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Resumen

Existen tres abordajes generales usados en medicina para el tratamiento del
cancer: cirugia, quimioterapia y radioterapia. El dltimo de ellos involucra el uso
de radiacién ionizante. Uno de los factores a considerar durante los tratamientos
por radioterapia refiere a los cambios sustanciales que pueden ocurrir en la ana-
tomia del paciente, debido por ejemplo a la respiraciéon o movimiento cardiaco,
que dificultan una precisa entrega de dosis. Equipos modernos de tratamien-
to mediante haces de fotones de megavoltaje, incorporan sistemas de iméagenes
por resonancia magnética para determinar la anatomia interna de los pacientes,
permitiendo guiar los procedimientos por medio de imagenes in situ durante el
tratamiento, aumentando la precision y eficiencia de los mismos. Los intensos
campos magnéticos necesarios para realizar este tipo de imagenes podrian al-
terar el campo de radiacion utilizado para el tratamiento, modificando la dosis
absorbida.

En este contexto, el presente trabajo tiene como objetivo principal el estudio
y la caracterizacion dosimétrica del efecto de campos magnéticos intensos en
técnicas modernas de radioterapia oncolégica guiada por imagenes.

En una primera instancia se evalu6 la capacidad de los c6digos de simulacion
Monte Carlo, FLUKA y PENELOPE, para el modelado del transporte de radia-
cién en presencia de campos magnéticos en vacio. Posteriormente, se simularon
procesos de irradiacion de medios materiales con haces de fotones a distintas
configuraciones de estudio, incluyendo la presencia de campo magnético. Dichas
configuraciones consideran desde arreglos simples, hasta la complejidad de una
aplicacion clinica en condiciones paciente-especificos. Se logré estudiar la defle-
xién de la trayectoria de los electrones en vacio, y las alteraciones dosimétricas
en los diferentes casos de estudio, como consecuencia de la presencia del campo
magnético, incluyendo la capacidad de caracterizar los efectos dosimétricos por
presencia de campo magnético en condiciones clinicas paciente-especifico.

Se concluyo que la curvatura de la trayectoria de las particulas cargadas
depende tanto de su energia cinética como de la intensidad del campo. Por otro
lado, se encontré que las variaciones dosimétricas también son fuertemente de-
pendientes de la intensidad del campo magnético, asi como de la orientacién del
mismo respecto al eje de propagacion del haz. En todos los casos se verific6 una
excelente concordancia entre los codigos de simulacion y los métodos analiticos
aplicados.

Palabras Claves: Dosimetria; Campos magnéticos; Radiacion ionizante.



Abstract

Three different medical approaches are used for cancer treatment: surgery,
chemotherapy and radiotherapy. The last one refers to the use of ionizing radia-
tion. A relevant issue to be considered during radiotherapy treatments regards
the non negligible variations in the patient anatomy, due to the patient breathing
or cardiac movement, thus avoiding an accurate assessment of the absorbed do-
se. Modern megavoltage photon beam treatment facilities incorporate magnetic
resonance imaging systems to assess patient anatomy, hence allowing them to
guide the irradiation procedures by means of in situ imaging during treatment,
increasing its efficiency and accuracy. The strong magnetic fields required to
acquire resonance images may affect the radiation field used for the treatment,
hence modifying the absorbed dose.

Within this framework, the main goal of this work regards the study and
dosimetric characterization of the effects due to strong magnetic fields in modern
oncological radiotherapy techniques.

First, the capability for accurately modelling the radiation transport coupled
with magnetic fields in vacuum was preliminarily assessed for two Monte Carlo
simulation main codes, namely: FLUKA and PENELOPE. Then, irradiations
with a clinical photon beam considering different setups were accomplished.
The configurations studied included simple arrangements, as well as complex
clinical applications, like patient-specific approaches. The deflection of the elec-
trons’ trajectories in vacuum was carefully investigated, while the dosimetric
effects due to the presence of magnetic fields were evaluated for the different
configurations, including clinical applications.

According to the reported results, it was observed that the curvature of
the charged particles track depends on its kinetic energy as well as the field
strength; as expected. On the other hand, it was found that the dosimetric
variations are also strongly dependent on the field strength and orientation. It
is worth mentioning that excellent agreements were found between the different
Monte Carlo codes, as well as their comparisons with analytic approaches.

Keywords: Dosimetry; Magnetic fields; Ionizing radiation.
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CAPITULO 1

INTRODUCCION

1.1. Contexto historico

Segun datos de la Organizacion Mundial de la Salud (OMS) actualmente
el cancer es la segunda causa de muerte, y serd la primera de ellas hacia 2050.
Existen tres abordajes principales utilizados en la medicina para su tratamiento:
cirugfa, quimioterapia y radioterapia | |

La ultima de ellas refiere al uso de radiacién ionizante, y comenz6 a imple-
mentarse poco tiempo después del descubrimiento de los rayos X por Wilhem
Rontgen en 1895, y del radio por el matrimonio Sklodowska-Curie en 1898. En
la actualidad, la produccién de los haces de electrones y fotones de mega voltaje
utilizados durante el procedimiento terapéutico se lleva a cabo por aceleradores
lineales de uso clinico denominados LINAC, y se estima que mas del 50 % de
los pacientes con patologias neoplasicas precisaran tratamiento con radiotera-
pia para el control tumoral o como terapia paliativa en algtin momento de su
evolucioén | ]

Uno de los puntos de especial interés en este tipo de tratamiento es la ener-
gia absorbida, por unidad de masa, como consecuencia de la interaccion de la
radiacién ionizante con el tejido humano, denominada dosis. La determinacién
cuantitativa de esta magnitud es llevada a cabo por el campo de la dosimetria
de radiaciones | |

La importancia del estudio de las radiaciones ionizantes radica, en parte, en
el impacto que tiene en los tejidos biologicos | |. Estos son altamen-
te sensibles ya que dichas radiaciones tienen la capacidad de romper los enlaces
moleculares de la cadena de ADN. De este modo se genera la detenciéon de la
reproduccion de forma total o parcial de la célula, y en casos extremos la muerte



de la misma. Dado que las células tumorales poseen mayor potencial reproduc-
tivo, presentan mayor radio-sensibilidad respecto de las células sanas, y por lo
tanto, son mas susceptibles a los efectos de la radiacion ionizante | |

Por este motivo, el principal objetivo que ha guiado el desarrollo histérico
de la radioterapia siempre fue la administracion de una determinada dosis al
tumor que logre provocar danos letales al tejido cancerigeno, minimizando la
dosis recibida por los tejidos y 6rganos sanos circundantes | ]

Otro de los factores a tener en cuenta durante los tratamientos por radiote-
rapia es el hecho de que puede haber cambios sustanciales en la anatomia del
paciente, debido a la respiraciéon, el movimiento cardiaco, pérdida de peso, creci-
miento tumoral, ete. | | que dificultan una precisa entrega
de dosis. Estos cambios provocan que la dosis real administrada sea desconocida
v que difiera de la distribuciéon de dosis originalmente prevista. Por lo cual, me-
dir las modificaciones anatémicas y su impacto en la dosis entregada es crucial
para enlazar precisamente la dosis irradiada con la efectividad del tratamiento
terapéutico | |.

Dichos cambios anatémicos experimentados por el paciente durante el tra-
tamiento, junto con los efectos nocivos que puede tener la radiaciéon sobre los
tejidos biolégicos, integran las principales preocupaciones a la hora de realizar
tratamientos por radioterapia. Con el fin de lograr un control sobre estas proble-
maticas, en las tltimas décadas se han desarrollado e incorporado sistemas que
permiten guiar los procedimientos por medio de imagenes in situ del paciente
durante el tratamiento, aumentando la precision y eficiencia de los mismos.

Una de las tecnologias de radioterapia guiada por imdgenes en desarrollo
con mayores expectativas son los equipos modernos de tratamiento mediante
haces de fotones de mega voltaje producidos por LINAC que incorporan sis-
temas de imégenes por resonancia magnética (MRI) para determinar la ana-
tomia interna de los pacientes durante el procedimiento de irradiaciéon. Estos
dispositivos, denominados MRI-LINAC, mejoran notablemente la precision del
tratamiento ya que al utilizar imagenes por resonancia como guia durante el
mismo, se cuenta con la visualizacion tanto del tumor como de los 6rganos cir-
cundantes a riesgo, pudiendo llevar a una reduccién del tejido sano involucrado

El MRI-LINAC permite entonces un monitoreo directo del movimiento ana-
témico sin ser invasivo, necesitar de sustitutos o exponer al paciente a radiaciéon
excesiva | ].

1.2. Motivaciones

En la actualidad las primeras instalaciones MRI-LINAC estan siendo intro-
ducidas al ambito clinico, por lo cual los protocolos sobre su puesta en servicio
no estan completamente definidos atin, asi como tampoco se cuenta con extensa
informacion sobre su funcionamiento | |.

Es sabido que el diagnéstico por imagenes por resonancia magnética es una
de las técnicas de més precisas ya que ofrece un contraste superior en tejidos



blandos, en comparaciéon con la tomografia computada por ejemplo, resultando
en una mejor visualizacion del blanco y los 6rganos a riesgo | I,
como se mencion6 anteriormente. Sin embargo, la misma esta basada en el uso
de intensos campos magnéticos que podrian alterar el campo de radiaciéon io-
nizante, modificando asi el depoésito de dosis en el paciente. Por lo cual, en los
dispositivos hibridos de tratamientos guiados por resonancia magnética deben
ser consideradas ciertas peculiaridades, tales como la interaccién de particulas
cargadas en general, y de los electrones secundarios en particular, dentro del
campo magnético | |.

Se denominan electrones secundarios a aquellos que son originados como
resultado de los diversos procesos de interaccién de la radiacién ionizante con la
materia. Al tratarse de particulas cargadas, naturalmente existe la posibilidad de
distorsion de la distribucion de dosis causada por el campo magnético propio del
equipo de resonancia, que podria alterar el transporte de las particulas cargadas
por deflexion mediante la ley de Lorentz |

La distribucién de dosis podria entonces resultar dlferente a la de los acele-
radores convencionales debido tanto al impacto de la fuerza de Lorentz en los
electrones secundarios por el campo magnético, como a la posible induccién de
scattering o radiacion dispersa debido a la transmision del haz a través de las
componentes del resonador | |. Esta diferencia conforma la
motivacion del presente trabajo.

1.3. Objetivos e hipotesis

1.3.1. Objetivos general y especificos

El objetivo principal del presente trabajo consiste en el estudio y caracteriza-
cion dosimétrica del efecto de campos magnéticos intensos presentes en técnicas
modernas de radioterapia oncologica.

Para llevarlo a cabo, los siguientes objetivos especificos fueron planteados:

1. Imitar condiciones de tratamientos de radioterapia con haces de fotones
de alta energia mediante codigos de simulacion de tipo Monte Carlo para
transporte de radiacion.

2. Incorporar y caracterizar el efecto de campos magnéticos intensos en las
simulaciones de transporte de radiaciones.

3. Desarrollar metodologias para cuantificar alteraciones dosimétricas resul-
tantes.

4. Verificar la robustez de la metodologia desarrollada para dosimetria en
aplicaciones clinicas de caracter paciente-especifico.

1.3.2. Hipoétesis

Bajo el contexto general descripto se formula la siguiente hipotesis de tra-
bajo:



Es posible caracterizar los efectos dosimétricos derivados de la presencia de
campos magnéticos intensos en la zona de irradiacion por medio de modelos
analiticos y por simulacion numérica de transporte de radiacion para obtener
la distribucion dosimétrica en técnicas de imdgenes por resonancia magnética
incorporada en equipos para radioterapia mediante haces de fotones de mega
voltaje, para aumentar la eficiencia de los tratamientos oncoldgicos.



CAPITULO 2

METODOS Y MATERIALES

2.1. Marco teoérico

2.1.1. Interacciéon de la radiacion con la materia

El término radiacion se utiliza para referirse a la emisién y propagacion de
energia a través del espacio vacio o un medio material | ]. Se pueden
distinguir dos formas especificas de radiacion:

e Radiaciéon de particulas: consiste en particulas atémicas o subatémicas
(electrones, protones, etc.) que transportan energia en forma de energia
cinética de masas en movimiento | |.

e Radiacién electromagnética: la energia es transportada mediante oscila-
ciones de campos electromagnéticos que viajan a través del espacio a la
velocidad de la luz | ]

A su vez, también es posible clasificar a la radiacion en otras dos categorias:
tonizante y no tonizante. La primera de ellas se caracteriza por su habilidad
de excitar e ionizar atomos de la materia con la cual interactia. Dado que la
energia necesaria para que un electréon de valencia escape del dtomo es del orden
de 4 — 25 €V, este tipo de radiaciones debe llevar energia cinética o quantos de
energfa superiores a este valor para ser consideradas ionizantes | ].

