8)  1.64E-06 (9) 1.92E-06 (8)

o5 2.62E-05 (2)  2.87E-05 (3)  2.81E-05 (3) 2.71E-05 (3) 2.60E-05 (3)

o6 2.65E-06 (9) 2.69E-06 (12) 2.87E-06 (7) 3.20E-06 (9) 3.35E-06 (8)

o7 _— 1.47E-08 (22) . 1.59E-08 (23)  1.12E-08 (19)

o8 8.79E-09 (27)  5.01E-09 (24)  6.02E-09 (25) 6.27E-09 (29) 4.27E-09 (27)

09 2.61E-09 (27)  1.58E-09 (28)  2.11E-09 (23)  2.98E-09 (30) -

010 - 6.84E-11 (14) - . 7.57E-11 (12)

oll . 6.87E-11 (15)  3.26E-10 (32) . 5.37E-11 (26)

012 9.61E-11 (27) - = - = - = 3.62E-11 (14)

SE: - - - 1.66E-14 (17) -

ol4 . - 4.62E-09 (30)  2.49E-10 (17) -

015 1.37B-01 (0.2) 1.28BE-01 (0.1) 2.56E-01 (0.1)  2.70E-01 (0.4)  2.28E-01 (0.1)

016 - = - - - - = - -

ol7 - = 2.96E-15 (22) - = - = 1.69E-15 (31)

018 2.17E-07 (15)  1.92E-07 (12)  2.87E-07 (11)  2.29E-07 (15)  1.50E-07 (9)
H* (10) |pSv - UM_l]

ol 1.I6B-01 (1)  7.42E-02 (1)  LOOE-OL (1)  9.64E-02 (2)  8.91BE-02 (1)

02 6.00E-03 (5)  4.66E-03 (4)  6.10E-03 (5)  6.06E-03 (6)  6.77E-03 (10)

03 1.39E-02 (3)  1.21E-02 (4)  1.66E-02 (3) 1.45E-02 (3) 1.67E-02 (8)

o4 1.85E-06 (9) 1.69E-06 (10) 1.59E-06 (9) 1.58E-06 (9) 1.84E-06 (8)

ob 3.05E-05 (7) 3.01E-05 (6) 3.65E-05 (11) - - 4.44E-05 (23)

o6 2.53E-06 (9) 2.57E-06 (12) 2.73E-06 (7) 3.07E-06 (10) -

o7 - 1.41E-08 (22) —— 1.51E-08 (23)  1.06E-08 (19)

o8 8.36E-09 (27)  4.84E-09 (24)  5.81E-09 (25)  6.04E-09 (30)  4.04E-09 (27)

09 2.47E-09 (27)  1.53E-09 (28)  2.01E-09 (23)  2.86E-09 (33) _—

010 - = 6.55E-11 (14) - = - = 7.24E-11 (12)

oll - 6.57E-11 (15) - = - = 5.13E-11 (26)

012 9.24E-11 (27) - - —— 3.45E-11 (14)

013 . _— _— 1.59E-14 (17) _—

ol4 _— _— 4.43E-09 (30)  2.38E-10 (17) .

ol5 1.02E+400 (0.7)  8.52E-01 (0.6) 1.32E+00 (0.5) 1.37E+400 (0.5) 1.22E+00 (0.5)

016 - - - = - = -

ol7 - = 2.83E-15 (22) - - = 1.61E-15 (30)

018 2.05E-07 (15)  1.84E-07 (12)  2.75E-07 (12)  2.16E-07 (15)  1.42E-07 (9)

radiologica de trabajadores expuestos se refiere, ya que en los tres casos, se encontraron

limites muy por debajo de los establecidos como niveles de referencia, ain en el bunker

sin puerta de la instalacion 12.
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Tabla 4.6: Equivalente de dosis personal H*(10) y H,(10) en uSv-UM™! e incertidumbre relati-
va, en % (entre paréntesis), calculados dentro y fuera de la instalacién I3, en las dos orientaciones.

