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CAPITULO I.-INTRODUCCION 11

1. INTRODUCCION

11 LA RADIOTERAPIA, SUS FUNDAMENTOS Y SU IMPACTO CLINICO

La radioterapia es una de las principales armas terapéuticas para el
tratamiento de la enfermedad oncolégica y su fundamento es causar la muerte de
las células tumorales mediante el uso de las radiaciones ionizantes.

El camino recorrido por la oncologia radioterapica desde el descubrimiento
de los rayos X a finales del siglo XIX por W. Réentgen no ha sido facil. Al afio
siguiente de su descubrimiento en 1896, se describe la primera aplicacion de
dichos rayos X en un tumor maligno de mama. En el mismo afio H. Becquerel
descubre que el uranio emitia unas radiaciones similares a las descritas
anteriormente por Roentgen. En 1898 el matrimonio Curie, Pierre y Marie,
descubre que las sales de radio emitian el mismo tipo de radiaciones. El efecto
biolégico de estas radiaciones queda patente para los propios descubridores,
sufriendo algunos de ellos quemaduras en su cuerpo al transportar estas sales de
radio en su indumentaria.

En los afios noventa del siglo XX es, sin lugar a dudas, cuando la
radioterapia se consolida como una de las armas terapéuticas fundamentales en el
tratamiento de los tumores, tanto cuando éstos son precoces y es utilizada como
arma terapéutica Unica o bien cuando los tumores son avanzados y se utiliza en
combinacion con la cirugia y la quimioterapia.

El desarrollo de la radioterapia moderna avanza en dos direcciones; por una
parte lo que podiamos denominar avances tecnoldgicos propiamente dichos,
como son: sistemas de inmovilizacién, simulacion virtual, radioterapia
conformada 3D y 4D, modulacién de intensidad de dosis, sistemas de control de
calidad (denominados de imagen portal y radioterapia guiada por imagen),
braquiterapia de alta tasa de dosis y pulsada, radiocirugia, radioterapia
estereotaxica y radioterapia intraoperatoria. La otra via de desarrollo de la
oncologia radioterapica, viene de la mano de conseguir la mejora de la ganancia
terapéutica. Una de las formas de mejorar ésta, basdndose en los conocimientos
radiobiol6gicos actuales, consiste en desarrollar nuevos fraccionamientos que
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podrian denominarse alterados y que podemos clasificar como:
hiperfraccionamiento, fraccionamiento acelerado, hiperfraccionamiento acelerado
continuo; asi como del wuso de hipertermia, radiosensibilizadores,
radioprotectores, quimioterapia, fototerapia, anticuerpos marcados, protones,
particulas pesadas y terapias bioldgicas.

Se estima que el porcentaje de pacientes oncoldgicos que se van a beneficiar
de radioterapia durante la evolucion de su enfermedad se aproxima al 60%, ya
sea como tratamiento exclusivo (25%), complementario (45%) o paliativo (30%).
Debido al aumento de la incidencia de la enfermedad y al diagnéstico precoz de
la misma se calcula que en el afilo 2020 la radioterapia participara en el
tratamiento del 70% de los pacientes con cancer (proyecciéon OMS).

Segun los datos comunicados por la sociedad europea para el tratamiento y
la investigacién del cancer (EORTC) y la “Cancer Research Working Party”, el
50% de los pacientes que padecen cancer pueden ser curados con los métodos
actuales, definiendo por curacion la supervivencia a 5 afios sin enfermedad. La
gran mayoria de estos pacientes curados presentan enfermedad localizada,
contexto en el que la radioterapia representa el método terapéutico no quirdargico
més efectivo. De todos los pacientes con cancer, el 22% son curados con cirugia, el
18% con radioterapia (sola o combinada con otras modalidades, pero con la
radioterapia como agente principal) y el 5% con quimioterapia (sola 0 combinada
con otras modalidades).

La forma méas comun de radioterapia consiste en la aplicacion de haces de
radiacion de alta energia producidos en fuentes externas situadas a cierta
distancia del paciente. Esto es lo que conocemos como teleterapia, siendo su
maximo exponente el acelerador lineal de electrones.

Los aceleradores lineales de electrones se construyeron originalmente para
producir haces de fotones de alta energia capaces de alcanzar las zonas mas
profundas del cuerpo y llegar asi a 6rganos hasta ese momento inaccesibles. Pero
pronto se empezaron a utilizar también los haces de electrones para el tratamiento
de tumores superficiales, aprovechando su baja penetracién en los tejidos, del
orden de algunos centimetros.

Para producir los fotones, el haz de electrones acelerado se hace incidir
sobre un material de alto namero atémico (tungsteno) en el que los electrones son
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frenados con la consiguiente emision de fotones. En el caso de los electrones, el
haz de partida tiene unos dos milimetros de didmetro por lo que necesitamos
expandirlo y modularlo para poder aplicarlo sobre un volumen mas extenso
mediante dos laminas dispersoras metalicas, la primera muy cercana a la ventana
de salida que es la encargada de aumentar su apertura, y la segunda encargada de
ecualizar el haz, produciendo un perfil de radiacion mas homogéneo.!

Ademaés, en el caso de los haces de electrones, debido a su gran dispersion
en cualquier medio, incluido el aire, resulta necesario realizar una colimacion
adicional proxima a la piel del paciente mediante unos accesorios llamados
aplicadores. Estos aplicadores se construyen de diversas formas y materiales
dependiendo del fabricante y su disefio contribuye en gran medida a la calidad
del haz terapéutico de electrones.

La principal ventaja de la irradiacion externa frente a otras terapias es que
no requiere de una intervencién quirargica, realizdndose generalmente de forma
ambulatoria mediante un tratamiento fraccionado. Suelen ser sesiones cortas, de
pocos minutos, y tras cada sesién el paciente puede volver a su vida normal, sin
necesidad de permanecer ingresado en el hospital, salvo que su estado general asi
lo aconseje.

Por el contrario, su principal inconveniente es la dificultad que presenta la
irradiacion en ciertas localizaciones anatomicas debido, por lo general, a la
proximidad de 6rganos sanos vitales que pueden ser dafiados por la radiacion.

Podemos garantizar la esterilizacion completa de un tumor irradiandolo con
una dosis suficientemente alta. La probabilidad del control tumoral sélo es
significativa a niveles elevados de dosis y si la dosis es insuficiente no da lugar a
un beneficio terapéutico. Sin embargo, existe un limite para la dosis total que
viene dado por el nivel de dafio aceptable para los tejidos sanos que resultan
irradiados con el tumor.

La radioterapia requiere de una gran precision debido a las altas dosis de
radiacion necesarias para alcanzar el objetivo terapéutico y a la proximidad de los
tejidos sanos que deberan ser preservados. La dosis debe de administrarse de
forma precisa y homogénea sobre el tumor, ya que la infradosificacion de una
zona del tumor puede empeorar el control de la enfermedad, mientras que la
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sobredosificacion no mejorard la probabilidad de curacion y aumentara por
contra la probabilidad de efectos tardios severos de forma innecesaria.

1.2 LA RADIOTERAPIA INTRAOPERATORIA

Muchos han sido los avances tecnoldgicos realizados en los ultimos afios
gue persiguen adaptar la distribucion de dosis a la forma del volumen tumoral
gue queremos irradiar. Desarrollos como los colimadores multilaminas, la
modulacion de la fluencia del haz de radiacién o los haces de protones, son
ejemplos de recursos tecnologicos que han mejorado enormemente la aplicacion
de la radioterapia externa optimizando la administracion de la radiacién en la
zona tumoral de interés y minimizando la irradiacion del tejido sano que lo rodea.

Sin embargo, a pesar de estas mejoras, siempre existe una irradiaciéon no
deseada del tejido sano que limita la dosis que podemos administrar al tumor.

Por tanto, si se pudieran desplazar los tejidos y Organos sanos y
mantenerlos fuera del campo de radiacion en el propio acto quirdrgico o en su
defecto protegerlos, se evitaria la irradiacion de los mismos y se podria hacer una
irradiacion selectiva de la zona tumoral a dosis mas altas, aumentando el control
local de la enfermedad. Este es el fundamento de la radioterapia intraoperatoria
(IORT).

La IORT es una forma de radioterapia, que consiste en la administracion de
una dosis de radiacién uniforme en una fraccion Unica a un tumor o lecho
tumoral, durante un procedimiento quirdrgico mientras el paciente esta bajo
anestesia. EI hecho de realizarse durante la intervencion, permite utilizar la
incisién quirdrgica para dirigir la radiacién directamente sobre el lecho tumoral,
con la ventaja técnica adicional de tener control visual del volumen de
tratamiento y de los tejidos sanos a excluir.?

Dado que la equivalencia biolégica debida al fraccionamiento Unico, de la
dosis administrada con esta técnica es de 2 a 3 veces superior a la misma dosis
administrada con fraccionamiento convencional, se consiguen dosis acumuladas
mas altas que con el uso Unico de la radioterapia externa convencional.?

Ademas, la IORT que generalmente se puede administrar en combinacién
con la radioterapia externa como sobreimpresion, reduce la duracidon habitual de
la misma. Mas aun, en algunos casos la radioterapia intraoperatoria sustituye por
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completo a la irradiacién convencional postoperatoria, de modo que una sesién
administrada durante la cirugia equivale a varias semanas de tratamiento diario.
Este es el caso de tratamiento de canceres iniciales de pequefio volumen o de
enfermedad irresecable con proposito paliativo.?

Inicialmente, la IORT empez6é a tener un desarrollo floreciente en la
comunidad cientifica y hospitalaria internacional, pensando en los beneficios que
se podrian conseguir al poder aumentar la dosis al tumor por el hecho de reducir
la irradiacion de los tejidos normales.

Sin embargo, otra dificultad afiadida de proliferacién de la técnica en mas
hospitales, es que requeria la intervencion de mucho personal con la necesaria
colaboracion entre diferentes especialidades y estamentos. Aunque el oncélogo
radioterapeuta tiene la total responsabilidad de prescribir y ejecutar el
tratamiento, necesita colaborar con el cirujano, el anestesista, el radiofisico, los
técnicos de radioterapia y el personal de enfermeria. El cirujano no s6lo extirpa el
tumor, sino que también colabora con el radioterapeuta en la identificacion del
lecho tumoral y da indicaciones que pueden facilitar el procedimiento de acceso
al mismo.24

Esta complejidad hacia dificil el establecimiento de la IORT como una
técnica terapéutica consolidada, dado que las primeros ensayos con éxito se
realizaban para casos clinicos muy concretos y en instituciones aisladas, por lo
gue era improbable alcanzar una muestra de pacientes suficiente en estas
patologias, que fuera representativa de la poblacion general a la que iria
destinada esta técnica terapéutica y que permitiera la realizacion de un ensayo en
fases mas avanzadas. Quizas la excepcion podria ser el cancer de mama, donde
un numero significativo de pacientes se estaban tratando en varios centros
europeos.*

De hecho, el informe de evaluacion de tecnologias sanitarias emitido por la
agencia evaluadora sanitaria de Galicia en el 2013 sobre el tratamiento del cancer
de mama,’ indicaba que existian dudas sobre la posible mejora que suponia la
IORT en supervivencia global y toxicidad frente al tratamiento convencional con
radioterapia externa, debido a la ausencia de evidencia cientifica de calidad y la
existencia de limitaciones metodoldgicas en los estudios existentes evaluados.
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Sin embargo, aunque no existan estudios que lo refrenden, es incuestionable
como minimo el impacto en la calidad de vida de las pacientes que supondria la
sustitucion de toda la radioterapia externa convencional por la IORT en el cancer
de mama en estado inicial.

A pesar de todos estos inconvenientes, existen gran cantidad de estudios
gue han demostrado la utilidad de la técnica en el tratamiento de muchos tipos de
cancer: sarcomas de partes blandas y extremidades, cancer de mama, colorrectal,
de pancreas, de pulmon, carcinoma gastrico locamente avanzado, cancer
ginecologico, de cérvix, de recto, localizaciones en cabeza-cuello, etc.5? En la gran
mayoria de ellos la IORT presentaba una disminucion de la morbilidad sobre los
tejidos normales y/o una mejora en el control local de la enfermedad y/o en la
supervivencia global de los pacientes.

De hecho, en Espafia, la efectividad de la IORT ha sido preconizada en
numerosas tesis doctorales. En 1992, Benito Fernandez, C.* presentdé en la
Universidad de Navarra un estudio clinico comparativo de tratamiento con
cirugia, IORT y radioterapia externa post-operatoria en el carcinoma gastrico
locamente avanzado resecable, concluyendo que la IORT mejoraba el control local
y la supervivencia en estos pacientes, aunque reflejaba también un aumento de la
morbimortalidad que hacian aconsejable la realizacion de la técnica tan sélo en
centros especializados que realizasen estudios controlados.

También en este mismo afio, Santos Ortega, M. * presentd un proyecto muy
ambicioso de radioterapia intraoperatoria como técnica de sobreimpresion
selectiva, en 385 pacientes con 13 tipos de enfermedad neopléasica distintos,
mediante un acelerador de electrones convencional mostrando la técnica como
simple, verséatil y adaptable a todas las situaciones terapéuticas. A pesar de
requerir el traslado del paciente del quir6fano a la sala de tratamiento, no se
identificaron contraindicaciones para la realizacion de la IORT, tratando incluso
ocasionalmente pacientes con alto riesgo anestésico. El analisis sugeria que la
combinacion de la IORT a dosis de 10-15 Gy con radioterapia externa a 40-50 Gy
proporcionaba una tolerancia tisular aceptable en cualquier estructura u érgano.
Respecto al control local tumoral, los datos analizados sugieren que la IORT como
técnica de sobreimpresion selectiva de la radioterapia externa, encontrard su
aportacion mas valiosa en el tratamiento de tumores en estadios intermedios,
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candidatos a cirugia de residuo minimo, con tendencia a desarrollar recidivas
loco-regionales o inextirpables.

De nuevo en 1992, Abuchaibe Campo, O.! presenté un estudio sobre
radioterapia intraoperatoria en el cancer colorrectal, en el que se destacaba el
papel de la técnica en combinacidn con la radioterapia externa para aumentar la
dosis equivalente en la zona pélvica favoreciendo por ello el control local y la
supervivencia libre de enfermedad en estos pacientes.

En 1995, Martinez Monge, R.% presentd un proyecto sobre la IORT en el
tratamiento multidisciplinar del cancer ginecologico de alto riesgo de recidiva
loco-regional, concluyendo que el uso de la técnica en este tipo de tumores es
factible y que afiade poca toxicidad a la reseccién quirargica radical.

En el afio 2000, Azinovic Gamo, 1.17 expuso la efectividad de la IORT como
sobreimpresion del lecho quirdrgico en sarcomas de partes blandas de
localizacion central y de extremidades, concluyendo que favorece el control local
de la enfermedad permitiendo administrar dosis moderadas de radioterapia
externa sin empeorar los resultados.

También en ese mismo afio, Aristu Mendioroz, J.2® publicé un estudio de
IORT en cancer no microcitico pulmonar tratado con quimioterapia
neoadyuvante, cirugia y radioterapia intraoperatoria analizando la toxicidad
postoperatoria, el control local y la supervivencia.

En el 2002, Diaz Gonzalez, J. A presentd6 su estudio sobre
radioquimioterapia neoadyuvante y la IORT en el cancer de recto localmente
avanzado analizando sus efectos locales, el control pélvico y la evolucion clinica.
Este estudio concluye que la radioquimioterapia preoperatoria combinada con
una cirugia con IORT es un tratamiento eficaz y bien tolerado en este tipo de
pacientes.

Por Gltimo, ya en el 2012, Alvarez de Sierra Hernandez, P.2 describi6 los
beneficios del uso de la IORT en el tratamiento de los tumores pélvicos avanzados
primarios y recidivados con cirugia extendida. El autor concluia que la asociacion
de esta técnica a este tipo de cirugia mejoraba la supervivencia global y el control
local libre de enfermedad para las neoplasias con invasion de estructuras pélvicas
y todo ello con cifras aceptables de morbimortalidad.
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1.3 METODOS DE REALIZACION DE LA RADIOTERAPIA INTRAOPERATORIA

La IORT se ha ido realizando desde sus inicios mediante diferentes
procedimientos incluyendo técnicas con braquiterapia de alta tasa, con rayos X de
bajo kilovoltaje y con haces de electrones.*?

Aunque desde principios del siglo XX se fueron realizando diversos
intentos para irradiar tumores inoperables apartandolos de los tejidos sanos con
evidentes limitaciones técnicas, fue a partir de los afios 70, a medida que se fueron
instalando los aceleradores lineales de electrones en los servicios de radioterapia
de los hospitales, cuando la IORT se fue introduciendo como modalidad
terapéutica alternativa. Los tratamientos se llevaban a cabo en los departamentos
de radioterapia dentro de las salas blindadas donde estdn instalados los
aceleradores. Como este tipo de equipos producen haces de rayos X de alta
energia, estas salas estan construidas con gruesos muros de hormigén de alta
densidad para garantizar la proteccion contra las radiaciones ionizantes durante
su funcionamiento, para los propios trabajadores que lo manejan, el resto de
trabajadores del hospital y el publico en general que accede a esas areas
hospitalarias.

Por otra parte, por motivos de seguridad, se recomienda que estas zonas de
mayor nivel de dosis estén en lugares poco transitables por personal ajeno a la
instalacion, teniendo en cuenta que su accesibilidad debe ser inversamente
proporcional al riesgo radiologico existente en ellas. Por ello suele estar en los
sétanos o semisdtanos de los hospitales y en los lugares méas inaccesibles de la
propia instalacion, siendo las salas peor comunicadas con el resto del hospital y
por tanto con el &rea quirdrgica.

Para realizar el tratamiento intraoperatorio los pacientes anestesiados tenian
gue ser transportados desde el quir6fano a la sala blindada donde esta instalado
el acelerador en el servicio de radioterapia. Al acabar la irradiacion, el paciente
debia ser transportado de nuevo de vuelta al quiréfano para finalizar la cirugia.
Este proceso aumentaba tanto el riesgo de infeccidn en las areas no estériles como
el de accidentes que pudieran ocurrir durante el traslado de los pacientes
anestesiados fuera del &rea quirdrgica.s?

Asimismo, la sala del acelerador debia ser esterilizada para recibir al
paciente quirdrgico con el consiguiente tiempo de ocupacion de maquina, ya que
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para ello la unidad debia estar cerrada antes y después del tratamiento
intraoperatorio, interfiriendo con la programacion regular de este tipo de
unidades y limitando el nUmero de pacientes que podian ser tratados en las
mismas.

Ademés de los inconvenientes citados, todo este proceso implicaba una
larga duracion del tratamiento y un gran namero de personal requerido para su
realizacion.

Intentando evitar los problemas mencionados, en esta fase inicial se
buscaron soluciones alternativas instalando aceleradores lineales en quiréfanos
especialmente blindados o construyendo quir6fanos en zonas préximas o en el
propio departamento de radioterapia para minimizar o eliminar el transporte del
paciente anestesiado.?24

El problema de estas configuraciones es la rentabilidad de las mismas, pues
los costes asociados a los blindajes o quir6fanos adicionales son dificilmente
amortizables con un uso esporadico de los mismos. Ademas estas configuraciones
no dejaban de interferir en el normal desarrollo de la actividad de los
departamentos de cirugia y radioterapia, siendo en algunos casos irrealizables
desde el punto de vista econémico y arquitectonico.?

14 LOS ACELERADORES MOVILES EN RADIOTERAPIA INTRAOPERATORIA

Todos estos inconvenientes antes mencionados frenaban la proliferacion de
la radioterapia intraoperatoria?? y no fue hasta finales de los 90, cuando
irrumpieron en los hospitales los aceleradores de electrones moviles que
permitian realizar la irradiacion del tumor en el propio quir6fano donde se
realizaba la intervencion quirdrgica. La irrupcion de los aceleradores de
electrones moviles fue a través de dos fabricantes, la empresa americana Intraop
Medical Corp. en California con el Mobetron y la empresa italiana Hitesys que
fabricaba el Novac7.5% Actualmente esta Ultima ha cedido el testigo a otra
empresa italiana denominada Sordina IORT Technologies, la cual fabrica los
modelos de acelerador Novaclly Liac 10/12.%

Para poder usar estos aceleradores en quir6fano de forma segura, era
necesario adecuar el disefio y sus caracteristicas constructivas minimizando la
radiacion dispersa que producen. Por ello, estos equipos trabajan exclusivamente
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con haces de electrones de baja energia (no mas de 12 MeV) que dado su bajo
poder de penetracion en tejido, permiten tratar tan sélo tumores a unos pocos
centimetros de profundidad (hasta unos 4 cm) pero producen sin embargo baja
radiacion de fuga.