Los tipos de radiaciones mas relevantes son:

e Rayos v : radiacion electromagnética emitida desde el ntcleo de un atomo o
como producto de un proceso de aniquilacién entre materia y antimateria.



e Rayos X: radiacion electromagnética emitida por particulas cargadas (elec-
trones usualmente) al cambiar de nivel de energia atomico (llamados rayos
X caracteristicos), o al ser desaceleradas en un campo de fuerza Coulom-
biano (llamados rayos X de Bremsstrahlung).

e Electrones rapidos: si la carga es positiva se denominan positrones. Si
son emitidos desde un ntcleo se los llama cominmente rayos 8 (positivos
o negativos). Si son producto de reaccién de una colision de particulas
cargadas, se los refiere como rayos 4.

e Particulas cargadas pesadas: obtenidas generalmente en aceleradores. In-
cluye a particulares como: proton, deuterio, tritio, particulas a (ntcleos
completamente ionizados de *H), etc.

e Neutrones: particulas neutras obtenidas mediante reacciones nucleares,
que no pueden ser aceleradas electrostaticamente | ].

La ICRU (Comision Internacional de Unidades y Medidas de Radiacion)
recomienda determinada terminologia al referirse a las radiaciones ionizantes,
para enfatizar las principales diferencias de los mecanismos de interaccién con
la materia entre las particulas que poseen carga de aquellas que no.

La radiaciéon directamente ionizante es aquella que deposita la energia en el
medio directamente a través de interacciones Coulombianas entre las particulas
cargadas y los electrones orbitales de los atomos del material.

Por otra parte, la radiacién indirectamente ionizante (fotones y neutrones)
depositan la energia en la materia mediante un proceso de dos pasos:

1. Primero, una particula cargada es liberada al medio (particulas sin carga
producen particulas cargadas mediante mecanismos de interaccién con el
medio).

2. Segundo, las particulas cargadas liberadas depositan energia en el material
directamente a través de interacciones Coulombianas con los electrones
orbitales de los 4tomos que conforman el mismo . | ]

En la figura 2.1 puede observarse un esquema que resume lo expuesto. En
las siguientes secciones se describira especificamente los diferentes mecanismos
de interaccion con la materia de los fotones y las particulas cargadas, tipo de
radiaciones ionizantes utilizadas a lo largo del presente trabajo.
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Figura 2.1: Clasificacion de las radiaciones

Interaccion de los fotones con la materia

Los fotones, en principio, pueden interactuar con los electrones orbitales, el
ntucleo, o el campo electromagnético de los a&tomos que conforman la materia,
perdiendo en el proceso toda, parte o nada de su energia cinética. De los variados
modos de interaccién posibles, los preponderantes en fisica de radiaciones son:

Efecto Compton

Efecto Fotoeléctrico

e Produccion de Pares

Scattering (dispersion) coherente o Rayleigh

e Reacciones fotonucleares

El efecto Compton puede ser descrito como una colision entre el foton inci-
dente y un electréon orbital de la capa externa, débilmente ligado al 4tomo. La
energia del fotéon (hr) es mucho mayor que la energia de ligadura del electron
orbital, por lo cual éste cede parte de la misma al electréon liberado, llamado
electron Compton o de retroceso, y posteriormente es dispersado un angulo 6
con una energia hr' [Podgorsak, 2005] como puede apreciarse en la figura 2.2.

Al plantear la conservacion de la energia y del momento se obtiene una ex-
presion que relaciona la energia del foton dispersado con el angulo de dispersion,
como se muestra en la ecuacion 2.1, siendo entonces Ey = hv — hv/' la energia
transferida al electron Compton.

Por otro lado, el angulo de dispersiéon 6 se relaciona con el dngulo ¢ del
electron de retroceso mediante la expresion 2.2, siendo asf evidente que el rango
de ¢ es de 0 (para § = m, retro-dispersion del foton) a 180° (para 6 = 0,
dispersion hacia adelante, o forward, del foton) dado un valor arbitrario de
energia del foton.
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Figura 2.2: Representacion esquematica del efecto Compton. Imagen extraida
de [Gunderson and Tepper, 2012]

El efecto fotoeléctrico puede pensarse como una colision entre el foton y
un electrén orbital del 4tomo, en la cual este dltimo absorbe por completo la
energia del fotén incidente, utilizdndola para eyectar al electrén involucrado
denominado foto electréon, como se observa en la figura 2.3.

Los foto electrones no pueden ser eyectados de un determinado nivel ener-
gético del atomo, a excepcion de que la energia del fotéon incidente exceda la
energia de ligadura del mismo. La expulsién de un electron de la capa K es la
que que més probabilidad de ocurrencia posee, siendo de cuatro a siete veces
maés probable que la de la capa L, asumiendo que se satisfacen los requerimientos
energéticos [Cherry et al., 2003].

La energia cinética del electron eyectado corresponde entonces, a la predic-
cion de la expresion 2.3, donde K p indica la energia de ligadura correspondiente.

El efecto fotoeléctrico genera, de este modo, una vacancia en el nivel de ener-
gia del electron eyectado, lo cual lleva a la emisiéon de un rayo X caracteristico o
un electron Auger, por lo cual la energia cinética del foto-electron es depositada,
tipicamente, cerca del sitio en donde ocurrié la interaccion.

Efoto electrén = hv — Kp (23)
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Figura 2.3: Representacion esquematica del efecto fotoeléctrico. Imagen extraida
de [Gunderson and Tepper, 2012]

En cuanto a la produccion de pares, ésta ocurre cuando un fotén interactiia
con el campo de fuerza Coulombiano del &tomo. El mismo absorbe por completo
al fotén y utiliza su energia para la creacién de un par electréon-positron: e~ —e™.
Dado que la masa en reposo de un electréon es de 0,511 MeV, este proceso no
es posible salvo que la energia del fotéon sea mayor o igual a la masa en reposo
de dos electrones, es decir, de 2mc? = 1,02 MeV [Greening, 1985].

La diferencia de energia entre hv y 1,02 MeV se reparte como energia cinética
entre las dos particulas originadas, acorde a la expresiéon 2.4. Tanto el e~ como
el et disipan su energia mediante radiaciones directamente ionizantes. Cuando
el positrén pierde toda su energia cinética se aniquilan mutuamente con un
electron presente en el medio generando un par de fotones, denominados fotones
de aniquilacion, que viajan en direcciones opuestas con energia de 0,511 MeV,
como puede apreciarse en la figura 2.4.

Eo+ + E,- = hv — 1,02 MeV (2.4)

Cabe mencionar que la produccién de tripletes, en lugar de pares, es un
proceso posible; sin violar ningtn principio fisico; pero comparativamente mucho
menos probable a igualdad de condiciones [Valente, 2020].

El scattering coherente o Rayleigh describe la interaccion entre el foton inci-
dente y el &tomo como un todo. Dado que la masa de este ltimo es naturalmente
mayor que la del fotén, luego de la colision entre ambos, el d&tomo absorbe muy
poca energia induciendo un leve retroceso dando como resultado un fotén dis-
persado sin pérdidas significativas de energia, tal como puede observarse en la
figura 2.5.

Debido a que este tipo de interaccién tiene relevancia para energias menores
a 50 keV y que la transferencia de energia a la materia es muy poca, la canti-
dad de dispersion coherente es insignificante en los rangos de energia utilizados
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en diagnostico y terapia en comparaciéon con otros mecanismos de interacciéon

[Gunderson and Tepper, 2012].
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Figura 2.4: Representacion esquematica de la producciéon de pares. Imagen ex-
traida de [Gunderson and Tepper, 2012]

) Electrén

O Neutrén
o Protén

I
-l 9
\J/\ J L “ﬂl

f
},"f\/’ L/_]
(|

- Foténincidente, hv
Fotdn dispersado, hvl—/_"

Figura 2.5: Representacion esquematica del scattering de Rayleigh. Imagen ex-
traida de [Gunderson and Tepper, 2012]

Finalmente, las interacciones fotonucleares tienen lugar cuando fotones ener-
géticos (de algunos MeV) interacttian con el nicleo del 4tomo, excitandolo y
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emitiendo como resultado un protén (,p) o un neutrén (v, n), caso que puede
verse en la figura 2.6. Las interacciones (7, n) tienen mucha importancia debido
a que los neutrones pueden ocasionar problemas de radioproteccién. Reacciones
fotonucleares de muy alta energia, fuera del rango de interés para la fisica médica
y para este trabajo, pueden también inducir estados nucleares que se desexcitan
emitiendo particulas més masivas aiin, como deuterio, tritio, particulas «, etc.
[Hussein, 2007]

Foto neutrdn

S \\ /../"\\J/"

Fotdn incidente
hv > 8-10 MeV

) Electrén
Neutrén

o Protén

Figura 2.6: Representacion esquemaética de interacciones fotonucleares. Imagen
extraida de [Gunderson and Tepper, 2012]

De todos los mecanismos de interacciéon de la radiaciéon ionizante con la
materia expuestos, los primeros tres (Compton, efecto fotoeléctrico y produccion
de pares) son los méas relevantes en el rango energético de interés para la fisica
médica, i.e. de unas pocas decenas de keV hasta algunas decenas de MeV, ya que
resultan en transferencia de energia a los electrones, los cuales posteriormente
la depositan en el medio mediante interacciones Coulombianas a lo largo de su
trayectoria.

Si se analiza la importancia relativa de los mismos en funcién del namero
atémico y de la energia de los fotones incidentes, se obtienen los resultados
presentes en la figura 2.7.

El efecto fotoeléctrico predomina a bajas energias para la mayoria de los
materiales, pero disminuye rdpidamente a medida que ésta aumenta, en compa-
racion con el efecto Compton que se vuelve posteriormente predominante. Para
un rango de energfas entre 0,1 — 10 MeV es el mecanismo de interaccién que
posee mayor probabilidad de ocurrencia, hasta que los fotones logran energias
de algunas decenas de MeV, siendo asi la producciéon de pares el proceso que
contribuye mayoritariamente en las interacciones de los fotones con el medio.
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Figura 2.7: Dependencia de la energia y del nimero atémico de los efectos Comp-
ton, fotoeléctrico y produccion de pares. Imagen extraida de | |

Interaccion de particulas cargadas con la materia

Las interacciones de las particulas cargadas con la materia estan mediadas
por las fuerzas Coulombianas entre el campo eléctrico de la particula incidente
y el de los electrones orbitales y los nticleos de los atomos del material. Es
decir, las “colisiones” que ocurren entre una particula con carga y atomos o
moléculas, involucran fuerzas eléctricas de atraccién o repulsion en lugar de
contacto mecanico real | ]

Las particulas incidentes en la materia pueden experimentar interacciones
tanto elasticas como inelasticas con los ntuicleos y electrones atémicos de la mis-
ma. En el caso de la primera de ellas, el proyectil sufre un cambio de direccion
como producto de la colisiéon sin sufrir pérdidas de energia. Caso contrario, en
las interacciones inelasticas, la particula cargada incidente lleva a cabo procesos
radiactivos y de colisién con el medio. Como consecuencia, sufre una pérdida de
energia.

El cociente % se denomina stopping power, y describe la tasa de pérdida de
energia (dF) que ocurre a lo largo de un determinada longitud recorrida (dx), en
el caso de colisiones inelésticas | ]. Por lo general,
esta magnitud se expresa en términos del stopping power mdsico, %, ya que es
independiente de la densidad del material.

La principal diferencia entre las interacciones de las particulas sin carga y las
de las particulas cargadas, es que en el caso de las primeras se llevan a cabo pocos
procesos de interaccién que involucran grandes pérdidas de energia en cada uno,
mientras que las segundas se someten a un gran namero de interacciones con
poca pérdida de energia por evento. En una primera aproximaciéon, puede incluso
considerarse que las particulas con carga son desaceleradas continuamente a
medida que penetran un determinado material |

Este proceso de frenado continuo junto con el hecho de que 1as particulas
incidentes disponen de una cantidad finita de energia cinética, Fy, da lugar
a que la misma vaya perdiendo su energia a medida que atraviesa el material
hasta detenerse. El recorrido desde que ingresa al medio hasta que Ex = 0, se
denomina rango (r), y para un absorbente de densidad p puede calcularse con
la expresion 2.5 | ]
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11
r=Ex 5~ (2.5)

(42)p

Particulas cargadas livianas, tales como electrones o positrones, poseen ma-
sas mucho menores que las masas atémicas, sometiéndose asi principalmente a
cuatro tipos de interacciones que cambian su direccién de movimiento en gran
medida: procesos de ionizacién de capas internas, ionizacién de capas externas,
excitacion y produccion de Bremsstrahlung o radiacion de frenado.