I3 H, (10) [pSv - UM ] H* (10) [pSv - UM

punto AP RL AP RL

ol 1.88E+01 (3) 2.25E+01 (3) 1.81E+01 (3) 2.34E+01 (3)
2 2.21E+01 (3) 2.04E+01 (3) 2.12E+01 (3) 2.12E+01 (3)
3 2.09E+01 (3) 1.88E+01 (3) 2.01E+01 (3) 1.96E+01 (3)
o4 1.92E+01 (3) - 1.85E+01 (3) - -

5 1.35E+02 (1) -- 1.30E+02 (1) - -

o6 3.3TE+00 (7) - 3.22E400 (7) - -

o7 9.31E+00 (0) - - 5.39E+01 (0) --

o8 1.00E+01 (4) 5.20E400 (5) 9.61E+00 (5) 5.43E+00 (5)
9 7.03E400 (5) 5.60E+00 (5) 6.75E+00 (5) 5.84E+00 (5)
e10  6.54E+00 (5) 3.75E+00 (6) 6.28E+00 (5) 3.91E+00 (6)
o1l  4.22E-02 (21) 5.09E-02 (48) 4.04E-02 (21) 5.27E-02 (48)
e12  3.52E400 (7) 6.45E+00 (5) 3.38E+00 (7) 6.72E+00 (5)
013  3.18E-07 (15) 6.24E-07 (27) 3.03E-07 (15) 6.12E-07 (27)
ol4  1.05E-07 (25) 2.95E-06 (18) 9.88E-08 (25) 3.05E-06 (18)
ol5  7.14E-06 (26) 6.83E-08 (25) 6.86E-06 (27) 6.40E-08 (25)
ol6  3.03E-07 (13) 2.35E-07 (10) 2.88E-07 (13) 2.25E-07 (10)
ol7  2.24E-07 (13) 6.65E-07 (19) 2.15E-07 (14) 6.41E-07 (19)
ol8  1.58E-07 (13) 2.26E-06 (22) 1.52E-07 (13) 2.16E-06 (22)
019  1.85E-06 (25) 2.90E-07 (30) 1.76E-06 (25) 2.78E-07 (29)
020  9.17E-07 (30) 2.12E-07 (14) 8.85E-07 (31) 1.33E-05 (29)
021 - - 4.45E-08 (27) 4.39E-08 (28)
022 - - 1.12E-08 (26) - - 1.11E-08 (27)

Tabla 4.7: H*(10) y H,(10) en nSv-h~! y para las salas de control de las instalaciones 11, 12 e
13, comparados con los limites permitidos en las tres instalaciones estudiadas.

H*(10) y H, (10) H*(10) y H, (10) Ref. ICRP-103

Instalacion [nSv . h_l] [mSV . aﬁo_l} [mSv . aﬁo_l]
11 110-5660 0.03-1.63 20
12 720-1230 0.20-0.35 20
I3 5.16-15.96 0.01-0.03 20

4.6 Comparacién con medidas de H*(10)

La informacién experimental acerca de los equivalentes de dosis personal y ambiental
es muy escasa, dadas las dificultades ya comentadas anteriormente que presenta este
tipo de medidas. A pesar de ello, ha sido posible encontrar resultados experimentales
que pueden ser comparados con nuestros calculos. En la tabla 4.8 se comparan medidas
experimentales de H*(10), obtenidas por Donadille et al. (2008) para cinco instalaciones

que albergan aceleradores de 15 y 18 MV, con algunos de los encontrados en nuestras
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Tabla 4.8: Comparacién entre célculos y medidas del equivalente de dosis ambiental H*(10), ob-
tenidas por Donadille et al. (2008) para varias instalaciones que albergan aceleradores operando
aldby 18 MV.

H* (10) [uSv- UM ']

Acelerador Varian Clinac 2100 C  Elekta PRECISE Elekta SL20
Energia 18 MV 18 MV 18 MV
Puerta, dentro 1.8E-1 - 2.9E-1 2.0E-3 - 5.1E-3 5.6E-5 - 7.1E-5
Puerta, fuera 4.1E-5 - 8.3E-5 <6E-6 - 1.0E-5 2.1E-5 - 2.7 E-5
Consola, control <6E-6 <6E-6 - 1.3E-5 <6E-6 - TE-6

Acelerador
Energia

Varian Clinac 2100 C/D
18 MV (Este trabajo)