Otro aspecto importante a considerar en su disefio es la movilidad, la cual
permite mantener el nivel de operatividad en quir6fano, con las menores
restricciones posibles de uso para los profesionales en dicha area y multiplicar la
capacidad de trabajo diversificAndola en diferentes quir6fanos.

Hay diferencias significativas entre los dos sistemas de aceleradores moviles
gue hemos citado: disefio mecanico, metodologia de aceleracién, dosimetria y
sistema de acoplamiento del aplicador con el cabezal de radiacion.*

Como ya hemos indicado anteriormente, dada la dispersién de los
electrones es necesario dirigirlos hacia el area de tratamiento mediante
aplicadores, los cuales en el caso concreto de la IORT deben de preservar ademas
la esterilidad del campo quirdrgico.

\
Fig.1. Sistema de acoplamiento cabezal-aplicador tipo “harddocking”.*
El sistema de acoplamiento del cabezal con el aplicador situado sobre la
zona de tratamiento debe de conseguir un alineamiento perfecto del haz de
electrones en el aplicador.
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Los aceleradores de los modelos Liac y Novac tienen un sistema de
acoplamiento rigido denominado “harddocking” (Fig.1) por el cual el aplicador
tiene dos partes que estan mecanicamente unidas entre si y al cabezal. El cirujano
y el oncélogo radioterapeuta colocan la parte baja del aplicador sobre el paciente
y la flexibilidad y accesibilidad del equipo permite, sin mover la mesa quirdrgica,
realizar el acoplamiento entre el cabezal con la parte alta del aplicador y la parte
baja del aplicador sobre el paciente.

Por el contrario, el Mobetron se caracteriza por un acoplamiento a distancia
denominado “softdocking” (Fig.2) en el que la parte alta del aplicador no entra en
contacto directo con el cabezal, de modo que debemos desplazar la mesa con el
aplicador colocado sobre el paciente hacia el cabezal para conseguir el
alineamiento.

Fig.2. Sistema de acoplamiento cabezal-aplicador tipo “softdocking”.4
Esta caracteristica requiere del uso de una mesa especial de quir6fano
mucho mas versatil que las convencionales, que facilite la colocacion del paciente
y su acceso al cabezal, salvando la base del estativo.

El peso del acelerador Liac/Novac es mucho menor (400-600 kg) que el del
Mobetron (1250 kg) y su movilidad por tanto es mucho mayor.
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En cuanto a las protecciones, el Liac tiene unas protecciones laterales y una
base blindada de absorcién de la radiacién en la direccidon del haz que deben de
ser situadas de forma manual cuando sea necesario, dependiendo de: la carga de
trabajo, la distancia a las barreras, los blindajes estructurales existentes y la
ocupacién de las zonas colindantes. Sin embargo, el Mobetron lleva incorporada
la base blindada en el estativo enfrentada al cabezal. Esta base se mueve de forma
solidaria con el cabezal y sirve para atenuar la radiacion producida en la direccién
del haz que es sin duda la mas significativa.

Aunque muchos centros contintan desarrollando la técnica utilizando
aceleradores convencionales, los hospitales que disponen de estos aceleradores
moviles realizan mas facilmente este tipo de tratamientos, evitando el traslado del
paciente anestesiado fuera del area quirdrgica, disminuyendo la anestesia
requerida, las infecciones y los riesgos asociados a dicho traslado.2 Ademas se
abarata enormemente la realizacion de los tratamientos y se reduce de forma
significativa su duracién en mas de dos horas.

15 LA PROTECCION RADIOLOGICA EN LOS ACELERADORES MOVILES PARA
IORT

A pesar de su disefio optimizado, el uso de este tipo de aceleradores en
quiréfanos donde no existe ningun tipo de blindaje estructural, representa un
problema desde el punto de vista de la proteccién de los trabajadores frente a las
radiaciones ionizantes. Esto es debido a que aunque el equipo s6lo emite haces de
electrones, también se producen neutrones y rayos X de frenado al interaccionar
los electrones con la estructura del acelerador y con el propio paciente.

Al igual que los aceleradores convencionales, estos equipos productores de
radiacion ionizante con fines médicos constituyen una instalacion radiactiva de
segunda categoria, la cual requiere de una autorizacion de funcionamiento
especifica por parte del ministerio de industria o de la administracion territorial
autondmica competente y que debera contar con la valoracién y aprobacion
previa del Consejo de Seguridad Nuclear (CSN).Z

Para conseguir esta autorizacion, es necesario aportar una memoria técnica

de la instalacion radiactiva, en la que se describen las caracteristicas técnicas del
equipo y de la instalacién, especificando las condiciones de utilizacién previstas y
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aportando un estudio de seguridad, en el que se realiza un analisis y una
evaluacion de riesgos durante el funcionamiento normal del equipo y ante una
emergencia o accidente.

Sin embargo, dado que las caracteristicas de disefio y de funcionamiento de
estos equipos son diferentes a las de los aceleradores lineales convencionales, la
elaboracion de los estudios de seguridad de estos equipos es compleja y no
siempre es facil de realizar debido a las pocas referencias bibliograficas existentes
al respecto.

Ademas, en dicha memoria se incluira una descripcion de las pruebas y del
plan de mantenimiento previsto para comprobar que el desarrollo de esta técnica
se realiza de forma segura, detallando los métodos de trabajo y las medidas de
proteccion radioldgica aplicables. Se incluird también la relacion prevista de
personal con su cadena de responsabilidad, el plan de emergencia y las
previsiones de clausura de la instalacion con las debidas condiciones de
seguridad radioldgica.

Por tanto, es necesario en la fase previa de disefio del proyecto, que el
futuro usuario realice un analisis completo de la proteccion radiolégica que
conllevara el funcionamiento del equipo en el area quirurgica, planificando la
carga de trabajo maxima admisible, las limitaciones de la ocupacion de las areas
colindantes al quiréfano durante la irradiacion o la necesidad de interponer
blindajes adicionales.

En estos aceleradores moviles es de vital importancia estudiar
cuidadosamente los espacios mas idoneos para el almacenamiento del equipo y
para el desarrollo de la técnica, valorando si fuera necesario el uso del equipo de
forma sistematica en varios quiréfanos para multiplicar la carga maxima de
trabajo. También se deben de tener en cuenta las fases necesarias de
caracterizacion dosimétrica, mantenimientos y control de calidad que requieren
de tiempos adicionales de irradiacion prolongados, en los que debemos adoptar
medidas de proteccion radioldgica adicionales.?®

Es conveniente detallar un procedimiento de actuacion claro con las
funciones de todo el personal que participe en el tratamiento, asi como establecer
un programa de formacion en proteccion radioldgica, especialmente para todo el
personal de quir6fano sin conocimientos previos en esta materia.?®
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1.6 REVISION BIBLIOGRAFICA SOBRE LOS ACELERADORES MOVILES EN
IORT

En el 2006 se publico el “Report of Radiation Therapy Committee
TaskGroup No.72”* de la asociacion americana de fisica médica (AAPM) que
constituye un informe muy completo de referencia sobre el uso de los
aceleradores moviles en radioterapia intraoperatoria. En este informe se hace una
revision de todos los modelos de aceleradores moéviles existentes en el mercado,
analizando sus diferencias de disefio y operativas, describiendo la logistica para
la utilizacion de los mismos en quiréfano y detallando los aspectos mas relevantes
a tener en cuenta en las fases de aceptacion, caracterizacion dosimétrica y del
control de calidad de estos equipos.

En dicho informe se destacan las ventajas dosimétricas de este tipo de
aceleradores frente a los convencionales sobre todo en lo que respecta a la mayor
dosis en superficie y a la mejor uniformidad de los perfiles a la profundidad del
méaximo, lo que constituye una caracteristica de gran utilidad clinica, pues
debemos de suministrar la dosis de radiacion de forma uniforme en todo el
campo quirdrgico en una sola irradiacion.

Por otra parte, se alerta a los usuarios que dadas las altas tasas de dosis
caracteristicas de estos aceleradores, los detectores utilizados en la dosimetria
deben de tener factores de recombinacion bajos, dentro de niveles aceptables, que
se vean menormente afectados ante posibles fluctuaciones de las tasas de dosis
durante procesos de medida prolongados. Ademas para evitar sobrestimaciones
en dicho factor se aconseja el método basado en el uso de los dos voltajes de
coleccion sélo para aquellos aceleradores con dosis por pulso mas baja, como es el
caso del Mobetron. Para los modelos de aceleradores Novac y Liac con dosis por
pulso més altas, se recomienda la estimacion de dicho factor por métodos
alternativos. Este aspecto queda también recogido en el documento sobre la
garantia de calidad en radioterapia intraoperatoria del Instituto Superior de
Sanidad Italiano.?

También se analiza la importancia dosimétrica del sistema de acoplamiento
del cabezal con el aplicador. Este sistema es diferente en los distintos modelos de
aceleradores y el estudio refleja el riesgo de que se produzca un mal alineamiento
del haz de electrones con el aplicador, recomendando a los usuarios la realizacion



CAPITULO I.-INTRODUCCION 25

de un analisis previo de las posibles repercusiones dosimétricas que podrian
derivarse de un mal alineamiento.

Respecto a los parametros dosimétricos de dosis y energia, se destaca la
importancia que tiene en este tipo de equipos el control de la constancia de los
mismos antes de la realizacién de los tratamientos, dado que estos aceleradores se
ven sometidos con bastante frecuencia a transportes y cambios de configuracion
gue por su disefio podrian modificar estos parametros. Tengamos en cuenta que
la energia depende en gran medida de la potencia de la radiofrecuencia y del
acoplamiento de las secciones aceleradoras. En el caso del Mobetron la estabilidad
de estos parametros ha sido analizada en diferentes condiciones de uso (Beddar,
2005).%

Ademas el informe reconoce como poco estudiados los efectos dosimétricos
de gap, bolus, unién de campos y heterogeneidades del tejido. Hay que tener en
cuenta que dada la gran variabilidad de la superficie del campo quirdrgico a
irradiar, podemos encontrarnos en muchas ocasiones con estos condicionantes. El
méaximo tamafo de aplicador disponible de 10 cm de didmetro puede obligar a la
necesidad de realizar mas de una irradiacion para cubrir un area de tratamiento
dada, pudiéndose producir sobre o infradosificacion en la unién de campos.
También a pesar de disponer de un amplio conjunto de aplicadores con diferentes
tamafios y angulaciones en su extremo, puede ocurrir que no se pueda colocar
todo el extremo del aplicador en contacto directo con el paciente quedando algun
espacio de aire entre ambos, lo cual puede representar un cambio significativo en
la dosis y en su distribuciéon. También el efecto de las heterogeneidades es
especialmente importante en radioterapia intraoperatoria, pues a veces es
necesario proteger 6rganos de riesgo que no podemos apartar del campo de
radiacion y tenemos que usar protecciones de distintos materiales que se
introducen en el campo quirdrgico y de las que debemos de conocer cual es el
efecto sobre la distribucién de dosis que producen. Todos estos aspectos antes
mencionados son analizados en profundidad para distintos tipos de aceleradores
moviles por diferentes autores en otras referencias.3!33

En lo que respecta a la proteccion radioldgica, en el informe mencionado de
la AAPM,* se indica que la radiacién producida por estos equipos se debe
fundamentalmente a la radiacion de fuga de los fotones que se generan en el
cabezal, la radiacion de frenado en el propio paciente y la contaminacion de rayos
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X del haz de electrones. Por ello estos aceleradores vienen equipados con una
base blindada, que en el caso del Mobetron esta en el propio estativo y en otros
equipos en cambio, se coloca de forma manual por el usuario antes de realizar la
irradiacion.

Referente a la radiacion dispersa de electrones se comenta que tiene un
alcance limitado de modo que las paredes existentes en un quiréfano normal
deben de ser suficientes para atenuar este tipo de radiacion.

En este informe se recomienda que ademés del mapa tridimensional de la
radiacion de fuga y dispersa alrededor de este tipo de aceleradores que
suministra el propio fabricante, el usuario debe de realizar una verificacion in situ
mediante dosimetria de area en todos los quir6fanos donde se vaya a utilizar el
equipo y para las condiciones mas desfavorables de maxima energia y maximo
tamafio de aplicador. Esta verificacion se realizara en la configuracion de
tratamiento més habitual y en cualquier otra configuracion clinica extrema que
pudiera suponer alguna variacién en los indices de ocupacion de alguna de las
barreras. Estos mapas de dosis de radiacion dispersa producidos por estos
equipos permitiran estimar a priori el nGmero maximo de tratamientos que se
puedan realizar con arreglo a las condiciones especificas de proteccion
radioldgica de la instalacion.

En cuanto a las seguridades que impidan la irradiacion, habituales en los
aceleradores de electrones de uso clinico, se recalca que dado el caracter de
irradiacion Unica que tienen este tipo de tratamientos y que dificilmente puede
ser pospuesta o repetida, es conveniente que estas seguridades sean estrictamente
las que puedan suponer un peligro para el paciente, el personal involucrado o que
puedan ocasionar algun dafio a la maquina. En el caso de que algunas
seguridades no sean tan criticas, como por ejemplo las relacionadas con alguna
pequefia desviacion del alineamiento del aplicador-cabezal (habitual en
tratamientos de pulmén a causa de la respiracion del paciente), convendria que
existiese la posibilidad de poder suprimirlas a voluntad, conociendo con detalle el
efecto causado sobre la distribucion de dosis en el volumen de tratamiento, pero
permitiendo la realizacién del mismo.*

Ya hemos mencionado el protocolo de control de calidad en radioterapia
intraoperatoria italiano,2 que aunque no esta referido exclusivamente a los
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aceleradores maviles, si recoge todos los aspectos a tener en cuenta en el manejo
de estos equipos. Como detalle singular de este protocolo, mencionar que en lo
referente a la proteccion radioldgica, aunque cita como la componente mas
importante la radiacion de frenado generada sobre el paciente y que justifica el
uso de bases blindadas en la direccion del haz, también recomienda tener en
cuenta la radiacion de neutrones generada si se utilizan haces de electrones de
energia superior a 10 MeV.

Respecto a la componente de neutrones, existen pocas referencias que
estudien la importancia de esta componente en este tipo de aceleradores. Sin
embargo, en coherencia con la recomendacion establecida por el organismo
sanitario italiano, varios autores de centros hospitalarios italianos han estudiado
esta componente en los modelos de acelerador movil que producen haces de
electrones por encima de 10 MeV.3% De las medidas realizadas se concluye que
para los aceleradores moviles la componente de neutrones es poco significativa,
siendo unas 10 veces inferior a la generada en un acelerador convencional. El
motivo principal del bajo valor de esta componente es la baja contaminacion de
rayos X de los haces de electrones producidos por estos aceleradores y la gran
proporcidn de materiales ligeros empleados en su disefio.

Ademas de los estudios sobre la componente de neutrones, existen también
estudios sobre las otras componentes de fotones y de electrones presentes en la
radiacion dispersa generada por este tipo de aceleradores.

Sin mencionar los estudios especificos del Mobetron que analizaremos
posteriormente, existen varias referencias que presentan las medidas de radiacion
de fugay dispersa para los modelos de acelerador movil del fabricante italiano.

En el trabajo de Ciocca et al., 2009% se presenta una dosimetria de area del
Liac 10 (Fig.3) con medidas experimentales a 1.5 m y tras las paredes del
quiréfano. También comparan los resultados obtenidos con datos existentes del
Mobetron y justifican las diferencias obtenidas por el disefio diferente de los
equipos.
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Fig.3. Vista lateral y frontal del Liac 10 con la sefializacién de los puntos de medida.?

En este trabajo se analiz6 también el aumento de la radiacion dispersa
cuando se usan protectores metalicos para proteger estructuras internas dentro
del haz. Los blindajes de proteccion utilizados eran unos discos de 8 cm de
diametro y 8 mm de espesor (4 mm de plomo + 4 mm de aluminio). Para la
energia de 10 MeV, como caso mas desfavorable, se detectdé un incremento del
20% en la radiacion dispersa.

De igual forma, Soriani et al., 2010% realizaron un estudio de la radiacién
dispersa para el acelerador movil Liac 12, y dado que este acelerador podia
trabajar con la energia de electrones de hasta 12 MeV, midieron también la
componente de neutrones.

En este analisis previo cabe destacar también algunas referencias en las que
se realiza una caracterizacion de este tipo de aceleradores moviles mediante la
simulacién de la cabeza de radiacién por el método de Monte Carlo.

Primero, Pimpinella et al., 20073 caracterizaron dosimétricamente los haces
de electrones generados por el acelerador portatil Novac7 (Fig.4a) con energias
desde 3 a 9 MeV mediante la simulacion de la cabeza de radiacién por el método
de Monte Carlo. El fin dltimo que se perseguia con este estudio era comprobar si
los parametros fisicos recomendados en los protocolos dosimétricos
internacionales podian ser aplicados a las dosimetrias de este tipo de
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aceleradores. La simulacion se verific6 con medidas experimentales y se
describieron con detalle los coédigos y las caracteristicas utilizadas en el modelado.

Fig.4. (a) Acelerador portatil Novac7. (b) Mobetron.s

Del mismo modo, Janssen et al., 2008%* elaboraron una simulaciéon por el
método de Monte Carlo del Mobetron (Fig.4b), con el objetivo de disefiar un
aplicador de tamafio superior a los 10 cm del aplicador maximo suministrado por
el fabricante, para tratar lesiones de mayor tamafo. Los autores lo refieren como
el primer estudio de Monte Carlo para el Mobetron.

También, en los trabajos de laccarino et al., 2011% y Soriani et al., 20124 se
realizo la caracterizacion dosimétrica de los haces de electrones generados por el
acelerador Liac mediante simulacion con Monte Carlo, con dos objetivos
diferentes, uno con el propésito de facilitar la fase de aceptacion y caracterizacion
dosimétrica del acelerador y el otro con el fin de disefiar y construir un sistema de
conformacion del haz de tratamiento.

Recientemente, en la tesis doctoral de Herranz, 2013% se realiz6 una
simulacion Monte Carlo de un acelerador ficticio para radioterapia
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intraoperatoria con haces de electrones de 6 y 12 MeV, a partir de medidas de
dosis obtenidas experimentalmente, con el objetivo de desarrollar un sistema de
planificacion para los tratamientos de radioterapia intraoperatoria.

Como caracteristica comun de todos estos trabajos, la simulacion por Monte
Carlo se ha utilizado con el objetivo de analizar aspectos dosimétricos de
implementacion de la técnica en la clinica, nunca desde el punto de vista de las
repercusiones en el campo de la proteccion radioldgica.

Por dltimo, citar también el estudio realizado por un grupo
multidisciplinario de la asociacion italiana de fisica médica sobre el analisis de
riesgos de la IORT mediante aceleradores méviles, con el objetivo de prevenir las
exposiciones accidentales con esta técnica.*? En el citado estudio se recalca el
carécter de “disparo” unico de la IORT frente a la radioterapia convencional en la
que el fraccionamiento permite alguna forma de compensacion de dosis en caso
de detectar un error durante el tratamiento. Ademas la planificacion del
tratamiento en la IORT normalmente no esta basada en imagenes obtenidas y
analizadas previamente y los parametros de tratamiento (tamafio del aplicador,
energia, protecciones, bolus, etc.) incluido el célculo de las unidades monitoras se
definen en los minutos previos al tratamiento.

1.7 OBIJETIVO DE ESTA TESIS

El problema planteado en este trabajo es la proteccion radioldgica para los
trabajadores y publico en general que suscita el uso de los aceleradores de
electrones moviles dentro del area quirdrgica, durante la realizacion de
tratamientos oncoldgicos con radioterapia intraoperatoria.

A pesar de que en nuestro proyecto se tratan aspectos generales de todos los
modelos de aceleradores moviles utilizados en radioterapia intraoperatoria, nos
centramos principalmente en la proteccién radiologica del acelerador de
electrones Mobetron, el cual esta instalado en nuestro hospital.

Dado que las caracteristicas de disefio y de funcionamiento de estos equipos
son diferentes a las de los aceleradores lineales convencionales, la elaboracion de
los estudios de seguridad es compleja, no pudiéndose realizar a partir de los
programas de calculo de barreras de los aceleradores convencionales y
disponiéndose de pocas referencias bibliogréaficas al respecto.
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Aunque el numero de referencias en el campo de la proteccién radiolégica
para este tipo de aceleradores moviles va aumentando con su uso, todavia siguen
siendo escasas y no resuelven la problematica desde un punto de vista tedrico.
Los estudios de referencia existentes nos suministran mapas de dosis dispersa
obtenidos de forma experimental en torno al acelerador, que el usuario debe de
extrapolar a su instalacion, aplicando sus condiciones particulares de uso y las
barreras estructurales existentes.