Las interacciones de ionizacién pueden describirse como una colisiéon entre
la particula cargada incidente y un electréon orbital. Si el encuentro es lo su-
ficientemente cercano, la primera de ellas ejerce una fuerza eléctrica sobre la
segunda, cuya magnitud es suficiente para separar al electrén del atomo. De
este modo, se genera la ionizacion. La energia de la particula incidente se uti-
liza para superar la energia de ligadura, y el sobrante se entrega como energia
cinética al electron eyectado (rayosd). Por lo general, los rayosd corresponden
a capas externas, caso contrario la ionizaciéon eventualmente puede dar lugar a
la emision de rayos X caracteristicos o electrones Auger | |.
Reciben el nombre de ionizacion de capas externas e internas respectivamente,
como puede observarse en las figuras 2.8 A y B.

Si la energia transferida al electrén orbital no es suficiente para superar la
energia de ligadura, entonces éste es alterado respecto de su estado de equilibrio
[ |. Se obtiene como resultado entonces una interaccion de excitacion
atémica o molecular como se observa en la figura 2.8 C. La energia transferida se
disipa posteriormente en forma de vibraciones moleculares, emision infrarroja,
etc.

Finalmente, cuando la particula cargada incidente penetra la nube de elec-
trones del atomo e interactia con su nicleo, ésta es deflectada y fuertemente
desacelerada por las fuerzas electromagnéticas. En consecuencia, pierde energia
cinética que se manifiesta en forma de fotones de Bremsstrahlung como se ve en
la figura 2.8 D. La pérdida de energia por radiacién aumenta para elementos de
mayor nimero atémico del absorbente, asi como para valores crecientes de la
energia cinética de los electrones | | acorde a la expresion 2.6.

ZEmB.I
Eperdida, % = 3505~ X 100% (2.6)
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Figura 2.8: Mecanismos inelasticos de interaccién de particulas cargadas con la
materia. Imagen extraida de [Gunderson and Tepper, 2012]

Particulas cargadas pesadas, tales como protones o particulas o, experimen-
tan, principalmente, colisiones inelasticas. Dado que su masa es comparable
con la de las particulas que conforman el medio en el cual se propagan, sus
trayectorias en agua o tejido mantienen su direccién original. Por este moti-
vo, sufren muy pocos procesos de scattering, en contraste con la gran cantidad
de interacciones de dispersion que muestran las particulas livianas con carga
[Gunderson and Tepper, 2012].

Como se aprecia en la expresion 2.7 (donde F describe la transferencia de
energia por interaccion), el stopping power es proporcional al cuadrado de su
carga e inversamente proporcional al cuadrado de su velocidad, por lo cual este
tipo de particulas exhiben una alta tasa de pérdida de energia por unidad de
camino recorrido y rangos muy cortos.

Por lo tanto, a medida que las particulas desaceleran o termalizan, su stop-
ping power aumenta. En consecuencia también lo hacen los efectos locales, como
la ionizacién o dosis absorbida en el medio. Este incremento en la ionizacién se
observa de forma mas abrupta al final de la trayectoria de la particula, luego de
un tramo de pérdida de energia constante, fenomeno denominado pico de Bragg,
reportado en la figura 2.9 [Klhan, 2003].

dE  2nZ%e*
pl— NZFg (2.7)

Todas las particulas cargadas muestran este fendmeno, sin embargo, en aque-
llas que son livianas es disminuido por los procesos de scattering miltiple y las
trayectorias de ionizacidon aleatoriamente orientadas que éstas experimentan.
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Figura 2.9: Fendémeno de pico de Bragg caracteristico de particulas cargadas
pesadas. Imagen extraida de | |

2.1.2. Efecto de campos magnéticos sobre particulas car-
gadas

Cuando una particula cargada se encuentra en reposo inmersa en un campo
magnético no sufre la accion de ninguna fuerza. Caso contrario sucede cuando
la misma se encuentra en movimiento, que experimenta la acciéon de una fuerza
magnética denominada fuerza de Lorentz.

La ley de Lorentz establece que una particula con carga Ze que circula a una
velocidad @ por un punto en el que existe una intensidad de campo magnético

, es sometida a la acciéon de la fuerza de Lorentz cuyo valor es proporcional a
Ze, Uy B como indica la ecuacion 2.8 [ |-

F=7Ze. (f x B) (2.8)

Teniendo en consideraciéon también la segunda ley de Newton, que establece
que la aceleracion que experimenta un cuerpo es proporcional a la fuerza que
recibe, se obtiene la llamada ecuacion de fuerza de Lorentz en ausencia de cam-
pos eléctricos, tal como se indica en la expresion 2.9 donde ? es el momento de

la particula, y Z = —1 para electrones, o Z = 1 para positrones.
dy o
—— =Ze - (— X § 2.9
L~ Ze- (£ x B) (29)

Definiendo ¢ = %  B=2yy=(1~- 52)*%, la ecuacion anterior puede
ser rescrita como se muestra en 2.10. Luego, al proyectar esta expresion sobre
las direcciones de ¥ y %, se obtienen las ecuaciones 2.11 y 2.12 respectivamen-
te, donde se evidencia que el campo magnético cambia la direcciéon pero no el
modulo de la velocidad de las particulas cargadas.

d(yBo) _ Ze .
e THGE B) (2.10)
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B

=0 (2.11)
d 7
dit’ _ m;ﬂ (B0 x B) (2.12)

Por tanto, debido a que la fuerza magnética es perpendicular a la velocidad
(ley de Lorentz), el campo no altera la energia de la particula y la velocidad es
una constante de movimiento, v(t) = vg. En este contexto, es conveniente definir
el vector de frecuencia de precesion w, y separar la velocidad en las componentes
paralelas y perpendiculares a él, como se muestra en las expresiones 2.13, 2.14
y 2.15 respectivamente.

_Ze§ _ _Zecg

@ = s oA (2.13)
v = (V- )b (2.14)
UJ_Z?-(?”LT))@:?—UH (2.15)

Aplicando en 2.12 la separacion en componentes de la velocidad se obtienen
las ecuaciones 2.16 y 2.17. De la primera de ellas, se deduce que la particula se
mueve con velocidad constante vg| a lo largo de la direccion del campo magné-
tico, tal como se mencioné anteriormente. En cuanto a la segunda, es inmediato

notar que en el plano perpendicular a B la particula describe una trayectoria

circular con frecuencia angular w y velocidad vg; | |
de
— =0 2.16
i (2.16)
d
% —w XL (2.17)

Mediante la igualdad de la fuerza magnética y la fuerza centripeta a la que
estd sujeta la particula en este tipo de movimiento, puede estimarse el valor
del radio de curvatura en esta aproximacion clasica, correspondiendo asi a la
expresion 2.18.

Retgsico = 5 = \V S Zem (2.18)

Si la velocidad inicial del electrén es perpendicular a las lineas de campo, se
tratara entonces de un movimiento circular uniforme como se muestra en la g—
gura 2.10. Si, por el contrario, la misma posee una direccion inicial oblicua a B,
entonces se puede descomponer la velocidad en una componente paralela y otra
perpendicular al mismo. En la componente paralela la fuerza ejercida seré nula,
lo cual resulta en un movimiento rectilineo uniforme. En la componente perpen-
dicular la fuerza de Lorentz generara un movimiento circular uniforme, como se
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describi6é previamente. Como resultado de la composicién de estos movimien-
tos, las particulas con velocidades oblicuas al campo tendran una trayectoria
helicoidal tal como se observa en la figura 2.11.

Figura 2.10: Taryectoria de una particula cargada con velocidad perpendicular
al campo magnético. Imagen extraida de [Fernandez and Coronado, 2020]

Figura 2.11: Taryectoria de una particula cargada con velocidad oblicua al cam-
po magnético. Imagen extraida de [Fernandez and Coronado, 2020]

Si bien la expresion 2.18 para el radio de curvatura es correcta dentro del
contexto en que fue derivada (régimen clasico), debe remarcarse que en el rango
de energias utilizadas comtnmente en los tratamientos de radioterapia los elec-
trones logran energias de algunos MeV'. Por este motivo, es necesario adoptar
un enfoque relativista. Como punto intermedio entre ambos abordajes, se pro-
pone adaptar la expresiéon para R obtenida anteriormente (2.18) incluyendo un
tratamiento relativista sélo para 7, obteniendo asf la ecuacion 2.19.

1 E
Rsemi—cldsico = %" =e,/l= Wﬁ% (219)

me

El enfoque que contempla correctamente la alta energia cinética de las par-
ticulas involucradas, parte de la ecuaciéon relativista para el movimiento del
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electron dentro del campo 2.20. Considerando la condicion de fuerza perpen-
dicular se llega a la expresion 2.21 que relaciona el radio de curvatura con la
intensidad del campo magnético, y con la energia cinética de las particulas in-
cidentes [ |. En la misma, E, refiere a la energia en reposo
del electrom.

dp dv - aBdv

—_ = — —— 2.20

at " T (2.20)
Rrelativista — '772_5 1-— @ (221)

2.1.3. Modelado del transporte de radiacién
Teoria de Boltzmann del transporte de radiacion

La ecuacion de transporte de Boltzmann (ETB) es una ecuacion integro-
diferencial de difusién que vincula la fluencia de particulas emitida por una
fuente con las propiedades fisicas del medio irradiado, de modo que puedan
determinarse los mecanismos por los que la energia es impartida y depositada
en el material | |. Es decir, la teoria de transporte de Boltzmann
permite desarrollar un modelo microscopico para cantidades macroscopicas tales
como movilidad, difusion, conductividad, etc. | ].

Con el objetivo de llegar a modelar el proceso de transporte de radiacién
es necesario, en primera instancia, introducir ciertas magnitudes intervinientes.
Cabe destacar que la presente derivaciéon de la ecuacién de Boltzmann refiere
al caso de particulas sin carga, fotones especificamente. Posteriormente puede
ser generalizada a otros tipos de particulas mediante la consideraciéon de los
mecanismos de interaccién con la materia correspondientes.

En primer lugar, se debe tener en cuenta el hecho de que hay diversos modos
de interaccion entre las particulas y el medio material. Es 1til entonces definir la
probabilidad total o de ocurrencia de una interacciéon, de cualquier tipo, como
la suma de todas las contribuciones por parte de cada uno de los procesos de
interaccion, con o la seccion eficaz del j-ésimo mecanismo. A nivel macroscépico,
la seccion eficaz total macroscopica Y se define mediante la expresion 2.22,
donde N refiere a la densidad de centros dispersores por unidad de volumen
[ |. Dado que en todo proceso de interaccion hay eventos
de absorcion y dispersion (scattering), resulta que puede expresarse a L como
la suma de ambas contribuciones, es decir, X7 = Xgpsorcién + Mscattering-

ZT = NO’T (222)

En vista de que el transporte de radiacion involucra un flujo de particulas

_>

U (namero de particulas por unidad de &rea y de tiempo), esta cantidad es
generalmente mas utilizada. Se relaciona con N mediante la expresion 2.23,
donde ¥ es la velocidad de propagacion de los quantos.
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¥ =N7 (2.23)

Ademas de la densidad y el flujo de particulas que cuantifican la radiacion
transportada es necesario definir también las variables independientes del pro-
ceso de transporte, los parametros de los que ¥ y N dependen, es decir, las
variables de estado, como la posicién espacial 7, el tiempo t, junto a la carac-
terizacion del estado cinemético por medio de la direccion de movimiento € y

la energia E | |
Bajo el supuesto de que las particulas no interactiian entre si', pero si lo ha-
cen con el medio circundante en que se propagan | | (teniendo

entonces trayectorias rectilineas entre interacciones consecutivas con un centro
dispersor), y considerando un elemento de volumen finito en el espacio de las
fases, principios de conservacion simples establecen que la tasa de cambio del
numero de particulas por unidad de volumen sea igual a la cantidad de radia-
cion generada y absorbida dentro del volumen considerado. De este modo, la
ecuacion de balance o ecuacidn de transporte de Boltzmann queda definida por
la expresion 2.24.

EM + 0. VU7, E G, ¢) = / T, B O OK@Q,E > O, E)dEdS + S
! o (2.24)

El lado izquierdo de la ETB representa la variaciéon en la cantidad de parti-
culas y se obtiene derivando respecto a t la relacién 2.23. Dentro de la integral

del lado derecho, K(a, E — ﬁ, E) se denomina operador de kernel y es el
encargado de cambiar el estado de fase de las coordenadas primadas a las sin
primar como consecuencia de los procesos de scattering en la posicion 7. Fi-
nalmente, el altimo término de la expresiéon S involucra el ingreso de particulas
al elemento de volumen por una fuente externa | |

Ecuacién de Boltzmann en presencia de campos magnéticos

Segtn lo descrito en la seccion anterior, las particulas cargadas viajan en
trayectorias curvas en presencia de campos magnéticos debido a que son cons-
tantemente afectadas por la fuerza de Lorentz. Por lo tanto, las mismas no
cumplen con la suposicién de trayectoria rectilinea entre colisiones realizada
anteriormente para el caso de los fotones | |. Por este motivo, la
ETB al ser aplicada a electrones o positrones debe ser modificada teniendo en
consideracion los efectos deterministicos de la fuerza de Lorentz.