Puerta, dentro
Puerta, fuera
Consola, control

4.04E-2 - 5.27E-2
6.40E-8 - 7.14E-6
2.25E-7 - 3.03E-7

Acelerador G E Saturne 41
Energia 15 MV
Puerta, dentro --
Puerta, fuera 2.5E-5
Consola, control 2.3E-5 - 1.0E4

Elekta SL INOR,
Energia 15 MV (Este trabajo)
Puerta, dentro 4.66E-3 - 6.77E-3
Puerta, fuera --
Consola, control 3.01E-5 - 5.14E-5

Varian 2100 C/D
15 MV (Este trabajo)
2.64E-2 - 6.1E-2
1.29E-5 - 4.29E-4
4.51E-6 - 2.16E-4

Acelerador

simulaciones. Los datos experimentales corresponden a los puntos justo delante (fuera)
y detras (dentro) de la puerta del binker, a un punto fuera de la puerta del binker y a
un punto correspondiente a la sala de control (en la consola).

Aunque es imposible hacer comparaciones directas ya que las instalaciones juegan
un papel trascendental y de ellas no tenemos ninguna informacién, podemos hacer com-
paraciones cualitativas. En general las diferencias no son excesivas, mostrando un cierto
acuerdo en algunos de los casos.

En concreto, para el punto correspondiente a la consola de control, las mediciones
estan por debajo de 1.0x10~* pSv-UM™!, mientras que en nuestro caso oscilaron entre
2.25%1077 y 2.16x10™* pSv - UM~ L.

También se han podido encontrar resultados experimentales para puntos dentro de
las salas de tratamiento y alrededor del isocentro. En la tabla 4.9 se comparan medidas
experimentales de H*(10) obtenidas por ? en un punto situado a 40 cm del isocentro en
direccion transversal al eje del haz y con las mandibulas y el ML.C cerrados con algunos
de nuestros resultados, concretamente los obtenidos para puntos situados a izquierda y
derecha del isocentro y a 50 cm de distancia de éste.

Como vemos los valores son del mismo orden, a pesar de que los aceleradores son
diferentes (Varian 2100 y Elekta Inor, en nuestro caso, y Varian 21EX y Elekta Precise,

en el de Howell et al.). Es de destacar el hecho de que nuestros se han obtenido con
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Tabla 4.9: Comparacién entre cdlculos y medidas del equivalente de dosis ambiental H*(10),
obtenidas por Howell et al. (2009) alrededor de puntos cercanos al isocentro para varios acele-
radores operando a 15 y 18 MV.

distancia al H*(10)

Acelerador isocentro [cm]  [uSv-UM™1]

Varian Clinac 18 MV este trabajo 50 derecha 20,1
este trabajo 50 izquierda 18,5

Varian 21EX 18 MV Howell et al. (2009) 40 19
Elekta Inor 15 MV este trabajo 50 derecha 3,43
este trabajo 50 izquierda 3,71

Elekta Precise 15 MV~ Howell et al. (2009) 40 2,5
Varian Clinac 15 MV este trabajo 50 derecha 17,5
este trabajo 50 izquierda 16,7

Varian 21EX 15 MV~ Howell et al. (2009) 40 1,1

las mandibulas y el MLC abiertos, definiendo un campo de 10x10 cm?. No obstante, la
comparacién puede considerarse significativa ya que los puntos de medida estan bastante

fuera del campo de radiacién.






Capitulo 5
Conclusiones y perspectivas

En este trabajo se ha llevado a cabo un amplio estudio mediante simulacién Monte
Carlo con el cédigo MCNPX de la produccién de fotoneutrones en aceleradores lineales
de uso clinico durante tratamientos de radioterapia. En concreto, se han estudiado tres
equipos diferentes (Elekta, Siemens, Varian), operando a diferentes energias y situados
en distintas instalaciones, habiéndose analizado problemas especificos relacionados con
la dosimetria fisica, clinica, personal y ambiental.