De hecho, la estimacién de la carga maxima de trabajo y el estudio de
seguridad para la autorizacion del Mobetron cuando se instalé en el Hospital San
Jaime de Torrevieja en el 2004, se tuvo que realizar a partir de los datos aportados
por el fabricante y que estaban referenciados a los Unicos estudios existentes hasta
ese momento (Daves y Mills, 2001).%

Ante la escasez de datos referenciados y la ausencia de modelos teéricos a
aplicar por los usuarios, pretendemos con este proyecto estudiar de forma
detallada la radiacion dispersa producida por el Mobetron con todas sus
componentes (electrones, fotones y neutrones), aportando un analisis tedrico
validado experimentalmente que pueda ser aplicado por los futuros usuarios.

Dado que es sobradamente conocida la utilidad del método de Monte Carlo
para la caracterizacion dosimétrica de los haces de radiacién de los aceleradores
en general, hemos decidido utilizar dicha técnica para caracterizar los haces de
electrones producidos por el Mobetron pero aplicandola por primera vez en el
campo de la proteccién radioldgica.

Inicialmente se simulara por el método Monte Carlo, la radiacién producida
al interaccionar los electrones con los componentes estructurales de la cabeza de
radiacion, el aplicador y con el agua del sistema analizador de haces de radiacion
computarizado utilizado para la obtencion de los datos dosimétricos. Como
aspecto de interés, singular y novedoso, esta simulacion ha sido realizada
mediante dos cddigos diferentes, Penelope2008 y Geant4, que aportan valor al
estudio. Ambas simulaciones serédn validadas mediante comparacion de los
rendimientos en profundidad y de los perfiles en el maximo obtenidos de forma
tedrica con los obtenidos experimentalmente, para las 4 energias de electrones
disponibles; 4,6, 9y 12 MeV.
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Con el fin de estudiar el efecto que producen las estructuras internas del
cabezal sobre la distribucion de la radiacién dispersa total y analizar la influencia
de las principales zonas dispersoras, tanto en el cabezal como en el propio
paciente, se realiza una nueva simulacién incorporando en el modelado los
blindajes estructurales més relevantes existentes en el cabezal, el maniqui de agua
sélido donde incide el haz de radiacion simulando el paciente y el escudo del
autoblindaje. Los resultados obtenidos se compararan con las medidas
experimentales “in situ” y las existentes en la bibliografia.

Por ultimo, y con el objetivo de potenciar la aplicacion practica del proyecto,
se realiza una simulaciéon del equipo situado en un quir6fano tipo, con las
barreras estructurales habituales en este tipo de salas, de la cual obtendremos un
mapa tridimensional del kerma/dosis debidos a la radiacidon dispersa producida
por el Mobetron, con las contribuciones de fotones y electrones en cada punto por
separado. De este modo, el usuario con la informacién de los materiales que
componen las barreras estructurales del quir6fano en su instalacion, podra
estimar la atenuacion producida en cada una de ellas y por tanto, la dosis total en
las dependencias contiguas y el nimero maximo de tratamientos que se puedan
realizar sin superar los limites de dosis establecidos.

Sin lugar a dudas, con estos mapas tridimensionales conseguimos el
objetivo principal de nuestro proyecto que es el de facilitar a los usuarios una
herramienta para la realizacion del estudio de seguridad imprescindible para la
legalizacion del equipo y para la estimacién de la carga de trabajo maxima
permitida. Ademas este estudio servird de orientacion a los posibles usuarios
interesados en la implantacion de este tipo de aceleradores, con respecto a la
evaluacion de la idoneidad de sus instalaciones.

De esta forma, también veremos satisfechos los criterios recomendados por
las sociedades cientificas internacionales sobre la conveniencia de aportar mapas
de dosis dispersa producidos por estos aceleradores de electrones méviles.

Otro objetivo importante es el de aportar mas datos experimentales en esta
materia que, debido a los pocos equipos de este tipo existentes a nivel
internacional, son escasos.

Por ultimo, se aplicaréa el estudio tedrico obtenido al Mobetron instalado en
nuestro hospital, de acuerdo a su ubicacion fija y a las caracteristicas constructivas
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del quiréfano en el que se realizan los tratamientos, de modo que nos permita
revisar la planificacion y el estudio de seguridad realizados durante la fase de
legalizacién del mismo.
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2. EL MOBETRON

2.1 CARACTERISTICAS GENERALES

El Mobetron es un acelerador de electrones mévil fabricado por la compafiia
americana Intraop Medical, Inc. y disefiado especificamente para la realizacion de
radioterapia intraoperatoria en quiréfano.

El Mobetron ha sido disefiado para trabajar con microondas en la banda-X
(10 GHz de frecuencia y 3 cm de longitud de onda) frente a las microondas de
banda-S (3 GHz y 10 cm de longitud de onda) con las que suelen operar la
mayoria de los aceleradores médicos. Por ello, al reducir el diametro de las
estructuras de aceleracion en un factor tres, se puede reducir su tamafio y peso
respecto a los de un acelerador convencional.323434 Ademas, dispone de ruedas
gue permiten su movilidad dentro del area quirdrgica, pudiendo ser utilizado en
diferentes quiréfanos para multiplicar la carga maxima de pacientes.

b)

Fig.5. (@) Modulador. (b) Consola de Control.
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Este acelerador movil estd formado por tres componentes principales: el
gantry que estd anclado al estativo, el modulador y la unidad de control. El
modulador (Fig.5a) puede colocarse hasta a 7.5 m de distancia del gantry y la
consola de control (Fig.5b) hasta a 13 m del mismo.

El modulador incorpora en un armario movil, la electrénica que permite
realizar todos los ajustes de los haces de radiacion. En su parte frontal dispone de
un panel donde se pueden seleccionar y controlar los parametros de irradiacion
de forma manual y donde existen indicadores luminosos y acusticos de la
irradiacion. También se muestran en el panel del modulador los parametros de
irradiacion seleccionados y las seguridades de maquina activas. El servicio técnico
lo utiliza para realizar la sintonizacién y el ajuste de los haces de radiacion.
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Fig.6. Grados de movilidad del gantry y del cabezal del Mobetron.*

Desde la unidad de control el operador selecciona los parametros de
irradiacion del haz de electrones y puede dirigir el inicio y la interrupcion de la
irradiacion durante el tratamiento. Esta consola dispone de una pantalla de video
gue permite visualizar el area a tratar sobre el paciente por dentro del aplicador.
Al igual que el modulador, dispone también de indicadores luminosos y acusticos
de lairradiacién.
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2.1.1 Caracteristicas mecanicas

Las principales caracteristicas mecanicas del equipo se pueden observar en
la Fig. 6.

El cabezal de radiacion esta montado en la parte superior del gantry y
cuando el equipo esta en la configuracion de transporte, se encuentra anclado en
posicion horizontal para reducir la altura total del estativo, de modo que se
facilita su desplazamiento por los pasillos previniendo colisiones con los dinteles
de las puertas y de los ascensores (Fig.7).

Fig.7. Mobetron en configuracion de transporte.

Aunqgue el estativo lleva incorporado un sistema de transporte con elevador
y ruedas, dado el elevado peso de este componente (1250 Kg), es conveniente
realizar el almacenamiento del Mobetron en un lugar cercano al quiréfano donde
vaya a utilizarse, de modo que el desplazamiento sea lo mas sencillo posible y
nunca en zonas de desnivel. Ademas en su lugar de almacenamiento debe de
estar conectado a la corriente eléctrica para mantener el vacio en la zona del
target.

En la configuracion de tratamiento, el conjunto que forman el gantry con el
cabezal de radiacion dispone de varios grados de libertad de movimientos,
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disefiados para facilitar la colocacion del equipo en posicién de tratamiento.
Todos estos movimientos se controlan de forma manual por el operador,
mediante un manipulador situado en el propio estativo. En particular, el gantry
puede rotar +45° en el plano transversal y desplazarse lateralmente. Asimismo el
cabezal puede inclinarse £30° en el plano radial (Fig.6) y desplazarse en direccién
vertical a lo largo del eje del haz.*

2.1.2 Caracteristicas dosimétricas

El Mobetron produce haces de electrones de energias nominales 4, 6, 9y 12
MeV y su sistema de colimacion utiliza aplicadores metélicos cilindricos
terminados en extremo plano o biselado 15° 6 30°, para facilitar su adaptacién a
cualquier campo quirdrgico. Los diametros de los aplicadores varian desde 3
hasta 10 cm en incrementos de 0.5 cm. La distancia fuente-piel (SSD) de
tratamiento es de 50 cmm y la longitud del aplicador es de 30 cm.

La irradiacion puede realizarse con dos modos de tasa de dosis diferentes:
“Low” (250 MU/min) y “High” (1000 MU/min), que equivalen a 250 cGy/min y
1000 cGy/min respectivamente, para el aplicador de 10 cm de diametro a la
profundidad del maximo, a la SSD de 50 cm para todas las energias (1 cGy =1
MU)L. La modalidad de baja tasa se usa solo para el calentamiento del equipo y
para realizar ajustes dosimétricos del mismo por parte del servicio técnico. La tasa
de 1000 cGy/min es la utilizada en el modo clinico.

En lo que respecta a la profundidad de penetracién, un haz de electrones se
absorbe mas rapidamente que un haz de fotones cuando penetra en el cuerpo del
paciente y por tanto su alcance terapéutico es menor que el de los haces de
fotones. Asimismo, cada haz de electrones tiene una profundidad de penetraciéon
que depende de su energia (Fig.8).

!La relacion de unidades monitoras MU frente a cGy depende de la calibracion de
cada energia, la cual se realiza 1 MU =1 cGy con el aplicador de 10 cm de diametro en la
profundidad del méaximo, a la distancia fuente superficie de 50 cm.
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Fig.8. Rendimientos en profundidad tipicos del Mobetron.¢

En el caso del Mobetron cuya energia maxima es de 12 MeV, la profundidad
de penetracion puede llegar hasta los 4 cm. En general, 1 cm mas alla de la
profundidad de penetracién casi toda la radiacion del haz de electrones es
absorbida dentro del paciente, reduciéndose la dosis de radiacibn a mayor
profundidad a valores muy pequefos.

En la tabla | se indican los valores tipicos de profundidad de penetracion
para las energias del Mobetron, para el aplicador de 10 cm de didmetro a la SSD
de 50 cm.

Considerando estos datos y el tipo de patologias que se suelen tratar con
radioterapia intraoperatoria, es l6gico que las energias de mayor uso clinico para
este tipo de aceleradores sean las mas altas, de modo que en la mayoria de los
hospitales que trabajan con el Mobetron, al menos el 50% de los tratamientos, se
realizan con las energias de 9 y 12 MeV y por contra la energia de 4 MeV tiene
una escasa utilidad clinica.

Los haces de electrones tienen una dosis en superficie mas elevada que la de
los haces de fotones, con una region de dosis efectiva que conocemos como el
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rango terapéutico, comprendida desde la superficie hasta la profundidad del 90%
del maximo de dosis, existiendo una caida lineal de la dosis en profundidad a
partir de ese punto.

Tabla I. Caracteristicas dosimétricas tipicas de los haces de electrones del Mobetron.6.%

£ i Dosis Profundidad Profundidad | Profundidad
nergia
_g Superficie Isodosis 100% Isodosis 90% Isodosis 5%
Nominal
(%) (cm) (cm) (cm)
4 MeV 82 0.7+0.2 1.0£0.2 <1.8
6 MeV 82 1.2+0.2 1.7+£0.2 <2.8
9 MeV 89 2.0+0.2 2.8+0.2 <4.7
12 MeV 94 2.6+0.2 3.7+0.2 <6.0

Respecto a la uniformidad y la simetria de los perfiles, ambas se definen en
la region de uniformidad, entendiendo ésta como la regién interior en 1 cm ala de
la isodosis del 90% a la profundidad del maximo a la SSD, es decir, a 50 cm. Para
la uniformidad, la diferencia de intensidad entre los puntos méximo y minimo
debe ser menor del 10% y para la simetria, la diferencia de dosis entre dos puntos
equidistantes del centro debe ser menor del 2%.

En cuanto a la contaminacién de rayos X existente en el haz de electrones, se
determina como la intensidad del haz en agua medida a 10 cm por debajo de la
isodosis del 10%. En el caso del Mobetron es menor del 1% de la intensidad
maxima.

El Mobetron incorpora un sistema de dosimetria duplicado redundante con
dos canales independientes, primario y secundario, para monitorizar la radiacion
gue emite el acelerador. Este sistema dispone de una serie de seguridades que
interrumpen la irradiacion en cuanto se producen cualquiera de las siguientes
circunstancias: se completan las unidades monitoras seleccionadas en cualquiera
de los dos canales, se alcanza el tiempo de tratamiento mayor del 30% del
esperado, diferencia de dosis entre canales mayor del 10%, asimetria del haz
mayor del 2%, excesos y/o defectos de tasa de dosis e inestabilidad en la energia.
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2.2 MODO DE UTILIZACION CLINICO

Para poder realizar el tratamiento, previamente se debera haber trasladado
el Mobetron desde su posicion de almacenamiento hasta el quiréfano en el que se
vaya a utilizar, encendiendo el acelerador y colocando el cabezal en la posicion
vertical de tratamiento. El equipo requiere una altura minima en quiréfano de 3 m
para evitar posibles colisiones del cabezal con el techo, asi como una distancia
minima a la pared de 1.6 m, de modo que se permitan los movimientos laterales
del gantry sin riesgo de colisién con las paredes.

Cuando el acelerador esta ya posicionado y tras esperar un tiempo para su
estabilizacion, se realiza el control de calidad para la verificacion de la estabilidad
de la dosis de referencia y de la energia.t3® Todos estos procesos se deben de
ejecutar antes de empezar la cirugia e interfiriendo lo menos posible con el
normal desarrollo del resto de la actividad en quiréfano.

Una vez el cirujano ha despejado el campo quirargico, haciendo accesible y

visible la zona tumoral a tratar, se coloca el aplicador del tamafio y bisel
adecuados orientado sobre dicha zona, sujetandolo a la mesa de tratamiento

(Fig.9).

Fig.9. Sistema de sujecion del aplicador a la mesa quirdrgica.®
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A continuacion, se desplaza la mesa con el paciente bajo la cabeza de
radiacion del Mobetron y el operador ajusta la posicién del cabezal hasta alcanzar
el llamado «docking». En esa posicion el sistema detecta a través de un indicador
laser que el cabezal esta correctamente alineado con el eje del aplicador y a la
distancia de tratamiento adecuada. A medida que se va moviendo el cabezal, el
grado de alineamiento se va mostrando en una pantalla LED situada en el cabezal
gue nos va guiando en el proceso de ajuste.

Como se observa en la Fig.10, el cabezal no esta en contacto con el aplicador.
Es un alineamiento a distancia,*¢ existiendo un espacio de 4 cm de aire entre
ambos. Este acoplamiento Gptico es seguro para el paciente, de facil colocacion y
preserva la esterilidad del campo quirurgico.

Fig.10. Alineamiento Optico sin contacto entre el cabezal y el aplicador.6

Existe una seguridad en el equipo de modo que hasta que no se consigue el
alineamiento, el sistema no permite la irradiacién. Sin embargo, en ocasiones la
respiracion del paciente puede hacer que el proceso de alineamiento perfecto sea
dificilmente realizable, de modo que el Mobetron permite de forma voluntaria,
anular manualmente esta seguridad para poder realizar el tratamiento en dichos
casos. En el informe de referencia para radioterapia intraoperatoria de la AAPM
TG 72,% se recomienda estudiar el efecto que produce sobre la distribucion de
dosis en el paciente un mal alineamiento del aplicador con el cabezal. De tal modo
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gue, esta seguridad pueda ser solamente anulada en circunstancias excepcionales
y siempre con pequefas desviaciones.

Dado que el tratamiento se realiza trasladando la mesa quirdrgica con el
paciente hacia el equipo, el fabricante suministra una mesa quirurgica especial
gue permite una facil sujecion del aplicador y que puede realizar desplazamientos
longitudinales del tablero sobre su base, mucho mayores que los de las mesas de
quiréfano convencionales para facilitar la aproximacion del paciente debajo del
cabezal salvando los soportes del estativo.

Una vez alineado el gantry con el aplicador, el equipo humano que realiza
la cirugia abandona el quiréfano. El radioterapeuta prescribe la dosis a
administrar, indicando la profundidad y el tamafio de campo requerido y junto
con el radiofisico realiza la planificacion dosimétrica, seleccionando la energia
apropiada para cubrir adecuadamente el volumen de tratamiento. A continuacion
se introducen los datos del tratamiento en la consola de control: energia, tasa y
unidades monitoras, y se chequean de forma redundante por ambos.

Mientras tanto, cirujano y oncélogo radioterapeuta verifican el campo de
tratamiento a través de la pantalla de video, tras lo cual se procede a realizar el
tratamiento accionando el boton de irradiacion existente en la consola de control
situada fuera del quir6fano.

Finalizado el tratamiento, se desplaza el paciente al centro del quiréfano y
se procede a la retirada de todos los accesorios utilizados para la irradiacién del
campo quirdrgico. De este modo el equipo de cirugia puede continuar con la
intervencién y finalizar la misma.

Por dltimo, en el momento méas conveniente y que menos interfiera con la
finalizacion de la cirugia, se apaga el Mobetron y se lleva a su posicién de
almacenamiento.

2.3 CONTROL DE CALIDAD

La estabilidad en el tiempo de los pardametros dosimétricos de dosis de
referencia y energia en los aceleradores convencionales es bien conocida. Sin
embargo la movilidad que caracteriza a este tipo de aceleradores nos obliga a
prestar una atencién especial a este aspecto.
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Segun se detalla en la bibliografia,*® estos pequefios transportes no afectan a
la calibracién del equipo y tras un periodo de calentamiento el equipo producira
haces de electrones dentro de las especificaciones de funcionamiento y sin
variaciones significativas de rendimiento y energia. Sin embargo, es necesario
realizar una verificacion de estos parametros dosimétricos antes de proceder al
tratamiento.

S -

Fig.11. (a) Dispositivo experimental para la realizacion del control de calidad. (b) Detalle
de los insertos en el aplicador.

Para poder realizar estas verificaciones de una forma rapida y fiable, el
Mobetron dispone de un kit de control de calidad compuesto por maniqui
cilindrico de aluminio con una base de plastico que se sujeta directamente a la
cabeza de radiacion (Fig.11a).

En la base de plastico existe una ranura central donde se colocan unos
insertos de pléastico en los que se ha practicado un orificio para introducir una
camara farmer de 0.6 cm3. La funda de “build-up” habitual de estas camaras
optimizada para Co% es muy gruesa para medir correctamente el haz de 4 MeV,
por lo que es necesario mecanizarla previamente.

La posicion del orificio en el inserto (Fig.11b) permite situar la camara a la
profundidad de medida adecuada. Para cada energia existen dos insertos, uno
gue sitla la camara a la profundidad del maximo y otro con el orificio colocado
de tal forma que la sitia a otra profundidad de referencia en torno al 50-80%. Las
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medidas en la posicion del maximo sirven para chequear la constancia de la dosis
de referencia, mientras que las medidas a la otra profundidad nos permiten
verificar la constancia de la energia.

Este sistema es cdmodo y permite un rapido chequeo de la estabilidad de la
dosis y la energia, lo que es de gran utilidad desde el punto de vista operativo. Se
debe tener en cuenta que durante los controles de calidad es necesario controlar la
ocupacién de las zonas de alrededor del quir6fano, por lo que la rapidez en la
realizacién del control de calidad, permitira interferir lo menos posible en el
normal desarrollo de la actividad en el &rea quirudrgica.

24 LA PROTECCION RADIOLOGICA EN EL MOBETRON

Existen una serie de caracteristicas en el disefio del Mobetron que reducen
considerablemente la radiacion dispersa producida permitiendo su utilizacion en
el area quirdrgica sin blindajes.

En primer lugar, dado que el Mobetron esta disefiado para trabajar
Unicamente con haces de electrones, se puede reducir sustancialmente la corriente
de cafién frente a la requerida por los aceleradores que producen haces de fotones
y este hecho hace que se produzca menor radiacién de fuga.*

En cuanto al procedimiento de aceleracion de los electrones se usan dos
secciones de aceleracion colineales ensambladas. En la primera se inyecta un
tercio de la potencia de las microondas de alta frecuencia con una potencia
constante que acelera los electrones a 4 MeV. Los otros dos tercios de la potencia
son variables y se inyectan en la segunda seccién. Ajustando dichas fases se
modula la potencia que entra en esta segunda seccién, variando con ello la
energia final. Para aportar la misma dosis salida con todas las energias, la
corriente de cafion se reduce en un factor 10 desde la energia de 4 MeV a la de 12
MeV 46

Debido a este sistema de aceleracion de los electrones, la radiacién de fuga
en el cabezal se genera principalmente en dos zonas: la superior, en la unién entre
las dos secciones aceleradoras, y la inferior, en la lamina dispersora. De modo que
la intensidad de la radiacion generada en la parte superior se correlaciona con la
corriente de cafién y disminuye conforme aumenta la energia. Sin embargo, la
radiacion generada en la parte inferior esta relacionada con la radiacion de
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frenado que se genera por el haz de electrones y por tanto crece con el aumento
de la energia del haz.