La eleccion de las variables de estado relevantes para la descripcion fisica

del sistema admite flexibilidad (invariancia), por ejemplo: N = N (7, E, 67 t),

puede describirse también en términos del momento lineal ?: N=N (7)7 ?7 t).
De esta forma, al calcular W para plantear la ecuacion de balance, surge

1En sentido estricto, es suficiente que la interaccion entre las particulas primarias, las que
forman el haz incidente por ejemplo, sea despreciable frente a la probabilidad de interaccién
entre las particulas primarias y el medio material.
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- . d . .
explicitamente el término d—?. En ausencia de campo externo éste se anula,
pero en presencia de campo corresponde, precisamente, a la fuerza de Lorentz
2.9. Este término en la ecuacién de balance se denomina operador de Lorentz,

FLorentz [ ] :

Frorent- (U, B) = —Ze(f « B)- [%62\1/ - mqfﬁ] (2.25)

H
Su definiciéon esta dada por la expresién 2.25, donde V,, corresponde a V,, =
%i + a%y@ + %2 . Introduciendo el operador de Lorentz en la ecuacién de
transporte se obtiene 2.26, ecuaciéon de transporte de Boltzmann en presencia
del campo magnético.

—
1dV(7,B, G, =
14%(7.5, 8,9 i )+ﬁ~v3(7,E,ﬁ,t):// V(7,9 OK(Q E — G, E)dE'dd’
v 47
—
+ S + FLorentz(‘Il7§)
(2.26)

Cabe destacar que en la derivacion de este modelo de transporte no se
considerd el proceso de aniquilacién et — e~, ni tampoco la generacién de
Bremsstrahlung, procesos que deben ser considerados de manera independiente,
al menos en la aproximacién dentro del rango de radioterapia de mega voltaje
[ |. Caso contrario, una sola particula cargada produce en su
recorrido una generacion de electrones secundarios y de radiacion de frenado en
cascada, que si bien no impiden el modelado de transporte de radiacién, si lo
dificultan notablemente en términos operativos.

2.2. El método Monte Carlo

Alrededor del siglo XIX se comenzaron a distinguir claramente dos métodos
matemaéticos en el estudio de fenémenos fisicos. Por un lado, la mecénica clasica
permitia el estudio de problemas que involucraban una pequena cantidad de
particulas mediante sistemas de ecuaciones diferenciales ordinarias. Para la des-
cripcion de sistemas con una gran cantidad de particulas se comenz6 a usar una
técnica completamente diferente derivada de la mecénica estadistica, que se con-
centraba en propiedades del conjunto de particulas y no en el comportamiento
individual de cada una de ellas | |. Bajo este contex-
to surge de la mano de John von Neumann y Stanislaw Ulam el denominado
método Monte Carlo (MC).

Los métodos MC son un conjunto de algoritmos computacionales que utilizan
procesos de generacion de variables aleatorias para hacer estimaciones numeéri-
cas de parametros desconocidos | ]. De este modo, posibili-
tan el modelado de situaciones complejas con una gran cantidad de variables
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involucradas, tal como los procesos de transporte de radiacién mencionados an-
teriormente.

Las simulaciones MC de transporte de radiaciones parten del supuesto de
que el transporte de particulas puede ser modelado como un proceso de Mar-
kov. En los procesos Markovianos se considera que los valores futuros de una
variable aleatoria, tal como los procesos de interacciéon, estan estadisticamen-
te determinados por los acontecimientos presentes y dependen solamente del
evento inmediatamente anterior | ]

En este contexto, la historia de una particula es vista como una secuencia
de caminatas libres que terminan en un evento de interaccién, donde la misma
cambia su direccién de movimiento, pierde energia y ocasionalmente produce
particulas secundarias. Los codigos MC generan entonces un nimero aleatorio
basandose en las funciones de densidad de probabilidad, que definen el tipo de
interaccion y demas parametros, permitiendo el calculo posterior del valor de
expectacion de los eventos simulados | ].

El método Monte Carlo provee asi, de manera mucho més simple, la misma
informacion que la solucién de la ecuacion de transporte de Boltzmann con el
mismo modelo de interaccion | |. Esto permite simular el paso de la
radiacion a través de la materia considerando los procesos fisicos relevantes, el
tipo de radiaciéon involucrada e incluso el tipo de particulas a simular.

A pesar de que existe una gran cantidad de codigos de simulacion diferen-
tes que aplican las técnicas MC, al momento de ejecutar las simulaciones todos
coinciden en los aspectos generales. A partir de la creacion de un archivo de
entrada, denominado input que contiene toda la informacién del setup experi-
mental de interés, se inician los procesos de computo de las simulaciones tantas
veces como se desee.

Una caracteristica inherente, y potencialmente una desventaja de este méto-
do, radica en su naturaleza aleatoria, ya que los resultados se ven afectados por
incertezas estadisticas. Estas pueden ser reducidas a expensas de un aumento de
la poblaciéon muestreada, incrementando en consecuencia el tiempo de computo
[ |, o bien implementando técnicas estadisticas de reduccion de
varianzas.

2.2.1. El cédigo PENELOPE

PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons) es
un paquete de subrutinas escritas en FORTRAN 77 que realizan simulaciones
MC de transporte acoplado de electrones y fotones en sistemas de materiales
arbitrarios que constan de una serie de regiones homogéneas (cuerpos) limitadas
por interfaces | |, para un amplio rango de energias (50 eV a
1 GeV).

Inicialmente, y como su nombre lo indica, el codigo se utilizaba para el
transporte de electrones y positrones mediante una simulaciéon mixta. La misma
consiste en una combinacion entre simulaciones detalladas (computan evento por
evento) y técnicas de simulaciéon condensada (acumulan una serie de eventos en
un tdnico evento equivalente estadisticamente) | |
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Posteriormente a su lanzamiento, se incorporo6 la posibilidad de simular haces
de fotones mediante simulaciones detalladas.

Dado que PENELOPE se trata de una serie de subrutinas no puede ope-
rar por si mismo. El usuario debe proveer un programa principal, main, que
direccione y detalle la situaciéon particular a simular. El mismo debe contener
informacion que controle la geometria, la evolucion de las trayectorias, y guarde
registro de las cantidades relevantes. Por este motivo también el usuario se debe
encargar de proporcionar el archivo general de input y los archivos (tipicamen-
te de extension .geo y .mat) que se encarguen de dar detalles de la geometria
deseada y los materiales a utilizar, respectivamente.

Una vez finalizada la simulacion se generan archivos de salida denominados
outputs, que guardan los resultados generales, estimaciones de las incertezas y
tablas que resumen el proceso de simulacion |

Mediante la incorporacién de rutinas definidas por el usuario, PENELOPE
permite incluir la presencia de campos electromagnéticos. Por lo tanto, es posible
calcular el transporte de radiaciéon y las distribuciones de dosis tomando en
cuenta los efectos producidos por los campos.

Por altimo, PENELOPE es propiedad de la NEA (Nuclear Energy Agency),
organismo que lo gestiona y coordina la distribucién del paquete en cumpli-
miento de las normativas vigentes. A los fines del presente trabajo se utilizo la
licencia oficial de PENELOPE v. 2008 a nombre de Mauro Valente, en calidad
de liaison officer de NEA para Argentina y la region.

2.2.2. El cédigo FLUKA

FLUKA es una herramienta desarrollada conjuntamente por la Organiza-
cion Europea de Investigacion Nuclear (CERN) y el Instituto Italiano de Fisica
Nuclear (INFN) para calculos de transporte de radiaciones e interacciones con
la materia. Cubre un amplio rango de aplicaciones tales como radioterapia, do-
simetria, disefio de detectores, fisica de neutrinos, entre otros | |.

El codigo tiene la capacidad de incorporar fenémenos de interaccion entre la
radiacion y la materia a valores muy altos de energia, decenas de TeV o mayores
aun, asi como también puede simular procesos de interaccién y propagacion de
maés de sesenta tipos de particulas.

Para llevar a cabo la ejecuciéon de las simulaciones, FLUKA dispone de un
entorno grafico de simple utilizacién denominado Flair. El mismo posee un en-
torno de desarrollo integrado para todas las etapas de la simulacion, desde el
armado del archivo de entrada, la ejecucion, la supervision del estado, el proce-
samiento de datos y la generacion de graficos | |. En este
aspecto, una de las principales diferencias con PENELOPE, es que el input
puede contener también la descripcion de la geometria y los materiales de la
configuracion simulada, sin necesitar de un archivo independiente para ello.

En adicién a esto, en el dltimo tiempo Flair se ha mejorado con la capacidad
de traducir iméagenes de tomografias computarizadas (CT) de tipo DICOM (Di-
gital Imaging and Communication On Medicine) en fantomas computacionales
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voxelizados de una manera répida y bien estructurada. De este modo permite
aplicaciones a situaciones de interés clinico [ ]

FLUKA también dispone de comandos especiales para problemas més avan-
zados relacionados con campos electromagnéticos, calculos dependientes del
tiempo, etc., incluidos mediante simples rutinas escritas por el usuario.

Finalmente, FLUKA es propiedad de la CERN-INFN, organismos que lo
gestionan y coordinan la distribucién del paquete en cumplimiento de las nor-
mativas vigentes. A los fines del presente trabajo se utilizo la licencia oficial de
FLUKA 2020.0.6 a nombre de Mauro Valente.

2.3. Estudio de los efectos de campos magnéticos
intensos

La caracterizaciéon de los efectos a nivel dosimétrico debido a la presencia
de campos magnéticos intensos puede ser abordada por técnicas tedricas, tanto
analiticas como numéricas, o bien por metodologias experimentales.

Esta seccion describe los procedimientos realizados para estudiar, por medio
de simulacion numérica, la influencia de los campos magnéticos intensos en la
distribucién de dosis correspondiente a tratamientos con aceleradores lineales
de uso clinico.

Para ello, en una primera instancia se evalué la capacidad de los codigos
Monte Carlo FLUKA y PENELOPE para incorporar la presencia de campos
magnéticos en el modelado de transporte de radiacién. Luego, se disenaron tres
tipos de configuraciones especificas de estudio, a fin de evidenciar en detalle los
efectos dosimétricos derivados de la presencia de campos magnéticos intensos.

Las mencionadas configuraciones consideran desde una situaciéon simple, co-
mo un fantoma regular homogéneo, pasando por un fantoma con inhomogenei-
dades; hasta, finalmente, la complejidad de una aplicacion clinica en condiciones
paciente-especifico.

2.3.1. Transporte de radiaciéon en vacio en presencia de
campo magnético por simulacion Monte Carlo

Con el objetivo de estudiar cuantitativamente la desviacion de los electro-
nes en presencia de campos magnéticos, junto a una evaluaciéon comparativa
entre ambos cddigos de simulacion FLUKA y PENELOPE, se realizaron en una
primera instancia simulaciones en vacio de haces de electrones con diferentes
energias, incluyendo campos magnéticos constantes con distintas intensidades.
Las diferentes combinaciones campo-energia utilizadas se reportan en la tabla
2.1.
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Energfa cinética [MeV]| | Magnitud campo magnético [T
0.25
0.50
0.5 1.00
1.50
2.00
0.25
0.50
1.0 1.00
1.50
2.00
0.25
0.50
6.0 1.00
1.50
2.00

Tabla 2.1: Valores de energia cinética e intensidad de campo magnético utiliza-
dos.

Para llevar a cabo esta serie de simulaciones en FLUKA se utilizo6 la interfaz
grafica Flair, mediante la cual se fijaron los pardmetros necesarios para repre-
sentar un haz monocromdtico y filiforme de electrones, propagdndose a lo largo
de la direccion k dentro de una extensa region con campo magnético constante
en la direccion —i. La incorporacion de este tltimo se realizé a través de un
archivo externo, en el cual se especifico la magnitud de § en cada coordenada.
El mismo fue agregado a la interfaz de trabajo, creando asi un ejecutable que
permitio llevar a cabo la simulacién considerando su presencia. En la figura A.3
del anexo A del presente trabajo puede observarse el archivo de input utilizado.

Dado que los efectos producidos por el campo sobre las particulas cargadas
son de caracter deterministico, no fue necesario contar con una gran cantidad de
particulas simuladas o con tiempos largos de calculo que mejoren la estadistica
del proceso, por lo cual se efectuaron 5 ciclos de 10 primarios cada uno.