La produccién de fotoneutrones depende de la energia y de los materiales que com-
ponen el cabezal del acelerador, particularmente todos aquellos materiales que tienen
interaccién directa con el haz de electrones y fotones, como son: el blanco y su en-
volvente, los filtros y los sistemas de colimacién del haz, entre los que se incluyen los
colimadores primarios y secundarios, asi como las mandibulas y el sistema MLC. De los
aceleradores estudiados, el modelo Varian Clinac 2100C/D de 18 MV ha resultado ser
el equipo que produce un valor mas elevado de equivalente de dosis debido a neutrones
durante el tratamiento de radioterapia, frente a los otros modelos considerados (Elek-
ta, Siemens). Esto se debe principalmente al tungsteno, que se encuentra en todos los
componentes que tienen interaccién directa con el haz primario de electrones y fotones,
excepto el blindaje.

Dada la practica imposibilidad de realizar una dosimetria de neutrones in vivo en
los pacientes durante los tratamientos (ya que no es posible situar detectores en su
interior y, aunque asi fuera, no hay detectores de pequeno tamano adecuados para todo
el rango energético requerido), la simulacién Monte Carlo mediante el uso de maniquies
antropomorficos realistas es una herramienta muy valiosa para establecer la relevancia
de la contribucién fotoneutrénica.

Los materiales que forman los tejidos y 6rganos del cuerpo del paciente se compor-
tan como un moderador de neutrones rapidos, por lo que el espectro neutrénico varia
apreciablemente de unos 6rganos a otros, dependiendo de su composicién y situacion en
el organismo. En los calculos realizados (qué se detallan en el capitulo 3), los 6rganos

mas cercanos a la superficie del paciente han resultado ser los mas expuestos en térmi-
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nos del equivalente de dosis promediado, es el caso de los érganos genitales tanto en
hombre como en mujer, con especial atencién en la dosis recibida por el cristalino en la
mujer, cuyo valor no es despreciable, mientras que el valor correspondiente a 6rganos

mas profundos es menor y debido principalmente a neutrones térmicos.

El cédlculo de los espectros neutréonicos en puntos dentro de la sala de tratamiento
muestra un pico térmico en torno 10~7- 10~8 MeV junto con el pico rdpido, centrado en
la energia de los fotoneutrones producidos en el acelerador. El pico térmico aumenta a
medida que el punto de medida se aleja del isocentro, mientras el pico rdpido disminuye
con la distancia. Fuera de la instalacién, practicamente sélo se observa la componente

térmica, correspondiente a los neutrones moderados al atravesar el blindaje de hormigén.

En la sala de control se observé que los espectros de fluencia térmica se mantienen
también aproximadamente constantes, con minima dependencia de la orientacion del
cabezal del acelerador, encontrandose un ligero aumento en los equivalentes de dosis
ambiental y personal de la sala de control del buinker sin puerta; sin embargo, en todos
los casos estudiados se obtuvieron valores muy por debajo del limite permitido para tra-
bajadores expuestos, cumpliendo con los criterios de radioproteccién para trabajadores

potencialmente expuestos a radiacién producida por aceleradores de uso clinico.

El blindaje para fotones resulta ser adecuado para contener la radiacién neutrénica.
En las instalaciones estudiadas, el uso de hormigén baritado ha mostrado ser el mas
adecuado para garantizar la adecuada proteccion operacional, en relacién con los limites

establecidos para los valores de equivalente de dosis personal y ambiental.

Se han comparado los resultados de las simulaciones con las medidas experimentales
disponibles en la literatura, encontrandose algunas discrepancias atribuibles a la geo-
metria de los sistemas considerados y a diferencias en los maniquies. En particular, se ha
demostrado que es esencial el disponer de informacién lo mas detallada posible acerca de
la geometria y materiales del cabezal del acelerador, la cudl no siempre estd disponible

con el suficiente detalle debido a restricciones por parte de los fabricantes

En este sentido, una posible aplicacién de interés para el futuro seria el desarro-
llo de sistemas de planificaciéon que pudieran incluir una estimacién de la contribucién
neutrénica recibida por el paciente, en terminos de la magnitud radiolégica adecua-
da. Esto podria lograrse combinando la simulacién Monte Carlo con la utilizacion de
maniquies voxelizados especificos para cada individuo, desarrollados con el software co-

rrespondiente de segmentacion y procesado de imégenes.