Ademas, este sistema de inyeccion y de conduccion de los electrones en las
secciones de aceleracidn, garantiza espectros de energia estrechos y baja radiacion
de fuga. De este modo el Mobetron consigue el control de la energia del haz sin
necesidad de usar electroimanes (bending magnet) que desvien el haz primario
de electrones desde el final de la seccion de aceleracion hasta la ventana de salida
del haz y que supone una de las principales fuentes de radiacién de fuga en los
aceleradores convencionales.?3%

Como medida adicional de proteccion radioldgica, el Mobetron lleva
incorporado en el estativo, solidario con el gantry, un blindaje a modo de escudo
gue intercepta la radiacion dispersa en forma de fotones generada en la direccion
del haz y proveniente del acelerador, aplicador y del paciente. Este escudo sigue
automaticamente el movimiento del gantry y del cabezal, de modo que existe un
sistema de bloqueo que no permite la irradiacion del acelerador si el escudo no
esta en la direccion del eje y enfrentado al cabezal.

Referente a las seguridades, el funcionamiento del equipo para realizar una
irradiacion requiere del uso de llaves de acceso y de contrasefias que garantizan
gue tan sélo personal autorizado puede realizar estas manipulaciones, evitandose
el riesgo de irradiaciones accidentales involuntarias.

Como ya hemos comentado anteriormente, aunque la radiacién dispersa y
de fuga es mucho menor que la de los aceleradores convencionales, es necesario
gue durante la irradiacion, el equipo humano que realiza la cirugia abandone el
quirofano y se controle el acceso al mismo y a las areas adyacentes. Todo ello
mediante la vigilancia del personal encargado del tratamiento y con el uso de
alarmas luminosas y acUsticas que avisen de que el equipo esta emitiendo
radiacion.

La proteccion radiologica operacional exige también la clasificacion y
sefalizacion de zonas, por ello, ademas de tener controlado el acceso al quir6fano,
es conveniente situar sefializacion que avise del riesgo radiolégico durante los
tratamientos.
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Ademas, existen varios interruptores de seguridad convenientemente
localizados en los distintos componentes del Mobetron que permiten la
interrupcion voluntaria de la irradiacion en caso de emergencia.

El Mobetron dispone también de conexiones que permiten que el usuario
incorpore sistemas de seguridad adicionales relacionados con el corte de corriente
del equipo. Estos sistemas estan sincronizados con la apertura de puerta del
quiréfano o con el sistema de alarma de algin monitor de radiacién externo.

Un dispositivo fundamental de proteccion del paciente es su vigilancia
durante el tratamiento, en especial por parte del personal encargado de la
anestesia, por lo que puede ser necesaria la instalacion de camaras de TV en el
interior del quir6fano.

Por todos estos condicionantes que hemos ido analizando, es necesario
antes de la implementacion de la técnica, desarrollar un programa de formacién
en materia de proteccion radiolégica para todo el personal de quiréfano
involucrado en la realizacion de la IORT con el acelerador portatil Mobetron.

2.5 ESTUDIOS SOBRE PROTECCION RADIOLOGICA EN EL MOBETRON

Intraop Medical, Inc. nos hizo entrega con la adquisicion del equipo de un
documento con recomendaciones para la medida de la radiacion dispersa.#” En
este documento se indica que la mayor fuente de radiaciéon producida por este
acelerador es la de frenado generada por el paciente, la cual se dirige
principalmente hacia adelante. Se propone un espesor de 2.5 cm de yeso como
suficiente para absorber la radiacion dispersa de electrones de baja energia.

También se recomienda calcular la transmision del escudo, asi como realizar
medidas de dosis a 1 m y 3 m del paciente y en la direccibn méas desfavorable
cuando se angula el cabezal y el gantry. Dicho documento aporta medidas
experimentales de referenciaal my 3 m.

El estudio realizado por Daves y Mills, 2001 constituye el primer analisis
detallado sobre proteccion radioldégica con el uso del Mobetron, mediante
medidas experimentales de la radiacion de fuga y dispersa generada a su
alrededor, confirmando que este equipo podia trabajar en quir6éfanos sin blindaje
siempre y cuando se establezcan unas restricciones a la carga maxima de
pacientes.
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En este estudio se describe el sistema de aceleracion del Mobetron,
destacando las dos zonas principales de radiacién de fuga existentes en el cabezal
y analizando el tipo de radiacién que se genera. Se identifica como la componente
principal los fotones de la radiacion de fuga desde el cabezal mientras que la
dispersion sobre el paciente y el aplicador s6lo supone una pequefa contribucién
a la radiacion total. Respecto a la radiacion dispersa de electrones, se indica que es
de baja energia y que se eliminara con el espesor de las barreras estructurales
habituales existentes en los quir6fanos. Se concluye que la contaminacion
asociada a los rayos X para la energia de 12 MeV es menor del 2% de la intensidad
maxima.

Las medidas de la radiacion de fuga y dispersa alrededor del Mobetron se
realizaron en tres planos perpendiculares centrados en el eje del aplicador y a la
altura de la lamina dispersora, interponiendo 3.2 cm de yeso entre la fuente y la
camara para atenuar la radiacion de electrones secundarios.

En cada plano se identificaban unas zonas de mayor intensidad de la
radiacion. Asi, en el plano X, visto el acelerador desde el techo, la zona de mayor
intensidad es la parte delantera del Mobetron y esto es debido a la radiacion de
fuga en el cabezal. En los planos Y y Z (vista lateral y frontal del equipo) la zona
de méaxima intensidad se sitla adyacente al escudo y se debe a la radiacion
dispersada hacia delante en la direccion del haz de electrones, originada en el
aplicador y el paciente, y que no es atenuada por dicho escudo.

En este trabajo se hace también una estimacion de la calidad de la radiacion
generada, mediante el calculo de las 12 y 22 capas HVL y de la capa TVL para
plomo en todas las energias. Promediando los datos obtenidos para las cuatro
energias, se obtienen los mapas tridimensionales de la radiacion generada y las
cargas de trabajo maximas en unidades monitoras por semana para mantener los
limites de dosis en todas las areas ocupadas alrededor del Mobetron.

Se verifican estos datos experimentales con la monitorizacion de areas en
dos quir6fanos antes del uso clinico del equipo. Suponiendo los blindajes
estructurales habituales, se estima una carga de trabajo maxima de 6000 a 8000
MU/semana, lo que equivale a unos 3 o 4 pacientes a la semana con 20
Gy/paciente, incluyendo la irradiacion debida al calentamiento y el control de
calidad.
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El informe de radioterapia intraoperatoria de la AAPM* que ya hemos
mencionado, reconocia la utilidad de esta investigacién de Daves y Mills, para el
estudio de blindajes y el célculo de las restricciones de carga de pacientes para
cualquier instalacion que se vaya a utilizar para la realizacion de IORT con un
acelerador movil, proponiendo como método de monitorizacién de areas el
empleado en este trabajo.

A raiz de unas mejoras realizadas en el disefio del Mobetron, Krechetov et
al., 2010% llevaron a cabo una revisién de las medidas realizadas por Daves y
Mills. En este estudio se describe de nuevo el sistema de aceleracion del
Mobetron, con las dos areas de produccién de radiacion de fuga en el cabezal,
haciendo hincapié sobre el blindaje existente envolviendo a la seccion aceleradora
para reducir esta radiacion de fuga y analizando por primera vez la influencia
gue tiene sobre esta radiacion de fuga la energia del haz de electrones y su
repercusion sobre la corriente de cafion.

En este caso, los mapas de dosis se obtuvieron a partir de las medidas en
cuatro unidades de tratamiento, de los valores de dosis a las alturas de 0, 50, 100,
150 y 200 cm y a 3 m de distancia del eje, cada 22.5°, teniendo el origen de
coordenadas en el eje del haz de radiacion en el suelo. Estos mapas se utilizan
para establecer la carga de trabajo del equipo y los blindajes adicionales
necesarios. Los valores obtenidos se reflejan en tres planos: X=0, Y=0, Z=100, que
coinciden con los propuestos por Daves y Mills, fijando una altura tipica de 1 m
habitualmente utilizada en las monitorizaciones de area. El calculo de la carga
maéaxima de trabajo se hace con el promedio de las medidas de las energias de 6, 9
y 12 MeV, no considerando la de 4 MeV por su escaso uso clinico. Ademas, se
calcularon los valores TVL para hormigon de composicién y densidad estandar
(2.3 g/cm?) para cada energia, indispensable para la estimacion de las exposiciones
teniendo en cuenta la importancia de este material, el cual es de composicién
habitual en las barreras de techo y suelo de cualquier construccién. No hay
variaciones significativas en los TVL de hormigén para las tres energias, 6, 9y 12
MeV. Este hecho fue justificado por los autores debido a las dos zonas de
radiacion existentes en el cabezal cuya dependencia con la energia es
contrapuesta.

Por otro lado, también se detectan en este estudio asimetrias en los valores
de dosis debidas a la presencia de elementos en el cabezal que atentan la
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radiaciéon producida por el propio equipo. Primero en el eje X, existe una
atenuacion en torno al 20% producida sobre la radiacion de fuga debida a la
presencia del magnetron y del transformador de pulsos montados a la derecha de
la seccion de aceleracién y que actian como un blindaje adicional. También en el
eje Y, existe una atenuacion de la medida en la parte posterior del estativo por la
presencia del armario.

En este estudio se cuantifica experimentalmente la contribucion de los
electrones dispersos, comparando las medidas H(0.07) y H(10) en diferentes
puntos con los detectores protegidos por yeso o sin proteccion. Con ello se
verifica que en algunos puntos la contribucién de la radiacion de electrones
dispersos de baja energia es del orden de 10 veces la de fotones y que si
protegemos los detectores con blogues de 6 cm de yeso se elimina toda la
componente de electrones de baja energia.

Las lecturas de dosis registradas a distancias mayores de 3 m, pueden
calcularse de forma razonable mediante la ley inversa al cuadrado con la
distancia, suponiendo un modelo de fuente puntual. De hecho a distancias
mayores de 4 0 5 metros la dependencia con la altura no es significativa. Sin
embargo, a distancias menores de 3 m todos los modelos ensayados (puntuales,
duales o duales puntuales lineales) no dieron buenos resultados.

También en este estudio se analizaba el efecto que producia sobre las
medidas de exposicidn, la angulacion del cabezal y del gantry del Mobetron. Tras
el analisis de los mapas de dosis medidas y considerando que tan s6lo un
pequefio porcentaje de los tratamientos podria requerir una inclinacion muy
acusada, se considera que la posible angulacion del cabezal no tiene efecto
sensible sobre el calculo de barreras, siendo suficiente realizar la verificacion de
blindajes con el cabezal en posicion vertical.

Se verifican también los datos experimentales con la monitorizacion de
areas en un quirdfano real y se estima que en condiciones normales se podran
admitir cargas de trabajo de 5 a 6 pacientes/semana recibiendo 10-20 Gy.

En otro estudio, Ciocca et al., 2009 realizaron una dosimetria de area en
torno al acelerador portatil Liac, comparando los datos obtenidos con los del
Mobetron medidos por Daves y Mills. Las medidas en este acelerador portatil
Liac no son extrapolables directamente de las del Mobetron dado que ambos
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aceleradores tienen importantes diferencias estructurales. Se realizan las medidas
interponiendo ante el detector 6 cm de PMMA para eliminar la radiacion dispersa
de electrones de baja energia.

Los valores obtenidos por el Mobetron promediados para las 4 energias
frente a los del Liac son en general mas bajos, atribuyéndose esta diferencia al
propio autoblindaje del Mobetron, ya que los datos de la HVL del Mobetron de
13.5 mm Pb (promediados para 9-12 MeV) son mayores que los del Liac de 10
MeV que son de 8 mm Pb, quizéas debido al endurecimiento de la radiacién por el
efecto del autoblindaje.

Respecto a la componente de neutrones, ya hemos comentado con
anterioridad que el protocolo de control de calidad en radioterapia
intraoperatoria del Instituto de Sanidad Italiano? recomienda estimar la
contribucion de la radiacion de neutrones generada para los aceleradores
portatiles, Unicamente si se utilizan haces de electrones de energia superior a 10
MeV. Sin embargo, en el caso del Mobetron, se ha omitido el estudio de dicha
componente en los principales estudios de proteccion radiolégica que hemos
citado (AAPM TG-724, Daves y Mills, 2001 y Krechetov et al., 2010%).

Sin lugar a dudas, el trabajo maés relevante sobre el analisis de la produccion
de neutrones del Mobetron es el de Loi et al., 2006.3* En dicho trabajo se destaca
como causa principal de la produccion de neutrones en un haz de electrones, la
absorcion de los fotones de frenado con energias superiores a 10 MeV para
nucleos ligeros (A<40) y entre 4 y 6 MeV para nucleos pesados, siendo por tanto,
la produccion neutrénica mas importante en materiales de alto Z (plomo y
tungsteno) que en los de Z medio como cobre y acero. Respecto a la produccién
de neutrones por via directa desde electrones, es como minimo dos 6rdenes de
magnitud menor que la generada por fotones y por tanto no sera relevante.

En este trabajo los autores miden la dosis de neutrones para la energia de 12
MeV del Mobetron en tres planos situados a alturas diferentes: la lamina
dispersora, el paciente y el suelo. De las medidas obtenidas, se deduce que la
radiacién de neutrones es del mismo orden de magnitud a la altura de la lamina
dispersora que en el suelo, mientras que a nivel del paciente es la mitad, todo ello
debido a que la radiacion de frenado que produce neutrones es mas alta en la
lamina dispersora y en el aplicador metélico, produciéndose en este ultimo una
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dispersion fuertemente dirigida hacia delante en la direccion del haz de
electrones.

La produccion de neutrones en el escudo es despreciable debido a la
pequefia contaminacion de rayos X de los haces de electrones de estos
aceleradores (<1%) y la presencia de plomo dentro del escudo, que actiia como
medio difusor hacia fuera y reduce la dosis equivalente en el eje del haz en un
factor 10.

Los valores de dosis de neutrones mas altos medidos a la altura de la lamina
dispersora en la cabeza del Mobetron son del orden de 0.30 a 0.36 uSv/Gy de dosis
absorbida a la profundidad del maximo para la energia de 12 MeV. A 100 cm del
eje en los planos de la ldmina dispersora, paciente y suelo, los valores obtenidos
descienden hasta 0.04 uSv/Gy. Dada la magnitud de los valores dosis medidos, se
concluye que no es necesario establecer medidas de radioproteccion adicionales
para la contribucién de neutrones, no requiriéndose ni que se incremente el
blindaje necesario ni que se reduzca la carga de trabajo permitida.

También se comparan los resultados con los de un acelerador convencional,
verificando que la componente de neutrones producida por el Mobetron es
mucho mas baja que la de los aceleradores convencionales. En medidas al nivel
del suelo, el valor obtenido en el acelerador convencional es del orden de 40 veces
mayor que el obtenido en el Mobetron

Otros autores (Soriani et al., 2010%) midieron la radiacion de neutrones
producida en el acelerador mévil Liac, que dispone de una energia de electrones
de 12 MeV, vy los resultados obtenidos los compararon con los obtenidos por Loi
et al., para el caso del Mobetron. Los valores obtenidos en ambos estudios son
similares y muy inferiores (unas 5 veces) al los de un acelerador convencional
dedicado, como era de esperar debido a los materiales ligeros usados que
producen una reduccién en la contaminacion de rayos X.

Por dltimo, también debemos mencionar en esta revision, el trabajo de
Jaradat y Biggs, 20074 en el que se comparan las dosis de neutrones de Loi et al.,
con las medidas en un acelerador dedicado a IORT no mévil y las de un
acelerador convencional. De esta comparacion se concluye como en el trabajo
anterior, que las dosis medidas en el Mobetron son menores que las del
acelerador dedicado, aunque los autores lo achacan a la ausencia del bending
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magnet. A su vez, respecto a la comparacion con el acelerador convencional las
medidas del Mobetron son mucho menores, diferenciandose en mas de un factor
10.

En definitiva, la revision realizada de todas las referencias sobre la
componente de neutrones del Mobetron, constata la poca relevancia de la misma
gue hace comprensible que no se contemple en muchos trabajos.

2.6 EL MOBETRON EN ESPANA

En el afio 2004 se instalé en el Hospital San Jaime de Torrevieja (Alicante) el
primer acelerador portatil para radioterapia intraoperatoria en Espafia.

Desde el 2002 se disponia en este hospital de un servicio de radioterapia con
una instalacion radiactiva de segunda categoria autorizada (IRA-2571), la cual
incluia un acelerador lineal Clinac 2100 CD con energias de fotones de 6 y 15 MV
y de electrones de 6, 9, 12, 15 y 18 MeV, para la realizacién de radioterapia
externa.

Dado que el equipo oncolégico existente en el hospital tenia gran
experiencia en la realizacion de IORT en otros centros, se quiso implantar dicha
técnica en nuestro hospital. Sin embargo, la ubicacion de la zona quirdrgica muy
alejada del servicio de radioterapia, hacia impracticable el desplazamiento del
paciente desde el quir6fano a la sala del acelerador, por lo que la alternativa mas
aconsejable era la adquisicion de un acelerador portatil para la realizacion de
radioterapia intraoperatoria en la propia area quirdargica.

De los dos aceleradores portatiles comercializados disponibles en aquel
momento, se opté por la adquisicion del Mobetron por ser el que disponia de
mayor energia (hasta 12 MeV). Para su instalacion fue necesario realizar una
modificacion de la autorizacion existente, aportando una memoria técnica con su
estudio de seguridad correspondiente en el que se realizaba un analisis y
evaluacion de riesgos con el funcionamiento del equipo.

Por parte del fabricante se nos suministr6 una guia de implantacién del
equipo® para que se pudieran analizar de forma pormenorizada todos los
requerimientos para su instalaciéon y los condicionantes asociados a su utilizacién
en el é&rea quirdrgica. Ademéas también nos facilitaron una guia con
recomendaciones para las medidas de la radiacion dispersa del Mobetron*’ y el
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estudio realizado por Daves y Mills en la Universidad de Louisville®
mencionados anteriormente, donde se nos facilitaban mapas de dosis y
estimaciones de la carga de trabajo méxima.

Debido a que por las caracteristicas especificas de disefio y funcionamiento
del Mobetron no eran aplicables los programas de calculo de barreras existentes
para aceleradores convencionales, el estudio de seguridad para la solicitud de
autorizacion se elabor6 a partir de esta documentacion aportada por el fabricante,
teniendo en cuenta nuestra prevision de pacientes a tratar y las barreras
estructurales existentes.

Antes de la puesta en marcha del equipo, se realizé6 una medida de las tasas
de dosis estimadas tras cada pared del quir6fano, a modo de verificacién de
blindajes con la maxima energia de 12 MeV y con el maximo tamafio de aplicador
de 10 cm de diametro, obteniendo resultados compatibles con los previamente
estimados en el estudio de seguridad. No se verificaron las dosis de neutrones
para esta energia. Ademas durante el primer afio de funcionamiento se realizé
una verificacion de blindajes mensual mediante dosimetria de area.

En nuestro hospital, el Mobetron esta almacenado de forma permanente en
el quiréfano donde se realizan los tratamientos (Fig.12). El equipo se encuentra
lateralizado para no perturbar el uso de dicho quir6fano con el resto de la
actividad quirargica habitual. De este modo, se evita la necesidad de transporte
del Mobetron antes y después del tratamiento, con la consiguiente inestabilidad
asociada al mismo.