En cuanto a PENELOPE, utilizando los archivos penfield.f y traject.f in-
cluidos en el paquete del codigo, se generd por compilaciéon un ejecutable que
permitié desarrollar los procesos de transporte de radiacién en vacio incluyendo
la presencia del campo magnético en toda la region de interés. Tanto la direccion
como la magnitud de este dltimo fueron proporcionadas en el archivo de input,
junto con las caracteristicas del haz de radiacién mencionadas anteriormente.
El tiempo de simulacién para cada combinacién campo-energia no excedié los
60 segundos debido a las razones antes expuestas. En el anexo A del presente
trabajo se puede observar el archivo de input utilizado en la figura A.1.
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2.3.2. Dosimetria en fantoma homogéneo en presencia de
campo magnético

Con el codigo MC PENELOPE se simul6 el proceso de irradiacién de un
fantoma cibico simple de agua de 30 ¢m de lado por un haz de fotones de 6 MV,
como se puede observar en la figura 2.12, con el objetivo de estudiar el efecto
del campo magnético en los electrones secundarios y obtener la distribucién de
dosis. La eleccion del material del fantoma se debi6 a que el agua es el material
de referencia para la dosimetria de radiaciones ionizantes [ ;

| v de hecho, la mayoria de los 6rganos y tejidos biologicos contienen
un gran porcentaje de agua en su composicion.

Dentro del archivo de input se modificaron los parametros necesarios para
que el setup involucre un tamano de campo de 10 em x 10 em y SSD (Source
Surface Distance) de 100 e¢m, junto a la correspondiente divergencia. Se conside-
raron campos magnéticos constantes con intensidades de 0 7,0,5 T,1 T, 1,5 T,
2 T y 10 T, con diferentes alineaciones: paralelos y perpendiculares; en rela-
cion a la direccion de propagacion del haz. En la figura A.2 del anexo A puede
observarse el archivo de input utilizado. A diferencia del estudio de deflexiones
en vacio, tanto la intensidad como la direccion de ? fueron definidas fuera del
archivo de entrada, su valor se establecio6 en los archivos de Fortran involucrados
en la creacion de los ejecutables. De esta forma, se generaron tantos ejecutables
como combinaciones de intensidad y direcciéon de campo.

Haz incidente

Figura 2.12: Fantoma homogéneo utilizado en PENELOPE. Grafico logrado en
programa gview2d, incluido en el paquete del codigo PENELOPE v. 2008.

Las mismas configuraciones para el fantoma y el haz fueron simuladas tam-
bién con el cdédigo MC FLUKA, como puede observarse en la figura 2.13. La
metodologia fue idéntica al caso del vacio en donde la tnica diferencia fue la mo-
dificacion del material correspondiente al objeto irradiado, introduciendo agua
en esta oportunidad.

Dado que en las simulaciones en vacio ademés de estudiar la curvatura de
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las trayectorias se realiz6 una comparacion entre ambos codigos de simulacion,
no se consider6 necesario repetir para FLUKA todos los valores de campo, se
tomaron los valores representativos de 0 7,1 Ty 10 T', también con orientaciones
paralelas y perpendiculares a la direccién del haz.

30

20
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Figura 2.13: Fantoma homogéneo utilizado en FLUKA. Grafico logrado en in-
terfaz grafica FLAIR, incluido en el paquete del codigo FLUKA v. 2020.0.6.

Como el medio de propagacion es distinto al vacio, ahora si debi6 tenerse en
cuenta la naturaleza aleatoria de los mecanismos de interaccién de la radiacion
con la materia. Por este motivo, en ambos c6digos se requirié de un gran niime-
ro de primarios simulados, 10°, para garantizar un resultado estadisticamente

significativo y preciso?.

2.3.3. Dosimetria en fantoma inhomogéneo en presencia
de campo magnético

Con el objetivo de estudiar el efecto del campo magnético en los electrones
secundarios en distribuciones de masa heterogéneas, asi como caracterizar los
efectos de los campos magnéticos en interfaces entre materiales, se reemplazo el
fantoma ctbico simple de agua por un fantoma ctbico de agua de 30 ¢m de lado
incluyendo cinco cavidades ciibicas de aire de 2 ¢m de lado en su interior. Para
este caso de estudio, se decidi6 utilizar campos magnéticos de intensidades de
07,057,y 1,5 T, valores tipicamente implementados en aplicaciones clinicas.
Tanto el setup experimental como las metodologias de ejecuciéon de las simu-
laciones, se mantuvieron idénticas al caso del fantoma homogéneo para ambos
codigos.

La ubicacion de las cavidades dentro del fantoma se estableci6 con el fin de
observar y estudiar las consecuencias de la presencia del campo sobre la dosis, en

2Para el caso puntual del campo de 10 T, debido a la inmensa cantidad de pasos de computo
necesarios por modela las continuas y significativas deflexiones de las particulas cargadas, se
limit6 el computo a 108 primarios.
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interfaces a diferentes profundidades de penetracion del haz, y sobre distintas
distancias respecto del eje central del mismo. Por este motivo, se coloc6 una
cavidad en el centro del fantoma, dos cavidades a 4 c¢m hacia la izquierda y
derecha de la misma, y otras dos a 8 cm hacia adelante y atras respectivamente.
En la figura 2.14 puede observarse un esquema representativo con la ubicacion
de las mismas, y en la figura 2.15 se exponen las geometrias utilizadas con cada
codigo de simulacién.
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Figura 2.14: Figura esquematica de la ubicacion de las cavidades de aire dentro
del fantoma cubico de agua

La eleccién del aire como material de la cavidad se debié a dos motivos
que en conjunto favorecen la observacion de los efectos producidos sobre la
dosis meramente por el campo magnético: su densidad es significativamente
diferente la de los tejidos biologicos, y lo suficientemente baja para ofrecer a las
particulas cargadas “mayor libertad de movimiento”, debida a la poca interacciéon
con centros dispersores del material.
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Figura 2.15: Fantoma inhomogéneo utilizado en PENELOPE visualizado con
guiew2d (arriba) y en FLUKA visualizado con FLAIR (abajo).

2.3.4. Aplicacion clinica: Dosimetria paciente-especifico en
presencia de campo magnético

Con el objetivo de observar los efectos dosimétricos producidos por la pre-
sencia de campos magnéticos, estudiados en las secciones anteriores, en una
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situacion de interés clinico a nivel paciente-especifico y analizar la influencia
de la presencia de campo magnético intenso en aplicaciones clinicas, se realiza-
ron simulaciones con el cédigo Monte Carlo FLUKA?, utilizando en lugar de
los fantomas simples, imagenes de tipo DICOM provenientes de una imagen
tomografica CT obtenida durante una radiocirugia.

De este modo, la distribucién de masa deja de ser un objeto simple o regular
en el espacio, correspondiendo en consecuencia a la distribucion propia de un
paciente.

Brevemente, los pasos basicos para incorporar la informacién paciente-especifico
a FLUKA, se describen a continuacion:

e Extraccion de la informacion proveniente de la imagen tomografica

e Ejecucion de un proceso de segmentacion de los datos identificando el
material (tejido) correspondiente a cada valor en el voxel de la tomografia
(indice de Hounsfield)

e Determinacion de la ubicacién espacial del paciente

e Asignacion de los valores necesarios a todos los parametros que permiten
ejecutar el proceso de irradiacién

e Generacion de un voxelizado virtual en correspondencia a la distribucion
de masa (tejidos) de la tomografia, contemplando la calibracién propia del
tomografo.

Las imégenes tomograficas organizan su informacion en archivos denomina-
dos DICOM. En este caso, cada uno de ellos representa un corte tomografico,
organizando la distribucion espacial como es usual en 4mbito médico (Figura
2.16), y contiene informaciéon de dos tipos. Por un lado, una matriz 3D con la gri-
lla de datos, i.e. los indices de Housnfield, y por el otro los llamados metadatos.
Estos altimos ademéas de contener informaciéon asociada al paciente (nombre,
edad, datos clinicos, etc) y al equipo, poseen la ubicacion espacial del mismo, el
tamano fisico, etc.

3Cabe indicar que en este caso particular las simulaciones s6lo fueron realizadas para este
codigo, debido a que FLUKA permite, a través de su interfaz grafica Flair, la incorporacién
de informacién DICOM obtenida en tomografias, siendo asi méas directa la ejecucion de las
simulaciones en comparacion a PENELOPE. Si bien en este tltimo es posible llevar a cabo
este tipo de procedimientos, la opcién de incorporar informaciéon paciente-especifica no se
encuentra incluida en el paquete de distribucién original del cédigo, sino que el usuario debe
encargarse de desarrollar su propia herramienta dentro del cédigo para hacerlo
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Figura 2.16: Ejes y planos del cuerpo humano

Al utilizar la informacién de la matriz de datos 3D, FLUKA acomoda la
geometria voxelizada en un paralelepipedo para cada corte de la CT, y le asigna
a cada voxel una coordenada central. Para asociar a cada uno de ellos de manera
univoca su material correspondiente, se debe llevar a cabo un procedimiento
denominado segmentacion, asociando un material para un rango de valores del
indice de Hounsfield..

FLUKA dispone de una base de datos de materiales, pero la misma no con-
tiene necesariamente todos aquellos que podrian encontrarse en los sistemas
biolégicos. Por lo tanto, ofrece la posibilidad de que el usuario defina los ma-
teriales especificos a utilizar y los incorpore al codigo de simulacion mediante
archivos externos.”

Al finalizar el proceso de segmentacion de la geometria a irradiar, es necesario
determinar la posicion espacial que tendré el blanco. FLUKA se encarga de
obtener esta informacion del archivo de metadatos mencionado anteriormente.

Una vez que ya se dispone de toda la informacién acerca del objeto a irradiar,
se puede proceder a la simulacién del transporte de radiacion, definiendo en el
archivo de wnput los parametros necesarios al igual que siempre.

En el caso particular de aplicacién de este trabajo, se decidi6 utilizar una
imagen tomografica correspondiente a cabeza y cuello. La misma tiene la parti-

4De este modo, dentro de cada voxel la distribuciéon de masa es homogénea, pero se permite
que en voxel contiguos la misma cambie.

5En el presente trabajo se utilizé la asignaciéon de materiales de interés en fisica médi-
ca creada por el Dr. Andrea Mairani, colaborador del grupo LIIFAMIR?®, por medio de los
archivos head.mat y material.inp.
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cularidad de contar con la presencia de las fosas nasales y la cavidad oral, como
puede observarse en la imagen 2.17. Dado que éstas reportan la presencia de
aire en su interior, el tipo de interfaz presente es, conceptualmente, comparable
al caso de estudio anterior del fantoma inhomogéneo.

Corte transversal obtenido con CT

Corte sagital obtenido meédfianle reconstruccién
tomografica

Eje craneocaudal [pix]

50 100"®
Eje transversal [pix]

Eje anteroposterior 100 2
[pix]

100 200 300 400 500

Figura 2.17: Cortes en planos transversal (izquierda) y sagital (derecha) de
la zona de cabeza y cuello (notese la presencia del marco estereotéxico para
radiocirugia).

Como el objetivo es observar el efecto, cualitativo y preliminarmente cuan-
titativo, producido por el campo magnético en la distribucién de dosis evitando
complejizar la situacién por demés, se redujo la segmentacion original del archi-
vo head.mat a 3 materiales: aire, tejido blando y tejido 6seo 6.

En cuanto a las condiciones generales de irradiacion, siguiendo la metodolo-
gia descrita en las secciones anteriores, se fijaron los parametros necesarios en la
interfaz grafica Flair para contar con un haz de fotones incidiendo en la direc-
cion del eje craneocaudal (ver figura 2.16) en el sentido decreciente del mismo,
con una energia efectiva representativa del haz de 6 M V7. El tamafio de campo
utilizado, a diferencia de las configuraciones anteriores, fue de 3 ¢m x 3 ¢m ya
que en casos de comun aplicacién clinica de radiocirugia, no se utilizan cam-
pos de radiaciéon tan extensos®. Se incluye también la presencia de un campo
magnético de intensidad 1,5 T' (valor de comun utilizacion en los dispositivos
MRI-LINAC de aplicacion clinica), con las 6 direcciones de incidencia posibles:
paralela al haz de radiacion, y las dos direcciones ortogonales al mismo®. Final-

SEsta opcion disminuye significativamente la cantidad de interfaces reales entre voxels
conteniendo diferente tipo de material; situaciéon que disminuye sustantivamente la demanda
de complejos recursos computacionales de alto rendimiento.

"El uso de un valor de energia efectiva representativa-equivalente, en lugar del espectro
continuo a trozos, responde a la necesidad de reducir la demanda de complejos sistemas de
céOmputo de alto rendimiento, sin perder representacién adecuada del problema.

8Haces utilizados clinicamente en la zona de cabeza y cuello suelen ser de orden milimétrico.

9A diferencia de las configuraciones simples utilizadas en las secciones anteriores, en los
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mente se definié también una grilla de dosis del mismo tamano que el grillado
tomografico, para llevar asi un registro de la misma.