Es importante destacar, la necesidad de establecer con precisiéon la magnitud o mag-
nitudes adecuadas para establecer la exposicion neutrénica en tratamientos de radio-
terapia. El uso de manitudes distintas de las definidas por ICRU e ICRP introduce
ambiguedades que pueden dificultar la comparacién de resultados. Seria igualmente in-
teresante ampliar el cdlculo de los factores de calidad para neutrones en todos los demas

componentes de los érganos del cuerpo, y no sélo para hidrégeno, carbono, nitrégeno y
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oxigeno que forman el tejido ICRU.






Apéndice A

Magnitudes dosimétricas

utilizadas en este trabajo

Las principales magnitudes y unidades utilizadas en dosimetria de radiaciones y protec-
cion radioldgica, vienen definidas por la Comisién Internacional de Unidades y Medidas
de la Radiacién (ICRU, por sus siglas en inglés) en sus documentos ICRU-51 (1993) e
ICRU-60 (1998). A continuacién se definen y comentan aquellas de las que hemos hecho

uso en nuestro trabajo.

A.1 Fluencia, ¢

La fluencia, ®, se define para cualquier tipo de radiacién segiin ICRU-60 (1998) como:

dN
o=
da’

donde dN es el niimero de particulas (fotones, electrones, neutrones, etc.) que inciden

(A1)

sobre una esfera cuya seccién eficaz tiene un area da.

La definicion de fluencia mediante una esfera de seccién eficaz da considera dicha drea
perpendicular a la direccién de cada particula de forma que la fluencia es independiente

del dngulo de incidencia.

Cuando el campo de radiaciéon no es monoenergético, se define el espectro de fluencia,

o lo que es lo mismo, la distribucién de fluencia en energia, ® g, como:
(A.2)

donde, d® es la fluencia de particulas con energia entre /'y E + dE.
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A.2 Dosis absorbida, D

La dosis absorbida, D, en un material dado se define para cualquier tipo de radiacién

en ICRU-60 (1998), como:
de
D= —
dm’

donde dé representa la energia neta depositada en el volumen de materia considerado,

(A.3)

es decir:

de = Rin — Rous + ) Q, (A4)

donde, Rj, es la energia de las particulas (tanto cargadas como no cargadas) entrantes
en el volumen considerado, Ryt es la energia de las particulas (tanto cargadas como
no cargadas) salientes del volumen considerado y > @ es la suma de los cambios en las
energias en reposo de los nicleos atémicos y de todas las particulas implicadas en las

interacciones.

1

La unidad de dosis absorbida en el sistema internacional es J kg™", que recibe el

nombre de gray (Gy).

A.3 Kerma, K

El término kerma corresponde a las siglas en inglés de Kinetic Energy Released in Ab-
sorbing Material (energia cinética liberada en un material absorbente). Esta magnitud
se introdujo por primera vez en 1962 para tener en cuenta de forma explicita las dos eta-
pas del proceso mediante el cual las particulas sin carga (fotones y neutrones) depositan
su energia en la materia que atraviesan. Dichas particulas interaccionan y transfieren
parte de su energia cinética a particulas cargadas, (principalmente electrones) que de-
positan su energia mediante colisiones (ionizacién y excitacién) con dtomos o la pierden
de forma continua mediante radiaciéon de frenado.

El kerma tiene en cuenta sélo el primer paso de este proceso y representa la energia
transferida por unidad de masa a electrones secundarios (en general particulas con
carga) en un volumen arbitrariamente pequeno de material. Por tanto, al dar un valor
de kerma es preciso indicar el material al que nos referimos (por ejemplo: kerma en aire,
kerma en tejido, etc.).

El kerma, K, se define formalmente para particulas sin carga (fotones y neutrones)

en ICRU-60 (1998) como:
dgtr

dm’

donde dey, es la suma de las energias cinéticas iniciales de todas las particulas cargadas,

K=

(A.5)

liberadas por particulas sin carga, en una masa dm de material. La unidad de kerma en

el sistema internacional es, también, el Gy.
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A.4 Equivalente de dosis, H

El concepto de equivalente de dosis (dose equivalent) en un punto de tejido, se introdujo
por primera vez en 1962 para tener en cuenta la distinta eficacia bioldgica relativa de
los diferentes tipos de radiacién ionizante. En su forma actual, el equivalente de dosis,

H, en un punto de un 6rgano o tejido se define segiin ICRU (1993) como:
H=Q- D, (A.6)

donde, D es la dosis absorbida y @ es el factor de calidad en ese punto. Es este factor
de calidad el que mide la mayor o menor eficacia bioldgica de las particulas cargadas
generadas en el proceso de absorcién de energia. De acuerdo con los estudios realizados,
ICRP recomienda una relacién entre el factor de calidad ) y la transferencia lineal de
energia (o poder de frenado lineal), L, que es la energia media perdida por particula y
por unidad de distancia recorrida en el material, debido a colisiones con electrones (ver
figura A.1).