El quiréfano seleccionado para estos tratamientos es el que tiene las
condiciones de ocupacion mas favorables dentro del area quirargica. Colindantes
con el quir6fano en cuestion tenemos la zona de esterilizacion, almacén, pasillo de
sucio y control. Ademas en la planta inferior esta situado el almacén con los
depositos de los residuos liquidos de las habitaciones de terapia metabdlica, que
es de ocupacién muy restringida.
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Los blindajes estructurales existentes en las paredes son 2 laminas de yeso
de 12 mm de espesor cada una, forradas en su parte exterior con una placa
ceramica de 12 mm de espesor, que seran suficientes para atenuar la radiacion
dispersa de electrones de baja energia. En el techo y el suelo existe un espesor
equivalente a 12 cm hormigén. Las puertas son de madera de 35 mm de espesor,
forrada de chapa de acero inoxidable de 1 mm por sus dos caras.
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Fig.12. Plano general del quir6fano donde se realizan los tratamientos de IORT con el
Mobetron.
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Toda la fase de aceptacion y establecimiento del estado de referencia del
Mobetron, se realizé en una sala blindada disponible en el departamento de
radioterapia, trasladandose posteriormente el equipo hasta el area quirargica.
Tras el traslado se realiz6 una comprobacion del ajuste del equipo y una
resintonizacion para volver al estado de referencia.

Las irradiaciones necesarias en los mantenimientos correctivos y
preventivos y durante el control de calidad, se han realizado preferentemente
fuera del horario laboral y siempre con el control de la ocupacion de las zonas
adyacentes al quirdfano.

El equipo se encuentra habitualmente en su posicion fija en estado de
almacenamiento. El dia previo al tratamiento por la tarde-noche se enciende el
acelerador y a la mafiana siguiente, con el equipo perfectamente estabilizado, se
realiza una pequefa irradiacion de calentamiento y a continuacion la
comprobacion de dosis y energia para las energias previstas a utilizar en el
tratamiento. En nuestro caso todas las medidas se han realizado mediante el kit
de control de calidad del Mobetron. con una camara PTW farmer modelo 30011
de grafito de 0.6 cm?3, conectada a un electrometro PTW modelo Unidos E. La
camara se introduce en el orificio del inserto con su funda de “build-up”
mecanizada.

En nuestro hospital, la consola de control del Mobetron se sitGia a la entrada
del quirdfano. Se ha instalado un monitor de radiacién con sistema de alarma
luminosa y acustica en la puerta de entrada al quir6fano. También disponemos
para su colocacion durante los periodos de irradiacion de sefializacion de riesgo
de irradiaciéon de zona controlada y de permanencia limitada en las zonas de
pasillo adyacentes y en las dos puertas de acceso al quiréfano.

En la Fig. 12 se muestra la disposicion aproximada de los distintos
componentes del Mobetron: modulador (1), consola (2), mesa quirurgica (3) y
gantry con estativo (4), en el quiréfano donde se realizan los tratamientos.

Cuando el personal que realiza la cirugia y el tratamiento abandona el
quirofano para realizar la irradiacion, la vigilancia del paciente se lleva a cabo a
través de la ventana de ojo de buey situada en la puerta de quir6fano que permite
una buena visibilidad del paciente y de los monitores.
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En el aspecto clinico, desde el inicio de actividades en el 2005, se han
realizado alrededor de 140 tratamientos, mayoritariamente con la energia de 9
MeV (68%). El resto fueron un 20% con 12 MeV, un 11% con 6 MeV y tan s6lo un
1% con la energia de 4 MeV. La patologia méas habitual, predominante sobre el
resto, es la de cancer de mama con un 32% de los tratamientos. El resto de
patologias son de naturaleza muy variada: sarcomas, tumores ginecoldgicos,
cancer de recto, cancer de pancreas, cancer de pulman, etc.

La carga de trabajo prevista en el estudio de seguridad para la autorizaciéon
de funcionamiento era de 2 tratamientos de 25 Gy a la semana, teniendo en cuenta
las irradiaciones para calentamiento y control de calidad. La carga de trabajo real,
durante estos afios ha sido en promedio de 17 pacientes/afio a 13 Gy/paciente, con
un maximo en el 2007 de 26 pacientes a 11 Gy/paciente. A esta carga de
irradiacion durante el tratamiento, debemos de afadir la necesaria para el control
de calidad y calentamiento. En nuestro caso se realiza semanalmente un control
de calidad de la dosis y de la energia de los haces de electrones que se vayan a
utilizar en el tratamiento. En caso de no haber tratamiento, se realiza de igual
forma el control de calidad semanal para 2 energias diferentes. Esto representa
una irradiacion adicional de 20 Gy/semana para la realizacion del control de
calidad.
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3. DOSIMETRIA DEL MOBETRON

El fundamento de este proyecto es la simulacién Monte Carlo de la cabeza
aceleradora del Mobetron. En base a esta modelizacion se realizan diferentes
estudios tedricos para valorar aspectos de la proteccion radiolégica con el uso de
este acelerador moévil en quiréfano. Estos estudios han sido validados con
medidas experimentales.

En primer lugar, el ajuste de los parametros de la simulacion de la cabeza de
radiacion del Mobetron se ha conseguido a partir de los datos experimentales
obtenidos en la dosimetria relativa y absoluta realizada durante la fase de
aceptacion y caracterizacion dosimétrica del equipo.

Una vez realizado dicho ajuste, se incorporan a la simulacion los blindajes
estructurales mas relevantes del equipo y se realiza un calculo teérico de la dosis
en puntos discretos del quiréfano en torno al Mobetron sin barreras estructurales
de por medio. Las dosis calculadas que incluyen las componentes de fotones y
electrones, se verifican experimentalmente mediante medidas de dosis
equivalente alrededor del Mobetron.

A continuacién, se repite el estudio tedrico pero esta vez interponiendo
barreras estructurales con los materiales y espesores de blindaje existentes en
quirofano. Estas barreras absorben la componente de radiacion debida a los
electrones dispersos de baja energia y por tanto, los valores de dosis calculados se
comparan con las medidas realizadas en la verificacién de blindajes del quiréfano
y con los datos existentes en la literatura obtenidos experimentalmente
excluyendo la componente de electrones de baja energia.

Por ultimo, teniendo en cuenta las recomendaciones de varios autores al
respecto,?se han realizado medidas de la dosis debida a la radiacion de neutrones
producida en el Mobetron cuando se utiliza la energia de 12 MeV.
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3.1 CARACTERIZACION DOSIMETRICA DEL MOBETRON

A partir de los datos estructurales suministrados por el fabricante,® se ha
realizado un modelado de la geometria y de los materiales que componen la
cabeza de radiacion del Mobetron, con el fin de caracterizar dosimétricamente los
haces de electrones producidos mediante el uso independiente de dos cédigos
Monte Carlo diferentes: Penelope2008 y Geant4.

El ajuste de los parametros de la simulacion Monte Carlo de la cabeza
aceleradora se realiza a través de sucesivas iteraciones, mediante la comparacién
de los valores tedricos obtenidos con los rendimientos en profundidad y con los
perfiles a la profundidad del maximo para el aplicador de 10 cm de diametro a la
distancia fuente superficie de 50 cm y para todas las energias disponibles.
Ademas, las medidas de dosis area que se realizan son proporcionales a la
cantidad de dosis suministrada y vienen todas expresadas en términos de uSv por
Gy de dosis absorbida en el maximo para cada energia. Por tanto, para cubrir
estos aspectos es imprescindible llevar a cabo una dosimetria relativa y absoluta
del Mobetron, que es la que se realiza en la fase de aceptacion y caracterizacion
del equipo.

Para planificar esta fase existen dos importantes aspectos logisticos que
debemos tener en cuenta en este tipo de aceleradores moviles. Por un lado, este
proceso exige muchas horas de irradiacion, las cuales no se pueden llevar a cabo
en una estancia sin blindaje. En nuestro caso para realizar la aceptacion y la
caracterizacion dosimétrica del Mobetron, se ha aprovechado la existencia de una
sala blindada disponible, la cual nos ha permitido realizar el conjunto de medidas
necesarias sin limitaciéon en el tiempo de irradiacion. En caso de que estas
medidas se deban realizar en una sala sin blindaje, es necesario prever que para
limitar la irradiacién del personal involucrado, habra que realizar irradiaciones
fuera del horario habitual y restringir el tiempo de irradiacion diario, por lo que el
proceso de caracterizacion podria alargarse enormemente en el tiempo.

El otro aspecto que debemos de revisar en esta fase de caracterizacion es la
instrumentacion. Dado que el Mobetron genera tasas de dosis mas altas que las de
los aceleradores convencionales, algunos de los equipos de medida habitualmente
disponibles en los servicios de radioterapia, podrian no ser apropiados para
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trabajar en este rango de tasas de dosis mas alto. Por ello se debe analizar con
detalle el equipamiento a utilizar chequeando esta circunstancia.

3.1.1 Dosimetria relativa

Para la dosimetria relativa de los haces de electrones que produce el
Mobetron, se ha utilizado el analizador de haces de radiacibn computarizado
modelo MP3 de PTW mediante el uso de diodos Scanditronix Wellhéfer AB
modelo EFD3¢ disefiados para medidas de haces de electrones de energia de 1 a 50
MeV.

A pesar de que el certificado técnico del detector no especifica la desviacion
de la linealidad por encima de 0.6 mGy/pulso® y de que el Mobetron suministra
de 4 a 6 mGy/pulso,* este diodo tiene una buena respuesta en las medidas de
rendimientos en profundidad y de perfiles.5! Estos detectores de silicio y pequefio
tamafio son adecuados para la realizacion de estas medidas, ya que dada la razén
constante de los poderes de frenado agua/silicio en el rango de energias utilizado,
nos ofrece directamente las curvas de dosis en profundidad. Ademas, debido a su
pequefio tamafio (diametro activo 2.5 mm y espesor de 0.06 mm) y a la alta
eficiencia de deteccion del silicio, presenta una alta resolucién espacial, lo cual es
de gran utilidad tanto en las medidas en el plano del haz como en las de dosis en
profundidad. Se debe tener en cuenta que los tamafos de los aplicadores van
desde 3 a 10 cm en incrementos de 0.5 cm, por lo que el uso de estos detectores es
aconsejable para las medidas de los rendimientos de los campos pequefios.

El método de medida consiste en la colocacion del eje del aplicador
perpendicular a la superficie del agua y con su extremo en contacto con el agua, a
la distancia fuente superficie de 50 cm.

Para el ajuste de los parametros de la simulacion Monte Carlo, se han
utilizado tan soélo los rendimientos en profundidad y los perfiles a la profundidad
del maximo del aplicador de extremo plano de 10 cm de diametro y para todas las
energias disponibles 4, 6, 9y 12 MeV.

De este modo, el principal factor de incertidumbre de la medida viene
asociado al posicionamiento del diodo en el agua. Asignamos a las medidas de
rendimiento en profundidad por esta razén una incertidumbre tipica de 1.5 mm
en el posicionamiento del detector, en la direccidn vertical y transversal.



62 FRANCISCO JAVIER GARCIA CASES

En la Fig. 13 se representan las curvas de rendimiento en profundidad para
el aplicador de 10 cm de didametro a la distancia fuente superficie de 50 cm, para
todas las energias.
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Fig.13. Rendimientos en profundidad experimentales medidos con diodo para el
aplicador de 10 cm.

En la Fig. 14 se representan los perfiles en el maximo para el aplicador de 10
cm de didmetro en la profundidad del méximo para todas las energias.
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Fig.14. Perfiles a la profundidad del maximo para el aplicador de 10 cm medidos con
diodo y normalizados en el gje.

3.1.2 Dosimetria absoluta

El acelerador se ha calibrado en dosis absorbida en agua mediante camara
de ionizacion plano-paralela ROOS (0.35 cm?3) con electrometro UNIDOS E de
PTW con la tension de polarizacién en +100 V, para el aplicador cilindrico de 10
cm diametro y siguiendo el protocolo TRS-398 de la IAEA,* a la profundidad de
referencia zrer definida como, zrer = 0.6Rs0-0.1 (gcm2), siendo Rso la profundidad del
50% de la dosis en el méximo para el citado aplicador.

La medida se realiza a distancia fuente-superficie de 50 cm, con el extremo
del aplicador en contacto con la superficie del agua. En la fase de aceptacion, se
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ajusté por parte del fabricante para el aplicador de 10 cm de diametro, a la
profundidad del maximo y para todas las energias, una calibracion de 1 cGy =
1MU.

Segun se recomienda en la bibliografia,* dado que el Mobetron suministra
una dosis por pulso inferior a 10 mGy, calculamos el factor de correccién por
recombinacion, ks, con el método de las dos tensiones propuesto en el protocolo
TRS-398. Corregimos también las medidas con camara de ionizacion por el efecto
de polaridad a través del factor de correccion, ko, definido en dicho protocolo.
Asimismo hemos seguido la recomendacion de protocolo de la SEFM3 sobre el
uso de una camara plano-paralela para electrones con energias por debajo de 15
MeV. El factor de calibracion de la cAmara ROOS utilizado es en un haz de
radiacion gamma de Co-60.

En el documento del TRS-398 se realiza una estimacion de la incertidumbre
combinada del proceso de determinacion de la dosis absorbida en agua para un
haz de electrones, mediante una camara plano-paralela calibrada en la energia de
Co-60. En las condiciones de referencia el valor estimado es del 2.1%, suponiendo
un factor asociado a la desviacion existente en las condiciones geométricas de
medida frente a las de referencia, que se cuantifica en el 0.6%. Sin embargo, en el
documento sobre incertidumbres de la SEFM (Granados et al., 1997)* se indica
gue la componente de mayor cuantia en este factor viene asociada a la posicion de
la cAmara en el punto de calibracidon, la cual alcanza su valor més critico para
electrones de baja energia. De hecho, se realiza una estimacion de este factor
teniendo en cuenta un error tipico de posicionamiento de 1.5 mm, y para camaras
plano-paralelas y bajas energias de electrones, se asigna una incertidumbre
combinada del 1.2%. Por tanto si sustituimos este valor en la estimacion anterior
del TRS-398, obtenemos que la incertidumbre combinada (k=1) en la
determinacion de la dosis absorbida en agua para haces de electrones para
camara plano-paralela calibrada en la energia del Co-60 es del 2.4%.

Los valores de las dosis de referencia para las cuatro energias, medidos tras
las ultimas intervenciones y calibraciones realizadas por parte del Servicio
Técnico, se detallan en la tabla Il.
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Tabla Il. Valores de dosis de referencia en el maximo para los haces de electrones del
Mobetron.

Energia 4 MeV 6 MeV 9 MeV 12 MeV

Dosis (zmax)(cGYy/MU) | 0.784+0.019 | 0.997+0.024 | 1.140+0.030 | 0.966+0.023

3.2 DOSIMETRIA DE AREA

Una vez realizado el ajuste de la simulacion Monte Carlo, se incorporan a la
misma una aproximacién de los blindajes estructurales mas relevantes del equipo
para analizar la atenuacion que producen estos componentes sobre la radiacion
dispersa generada.

Con esta nueva simulacion, se realiza un céalculo teérico de las dosis
equivalentes en puntos discretos dentro del quiréfano alrededor del Mobetron.
Para su verificacion, los datos obtenidos se contrastan con las medidas de dosis
equivalente en torno al Mobetron, incluyendo las componentes de fotones y
electrones.

A continuacion se repite el calculo de dosis a partir de la simulacion, pero
esta vez en puntos situados tras las barreras estructurales del quir6fano, con unos
materiales y espesores de blindaje tipo. Estos valores se comparan con las
medidas realizadas en la verificacién de blindajes tras las barreras estructurales.
Dado que estas barreras absorben los electrones dispersos de baja energia, los
valores calculados se comparan también con los existentes en la literatura de
referencia que excluyen dicha componente mediante la colocacién de blindajes
adicionales entre el Mobetron y el detector utilizado.

Por ultimo, se han realizado también medidas de la dosis debida a la
radiacion de neutrones producida en el Mobetron con la energia de 12 MeV.
Aunque inicialmente teniamos previsto el calculo tedrico de esta dosis mediante
la simulacién Monte Carlo con el codigo Geant4, sin embargo, en nuestras
primeras simulaciones se observd que la produccion de neutrones era muy
pequefia, por lo que se requerian simulaciones con tiempos de calculo
excesivamente largos para poder obtener valores de dosis que se pudieran
contrastar  experimentalmente, por lo que decidimos abandonar
momentaneamente esta via y centrarnos sobretodo en la parte experimental,
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comparando las medidas de dosis de neutrones obtenidas con las existentes en la
literatura.

3.2.1 Metodologia para fotones y electrones

Tal y como indicamos anteriormente, el informe sobre radioterapia
intraoperatoria del TG 72 de la AAPM,* recomienda para los aceleradores méviles
que se realice una verificacion in situ mediante dosimetria de &rea en el quiréfano
donde se vaya a utilizar el equipo, para las condiciones mas desfavorables de
méxima energia y méaximo tamafio de aplicador. Sin embargo, en el caso del
Mobetron el escenario mas desfavorable no estd claramente definido para la
maxima energia, debido a que la radiacion de fuga generada en la zona alta del
cabezal entre las dos secciones de aceleracién es maxima para las bajas energias,*
por lo que en principio se deberian realizar medidas para todas las energias. Sin
embargo, en nuestro caso concreto, no se han efectuado medidas para la energia
de 4 MeV dada su poca relevancia en la practica clinica. Desde la puesta en
marcha del equipo, esta energia ha sido utilizada en un porcentaje muy pequefio
de tratamientos (menor del 2%).

Por tanto, con el Mobetron en su posicion habitual de tratamiento en
quirofano, se ha realizado una dosimetria de area para las energias de 6, 9y 12
MeV, con el aplicador de extremo plano de maximo tamafio 10 cm y con tasa de
dosis de 1000 cGy/min. Todas las medidas se han realizado posicionando el
gantry y el cabezal verticalmente segun se recomienda en el trabajo de Krechetov
et al., 2010.4

La dispersién sobre el paciente se simulé con un maniqui de 15 cm de
espesor, compuesto por 15 planchas de plastico RW3 de PTW?® de dimensiones 10
mm x 300 mm x 300 mm. Este plastico esta compuesto por poliestireno (CsHs) con
un 2% de TiO2. La densidad del plastico es 1.045 g/cm?®y su densidad electronica
es 1.012 veces la del agua. Todas las medidas se realizaron poniendo el extremo
plano del aplicador en contacto con este maniqui.

Las medidas de radiacion dispersa alrededor del Mobetron se realizan con
el monitor de radiacion de la marca Fluke Biomedical modelo 451P-DE-SI% con
sistema de deteccién mediante cdmara de ionizacién con un volumen de aire de
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230 cm? presurizado a 6 atmosferas. EI volumen activo del detector puede
aproximarse a un cilindro de 2.8 cm de radio y 9.35 cm de altura.

Este monitor ha sido diseflado para la medida de la radiacion beta por
encima de 1 MeV y de radiacibn gamma por encima de 25 keV, habiendo sido
calibrado en unidades de dosis equivalente (uSv) en el rango de energia del Cs-
137 y con un rango de medida de 0 a 500 uSv.

Con este dispositivo experimental, se realizan dos tipos de medidas que se
comparan con los datos obtenidos en dos simulaciones diferentes, con y sin
barreras estructurales.

Medidas sin barreras estructurales.-

La primera tanda de medidas de dosis se realiza en puntos discretos
situados alrededor del Mobetron con el fin de chequear los valores de dosis
calculados en la simulacion realizada sin barreras estructurales, que incluye las
dos componentes de la radiacién dispersa de electrones y fotones (Fig.15).

Fig.15. Dispositivo experimental para la medida de dosis area sin barreras estructurales.

Para fijar claramente los puntos de medida, se ha usado un sistema de
coordenadas con referencia sobre el propio Mobetron utilizado por Krechetov et
al., 2010 con el origen (0, 0, 0) en un punto en el suelo en el eje del haz de
radiacion y que mostramos en la figura 16.
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Los puntos de medida han sido seleccionados con el objetivo de que sean
facilmente reproducibles experimentalmente y distantes de zonas que pudieran
contribuir a la incertidumbre de la medida. De hecho, para minimizar el efecto de
la dispersion sobre el detector se posiciona en todas las medidas alejado de las
paredes y del suelo en mas de 50 cm siguiendo las recomendaciones del
fabricante?.

Las coordenadas de dichos puntos (X, y) en cm son las siguientes:

A (0,-100). B (100, -100). C (100, 0). D (100, 100). E (0, 200).

En cada punto se realizan medidas a tres alturas diferentes: 80 cm, 130 cmy
180 cm. El plano XY a 80 cm de altura es atil para definir el comportamiento de la
radiacion dispersa en el plano de entrada paciente. Las medidas a 130 cm de
altura representan el plano de la segunda lamina dispersora y por ultimo las
medidas a la altura de 180 cm representan la exposicién al nivel de la zona de
union de las dos secciones de aceleracion.