2.4. Tratamiento de datos e incertezas

En cuanto al tratamiento de datos para el estudio de deflexion de particulas
cargadas en vacio en presencia de campo magnético, mediante el programa de
procesamiento de datos Matlab v. 2017, se analizaron los archivos de datos
obtenidos al finalizar las simulaciones correspondientes para ambos cédigos. Se
graficaron las trayectorias de los electrones, y posteriormente se midié sobre
ellas el valor del radio de curvatura en cada caso: Rp para FLUKA y Rp para
PENELOPE.

Simultaneamente, en base a los valores de campo y energia proporcionados
por la tabla 2.1, se calcularon los valores predichos por la teoria, haciendo uso
de las ecuaciones 2.18, 2.19 y 2.21.

Dado que los valores de Rr y Rp fueron calculados midiéndolos directamente
sobre el grafico de la trayectoria, i.e, utilizando explicitamente el valor de la
posicién en cada punto del recorrido, se establecié a la resolucién propia, es
decir, al tamano de pixel (Ap) como la incerteza correspondiente al valor del
radio.

FLUKA permite establecer la extension y la cantidad de subdivisiones del
grillado del sector del espacio con presencia de campos electromagnéticos. De
este modo, denominando L a la longitud de la region, y N a la cantidad de
sub-intervalos en ella, se tiene que Ap esta dado por la expresion 2.27, donde
OR, €s la estimacion del error para Rp.

L
ApprLuka = N = ORr (2.27)

En cuanto a PENELOPE, haciendo uso de la energia cinética y la direccion
de movimiento inicial de las particulas, el codigo calcula mediante subrutinas la
longitud de cada tramo del recorrido. De esta forma, el largo de cada paso es
diferente, siéndolo también en consecuencia el tamano del pixel. Debido a esto,
para cada simulacién se calculé nuevamente con el programa de procesamiento
de datos Matlab v. 2017, la distancia entre pasos consecutivos de la trayectoria
de los electrones, y se asigné como error del radio del curvatura al maximo de
este conjunto de longitudes (A/), tal como se expresa en la ecuacion 2.28.

Alpgnrropr = max{|x,11 — x;| ¥V ©;, x;41 € trayectoria}l = or,  (2.28)

donde o, es la estimacion del error para Rp y x; representa las coordenadas
de la trayectoria.

casos de aplicacion clinica no se puede presuponer una simetria azimutal, siendo asi necesario
considerar como independientes las dos direcciones perpendiculares a la propagaciéon del haz.
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Al momento de designar un valor a la incerteza de las expresiones calculadas
con las aproximaciones tedricas, se realizo la propagacion de errores con el méto-
do de derivadas parciales sobre las expresiones 2.18, 2.19 y 2.21, considerando a
la intensidad del campo magnético y a la energia como fuentes de incertidumbre.

Acorde a lo expresado en | |, en los dispositivos MRI-
LINAC Elekta de 1,5 T usados tipicamente en este tipo de radioterapia, el campo
posee una homogeneidad de aproximadamente 4 ppm (partes por millén), por
lo que se decidi6 utilizar este valor como la incerteza intrinseca asociada a la
intensidad de B.

Para determinar la influencia sobre el valor del radio de curvatura de la
energia cinética, se procedid realizando simulaciones en las mismas condiciones
descriptas anteriormente, con variaciones de £3 % en la magnitud de E'°. Se
concluy6 de este modo que la energia introduce un error del 2 %.

Por otro lado, respecto al tratamiento de datos para fantomas homogéneos
e inhomgéneos, se desarrollaron scripts basados en la plataforma Matlab para
procesar y visualizar las distribuciones de dosis obtenidas para ambos c6édigos.
Ademas, con el fin de evidenciar los efectos en la distribucion de dosis debidos a
la presencia del campo magnético, se procedié a sustraer la distribucion dosimé-
trica correspondiente al caso de campo 0 T a la distribucién obtenida para cada
valor de intensidad de campo diferente de cero, como se indica en la expresiéon
2.29. De este modo, se obtuvo para cada configuracion de estudio la distribucion
denominada AD.

En cuanto a las incertezas para las distribuciones de dosis, en ambos cédi-
gos el archivo de output proporcionado al finalizar las simulaciones, ademas de
contar con la informacion referente al valor medio de dosis en cada punto de la
region de interés, provee también una estimacion del error estadistico asociado
a la misma.

Finalmente, para el estudio de aplicacion clinica se aplicé el mismo criterio
de céalculo de la distribucion espacial de la diferencia de dosis AD, junto a
la correspondiente propagacién de incertezas globales a partir de los errores
estadisticos reportados por el codigo de simulacion.

10La desviacion de 43 % de la energia es un valor representativo del ancho de canal tipica-
mente reportado en los espectros discretos de los haces de aceleradores lineales de uso clinico,
situaciones en las que -a modo de ejemplo- al canal de 1 MeV corresponde un ancho entre 20
y 40 keV.
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CAPITULO 3

RESULTADOS Y DISCUSIONES

El capitulo 3 presenta los principales resultados obtenidos en el estudio de
los efectos a nivel dosimétrico debidos a la presencia de campos magnéticos
intensos. En primera instancia se exponen los resultados obtenidos para
el modelado del transporte de radiacion en vacio en presencia de campo
magnético con los codigos de simulacion Monte Carlo FLUKA y PENE-
LOPE, junto a una comparacion evaluativa entre ellos, asi como también
frente a aproximaciones tedricas para el valor del radio de curvatura de
la trayectoria de los electrones secundarios. Luego, se exponen los resul-
tados obtenidos en el estudio de los efectos dosimétricos ocasionados por
el campo magnético para el caso de los fantomas homogéneos e inhomo-
géneos, considerando diferentes orientaciones del campo. Por 4ltimo, se
reporta y analiza los principales resultados de la aplicacion clinica a nivel
paciente-especifico.

3.1. Transporte de radiaciéon en vacio en presen-
cia de campo magnético

La tabla 3.1 reporta, de manera compacta, los principales resultados obte-
nidos para el radio de curvatura en cada caso estudiado.

En primer lugar, se observa que, dado un valor de energia, el radio de curva-
tura decrece a medida que aumenta la intensidad del campo, mientras que dado
un valor de campo, el radio de curvatura aumenta con la energia.

Si se tiene en consideracion el hecho de que el radio de curvatura es una mag-
nitud geométrica que coincide con el inverso del valor absoluto de la curvatura
en cada punto | |, se observa que mientras mayor sea
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la intensidad del campo magnético, mayor es en consecuencia, la deflexion de
la trayectoria de los electrones, manteniendo constante la energia cinética de
los mismos. Por otro lado, fijando la intensidad de campo magnético, la modi-
ficacion de la trayectoria es menor para los electrones méas energéticos. De este
modo, se concluye que la deflexion de la trayectoria de los electrones, depende
tanto de la energia cinética de los mismos, como de la intensidad del campo
magnético presente.

Al analizar los valores del radio para cada codigo, Rr y Rp, puede apreciarse
tanto en la tabla 3.1 como en la figura 3.1 que no son distinguibles, demostrando
asi, una exitosa evaluaciéon comparativa preliminar entre los cdédigos principales
de simulacion MC FLUKA y PENELOPE.

[Em™v] [ 1BlITl | Rp [cm] [ Rp lem] | R [cm] Rsc [em] | R, [cm]
0.5 0.25 1,16 £+ 0,03 1,14 £+ 0,01 0,933130 + 0,000004 0,576 + 0,008 1,16 £ 0,02
0.5 0.5 0,58 £ 0,01 0,56 £ 0,01 0,466570 £ 0,000002 0,288 £ 0,004 0,58 £ 0,01
0.5 1 0,291 + 0,007 0,28 + 0,01 0,2332800 + 0,0000009 0,144 &+ 0,002 0,291 + 0,005
0.5 1.5 0,194 + 0,005 0,19 + 0,01 0,1555200 + 0,0000006 0,096 + 0,001 0,194 + 0,003
0.5 2 0,146 £ 0,004 | 0,14 £ 0,01 | 0,1166400 & 0,0000005 | 0,072 & 0,001 | 0,146 £ 0,002

1 0.25 1,90 £ 0,05 1,88 £ 0,01 2,63929 £ 0,00001 1,26 £ 0,02 1,90 £ 0,03
1 0.5 0,95 + 0,02 0,93 + 0,01 1,319650 £ 0,000005 0,63 + 0,01 0,95 + 0,02
1 T 0,47 £ 0,01 0,45 £ 0,01 0,659820 & 0,000003 0,314 £ 0,005 | 0,474 & 0,008
1 1.5 0,316 + 0,008 0,31 + 0,01 0,439888 + 0,000002 0,209 + 0,003 0,316 + 0,005
T 3 0,237 £ 0,006 | 0,23 £ 0,01 0,329910 £ 0,000001 0,157 £ 0,002 _| 0,237 & 0,004
6 0.25 8,7 £ 0,2 8,64 £ 0,03 38,7895 £ 0,0002 8,0 £ 0,2 8,7 £ 0,2
6 0.5 4,3 + 0,1 4,31 + 0,03 19,39475 £+ 0,00008 3,99 + 0,08 4,33 + 0,08
6 T 32,17 £ 0,05 2,15 £ 0,03 9,60738 £ 0,00004 2,00 £ 0,04 2,17 £ 0,04
6 1.5 1,44 £ 0,04 1,44 £+ 0,03 6,46492 + 0,00003 1,33 £ 0,03 1,44 £+ 0,03
8 2 7,08 £ 0,03 1,07 £ 0,03 1,84869 £ 0,00002 1,00 £ 0,02 1,08 £ 0,02

Tabla 3.1: Valores del radio de curvatura de la trayectoria de los electrones en
vacio con presencia de campo magnético constante

Al comparar Rrp y Rp con las expresiones analiticas, puede notarse que
la expresion relativista aproxima correctamente los resultados obtenidos en las
simulaciones, como se observa en la figura 3.1, mientras que las demaés fracasan.
En particular, es destacable el hecho de que las estimaciones logradas para
altas energias quedan fuera de rango con la expresiéon puramente clasica. Si
se observan los valores de la constante 8 = ? reportadas por la tabla 3.2, se
puede notar que este resultado es esperable, ya que para los valores de energia
utilizados en este trabajo, una aproximacion cléasica en el calculo de la velocidad

de las particulas conduce a resultados incorrectos.
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Figura 3.1: Dependencia del radio dedburvatura con la intensidad del campo
magnético (para energia cinética constante) comparando con modelos analiticos,
junto a sus correspondientes incertidumbres. Energia de 0,5 MeV (a), energia
de 1,0 MeV (b) y energia de 6,0 MeV (c)



| Energfa cinética [MeV] | 3. | 5. |

0.5 1.39866 | 0.86281
1 1.97801 | 0.94105
6 4.84512 | 0.99691

Tabla 3.2: Valores de 3 para las aproximaciones clasicas (8.) y relativistas (53,)

3.2. Dosimetria en fantoma homogéneo en pre-
sencia de campo magnético

Como se menciona en la seccion 2.4, para cada valor de intensidad y direccion
del campo magnético, se calcularon las distribuciones de dosis y las distribucio-
nes denominadas AD. A su vez, a partir de esta tltima y con el fin de evidenciar
de forma maés clara los efectos dosimétricos producidos por la presencia del cam-
po magnético, se extrajeron proyecciones 1D de la misma. A estas proyecciones
se las denominé perfil AD horizontal y perfil AD en profundidad, correspon-
dientes respectivamente, a la distribucion AD sobre un eje transversal y un eje
paralelo a la direccién de propagacion del haz. En las figuras 3.2 y 3.3 se puede
observar, a modo de ejemplo, los resultados obtenidos para el caso del campo
magnético con intensidad de 17" y direccién perpendicular al eje central. Estos
graficos fueron realizados para cada valor de intensidad y direccion de campo
utilizado, tal como se menciona en la seccién 2.3.2.

Distribuciones de dosis para campo magnético perpendicular
Dosis para campo 0 T AD 60

. Dosis para campo 1 T

100 100

110 110 110

y [em]
y [em]
y [em]

120 120 120

130 130 130

-10 0 10 -10 0 10 -10 0 10 60
X [em] X [cm] X [cm]

Figura 3.2: Resultados obtenidos para distribuciones de dosis y AD para campo
magnético perpendicular de 1 T' con PENELOPE v. 2008
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Figura 3.3: Resultados obtenidos para perfiles de AD para campo magnético
perpendicular de 1T con PENELOPE v. 2008

Al analizar las distribuciones y los perfiles obtenidos en los casos en que la
direccién del campo magnético es perpendicular a la propagacion del haz, se
evidenciaron dos efectos; principalmente.