Puesto que el factor de calidad @ es adimensional, la unidad utilizada para equiva-

1

lente de dosis en un punto es J kg™ o sievert (Sv). Aunque la definicién coincide con

el Gy, su diferente nombre indica que se ha considerado el factor Q.

0 T T T
10° 10' 10? 10°

L (keV/pm)

Figura A.1: Factor de calidad, Q(L) (ICRU, 1993; ICRP, 2007).

A.5 Magnitudes operacionales para irradiacion externa

Una descripcion detallada de las magnitudes operacionales para irradiacion externa
puede encontrarse en los informes ICRU-51 (1993) e ICRP-103 (2007). Antes de ir con

estas magnitudes operacionales es necesario definir tres conceptos bésicos:
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Esfera ICRU: es el cuerpo introducido por el Comité Internacional de Unidades
y Medidas Radiol6gicas (ICRU) para describir de forma aproximada la respuesta del
cuerpo humano a la absorcién de energia de las radiaciones ionizantes. Consiste en una
esfera de 30 cm de didmetro de material equivalente a tejido, con una densidad de 1
g-cm™? y una composicién de 76.2% de O, 11.1% de C, 10.1% de H y 2.6 % de N.

Campo expandido: campo de radiacién que se deriva del campo actual en el que la
fluencia y sus distribuciones direccional y energética tienen el mismo valor a través de
todo el volumen de interés que el campo de radiacion real en el punto de referencia

Campo expandido y alineado: campo de radiacién en el que la fluencia y sus distri-
buciones direccional y energética son las mismas que en el campo expandido, pero la

fluencia es unidireccional.

A.5.1 Equivalente de dosis personal, H,(d)

El equivalente de dosis personal, Hy(d), se define como el equivalente de dosis en tejido
blando ICRU, a una profundidad d por debajo de un punto especifico del cuerpo humano.

Para radiacién penetrante (fotones, neutrones), la profundidad recomendada es d=10

min.
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Figura A.2: Coeficientes de conversién fluencia a H,(10) como funcién de la energia y dngulo
de incidencia para neutrones incidentes sobre la esfera ICRU segun ICRP (1997).

Dependiendo del tipo de radiacién, se han calculado coeficientes de conversién de
fluencia a equivalente de dosis personal, H,(10) - ®~1 (ver figura A.2), que dependen
de la energia de la radiacién incidente y que pueden utilizarse para obtener el valor de

H,(10) a partir del espectro de fluencia ®p:

H, (10) = /dE <H’é1m> b, (A.7)
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donde @ es la fluencia.

A.5.2 Equivalente de dosis ambiental, H* (d)

Para la vigilancia de drea, se define la magnitud equivalente de dosis ambiental, H* (d),
en un punto del campo de radiacién, como el equivalente de dosis que se produciria por el
campo alineado y expandido correspondiente en un maniqui esférico equivalente a tejido
(esfera ICRU), a una profundidad d sobre el radio de la esfera opuesto a la direccién

del campo alineado. Para radiacién penetrante (fotones, neutrones), la profundidad
recomendada es d=10 mm.
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Figura A.3: Coeficientes de conversién fluencia a H* (d) de neutrones reportados por varios
institutos segin ICRP (1997).