180 cm—

130 cm—

—180 cm
80 cm—

130 cm

80 cm

Fig.16. Sistema de coordenadas con los puntos de medida alrededor del Mobetron.
En cada punto se mide la dosis equivalente integrada en uSv por Gy de
dosis absorbida a la profundidad del méaximo para el aplicador de 10 cm, con
irradiaciones entre 200 y 500 MU.
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Medidas con barreras estructurales.-

En otra fase experimental, se realizan medidas de tasa de dosis equivalente
en puntos situados tras las barreras estructurales del quir6fano y los resultados
obtenidos se comparan con los valores calculados en una nueva simulacion que
incluya los materiales y espesores de estas barreras. A pesar de que la simulacion
incluye tanto fotones como electrones, tan s6lo se almacena el kerma en aire de los
fotones, lo cual es equivalente a eliminar los electrones secundarios del calculo.

Los puntos de calculo estdn situados tras las barreras del quiréfano
supuestas a 3 m de distancia del eje del aplicador. La altura de dichos puntos se
considera la del plano de la segunda lamina dispersora a 130 cm de altura. Cada
punto es identificado con el nombre de la barrera donde esta situado, de modo
gue si mantenemos el mismo sistema de coordenadas con referencia sobre el
Mobetron, las coordenadas de dichos puntos y los blindajes existentes en sus
respectivas barreras son los de la tabla Ill.

Tabla Ill. Identificacion y caracteristicas de los puntos de calculo en la simulacién Monte
Carlo del Mobetron con las barreras estructurales.

Barrera Material Espesor Coordenadas del punto

(cm) (X,Y, Z)(cm)

CONTROL yeso 3 (330, 0, 130)

ESTERILIZACION yeso 3 (0,-330, 130)

PASILLO yeso 3 (-330, 0, 130)

QUIROFANO yeso 3 (0, 330, 130)
TECHO hormigon 12 (0, 0, 330)
SUELO hormigon 12 (0,0, -30)

Dado que estas barreras absorben los electrones dispersos de baja energia,
los valores medidos y los calculados en esta simulacion pueden ser comparables a
su vez con los existentes en la literatura de referencia, que excluyen la
componente de electrones de baja energia de una forma artificial, interponiendo
blindajes adicionales entre el Mobetron y el detector utilizado.*346
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De hecho, el objetivo de situar las barreras existentes a la distancia fija de 3
metros del eje del aplicador y no en su posicién real, es para facilitar la
comparacion de los valores de dosis obtenidos en la simulacion, con los datos
existentes en la bibliografia. Para la comparacion de los valores medidos a las
distancias reales en nuestro quir6fano con los calculados a las distancias fijas,
trasladaremos los datos experimentales con el factor 1/r2.

En estas medidas tras las barreras a mas de 3 m, la importancia de la
radiacion de fuga para bajas energias en altura desaparece, por lo que teniendo en
cuenta el criterio conservador recomendado en la bibliografia** se han realizado
medidas tan sélo con la energia maxima de 12 MeV. En cada punto se mide la tasa
de dosis equivalente en unidades de uSv/h mediante irradiaciones de 200 a 300
MU.

3.2.1.1 Andlisis de las incertidumbres

La incertidumbre asociada al factor de calibracion del detector en dosis
equivalente es del £3.6% mientras que las asociadas a su exactitud y precisién son
del £10% y del 5% respectivamente.

También de acuerdo a la estabilidad de la dosis de referencia reflejada en la
bibliografia,® se ha asignado una incertidumbre del +3% al sistema monitor del
acelerador para cada energia.

Respecto a la respuesta con la energia, se ha constatado que este tipo de
detectores tienen una respuesta 6ptima excepto en las bajas energias. Segun el
estdndar 1017-2 de la IEC, la respuesta de estos monitores a la energia de la
radiacion incidente en el rango de 50 a 150 keV, no diferira en méas de 30% de la
respuesta de calibracion con el Cs-137.57 Asimismo el manual del fabricante,
indica que existe una mayor desviacion en el rango de energias de 25 a 80 keVss,
no describiendo el comportamiento del mismo por encima de los 1500 keV. Dado
gue en la parte principal del espectro energético de los fotones incidentes, el
comportamiento del detector con la energia es similar al de calibracion, se ha
estimado una incertidumbre adicional del £10% asociada a la dependencia del
detector con la energia de la particula incidente.

No hemos considerado ningun factor de incertidumbre asociado a la
dependencia con el angulo de incidencia, dado que todas las medidas se tomaron
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con el detector dirigido con su parte anterior hacia el aplicador y la variacién de la
respuesta con el angulo de incidencia de la radiacion que refleja el manual del
equipo es muy baja entre +90°, coincidente con la bibliografia.>’

En cuanto al error de posicionamiento, se ha verificado experimentalmente
gue una variacion en la posicién de hasta 2 cm en las tres dimensiones, no tiene
repercusion alguna en la medida.

De la suma de las incertidumbres definidas y estadisticas, y considerando
una k=2 extraemos una incertidumbre expandida, que es la que recogemos en
nuestros datos experimentales. Teniendo en cuenta todos los factores
mencionados, la incertidumbre total de las medidas es del orden del £20%.

3.2.1.2 Resultados

Medidas sin barreras estructurales.-

La tabla IV nos muestra los valores de dosis equivalente medida en los
puntos descritos alrededor del Mobetron (Fig.16) y expresada en unidades de pSv
por Gy de dosis entregada en el dmax para cada energia.

La incertidumbre estimada es para medidas de dosis debida principalmente
a fotones incidentes y en el rango de energia del Cs-137 en torno a los 662 keV. Sin
embargo, en estos haces de radiacién existe una componente muy importante de
electrones dispersos de baja energia, que hacen que la incertidumbre de la medida
sea dificil de cuantificar.

Por tanto, para chequear los valores de dosis de forma experimental, es
recomendable eliminar los electrones dispersos de baja energia, atenuando esta
radiacion mediante la colocacion de un material de blindaje entre la fuente y el
detector, tal como se realiza en la literatura.4

Medidas con barreras estructurales.-

Para la realizacion de estas medidas se ha utilizado con criterio conservador
la tasa maxima de 1000 MU/min, la maxima energia disponible de 12 MeV vy el
méaximo tamafio de campo con el aplicador de 10 cm de diametro, para maximizar
la radiacion dispersa producida.
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Tabla IV. Dosis equivalente medida en puntos discretos alrededor del Mobetron.

Dosis (uSv/Gy)
Punto | Z (cm) 6 MeV 9 MeV 12 MeV
80 4248 92+18 102120
A 130 2415 35%7 3216
180 3.74£0.7 5.6+1.1 5.1+1.0
80 1944 4419 4719
B 130 1343 204 204
180 4.3+0.8 6.1+1.2 6.0+1.2
80 4118 8717 97+19
C 130 2344 3417 306
180 3.5+0.7 4.9%1.0 4.6%0.9
80 1743 42+8 4419
D 130 12.442.4 204 1944
180 3.5+0.7 5.3£1.0 5.1+1.0
80 0.00040.010 0.00040.010 0.29+0.05
E 130 0.18+0.03 0.30+0.05 0.25+0.04
180 0.28+0.04 0.39+0.06 0.32+0.05

Se supone la calibracion en el momento de la realizacion de la verificacion
de blindajes de 1 MU = 1 cGy para esta energia.

Para la simulacion del paciente se utiliza el maniqui del kit de control de
calidad del Mobetron incorporado en el aplicador de aluminio de 10 cm de
diametro, tal como se realiza en la literatura.*34¢

Las medidas de tasa de dosis en puntos situados tras las paredes existentes
alrededor del Mobetron y en las estancias encima del techo y debajo del suelo, se
han realizado con criterios conservadores apropiado para la verificacion de los
blindajes.

En la tabla V se detallan las tasas de dosis medidas tras cada barrera y los
valores de dosis equivalente estimada, expresada en unidades de uSv por Gy de
dosis entregada en el dmax para 12 MeV.
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Tabla V. Tasa de dosis y dosis equivalente en las salas anexas al quiréfano, para la energia

de 12 MeV.
Barrera Tasa de Dosis (uSv/h) Dosis (uSv/Gy)
Control 121422 0.20+0.04
Esterilizacion 80+15 0.13+0.03
Pasillo 321+60 0.53+0.11
Quiréfano 122+23 0.20£0.04
Techo 7.4+1.4 0.012+0.003
Suelo 2414 0.038+0.008

Estos valores de dosis se comparan con los obtenidos en la simulacién con
las barreras estructurales, teniendo en cuenta las hipotesis conservadoras
utilizadas y mediante su extrapolacién con la ley inverso al cuadrado de la
distancia.*4

3.2.2 Metodologia para neutrones

A pesar de que gran parte de la literatura no estima necesario la valoraciéon
de la componente de neutrones generada en estos equipos, dado que el Mobetron
dispone de una energia de 12 MeV se ha realizado también la medida de la dosis
debida a la radiacion de neutrones. Para ello se ha intentado desarrollar el método
experimental disefiado por Loi et al., 2006 (Fig.17) el cual constituye el trabajo
mas relevante de medida de neutrones en el Mobetron.3

Todas las medidas se han realizado con la energia de 12 MeV, con la tasa de
dosis de 1000 MU/min y posicionando el gantry y el cabezal en posicion vertical.
El aplicador utilizado ha sido el de tamafio maximo de 10 cm de didmetro, con su
extremo en contacto con el maniqui plastico de RW3 que simula un paciente de 15
cm de espesor y de caracteristicas ya descritas anteriormente.
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Fig.17. Geometria y distribucién de puntos de medida sugerida en el trabajo de Loi et al.3

El equipo utilizado es un dosimetro para neutrones de energias hasta 20
MeV, de la marca BERTHOLD modelo LB6411, cuyo detector consiste en un
contador proporcional relleno de He-3 con forma de cilindro de dimensiones 100
mm de longitud y40 mm de didmetro situado en el centro de un sistema
moderador compuesto por una esfera de polietileno de 0.95 g/cm? de densidad y
de 25 cm de diametro externo. La longitud activa del detector es de 40 mm y su
volumen activo es de 45 cmd. El equipo permite la medida de tasa de dosis
equivalente para neutrones, en un rango de medida de 30 nSv/h a 100 mSv/h y
esté calibrado con Cf-252 en unidades de dosis equivalente.

Se han realizado medidas experimentales en puntos discretos y con una
geometria similar a la disefiada por Loi et al., para facilitar la comparacion de los
resultados obtenidos con los existentes en la bibliografia.

Sin embargo, debido al gran tamano del elemento moderador del detector y
al propio dispositivo experimental (Fig.18), algunos de los puntos de medida no
se han podido reproducir fielmente. De hecho los puntos A, B, C, D, Gy H que
estan situados a una distancia de 15 cm del eje, se han tenido que trasladar a la
minima distancia posible que permite el detector que es de 30 o 50 cm
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dependiendo de la altura del plano de medida. Ademas el propio dispositivo
experimental no permite situar el detector en el eje del aplicador donde se sitian
los puntos E y F (encima y bajo el escudo) y el diametro del moderador no
permite medidas en el suelo como los puntos My N.

Fig.18. Dispositivo experimental para la medida de dosis de neutrones.

Se realizan medidas a diferentes alturas en dos posiciones diferentes, en el
frontal y en el lateral del Mobetron.

La minima altura posible es con el detector sobre el suelo a 13 cm de altura.
Para poder posicionar el detector es necesario separarlo del eje del aplicador,
situando el centro del moderador a los 73 cm de distancia.

Cuando se situa el detector sobre el soporte de madera, el centro del
moderador se encuentra a 47 cm de altura. En este plano se realizan medidas a
dos distancias del eje del aplicador de 30 cm y 50 cm.

El comportamiento de la radiacion de neutrones en el plano de entrada
paciente, se representa con las medidas a 80 cm de altura. Se realizan para ello
medidas a dos distancias del eje del aplicador 30 cm 'y 50 cm.



76 FRANCISCO JAVIER GARCIA CASES

Por ultimo y como representacién del comportamiento de esta radiacion en
el plano de la segunda lamina dispersora, se realiza una medida a la altura de 130
cm, en el frontal del Mobetron y a 50 cm del eje.

3.2.2.1 Andlisis de las incertidumbres

La incertidumbre asociada al factor de calibracion en dosis equivalente es
del +3% y la asociada a la exactitud es del £5%.

Al no poder monitorizar la tasa de dosis del Mobetron, se ha intentado
minimizar la inestabilidad de la misma, controlando el proceso experimental con
un prolongado periodo de estabilizacion (de més de 8 horas) y con un
calentamiento previo antes de la realizacion de las medidas. Para tasas nominales
de 1000 MU/min, las tasas registradas han oscilado entre 960 MU/min y 1020
MU/min. La incertidumbre asociada a la tasa y factor de calibracién cGy/MU, se
estima en un £4%.

Gracias a la geometria esférica del moderador y el contador, la dependencia
direccional es menor del £10% en todo el rango de energias.

La caracteristica de nuestro detector que influye mas negativamente en la
incertidumbre de nuestras medidas es la dependencia energética entre 50 keV y
10 MeV cuyo valor es del £30%.

De la suma de las incertidumbres definidas y estadisticas, y considerando
una k=2 extraemos una incertidumbre expandida, que es la que recogemos en
nuestros datos experimentales. Teniendo en cuenta todos los factores
mencionados, la incertidumbre total de las medidas es del orden del £38%.

3.2.2.2 Resultados

Los valores obtenidos de dosis equivalente debida a neutrones por dosis
absorbida a la profundidad del maximo para la energia de 12 MeV, se detallan en
la tabla VI.

Estos valores de dosis se obtienen a partir de las medidas de tasa de dosis,
teniendo en cuenta que la calibracion para el aplicador de 10 cm para 12 MeV en
el maximo es de 0.966+0.023 cGy/MU, por lo que a la tasa nominal de 1000
MU/min obtendriamos una tasa de dosis maxima de 579.6 Gy/h. Los valores de
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tasa de dosis equivalente de neutrones obtenidos se han extrapolado a la tasa
nominal del Mobetron de 1000 MU/min.

Tabla VI. Tasa de dosis y dosis equivalente de neutrones alrededor del Mobetron.

PUNto Altura |Distancia al Eje | Tasa de Dosis Dosis

(cm) (cm) (uSv/h) (uSv/Gy)
1 13 73 16060 0.27+0.10
2 47 30 240+90 0.41+0.16
3 47 30 240+90 0.41+0.16
4 47 50 190+70 0.3340.13
5 80 30 200480 0.35+0.13
6 80 30 200480 0.35+0.13
7 80 50 180470 0.31+0.12
8 130 50 140450 0.24+0.09

Aunque no se han podido reproducir con exactitud los puntos de medida
de la bibliografia (Fig.17), sin embargo el valor de dosis obtenido en el punto n°.8
a la altura de la lamina dispersora, es compatible con los obtenidos en el trabajo
de referencia® de 0.36+0.10 uSv/Gy.

También los valores de dosis obtenidos en los puntos de medida a 50 cm del
eje del aplicador, si los trasladamos con la ley inversa al cuadrado de la distancia
a 100 cm, obtenemos valores entre 0.06 uSv/Gy y 0.08 uSv/Gy que son del orden
de los recogidos en la literatura a todas las alturas.

Ademas queda reflejado en la bibliografia,** que pueden existir variaciones
en las medidas de dosis equivalente de neutrones en un mismo punto, entre un 20
y un 40% dependiendo del tipo de detector utilizado. Sin embargo, se indica que a
pesar de estas discrepancias, el uso de este tipo de detectores puede ser aceptable
en radioproteccion dado que rara vez es necesaria un alto grado de exactitud en
estas medidas.
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4, ESTUDIO MONTE CARLO

4.1 EL METODO MONTE CARLO Y SU APLICACION EN RADIOTERAPIA

El método Monte Carlo es un método matematico para modelar sistemas
fisicos reales basandose en el conocimiento de las probabilidades de que ocurran
los posibles procesos involucrados en los mismos.

En el campo de la radioterapia, el problema de la determinacién de la dosis
mediante un programa de calculo se basa en modelos de transporte de radiacion.
Todos los procesos que involucran el transporte de particulas tienen naturaleza
estocastica, de modo que no se puede prever qué tipo de interaccién se va a
producir en cada momento y lugar, sino que solamente se puede asighar una
probabilidad a cada uno de los sucesos.

La aplicacion del método de Monte Carlo para el problema del transporte
de radiacion se basa en reproducir el comportamiento de las particulas y su
interaccion con la materia a nivel microscopico. Para ello, se generan las
propiedades (posiciones, trayectorias, energias, etc.) de las particulas individuales
mediante nimeros aleatorios que se obtienen de una distribucidon de probabilidad
gue gobierna los procesos de interaccion de electrones y fotones en el medio.3358

Cuanto mayor sea el numero de historias de particulas simuladas menor
incertidumbre tendremos en el célculo del valor esperado de la magnitud
macroscopica a estudio, entendiendo por “historia” la trayectoria de cada
particula primaria y todos sus productos secundarios. La historia es una
secuencia aleatoria de desplazamientos libres que terminan con una interaccién
donde la particula cambia su direccion de movimiento, pierde energia y/o genera
particulas secundarias. Todo ello dependiendo de las funciones de probabilidad
determinadas por las secciones eficaces, dependiendo del medio y de la energia
de la particula. Es por tanto debido a su naturaleza estocastica que es
imprescindible calcular un gran nimero de interacciones para lograr un muestreo
adecuado de las variables consideradas y obtener un resultado coherente con la
realidad.® De hecho, la incertidumbre asociada a un resultado es inversamente
proporcional a vn, siendo n el nimero de historias que se simulan.
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En el campo de los sistemas de planificacion en radioterapia, dado que el
método Monte Carlo utiliza distribuciones de probabilidad muy cercanas a la
naturaleza del problema, esta considerado como el método mas exacto de célculo
de dosis absorbida en el paciente y el que mejor reproduce fendmenos de
geometria compleja. En particular, este tipo de algoritmos son los que mejor
reproducen la retrodispersion en materiales de alto namero atémico como el
hueso, y perturbaciones en la dispersion producidas en cavidades de aire. Tan
s6lo tienen la importante limitacion de que su tiempo de ejecucion es muy
elevado (horas o incluso dias), aunque poco a poco esto se va solventando por las
mejoras continuas en los sistemas informaticos.

Su implantacion cada vez mas amplia en el campo de la radioterapia para el
calculo de la dosis absorbida en el paciente, ha impulsado el desarrollo de
diversos codigos Monte Carlo. Y muchos de estos cddigos han sido
satisfactoriamente aplicados para estudios dosimétricos en el campo de la
radioterapia externay en el de la braquiterapia.>®-¢

Los cédigos Monte Carlo disponibles presentan diferentes modelos fisicos,
secciones transversales y métodos de seguimiento en el transporte de electrones.
A continuacién se describen de forma somera las principales caracteristicas de los
cédigos Penelope2008% y Geant4 (version 9.3)™, que son los que se han utilizado
para todas las simulaciones realizadas en este proyecto. Las secciones eficaces de
fotones y electrones de estos codigos estan basadas en las librerias EPDL97 y
EEDL97 respectivamente.’ 7

4.2 EL cODIGO GEANT4

Es un cédigo capaz de simular el transporte de todo tipo de particulas en un
rango de energia comprendido entre 250 eV y 10 TeV. Es especialmente potente
en la reproduccidon de geometrias complejas y puede ser utilizado en aplicaciones
de interés tanto en fisica de altas energias como en fisica médica. Requiere que el
usuario desarrolle parte del cddigo en lenguaje C++. A diferencia de la mayoria de
los cédigos su codigo fuente es totalmente publico y abierto lo que proporciona
una gran versatilidad y permite que el usuario pueda tener un mayor control en
el proceso de simulacién.3?
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El concepto del proceso de eliminacion de la particula en Geant4, es
entendido por produccion de secundaria. Dicho método consiste en que al elegir
una energia de corte determinada (cutoffs) tipicamente de 10 keV, un electron
secundario generado con una energia menor de 10 keV no se transportara, pero
sin embargo, si un electron primario en su desplazamiento alcanza una energia
inferior a 10 keV seguira siendo transportado hasta que se produzca algun
proceso que cause su eliminacion. También existe la posibilidad de eliminacién en
la forma habitual de cuttoff, ademas de poderse realizar en rangos de distancia,
por ejemplo eliminar los electrones cuyos recorrido medio sea menor de 0.01 mm.

En cuanto a la definicion de materiales, Geant4 permite usar diferentes
materiales introduciendo estos por su composicion por masa o molecular
disponiendo ademaés de una biblioteca de materiales estandar.

El codigo dispone de multiples modelos para simular los procesos fisicos
siendo estos optimizables por el usuario, esto es, el usuario puede cambiar
parametros en los modelos que proporcionen diferentes comportamientos en las
simulaciones. Dispone de modelos para procesos electromagnéticos y hadrénicos
y modelos diferentes para el mismo proceso fisico como por ejemplo un modelo
del efecto Compton que funcione bien a bajas energias y otro que funcione mejor
a energias mayores. Las posibilidades de seleccién y modificacién de los modelos
que simulan las interacciones fisicas son pues enormes.