En primer lugar, tal como se puede observar en la figura 3.4(a), la dosis au-
menta hacia uno de los bordes del campo de radiaciéon, mientras que disminuye
hacia el otro. Este fenomeno es consecuencia directa de la deflexion de la tra-
yectoria de los electrones secundarios estudiada en la seccién anterior. Dado que
en este caso particular el haz de radiacién se propaga a lo largo de la direcciéon
7, mientras que el campo se encuentra en i, la fuerza de Lorentz generard una
desviacion en la direccién —k acorde a lo expresado por la ecuaciéon 2.8. De este
modo, los electrones o particulas cargadas negativamente, en general, sufriran
en esta ocasion particular una acumulacion del lado del semieje positivo X, de-
positando alli su energia y aumentando la probabilidad de aportar a la dosis en
consecuencia. Por el contrario, en el semieje negativo X, habra una deficiencia
de estas particulas cargadas, por lo que la dosis podria verse disminuida. Este
fenémeno se observa en los bordes del campo de radiacion, debido a la presencia
de electrones menos energéticos en esta zona.

Por otro lado, tal como se observa en la figura 3.4(b) y como consecuencia
también de la deflexién en la trayectoria de los electrones secundarios, se apre-
cia que la dosis en superficie de incidencia aumenta en presencia de B. Este
incremento se hace mas evidente para intensidades de campo mayores, llegando
a diferir en 20% por particula primaria, para el caso de 2 T, respecto a la dosis
con campo nulo.
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Figura 3.4: Perfil AD horizontal (izquierda) y en profundidad (derecha) en fan-
toma homogéneo con campo magnético perpendicular en direccién ¢, obtenido

con PENELOPE v. 2008

Al examinar las distribuciones y perfiles para los casos en que el campo mag-
nético es paralelo a la direcciéon de propagacion, se observa que la dosimetria en
la zona central del haz no presenta grandes cambios, mientras que en la periferia
si lo hace. A diferencia del caso anterior en que se presentaba un aumento de la
dosis de un lado y una disminucién del otro, en esta ocasién la dosis disminuye
hacia ambos bordes del campo de radiacién, tal como se puede observar en la
figura 3.5.

Esto se debe a que en la periferia del campo de radiacién, en promedio, los
electrones secundarios generados son menos energéticos. Al no disponer de una
energia muy alta, a su vez, produciran electrones con un angulo de dispersion
grande. Por tal motivo, estos tltimos no mantendran la misma direcciéon que el
haz, encontrandose en consecuencia con una direccion diferente a la del campo
magnético. De este modo, acorde a la expresion de la fuerza de Lorentz, 2.8, es-
tos electrones secundarios presentes en los bordes del campo seran deflectados,
generando una acumulacién o disminucién de dosis hacia los bordes, dependien-
do del sentido del campo (£7). Este hecho se evidencia en la distribucion AD
de la figura 3.5, en que la diferencia de dosis es negativa como consecuencia de
la direccion de B.

También se puede observar que este efecto se hace méas evidente a medida que
aumenta la intensidad del campo, ya que mientras mas elevada sea la misma,
mayor serd la definicion de las zonas duras y blandas del haz (sectores con
fotones de alta y baja energia cinética, respectivamente).

Como se muestra en la figura 3.6, en este caso no se observan grandes dife-
rencias respecto del campo nulo en la dosis superficial, ya que la combinacién
de efectos no produce cambios significativos a nivel de retrodispersion.
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Figura 3.5: AD en fantoma homogéneo con campo magnético paralelo en direc-
cién 7, obtenido con PENELOPE v. 2008
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Figura 3.6: Perfil AD en profundidad en fantoma homogéneo con campo mag-
nético paralelo en direcciéon j, obtenido con PENELOPE v. 2008

Cabe destacar que todas las graficas expuestas corresponden a los resultados
obtenidos con el cddigo de simulacion PENELOPE, ya que como se menciona
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en la secciéon 2.3.2 y como se pudo verificar en los resultados obtenidos anterior-
mente para el caso en vacio, ambos codigos utilizados proporcionan resultados
comparables. En la figura 3.7 correspondiente al caso de campo magnético con
magnitud de 1 T y direccién paralela a la propagaciéon del haz, se puede evi-
denciar que en el calculo dosimétrico ambos codigos también proveen resultados
equivalentes.

PLANO XY PLANO XZ PLANO YZ
u I
o
: n - n
-
Ll
=
L
. I
= 3 : 3
= g
T

Figura 3.7: Resultados obtenidos para campo magnético de 1T paralelo a la
direccion de propagacion del haz con PENELOPE y FLUKA.

3.3. Dosimetria en fantoma inhomogéneo en pre-
sencia de campo magnético

Al igual que el caso del fantoma homogéneo, a partir de las distribuciones
de dosis y de AD, se calcularon los perfiles de dosis en profundidad y horizontal
para el caso del fantoma de agua con las cavidades de aire en su interior.

Al analizar los resultados obtenidos para el caso en que el campo magné-
tico posee una direcciéon perpendicular a la propagaciéon del haz, se ponen de
manifiesto diversos efectos.

Por un lado, del mismo modo que en la secciéon anterior, se observa en la
figura 3.8 las diferencias dosimétricas en la secciéon periférica del campo de ra-
diacion debido a la deflexion de la trayectoria de los electrones secundarios, que
causan un aumento de la dosis hacia un lado y una disminucién hacia el otro.
También es posible verificar en dicha figura el aumento en la dosis superficial.

En en perfil transversal de la figura 3.8, ademaés, se puede distinguir clara-
mente la presencia de la cavidad ctibica central. En ella se observa que la dife-
rencia de dosis alcanza valores altos en una de sus caras, mientras que desciende
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de manera significativa en la cara opuesta. Este efecto se debe a la presencia de
la interfaz agua - aire. Cuando los electrones ingresan a la cavidad, dado que la
densidad del material que la compone (aire) es mucho menor que la del medio
en la que se encuentra inmerso (agua) (de hecho la densidad del aire es tan baja
que préacticamente permite la accion libre de la fuerza de Lorentz), la deflexion
producida por el campo provoca que los mismos inviertan su direccion de movi-
miento (similar al caso de las deflexiones en vacio), depositando asi su energia
en la superficie de la cual fueron eyectados. Este efecto recibe comtinmente el
nombre de efecto de retorno del electron (ERE) | |

Ubicadas a la misma profundidad de penetraciéon pero 4 ¢m hacia los costa-
dos, i.e. a diferente distancia sobre el eje central, se ubican también dos cavi-
dades. Dado que su localizacion coincide con las zonas de aumento/disminucién
de la dosis por la deflexion de los electrones secundarios en el agua (estudiado
en la seccion anterior), no es posible observar algin efecto dosimétrico sobre las
mismas, més que el recién mencionado, en términos cualitativos; mientras que si
se aprecia en términos cuantitativos como se acentia en escala relativa el efecto
sobre las particulas cargadas, ya que en zonas periféricas del haz, éstas son - en
promedio - de menor energia.

Por otro lado, en el perfil en profundidad de la figura 3.8 es nuevamente
posible observar la presencia de la cavidad central, asi como también el efecto
ERE en ella. Es también posible distinguir la presencia de este efecto, en una
magnitud considerablemente menor, en la cavidad ubicada 8 ¢m por delante de
la central, alrededor de la posiciéon y = 105 cm.

Dado que al disminuir la energia las probabilidades de interaccién de las
particulas primarias con el medio circundante aumentan, en la regiéon de la ca-
vidad central, el haz de radiacién esta mas atenuado y se generan mas electrones
secundarios como consecuencia de los procesos de interacciéon. Dado que la ca-
vidad centrada en y = 105 ¢m es méas cercana a la superficie de incidencia, el
haz es mucho mas intenso en comparacion con la cavidad central.

En cuanto a la ultima cavidad, ubicada 8 c¢m por detras de la cavidad cen-
tral, no es posible distinguir grandes diferencias dosimétricas debido a la gran
atenuacion sufrida por el haz, aunque en un futuro anéalisis especifico se espe-
raria observar diferencias de dosis derivadas del acoplamiento de los electrones
secundarios.

Los resultados obtenidos para el caso en que la direcciéon del campo magné-
tico es paralela a la direccion de propagaciéon del haz se reportan en la figura
3.9.

En el caso del perfil AD horizontal, figura 3.9, se pueden observar diferencias
dosimétricas respecto al caso de campo nulo en la cavidad central, como conse-
cuencia de la presencia de electrones generados mediante interaccién Compton
con angulo de dispersion diferente a la direcciéon de incidencia inicial, suscepti-
bles a la presencia de B. En las otras dos cavidades ubicadas hacia los costados
(alrededor de x = +6), se puede distinguir una leve disminucion dosimétrica
mencionada en la seccién anterior.

En el caso del perfil en profundidad, también en la figura 3.9, s6lo es posible
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distinguir claramente la cavidad central. En ella, las variaciones dosimétricas
observadas corresponden nuevamente a eventuales electrones con éngulos de
dispersion diferentes a su direccion de propagacion original.
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Figura 3.8: Perfil horizontal (izquierda) y en profundidad (derecha) de AD en

fantoma inhomogéneo con campo magnético perpendicular en direccion 7, obte-
nido con PENELOPE v. 2008
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Figura 3.9: Perfil transversal (izquierda) y en profundidad (derecha) de AD en
fantoma inhomogéneo con campo magnético paralelo en direccién j, obtenido
con PENELOPE v. 2008

3.4.

Aplicacién clinica: dosimetria en paciente-

especifico en presencia de campo magnético

La figura 3.10 reporta un tipico ejemplo de la distribucién espacial, en el
plano sagital, de la diferencia de fluencia de electrones, entre el caso con campo
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magnético de intensidad 1,5 T y la situacion de referencia (campo nulo). Los
resultados para las diferentes orientaciones del mismo, 7, j y k pueden apreciarse
en la misma.

50 100 150 200 50 100 150 200 0

Z [pix] Z [pix] Z [pix] 1

Figura 3.10: Efectos en la distribucién espacial de la fluencia de electrones por
presencia de campo magnético en situaciéon clinica.

Tal como se espera, las principales diferencias de la fluencia de electrones se
presentan en regiones asociadas a las cavidades corporales que atraviesa el haz
radioterapéutico. Las diferencias obtenidas en las zonas periféricas, externas al
paciente, se deben a la presencia de aire. Este facilita el transporte de particulas
cargadas por acoplamiento con el campo magnético, situaciéon que no se presenta
en ausencia del mismo; de alli las disparidades observadas.

En segunda instancia, en la figura 3.11, se reporta la variacion de la fluen-
cia de particulas primarias (fotones iniciales del acelerador). Estos resultados
muestran que ni la presencia, ni obviamente la orientaciéon del campo magnéti-
co, afectan al haz de fotones. Las desviaciones son similares en todos los casos
(véase las escalas en el grafico 3.11), y derivan de fluctuaciones estadisticas,
propias del método de calculo numérico.

50 100 150 200 50 100 150 200 50 100 150 200

Z [pix] Z [pix] Z [pix]

Figura 3.11: Efectos en la distribucion espacial de la fluencia de particulas pri-
marias por presencia de campo magnético en situacion clinica.

La figura 3.12 muestra las diferencias de las distribuciones espaciales de dosis
absorbida debido a la presencia de campo magnético, en el plano transversal
(plano X Z) y en el plano sagital (plano Y Z).
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Cabe destacar que las diferencias dosimétricas en zonas externas al paciente
fueron reportadas por fines de completitud, ya que carecen de valor clinico.

Los resultados para la distribucién espacial de dosis absorbida en condicio-
nes clinicas a nivel paciente-especifico, tal como se reporta desde la figura 3.10
a la 3.12, ponen en evidencia la completa relevancia de los efectos dosimétri-
cos debidos a la presencia de campo magnético. En particular, se destacan las
significativas variaciones en interfaces entre diferentes medios materiales. Se ma-
nifiestan con contundente intensidad en las interfaces con cavidades interiores de
la zona irradiada; como pueden serlo las cavidades corporales como la cavidad
bucal y los senos paranasales en la regién de cabeza y cuello; considerada en la
presente aplicacion clinica.

B =+1.5T

X [plx_]

Z [pix]

150 0 . =0 a0 50 20 =

¥ lpi ¥ [pix] Yo

Figura 3.12: Efectos en la distribucion espacial de la dosis: Diferencia de dosis
respecto del caso de campo magnético nulo, para diferentes orientaciones del
campo magnético. Plano transversal (arriba) y sagital (abajo) del paciente en
situacién clinica.
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CAPITULO 4

CONCLUSIONES Y PERSPECTIVAS
FUTURAS

El capitulo 4 abordard las conclusiones obtenidas en el presente trabajo.
En primera instancia se mencionan consideraciones alusivas a cada ob-
jetivo especifico y general. Luego, se mencionan los principales resultados
logrados en el estudio de los efectos a nivel dosimétrico, causados por la
presencia de campos magnéticos intensos. Finalmente, se mencionan nue-
vos problemas y discusiones que pueden ser abordados en un futuro como
consecuencia de los resultados obtenidos en este trabajo.