Andlogamente se han calculado coeficientes de conversion de fluencia a equivalente
de dosis ambiental, H* (10) - ®~! (ver figura A.3), que dependen de la energfa de la

radiacién incidente y que pueden utilizarse para obtener el valor de H* (10) a partir del

espectro de fluencia ®g:

H* (10) = /dE <Hq()10)> O (A.8)






Apéndice B
Publicaciones y comunicaciones

Esta linea de investigacién ha dado lugar a varias publicaciones y comunicaciones a

congresos nacionales e internacionales, las cuales se detallan a continuacién:

Revistas Internacionales

e S. A. Martinez, R. Barquero, J. M. Gémez-Ros, A. M. Lallena, C. Andres, and R.
Tortosa. Evaluation of neutron production in new accelerator for radiotheraphy.
Radiation Measurements, 2010, doi: 10.1016/j.radmeas.2010.05.001

e S. A. Martinez, R. Barquero, J. M. Gémez-Ros, and A. M. Lallena. Ambient and
personal neutron dose equivalent outside concrete vault romm of 15 MV and 18

MYV radiotherapy accelerators. Radiation Ptotection Dosimetry, 2010. (Enviado)

e S. A. Martinez, R. Barquero, J. M. Gémez-Ros, and A. M. Lallena. Neutron dose
equivalent and neutron spectra in tissue for clinical linacs operating at 15, 18 and
20 MV. Nuclear Instruments and Methods in Physics Research Section A 2010.
(Enviado)

e S. A. Martinez, R. Barquero, J. M. Gémez-Ros, and A. M. Lallena. Neutron dosi-
metry in human organs of an adult phantom using multileaf collimation systems

in radiotherapy treatments. Medical Physics, 2010. (Enviado)
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Otras revistas

e S. A. Martinez, J. M. Gémez-Ros, A. M. Lallena. Producciéon de neutrones en
aceleradores lineales Varian Clinac 2100 C/D de 18 MV usados en radioterapia.
Revista Sociedad Espanola de Fisica Médica, 2010. (Enviado).

e S. A. Martinez, S. Bolivar, H. Olaya, A. M. Lallena. Fluencia térmica de foto-
neutrones en proximidades a pacientes sometidos a tratamientos de radioterapia.
Revista Colombiana de Fisica, 2009. (Enviado).

Comunicaciones a congresos

e V CONGRESO LATINOAMERICANO DE FISICA MEDICA, ENCUENTRO
IBEROAMERICANO DE FISICA MEDICA, III CONGRESO PERUANO DE
FISICA MEDICA, VI CONGRESO PERUANO DE PROTECCION RADIOLOGI-
CA. Cusco, Pert. 16-20 de Mayo 2010. Producciéon de neutrones en aceleradores
lineales Varian Clinac 2100 C/D de 18 MV usados en radioterapia. S. A. Martinez,
J. M. Gémez-Ros, S. Bolivar, A. M. Lallena.

e 117H NEUTRON AND ION DOSIMETRY SYMPOSIUM. NEUDOS 11. Them-
ba LABS. Cape Town, South Africa, 12-16 October 2009. Reduction of neutron

production in new accelerators for radiotherapy. S. A. Martinez, R. Barquero, J.
M. Goémez-Ros, and A. M. Lallena.

e 117H NEUTRON AND ION DOSIMETRY SYMPOSIUM. NEUDOS 11. Themba
LABS. Cape Town, South Africa, 12-16 October 2009. Ambient and personal
neutron dose equivalent around concrete vault of 18 MV radiotherapy accelerators.
S. A. Martinez, R. Barquero, J. M. Gémez-Ros, M. Vilches and A. M. Lallena.

e XXIII CONGRESO NACIONAL DE FISICA. Santa Marta, Colombia. 5-9 de
Octubre de 2009. Fluencia térmica de fotoneutrones en proximidades a pacientes

sometidos a tratamientos de radioterapia. S. A. Martinez, H. Olaya, J. M. Gémez
Ros, A. M. Lallena.

e XVII CONGRESO NACIONAL DE SEFM Y XII CONGRESO NACIONAL DE
SEPR. Alicante, 2-5 de Junio de 2009, Fisica Médica y Protecciéon Radioldgica.
Dosis equivalente debida a fotoneutrones en tratamientos de radioterapia. S. A.
Martinez, J. M. Gémez-Ros, M. Vilches, A. M. Lallena.

e VIII ESCUELA NACIONAL DE FISICA DE LA MATERIA CONDENSADA.
FISICA DE NANOESTRUCTURAS. Pereira, Colombia. 22-26 de Septiembre de
2008. Evaluacion y Célculo de la produccion de neutrones en aceleradores lineales
de electrones. S. A. Martinez, H. Olaya, J. M. Gémez-Ros, A. M. Lallena.
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