4.3 EL cODIGO PENELOPE

Es un codigo abierto de propdsito general que simula el transporte de
electrones, fotones y positrones, sin considerar reacciones foto-nucleares, en un
rango de energias comprendido entre 50 eV y 1 GeV. Por esta razon, uno de sus
principales campos de aplicacién es la fisica médica. Los volumenes que forman
la geometria se construyen a partir de la interseccion de superficies cuadricas (es
decir, superficies generadas por polinomios de segundo orden). La principal
ventaja de Penelope radica en su generalidad, pero desafortunadamente esto
puede transformarse también en un problema puesto que el disefio de una
simulacion de sistemas realistas es un proceso complejo a realizar por el usuario.
Para solventar esta situacion se ha desarrollado penEasy un cédigo de aplicacion
general disefiado especificamente para Penelope.”® PenEasy permite al usuario
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especificar de forma sencilla geometrias y operadores a partir de un codigo
estructurado implementado previamente asi como aplicar técnicas avanzadas de
reduccion de varianza. A partir de este momento, cuando nos refiramos a las
propiedades y capacidades de Penelope estaremos haciendo referencia implicita
al uso simultaneo de Penelope y penEasy.

El nucleo del sistema es un paquete de subrutinas programado en Fortran
(versiones 77, 90 y 95) que genera y sigue las trayectorias de las particulas dentro
de los materiales, que son definidos como un nimero de regiones homogéneas
denominadas cuerpos. ElI camino de una particula se considera una secuencia de
vuelos libres o “saltos”. Al final de cada salto la particula sufre una interaccién
con el medio en la que pierde energia, cambia de direccién y en algunos casos
produce particulas secundarias. Cualquier codigo de Monte Carlo debe establecer
un limite por debajo del cual se detendra el transporte de las particulas. En el caso
de Penelope este proceso lleva asociada una limitacion en energia asociada a cada
particula y cada material, una energia de corte o cuttoff.

A diferencia de otros cédigos Monte Carlo, Penelope lleva a cabo una
simulacion para todos los mecanismos de interaccion, esto es, colisiones eléasticas,
inelasticas y radiativas. El algoritmo de transporte se controla con una serie de
parametros definidos por el usuario para cada tipo de interaccién, los cuales
determinaran la precision y velocidad de la simulacion.

Penelope permite el uso de un algoritmo mixto para el caso de electrones y
positrones que permite agrupar los procesos “soft” de interaccibn mientras
simula completamente todos los procesos “hard”, mucho méas importantes desde
el punto de vista dosimétrico. Esto requiere la especificacion de una serie de
parametros que determinaran el grado de exactitud, y por tanto la merma en
velocidad, requerido. En el caso concreto que nos ocupa, para conseguir una
incertidumbre estadistica del 1-2% en un maniqui que consista en voxels de 0,1-1
cm?® se requiere la simulacion del orden de 10°-107 particulas del espacio de las
fases.

4.4 SIMULACION DE LA CABEZA ACELERADORA

El modelado de la geometria y de los materiales que componen la cabeza de
radiacion del Mobetron nos permite caracterizar dosimétricamente los haces de
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radiacion producidos al interaccionar los electrones con los componentes
estructurales de la cabeza y el aplicador. Esta simulacion de la cabeza aceleradora
se realiza de forma independiente, mediante dos codigos Monte Carlo diferentes:
Geant4 (version 9.3) y Penélope2008 (se ha comprobado que los resultados no
varian al utilizar versiones subsiguientes de Penelope).

A partir de los datos estructurales de la cabeza de radiacion del Mobetron
suministrados por el fabricante, se introduce en la estacion de trabajo donde se
vaya a realizar el calculo, un modelado de la geometria y de los materiales que
componen el cabezal, desde la ventana de salida del haz de electrones hasta el
extremo final del aplicador en contacto con el agua.

Tras asignar unos valores iniciales a los parametros de la simulacion
(tamafio de la fuente tedrica, energia media incidente, espectro de energia
incidente, dispersion, etc.) se procede al calculo de la misma, obteniendo los
rendimientos en profundidad y perfiles en el maximo que compararemos con los
medidos experimentalmente.

De este modo si el ajuste no es el deseado, se realizan nuevas simulaciones
modificando los parametros hasta que consigamos un ajuste éptimo entre lo
calculado y lo experimental.

441 Descripcion de la cabeza de radiacion del Mobetron

En primer lugar, para poder realizar la simulacion se deben incorporar a la
misma, los datos geométricos y de composicion de las estructuras de la cabeza de
radiacion del equipo y del aplicador.

Se ha tomado como referencia el modelo de la cabeza de tratamiento del
Mobetron utilizado en una simulacién Monte Carlo (Janssen et al., 2008) con el
objetivo de caracterizar dosimétricamente los haces de electrones producidos por
el Mobetron para disefiar un aplicador de forma rectangular y de mayor tamano
gue los suministrados por el fabricante.*®

El modelo consiste en una fuente, ventana de salida, primera y segunda
lamina dispersora, colimador primario, cAmara monitora y aplicador (Fig.19).
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Fig.19. Esquema de la cabeza de tratamiento del Mobetron (no realizado a escala).*

Por parte del fabricante se nos facilité la descripcion de las dimensiones y
los materiales de cada elemento, detallando la posicién respecto a la fuente y el
desplazamiento radial respecto al eje del haz para cada estructura.

Aunqgue en el Monte Carlo el haz gaussiano esta definido en la ventana de
salida, si consideramos como foco/fuente del haz la segunda lamina dispersora,
con las distancias descritas por el fabricante supondria una distancia desde la
fuente al extremo del aplicador de 50 cm coincidente con la SSD nominal. En la
Fig.20 se ve un esquema de la geometria simulada a partir de los datos
introducidos en el Monte Carlo.

Sobre el esquema base del fabricante, se realizé un analisis mas detallado de
alguno de los componentes descritos a través de datos extraidos de los esquemas
técnicos del equipo y mediante nuevas consultas al fabricante. De esta forma se
introdujo en la simulacién un anélisis pormenorizado de la segunda lamina
dispersora y una descripcion de la composicion exacta de la cAmara monitora.
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Fig.20. Detalles de la geometria simulada del aplicador y del cabezal del Mobetron
(no realizado a escala).

En la Fig. 21 se muestra un detalle de la segunda lamina dispersora la cual
tiene una geometria compleja compuesta por 13 cuerpos de espesores y diametros
diferentes.

T —

Fig.21. Detalle de la segunda lamina dispersora (no realizado a escala).
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Respecto al aplicador, se han verificado las dimensiones facilitadas por el
fabricante con medidas “in situ” de las diferentes piezas que lo componen.

En la Fig.22 se muestra una imagen tridimensional de la modelizacion del
conjunto cabezal-aplicador del Mobetron utilizada con el codigo Penelope.

Fig.22. Imagen tridimensional de la modelizacion del conjunto cabezal-aplicador del
Mobetron con el codigo Penelope (no realizado a escala).
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4.4.2 Calibracion de la simulacion y parametros libres

El ajuste de los parametros de la simulacion Monte Carlo de la cabeza
aceleradora se realiza mediante la comparacion de los valores tedricos obtenidos
con los rendimientos en profundidad y con los perfiles a la profundidad del
méaximo para el aplicador de 10 cm de didmetro a la distancia fuente superficie de
50 cm y para todas las energias disponibles.

Tras introducir la geometria en el modelado, se asignan valores de partida a
los pardmetros del Monte Carlo que definen el haz de radiacion de electrones
para los dos coédigos Geant4d y Penélope2008. Se toma como fuente el haz
gaussiano de FWHM 1 mm de anchura. En ambos cédigos se ha considerado un
limite de energia para todas las particulas de 10 keV en todos los materiales. Para
obtener la adecuada resolucion espacial en coordenadas cilindricas, las celdas de
célculo en z y r, se han tomado de espesor de 2 mm.

El valor medio y la anchura de la distribucion de energia seleccionados en la
simulacién se obtuvieron a partir de la expresion recogida en la modelizacion de
Janssen et al., 2008%* que relaciona la energia media con la profundidad del 50%
de dosis (Rso) obtenida a través de un ajuste lineal a partir de los datos de analisis
de sensibilidad. Inicialmente se adoptaron para ambos cédigos las mismas
distribuciones de energia: 3.9 MeV (10% FWHM), 7.3 MeV (25% FWHM), 9.5 MeV
(20% FWHM) y 11.8 MeV (20% FWHM), para las energias nominales de 4 MeV, 6
MeV, 9 MeV y 12 MeV, respectivamente. Siendo la FWHM la anchura del
espectro de energia incidente.

Con estos parametros se calculan de forma tedrica las curvas de
rendimientos en profundidad y se comparan con las obtenidas
experimentalmente. Si el ajuste entre ambas curvas no es el adecuado, se realizan
nuevas simulaciones modificando el valor de los parametros del Monte Carlo de
partida, hasta optimizar dicho ajuste hasta el nivel deseado.

En las primeras simulaciones nos centramos en la modificacion de la
energia media del espectro de electrones incidente hasta ajustar el maximo de la
curva de rendimientos, para posteriormente modificar la FWHM. Tras varias
simulaciones modificando los parametros mencionados, se consigue alcanzar el
ajuste deseado de las curvas de rendimiento en profundidad tedricas con las
experimentales.
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Es conocido que los pardmetros de simulacion que se requieren para
obtener un buen ajuste entre los datos calculados por el método de Monte Carlo y
los experimentales, pueden ser diferentes en cada cédigo utilizado debido a los
diferentes algoritmos de transporte de radiacion, las diferencias en las bases de
datos y las diferencias en la implementacién del cédigo.™ Por ello el ajuste de los
valores de energia media y FWHM se ha realizado de forma independiente en
cada codigo, resultando en el ajuste definitivo unas diferencias en los valores de
energia media para cada codigo entre 0.3y 0.4 MeV (<10%).

Una vez ajustados los parametros de simulacién para conseguir el ajuste de
los rendimientos en profundidad para todas las energias, comparamos con €sos
valores los perfiles en el maximo obtenidos con los experimentales. Como el
ajuste no fue el deseado se procedié a cambiar otros parametros, como el tamafio
de fuente y la dispersion angular.

Dado que el propoésito de nuestra modelizacion es el calculo de magnitudes
en el campo de la proteccion radioldgica, la exactitud del ajuste no es tan critica
como si se tuviera que hacer un uso de la misma para dosimetria clinica donde la
incertidumbre de las magnitudes debe ser menor.

Tras los ultimos ajustes damos por finalizado el proceso de modelizacion
con los parametros de simulacion definitivos detallados en la tabla VII.

Tabla VII. Pardmetros definitivos de la distribucion de energia para ambos c6digos.

Energia Media (MeV) Anchura (FWHM) (%)
Energia
) Geant4 Penelope Geant4 Penelope
Nominal
4 MeV 3.7 4.0 60 55
6 MeV 7.6 8.0 20 15
9 MeV 10.2 10.5 30 25
12 MeV 11.9 12.3 25 25

4.4.3 Andlisis de las incertidumbres en el Monte Carlo

Para Penelope se define la precision del Monte Carlo global, como el
promedio de la incertidumbre de todos aquellos voxels cuyo valor estad por
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encima del 50% del méaximo. Esa incertidumbre global es del 0.2%-0.4% segun la
energia. En el caso de voxels concretos, la precision de aquellos cerca del maximo
de dosis en las curvas de profundidad podra llegar al 1-1.5%.

En el caso de las simulaciones con Geant4 la incertidumbre estadistica en el

valor de la dosis en los voxels fue menor del 1% en las PDDs y menor del 2% para
los perfiles fuera de eje.

4.4.4 Resultados de la simulacibn Monte Carlo y validacion
experimental

En la Fig. 23 se muestra una comparacion de los rendimientos en
profundidad experimentales frente a los calculados a partir de las simulaciones
con los codigos Monte Carlo Penelope y Geant4.
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Fig.23. Comparacién de los PDD experimentales (lineas) frente a los calculados con
Penelope (circulos) y con Geant4 (asteriscos). Para mayor claridad hemos normalizado los
de 4 MeV, 6 MeV, 9 MeV y 12 MeV al 80%, 90%, 100% y 110% respectivamente, a dmax.
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En general para los rendimientos en profundidad los datos obtenidos con
las simulaciones mediante los dos codigos Monte Carlo, concuerdan con los datos
experimentales teniendo en cuenta la incertidumbre de posicionamiento
experimental de £1.5 mm.

La mayoria de los puntos analizados se encuentran dentro del criterio
gamma de desviacion del 3%/3mm, utilizado habitualmente en evaluaciones
clinicas.” Las discrepancias existentes respecto al criterio considerado se
producen fundamentalmente en algunos puntos en las zonas proximas a la
superficie en los primeros milimetros de profundidad para la energia de 6 MeV y
para el codigo Geant4.

Del mismo modo, en la Fig. 24 se muestra una comparacién de los perfiles
experimentales en el maximo para el aplicador de 10 cm frente a los calculados a
partir de las simulaciones con los codigos Monte Carlo Penelope y Geant4.
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Fig.24. Comparacion de los perfiles experimentales (lineas) frente a los calculados con
Penelope (circulos) y con Geant4 (asteriscos). Para mayor claridad hemos normalizado los
de 4 MeV, 6 MeV, 9 MeV y 12 MeV al 80%, 100%, 140% y 180% respectivamente, en el eje.
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En este caso también se ha conseguido con ambos cddigos utilizados, un
buen ajuste entre los valores tedricos y experimentales para las 4 energias
disponibles. Teniendo en cuenta la incertidumbre de posicionamiento de +1.5
mm, la mayoria de los puntos del ajuste se encuentran dentro del criterio gamma
de desviacion del 3%/3mm. Tan sélo se encuentran fuera de este criterio algunos
puntos en la zona de los “hombros” para las energias de 4 MeV y 6 MeV 'y para el
cédigo Geant4.

Los mejores resultados de la simulacion se han obtenido con las energias
mas altas. Las discrepancias existentes en el ajuste final, se podrian achacar a una
posible combinacién de inexactitud en la geometria/fuente,”® a errores de la
simulacion asociados al transporte de la radiacion y a la propia incertidumbre
experimental. No obstante, no se ha profundizado méas en la modelizacion,
debido a que el grado de aproximacién obtenido en los ajustes en los
rendimientos y los perfiles, es admisible para nuestro propdsito de uso de la
modelizacion en este proyecto, en el campo de la proteccion radioldgica.

Los resultados obtenidos en estas simulaciones con ambos cédigos se han
presentado en forma de poster al congreso internacional de la Asociacion
Americana de Fisica Médica (AAPM) celebrado en el 2014.7

4.5 SIMULACION DEL CABEZAL CON SUS BLINDAJES ESTRUCTURALES

Una vez ajustada la simulacion Monte Carlo de la cabeza de radiacion, se
incorporan a la misma una aproximacion de los blindajes estructurales mas
relevantes existentes en el cabezal, el maniqui plastico de material RW3 de PTW
que simula paciente y el escudo de autoblindaje. Con esta nueva simulacion se
pretende analizar la atenuacion que producen estas estructuras sobre la radiacion
dispersa generada y los valores de dosis calculados se validan con las medidas de
dosis experimentales “in situ” y con las existentes en la bibliografia.

45.1 Blindajes estructurales del cabezal

Para disefiar este esquema, se recopilan las caracteristicas de los materiales,
sus densidades y las dimensiones de algunas de las principales estructuras de
blindaje existentes en el cabezal del Mobetron y en el escudo del gantry.
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Hemos prestado especial atencién al andlisis de la composicion y
dimensiones del escudo incorporado en el propio equipo y de las estructuras y los
blindajes existentes en la zona de interseccion de las dos secciones de aceleracion,
gue en la bibliografia se recoge como una zona de gran produccion de radiacion
dispersa.®# En lo referente al escudo se ha realizado un anélisis pormenorizado
de la composicion y dimensiones del mismo, incluyendo en la simulacién las
planchas de plomo existentes en el mismo a partir de los esquemas facilitados por
el fabricante. Y respecto a los blindajes estructurales del cabezal, a partir de la
informacién disponible del fabricante y por motivos practicos de cara a la
modelizacion del Monte Carlo, se ha introducido en la simulacion tan s6lo una
aproximacion de los mismos que se detalla en la Fig. 25.

La caja que constituye la parte externa del cabezal, en nuestra modelizacién
se ha supuesto rellena de un material equivalente al de las placas de la circuiteria
electrénica integrada, cuya densidad ha sido estimada a partir de la de sus
componentes.” No obstante, dado que existe gran cantidad de huecos/espacios
entre toda la electrénica distribuida en el cabezal, se ha estimado una mezcla de
aire al 50%, asignandole una densidad resultante de 1.393 g/cm3. Ademas, en el
interior de la caja, como estructuras de importancia en cuanto a la produccién de
la radiacion de fuga, se han incorporado las secciones de aceleracion (supuesto
cobre) y las planchas de plomo de 2.0 cm de espesor que las recubren, con el
objetivo de reducir la radiacion de fuga generada habitualmente desde la guia.

También hemos introducido dentro de la caja como un elemento de
autoblindaje relevante, una estructura que se ha disefiado en forma de prisma
rectangular y que simula el magnetrén. Esta estructura se ha situado a la derecha
de la interseccién de las secciones de aceleracion (vista frontal) y se ha realizado
una estimacion grosera de sus dimensiones y densidad, considerandola
compuesta de material equivalente a hierro con densidad de 3 g/cmé.

En esta primera aproximacion al problema, tan sélo se requiere valorar su
posible influencia en la atenuacién de la radiacién de fuga producida en el
cabezal. Una vez analizada su influencia se procederia a nuevas simulaciones con
una reproduccion mas exacta del modelado del cabezal, introduciendo nuevas
estructuras solicitando una informacion mas precisa al fabricante.
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SECCIONES DE
ACELERACION

CAJA

Fig.25. Detalle de los blindajes estructurales del cabezal introducidos en la
simulacion (no realizado a escala).

Con las dimensiones y densidades de las estructuras gue se han introducido
en la modelizacion se ha realizado una estimacion del peso resultante del cabezal
y se han obtenido valores compatibles con los reales indicados en las
especificaciones del equipo.

En definitiva, se trata de analizar si la presencia de diversas estructuras en
el cabezal del Mobetron supone un apantallamiento de la radiacion de fuga
generada en la misma tal como se recoge en la literatura (Krechetov et al., 2010),%
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donde se describe una asimetria del 20% en la radiacion de fuga en los laterales
del Mobetron, debido a la atenuacién producida por la existencia del magnetron y
del transformador de pulsos.

También se ha introducido en nuestra modelizacion el armario situado en la
parte posterior del estativo, para analizar el apantallamiento que produce dicha
estructura sobre la radiacion dispersa producida en la parte posterior del
Mobetron. En este armario existen diferentes componentes del acelerador, siendo
el mas relevante el sistema de refrigeracion por agua. Se ha considerado macizo y
formado por material equivalente a hierro con densidad de 3.0 g/cm?d.

452 Metodologia de la simulacién Monte Carlo

A partir de la modelizacion establecida previamente de la cabeza
aceleradora, se ha realizado una nueva simulacion con el cédigo Geant4,
introduciendo en la modelizacion todas las estructuras de blindaje mencionadas.

En la figura 26 se muestra una representacion tridimensional de la
geometria de la modelizacion del Mobetron con los blindajes estructurales. En ella
se aprecia la estructura del Mobetron con el cabezal en posicion vertical y de color
verde figura el armario situado en la parte posterior del estativo y el escudo.

Se situa el Mobetron en la configuracion de tratamiento, con el gantry y el
cabezal posicionados verticalmente, con el aplicador de extremo plano de 10 cm
de didmetro y con tasa maxima de dosis de 1000 MU/min. La dispersion sobre el
paciente se simula con el maniqui plastico RW3 de PTW con 15 cm de espesor ya
descrito anteriormente. Se supone el extremo plano del aplicador en contacto con
el maniqui.

Los valores tedricos estimados seran validados a partir de medidas
experimentales con el monitor de radiacion Fluke 451P-DE-SI%¢ que dispone de un
volumen activo del detector de 230 cm?® y que podemos aproximar a un cilindro
de 2.8 cm radio y 9.35 cm de altura. Se adoptan como celdas de célculo cubos de
10 cm de lado.
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Fig.26. Detalle tridimensional de la geometria de la modelizacién del Mobetron con los
blindajes estructurales (no realizado a escala).