4.1. Conclusiones especificas y generales

En primer lugar, cabe destacar que fue posible llevar a cabo de manera
satisfactoria el estudio y la caracterizaciéon de los efectos en las distribuciones
dosimétricas, producidos por campos magnéticos similares a los presentes en los
dispositivos de MRI-LINAC.

Por otro lado, gracias a las herramientas desarrolladas en base a los codigos
de simulacién Monte Carlo FLUKA y PENELOPE, se pudo realizar simulacio-
nes de procesos de irradiaciéon con haces de fotones y electrones, en condiciones
similares a las de los tratamientos de radioterapia.

Asimismo, ambos cédigos permitieron incorporar exitosamente la presencia
de campos magnéticos en dichos procedimientos.

Mediante el calculo y posterior analisis de las distribuciones AD y sus res-
pectivos perfiles, fue posible determinar cualitativamente la presencia de altera-
ciones en las distribuciones de dosis inducidas por el campo, logrando también
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determinar los efectos dosimétricos especificos de las posibles orientaciones del
mismo respecto al eje de incidencia del haz.

Finalmente, es importante mencionar que a través de la incorporaciéon de
informacion de imagenes CT/DICOM al coédigo de simulacion Monte Carlo
FLUKA, fue posible implementar las situaciones estudiadas en configuraciones
simples a casos de interés clinico paciente-especifico.

4.2. Analisis hipo6tesis de trabajo

En primera instancia, es importante mencionar que se realizé con éxito una
evaluaciéon comparativa preliminar entre los cédigos principales de simulacién
MC FLUKA y PENELOPE, validando y confirmando la solidez de los mismos
para modelar el efecto de los campos magnéticos intensos utilizados en la técnica
MRI-LINAC.

Al estudiar el transporte de radiacién en vacio en presencia de campo, se
concluye que la curvatura de la trayectoria de los electrones depende fuertemente

de su energia cinética, asi como también de la intensidad de ﬁ En cuanto a las
aproximaciones tedricas, se comprob6 que la formulacion relativista es la que
mejor aproxima los resultados.

Se encontré que las variaciones dosimétricas debido a la presencia del campo
magnético, tanto para el fantoma homogéneo e inhomogéneo, son fuertemente
dependientes de la intensidad y de la orientacién del mismo respecto al eje de
propagacion del haz.

En el caso de orientacion perpendicular al eje central, se producen aumentos
y disminuciones de la dosis dentro del campo de radiacién. En las interfaces
entre medios materiales se observan modificaciones dosimétricas ocasionadas
por el efecto de retorno del electron.

Por otro lado, se concluye que en el caso con direccién paralela a la pro-
pagacion de las particulas primarias, no se manifiestan diferencias dosimétri-
cas en la zona central del campo de radiacién, sino que se presentan aumen-
tos/disminuciones de la dosis hacia los bordes del mismo, dependiendo del sen-

tido de ﬁ

En cuanto al caso de aplicacion clinica, fue posible verificar también que
variaciones significativas en las distribuciones de dosis se observaron en interfaces
entre diferentes medios materiales.

Por lo expuesto, y sustentado en los capitulos precedentes del presente tra-
bajo, se verifica el cumplimiento de la hipdtesis de trabajo; demostrando la
capacidad de adaptar codigos de simulacion Monte Carlo para estudiar los efec-
tos dosimétricos derivados de la presencia de campo magnético externo intenso,
tal como sucede en la técnica MRI-LINAC.
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4.3. Perspectivas futuras

En base a las técnicas de simulaciéon y procesamiento de datos desarrolladas,
v a los efectos dosimétricos estudiados, surgen como posibles tareas a profundi-
zar, o bien lineas de trabajo futuro las siguientes tematicas:

e Ampliar las configuraciones de simulacién utilizadas, con el fin de permitir
el estudio de efectos que no fue posible visualizar dentro de los fantomas
utilizados, como el aumento de la dosis en piel por ejemplo.

e Desarrollar modificaciones en los cédigos de simulacién utilizados con el
objetivo de lograr la inclusiéon de campos magnéticos atin con mayor detalle
de realismo respecto de los equipos de tipo MRI-LINAC, brindando, por
ejemplo, la posibilidad de incorporar gradientes de campo.

e Investigar y desarrollar sistemas dosimétricos experimentales, capaces de
evidenciar efectos de campos magnéticos intensos, asi como caracterizar
los efectos en la respuesta dosimétrica debido a la presencia de campo
magnético.

e Implementar modelos analiticos, técnicas de simulaciéon y métodos expe-
rimentales en situaciones de interés clinico a nivel paciente-especifico, atn
mas complejas que el caso abordado en el presente trabajo a modo preli-
minar.

e Optimizar desde el punto de vista informatico en proceso de computo
para incorporar mayor diversidad de tejidos y descripcion espectral del
haz; entre otros.
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APENDICE A

ARCHIVOS DE input UTILIZADOS EN
LAS SIMULACIONES

A.1. Subrutinas en PENELOPE

'9.00EQ 0.0PEQ ©.0DOED E-field (V/cm)
-1.00E4 ©.96ED ©.00ES B-field (gauss)
-1 electron(-1) or positron (+1)
8 e initial direction angles (deg)
1.8E6 energy (eV)
3e trajectory length (cm)
B.825 upper limit of direction change
B.825 upper limit of energy change
B.825 upper limit of field change

Figura A.1: Archivo de input de PENELOPE v. 2008 utilizado para las simula-
ciones en vacio con presencia de campo magnético.

94



FITLE &My AGUA
. (the dat prevents editors from remowing trailing blanks)
asasa303 Sourge definition.
SKPAR 2 [Primary particles: l-slectron, Z-phaton, I-positron]
SPECTR 250809  0.0022214
SPECTR 520000 0000126
SPECTR 7500028  &.800131
SPECTR 1080008 @, 800114
SPECTR 1250090 0.8908976
SPECTR 1508080 0.0008836
SPECTR 1750080 08008725
SPECTR JOG0088 o086
SPECTR 2250000 ©.0008535
SPECTR 2500080 0.0008459
SPECTR 2730080 0.0008305
SPECTR Ja000dd  &.0000347
SPECTR 3250000 0. 0000298
SPECTR 3500000 &.0000261
SPECTR 3750080 0.8008235
SPECTR 4200080 &.8000191
SPECTR 4250088 6. 5008166
SPECTR 4500090 0.0929132
SPECTR 4750080 0.0002114
SPECTR 5200000 O.00028004
SPECTR 52500088 8. S0B0655
SPECTR 5500800 0.P0820489
SPECTR 5750000 0.0008014
SPECTR GROIO8E 0. 0008008434
SPECTR Godtesd -1
SPOSIT 8,8,8 [Cocrdinates of the source]
SPYRAM B7.14 92,86 87.14 92,86 [Rectangular beam; angles in deg]

*rrp2222 Materlal data and simulaticn parameters.
Up to MAMAT materdals; 2 Mnes for each material.

HFNAME Water,plfef [Materdal file, uwp %o 28 chars] &

MSIMPA 2e5 led Ze5 9,85 0,95 led le3 [EABS{1:3),C1,C2, W0C,HIR]
23553555 Gecmetry and local simulstion parsmeters.

GEOMFN cajal.geo [Gecmatry file, up to 3 chars]
s3333355 Absorbed dose distribution.

GRIDX  -15,15,100 [X coords of the box vertices, no. of bins]

GRIDY 100,138,108 [¥ coords of the box vertices, no. of bins]

GRIDZ  -15,15,100 [Z coords of the box vertices, no. of bins]
;n»»r Job properties.

RESUME dump3._dmp [Resume from this dump file, 28 chars]

DUMETO dumpd. dmp [Generate this dump file, 28 chars]

DUMEP 180 [Dusping pericd, in sec)

NSIMSH 1E9 [Desired nusber of simulated showers]

TIME 49 [A1lotted simulation time, in sec)

END [Ends the reading of input data]

Figura A.2: Archivo de input de PENELOPE v. 2008 utilizado para las simula-
ciones en fantomas ctbicos con presencia de campo magnético.
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A.2. Subrutinas en FLUKA

Biack body
@seH

bikbody 0 0 0
7100000
Void sphere
‘@sPH oid x0 0 0
#1000
@rep iman1 i 20 K 20
ymin: 20 i 20
Zmin: 20 Zmax: 20
< END
Black hole
@REGION BLKBODY Nelgh: 5
expr +Dlkbody -void
Void around
‘@REGION voip Nelgh: 5
“xpr +vold -manl
Target
‘@REGION IMANL Nelgh: 5
expr +iman1
4 END
! GEOEND v
L TS B T I S
& ASSIGNMA 151 BLCKHOLE v BLKEODY v toReo: v
Mat(D:
@ ASSIGNMA voio v
@ASSIGNMA IMANI v IMANI ¥
Magnetic v
UMGNFIELD Bour 01
0 620
Set the random number seed
@ RANDOMIZ uitory Sees
[E#usrBIN Uit 21 BINw Name: FluPrim
T XY Z Y xmin:-1 Xmax N1
_Part: AFAMPART v Yimin: 50 Yma: 50 11000
$v @] +|E]| & vedia | %][Bue ﬂj!
’ Lef
20
10
VoI
0 Spean TMANL
-10
-20
-50 a0 -30 -20 -10 o 10 20 30 z

Figura A.3: Archivo de input de FLUKA v. 2020 con interfaz FLAIR utilizado

para las simulaciones en vacio con presencia de campo magnético.
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APENDICE B

RESULTADOS COMPLEMENTARIOS
PARA DIFERENTES ORIENTACIONES
DE CAMPO MAGNETICO

En el apéndice B se reporta los resultados obtenidos, tanto para el caso
del fantoma homogéneo como inhomogéneo, considerando direcciones del
campo paralelas y perpendiculares al haz de propagacion, pero en sentido
decreciente de los ejes coordenados. Representan la situacidn andloga a
los resultados expuestos anteriormente.
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B.1. Campo magnético perpendicular al haz de

radiacion en sentido decreciente del eje X

40 25
3 x
30 f 20
i "
=20 i = 154
) g [
5 L 5 |
£ 10 ! £ 1007
o /? a ‘V
R 8 sf% g
o 2 % g
= SR 4 =~ }
2..10 & B e P g - =
o o R P il V" ‘mwﬁw“
< 4 N I~ t
o o > o
20 i P
»Xx :‘é b4
L
-30 A0p IS
v aid
¥ g
-40 15
45 -10 5 0 5 10 15 100 105 110 115 120 125 130
x [cm] y [cm]

(a) Perfil horizontal de AD (b) Perfil de AD en profundidad
Figura B.1: Perfiles transversales (a) y en profundidad (b) de AD en fantoma
homogéneo con campo magnético perpendicular (—:z) obtenido con PENELOPE
v. 2008

40 25 =
-1-0.5T - i -1-0.5T
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30 f i -1-1.5T i BT
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- 20 Iy N e n i }‘
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5 i i 5 O Iz
£ 10 - i £ ! 'qﬂ& 1
5 o Eh & 51 Eay: !
i I I \ o S| !
(=) PSS 5. PO o <} I ot SR, CHI il
a8 0 #1y S 0p o 7
o }&v ;&}d‘, hi } ; ‘{ ik * ‘J‘ ;’:f”w
R ' o . 3
B0l i i 3 50 % N
| s = S T i Ll
[a] Ti |1 o L Y } ’;
< f o <10 e i
-20 ! iy L+
] l‘,‘ 15 3
-30 i *r’ 4]
i 20
-40 -25
5 -10 5 0 5 10 15 100 105 110 115 120 125
x [cm] y [cm]

Figura B.2: Perfiles transversales (a) y en profundidad (b) de AD en fantoma in-
homogéneo con campo magnético perpendicular (—%) obtenido con PENELOPE

v. 2008

(a) Perfil AD horizontal

98

(b) Perfil AD en profundidad



B.2. Campo magnético paralelo al haz de radia-

cion en sentido decreciente del eje Y

Campo 05T Campo15T 80
100 BT Wk i
I.I !
; Al 60
= 10
9O 40
>120
20
130
-10 0 10 -10 0 10
x [em] x [cm] 0
Campo2 T Campo 10T
100
20
T 110 it
S,
>120
-60
130
10 0 10 -80
X [cm] X [cm]

Figura B.3: AD en fantoma homogéneo con campo magnético paralelo obtenido
con PENELOPE v. 2008
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(a) Perfil AD horizontal (b) Perfil AD en porfundidad

Figura B.4: Perfiles transversales (a) y en profundidad (b) de AD en fantoma
inhomogéneo con campo magnético paralelo (—j) obtenido con PENELOPE v.
2008
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