45.2.1 Simulacién sin barreras estructurales.

En la primera simulaciéon con los blindajes del cabezal incorporados, se
calcula la dosis equivalente en puntos alrededor del Mobetron dentro del
quiréfano, incluyendo fotones y electrones. A esta simulacion la denominamos
“sin barreras estructurales”.
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Los puntos de célculo A, B, C, D y E, son los anteriormente descritos en la
Fig.16 en el sistema de coordenadas con referencia sobre el propio Mobetron con
el origen (0, 0, 0) en un punto sobre el suelo en el eje del haz de radiacion. Al igual
gue en el método experimental se calcula en cada punto la dosis a tres alturas 80
cm, 130 cm y 180 cm, representativas del plano entrada-paciente, lamina
dispersora y union de las secciones de aceleracion, respectivamente.

Los valores de dosis equivalente se calculan en uSv por Gy de dosis
absorbida a la profundidad del méaximo para el aplicador de 10 cm para las
energias de 6 MeV, 9 MeV'y 12 MeV.

Para analizar la importancia de las aproximaciones en cuanto a la densidad
de los materiales introducidos en el modelado, se han realizado diferentes
simulaciones variando las densidades de los materiales que componen la caja que
engloba el cabezal (entre 0.5 g/cméy 5.0 g/cm?), la caja que simula el magnetrén
(entre 2.0 g/cm®y 8.0 g/cm?) y el armario de la parte posterior del estativo (entre
1.0 g/cm3y 6.0 g/cm?).

Dado que el monitor de radiacion utilizado en las medidas de dosis ha sido
disefiado para la medida de radiacién beta por encima de 1 MeV, tomamos este
valor como la energia de corte nominal para electrones en la simulacién. No
obstante, se han realizado otras simulaciones Monte Carlo con diferentes energias
de corte de los electrones, para cuantificar la importancia de este parametro en los
valores de dosis calculados.

4.5.2.2 Simulacién con barreras estructurales.

Con la modelizacién con los blindajes estructurales del cabezal se ha
realizado una nueva simulacién calculando el kerma en aire en puntos situados
en el exterior del quir6fano, tras unas barreras estructurales con materiales y
espesores de blindaje tipo.

Las coordenadas de dichos puntos y los blindajes existentes en sus
respectivas barreras son los anteriormente descritos en la tabla I11.

Dado que estas barreras absorben los electrones dispersos de baja energia,
los valores de kerma calculados en esta simulacion pueden ser comparados con
los medidos en la monitorizacion de areas tras las barreras estructurales y con los
existentes en la literatura de referencia, que excluyen la componente de electrones
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de baja energia de una forma artificial, interponiendo blindajes adicionales entre
el Mobetron y el detector utilizado.*34

De hecho, el objetivo de situar las barreras existentes a la distancia fija de 3
metros del eje del aplicador y no en su posicion real, es para facilitar la
comparacion de los valores de kerma calculados en la simulacién, con los
numerosos datos existentes en la bibliografia.

Los puntos de medida estan detras de cada pared a la altura de 130 cm, que
puede ser una altura habitual de medida en las verificaciones de blindajes.
Ademés hay dos puntos adicionales correspondientes al suelo y techo.

Los valores de kerma en aire se calculan en uSv por Gy de dosis absorbida a
la profundidad del méaximo para el aplicador de 10 cm para las energias de 4, 6, 9
y 12 MeV.

45.3 Andlisis de las incertidumbres en el Monte Carlo

Ademas de la incertidumbre estadistica asociada al propio método Monte
Carlo, que es menor del 5% en los puntos de interés para el estudio, tenemos una
incertidumbre sistematica dificil de cuantificar, debida al alto grado de
aproximacioén en la estimacion de los blindajes por el desconocimiento exacto de
la composicion del cabezal y por la necesaria aproximacién desde el punto de
vista practico de la introduccién de la simulacién Monte Carlo de acuerdo a los
objetivos que se persiguen. Al no poder simular al detalle todos los componentes
existentes, tan sélo se ha intentado hacer una prueba con los mas significativos
para ver el posible efecto que se produce sobre la atenuacion de la radiacion
dispersa que ha sido observado experimentalmente.* Otro aspecto a considerar es
que el Monte Carlo no tiene en cuenta la radiacion de fuga en la cabeza de
radiacion.

Por todo lo anterior, al afadir a la incertidumbre estadistica la
incertidumbre sistematica asociada, estimamos una incertidumbre global del
Monte Carlo del 20% a imagen y semejanza de la incertidumbre de nuestras
medidas experimentales.
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454 Resultados de la simulacion Monte Carlo

A continuacion se detallan los resultados obtenidos con las simulaciones
realizadas con el c6digo Geant4 de la modelizacion de la cabeza aceleradora del
Mobetron incluyendo los blindajes estructurales mas relevantes.

45.4.1 Simulacion sin barreras estructurales.

En la tabla VIII se muestran los valores de dosis equivalente calculada en los
puntos descritos alrededor del Mobetron (Fig.16) expresados en unidades de pSv
por Gy de dosis absorbida en el dmax para cada energia. Se compararan en el punto
5.1 de la discusién los resultados tedricos obtenidos con las medidas
experimentales.

Tabla VIII. Dosis equivalente calculada en los puntos discretos alrededor del Mobetron.

Dosis (uSv/Gy)
Punto | Z (cm) 6 MeV 9 MeV 12 MeV
80 67413 99+20 96+19
A 130 4319 51+10 42+8
180 1243 11.8+2.4 1242
80 3216 4419 4419
B 130 2415 2916 2415
180 9.4£1.9 11.9+2.4 9.6+1.9
80 4319 60+12 6212
C 130 3146 3848 3046
180 8.8+1.8 8.4+1.7 9.5+1.9
80 3216 4419 4419
D 130 2415 2716 2515
180 9.2+1.8 9.9+2.0 8.9+1.8
80 0.16+0.03 0.50+0.10 0.22+0.04
E 130 0.19+0.04 0.11+0.02 0.42+0.08
180 1.20+0.24 1.4+0.4 1.4+0.3

En la tabla IX se muestran los valores de dosis equivalente calculada en
diferentes simulaciones variando las densidades de los materiales que componen
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la caja que engloba el cabezal, la caja que simula el magnetrén y el armario de la
parte posterior del estativo. Sus densidades nominales en la modelizacion son
1.393 g/cmz, 3.0 g/cm? y 3.0 g/cme respectivamente.

Tabla IX. Dosis equivalente calculada para 12 MeV en funcién de las densidades de las
estructuras.

Dosis (uSv/Gy)

Densidad | Altura
Estructura A B C D E
(g/cm3) (cm)

80 97+19 4419 63+13 4419 0.24+0.05

Caja
: 0.5 130 4349 2615 3016 2515 0.24+0.05
Cabezal
180 12.3+2.4 10+2 8.4+1.6 9.2+1.8 | 1.24+0.25
Ca 80 97+19 4449 63113 4449 0.19+0.04
aja
J 5.0 130 4249 2615 3146 2545 0.21+0.05
Cabezal

180 119424 | 9.2+1.8 8.4+1.6 8.4£1.6 | 1.20+0.24
80 95+19 4419 62+13 43+9 0.26+0.05
Magnetrdn 2.0 130 42+9 2515 31+6 2415 0.31+0.06
180 12.1+2.4 | 9.6+1.9 8.2+1.6 9.4+18 | 1.17+0.23
80 97+19 459 62+13 4419 0.17+0.03
Magnetrdn 8.0 130 42+9 2615 30+6 2415 0.24+0.05
180 12.242.4 | 9.7+1.9 8.2+1.6 9.0£1.8 | 0.93+0.19
80 97+19 4419 62+13 4419 0.23+0.05

Armario
) 1.0 130 4219 2515 3016 2415 0.28+0.06
Estativo
180 12.4+2.5 1042 8.3+1.6 9.2+1.8 | 1.05+0.21
) 80 96+19 4419 62113 4419 0.21+0.05
Armario
) 6.0 130 4119 2515 3116 2415 0.26+0.06
Estativo

180 124425 | 9.4+19 8.0£1.6 9.1+1.8 | 0.97+0.19

En cada simulacién que se realiza variando las densidades de una de las
tres estructuras, se mantienen las densidades del resto con los valores de
densidad nominales introducidos en la modelizacién.
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Las variaciones observadas en los valores de dosis calculados en virtud de
los cambios de las densidades de las estructuras estdn dentro de las
incertidumbres del célculo.

En la tabla X se muestran los valores de dosis equivalente calculada en
diferentes simulaciones variando las energias de corte para los electrones.

Tabla X. Dosis equivalente calculada para 12 MeV en funcion de la energia de corte para

electrones.

Dosis (uSv/Gy)

Energia | Altura

A B C D E
de Corte (cm)

80 136+27 64+13 93+19 65+13 1.7+0.3

25 keV 130 94+19 48+10 68+14 47+9 2.210.4
180 31+6 2214 224 204 4.3+0.9
80 96+19 4419 62+13 4419 0.22+0.05

1 MeV 130 42+8 2415 30+6 2515 0.42+0.08

180 12.0£2.4 | 9.6+1.9 9.5£1.9 8.9+1.8 1.4+0.3
80 79%16 36x7 51+10 36x7 0.040+0.010

2 MeV 130 30+6 18+4 214 18+4 0.11+0.02
180 7.9£1.6 6.6£1.3 | 5.14+1.02 | 6.5+1.3 0.46+0.09
80 459 204 30+6 19+4 0.000+0.010

4 MeV 130 11.6+2.3 | 7.8+1.6 8.6+1.7 7.7£1.5 | 0.000+0.010
180 2.5£0.5 2.7+0.5 1.8+0.4 2.5£0.5 0.10+0.02

Los valores de dosis equivalente calculada en los puntos descritos alrededor
del Mobetron estan expresados en unidades de pSv por Gy de dosis absorbida en el
dmex para la energia de 12 MeV.

Tal como se aprecia en la tabla, se registran grandes variaciones en los
valores de dosis calculados en funcion de la energia de corte de electrones. Para la
energia de corte de 25 KeV, en la mayoria de los puntos y alturas se registran
valores de dosis superiores en mas del 100% respecto a los obtenidos con la
energia nominal de corte de 1 MeV. De igual modo, los valores de dosis
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calculados con la energia de corte de 4 MeV, se reducen entre el 52% y el 81%
respecto a los calculados con la energia de corte nominal de 1 MeV. Estas
variaciones nos indican la gran dependencia del valor de dosis calculado con
respecto a la energia con la que alcancen el detector los electrones dispersos.

4.5.4.2 Simulacion con barreras estructurales.

Segun se recomienda en la bibliografia’’446 se ha realizado una simulacion
almacenando tan sélo el los fotones tras
estructurales y la compararemos con las medidas existentes en la bibliografia que
eliminan los electrones secundarios mediante blindajes interpuestos entre el

kerma en aire de las barreras

Mobetron y el detector.

En la tabla Xl se detallan el kerma en aire en los puntos de calculo tras cada
barrera, expresado en unidades de uSv por Gy de dosis absorbida en el dmax para
el aplicador de 10 cm para todas las energias. También se obtiene un valor
promedio considerando igual contribucion de todas las energias, para su
comparacion con los datos existentes en la bibliografia que utilizan estos valores
promedio.

Tabla XI. Kerma en aire calculado para el aplicador de 10 cm y para cada energia.

Kerma en aire (uSv/Gy)

Energia

Puntos 4 MeV 6 MeV 9 MeV 12 MeV )
Promedio

Control 0.13£0.03 0.22+0.04 0.29£0.06 0.27+0.05 0.23+0.05

Esterilizac. 0.16£0.03 0.24+0.05 0.31+0.06 0.28+0.06 0.25+0.05
Pasillo 0.14£0.03 0.23£0.05 0.30+0.06 0.27+0.05 0.23+0.05
Quiroéfano 0.020+0.004 0.023+0.005 0.030+0.006 0.027+0.006 0.025+0.005

Techo 0.0033+0.0007 0.0057+0.0011 0.008+0.002 0.007+0.002 0.0059+0.0012
Suelo 0.14+0.03 0.44+0.09 0.81+0.16 0.94£0.19 0.58£0.12

La comparacion de los valores calculados con los medidos en la bibliografia
y con los datos experimentales “in situ” se detallara en el apartado 5.1 de la

discusion.
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Todos los valores de dosis y kerma obtenidos en la simulacion se
representan en planos XY, YZ y XZ y se incluyen para las cuatro energias en el
Anexo.

A partir de estos valores, conocidas las barreras existentes en un quiréfano y
sus dimensiones, un futuro usuario podra calcular la carga de trabajo méaxima
permitida para que no se superen los limites de dosis en cada una de las barreras
de su quirdfano particular, de forma previa a la instalacién del equipo.

Se comparan en el apartado 5.3 de la discusion los valores estimados de
carga de trabajo maxima para nuestro quiréfano concreto con los valores
estimados en la fase de aceptaciéon del equipo y con los propuestos en la
literatura.
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5. DISCUSION

A lo largo de este proyecto se ha conseguido realizar una modelizacion de
la cabeza de radiacion del Mobetron con dos cddigos Monte Carlo diferentes,
Penelope2008 y Geant4. El hecho de realizar la modelizacion con dos codigos de
forma independiente refuerza la validez del estudio tedrico. Sin embargo, la
modelizacion de los aceleradores habitualmente requiere un conocimiento
profundo de la geometria de la maquina, sus constituyentes y materiales, que no
siempre es accesible al usuario final. Por parte del fabricante se nos ha
proporcionado tan sélo una informacién béasica general para modelar el
acelerador y ademas existe una variabilidad importante entre maquinas, mas
acusada en este tipo de aceleradores de fabricacion méas artesana y menos
estandarizada, que provoca que sea necesaria una modelizacion para cada
acelerador instalado de forma individual. Por tanto, a pesar de que con la
modelizacion se ha conseguido un buen ajuste entre los datos experimentales y
los calculados, queda implicita en los célculos realizados en las diversas
simulaciones, una incertidumbre debida al desconocimiento de la estructura
exacta del cabezal del acelerador.

Una vez realizada la optimizacion del ajuste de la modelizacion, se han
incorporado a la misma los blindajes estructurales mas relevantes del equipo, con
el objetivo de analizar la atenuacién que producen estos componentes sobre la
radiacion dispersa generada. Respecto a estos blindajes, tan s6lo se han
introducido en la modelizacibn unas estructuras aproximadas, por lo que
afladimos otro factor de incertidumbre en la simulacion asociado a las
imprecisiones en la geometria, la densidad y la posicion de los blindajes
principales considerados. Con esta nueva modelizacién, se han realizado diversas
simulaciones Monte Carlo con el cédigo Geant4 en diferentes condiciones
experimentales.
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5.1 COMPARACION ENTRE LOS CALCULOS MONTE CARLO Y LAS MEDIDAS
EXPERIMENTALES

Se ha realizado una comparacién de los valores de kerma/dosis calculados
mediante la simulacion Monte Carlo con los valores experimentales obtenidos en
la propia instalacion o a través de la bibliografia, en dos escenarios diferentes sin
y con barreras estructurales.

5.1.1 Simulacién sin barreras estructurales.

El primer escenario se refiere a puntos discretos dentro del quir6fano
alrededor del Mobetron. Para su verificacion, los valores de dosis equivalente
calculada en estos puntos (tabla IX) mediante simulacion Monte Carlo, se
comparan con las medidas de dosis equivalente (tabla IV). Estas medidas se
realizan en los mismos puntos discretos, para las energias de 6 MeV, 9 MeV y 12
MeV e incluyen las componentes de fotones y electrones.

En principio, los resultados tedricos obtenidos siendo superiores a los
experimentales nos sugerian una ligera infravaloracion del autoblindaje supuesto.
Como excepcion estaria el punto C, que es el que estaria mayormente afectado
por la presencia del magnetrén en esa parte del cabezal, en el que los valores
tedricos son muy inferiores a los del punto A y que podrian sugerir una
sobreatenuacion del blindaje propuesto.

Con estos resultados y siendo conscientes de la aproximacién realizada en
la definicion de las estructuras de blindaje incorporadas a la modelizacion, se
valor6 la posibilidad de realizar una modificacion de los blindajes inicialmente
supuestos con el fin de conseguir un mejor ajuste entre los valores teéricos
obtenidos y los calculados.

Para analizar el grado de influencia que producen las aproximaciones en la
composicion de los blindajes introducidas en la modelizacion, se han realizado
varias simulaciones modificando las densidades de los materiales de los blindajes
de la cabeza introducidos en la simulacion. Sin embargo, los resultados (tabla X)
reflejan que no existen variaciones significativas en los valores de dosis aunque
realicemos grandes variaciones en las densidades de los principales materiales de
blindaje introducidos en la modelizacién.
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Estos resultados son coherentes con el hecho de que las simulaciones Monte
Carlo no tienen en cuenta la radiacién de fuga que se produce en la interseccion
de las secciones de aceleracién. De hecho en la simulacion Monte Carlo no se
considera ningun tipo de interaccion antes de la segunda lamina dispersora, dado
gue los electrones en la cavidad aceleradora se desplazan en el vacio y no se ha
simulado la presencia de los campos electromagnéticos y las cavidades
aceleradoras en el Monte Carlo. Por tanto como los blindajes introducidos en la
modelizacion estan fundamentalmente en la parte alta del cabezal, las
aproximaciones sobre sus componentes, dimensiones y geometria no son
relevantes y no podemos atribuir a este hecho las diferencias observadas entre los
valores de dosis calculados y los medidos. Ademas, no podemos corregir estas
diferencias ajustando las densidades de los materiales supuestos de los blindajes.

Creemos que la razbn mas probable que justifica las discrepancias
observadas entre los valores de dosis calculados y medidos, es la importancia de
la componente de electrones de baja energia en la radiacion dispersa que aporta
mucha incertidumbre a la medida experimental. De hecho en nuestra simulacién,
la contribucion de los electrones a la radiacion dispersa es mucho mayor que la de
los fotones, lo cual supone un problema desde el punto de vista experimental. En
la Fig. 27 se representan dos planos XZ (Y = 0) para la energia de 4 MeV. Uno con
los valores calculados de dosis debida a fotones y electrones y otro sélo con los
valores de kerma debido a fotones. Por comparacion entre ambos se puede
apreciar que en muchos puntos la dosis debida a electrones es del orden de 20
veces superior a la de los fotones.

Ya indicamos en el apartado 3.2.1 correspondiente a la metodologia de
medida, que las medidas experimentales con los monitores de radiacion
habitualmente calibrados para rayos gammay X en un rango de energias del Cs-
137 llevan aparejada una incertidumbre adicional asociada al factor de calibracion
del detector dificil de cuantificar cuando se utilizan para la realizacion de
medidas de dosis con radiacién fundamentalmente de electrones.

Por otro lado, el hecho de predominar los electrones secundarios en la
radiacion nos obliga a plantearnos la importancia de la dependencia de las
medidas con la energia de los electrones que alcancen el detector.
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Fig.27. Comparacion de planos XZ (Y=0) para la energia de 4 MeV. (a) Plano de dosis

debida a fotones y electrones. (b) Plano de kerma debido s6lo a fotones.

Por ello se han realizado varias simulaciones Monte Carlo con diferentes

energias de corte de los electrones, para verificar el grado de dependencia de los

valores de dosis con esta variable.
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En la tabla XI se muestran los valores de dosis equivalente calculada en
diferentes simulaciones variando las energias de corte para los electrones. En ellos
se observan grandes variaciones en los valores de dosis calculados en funciéon de
la energia de corte de electrones, lo que implica una gran influencia de este
parametro sobre los valores calculados de dosis, dependiendo de la energia con la
que alcancen el detector los electrones dispersados y generando una
incertidumbre experimental, que aconsejaria de igual modo, eliminar la
componente de electrones en estas medidas.

La comparacion de los resultados obtenidos sin barreras estructurales se ha
presentado en forma de péster al congreso internacional GMEPE/PAHCE de
Ingenieria Fisica celebrado en Madrid el 2016.7

5.1.2 Simulacién con barreras estructurales.

Las discrepancias detectadas entre las dosis medidas frente a las calculadas
en la simulacion sin barreras, junto a las recomendaciones de varios autores sobre
la conveniencia de eliminar la componente de electrones secundarios de baja
energia en las medidas experimentales3344 nos animaron a realizar otra
simulacion con la misma modelizacion, pero esta vez con los puntos de calculo
situados tras las barreras estructurales existentes en el quiréfano. De este modo la
contribucidn de los electrones secundarios se eliminard mediante su atenuacién
en las citadas barreras.

En primer lugar los valores calculados se comparan con las medidas
experimentales realizadas en la verificacion de blindajes en nuestro hospital,
durante la fase de legalizacién de la instalacion.

En la tabla XI se detallan los valores de kerma en aire calculados en la
simulaciéon Monte Carlo en los puntos de célculo tras cada barrera y en la tabla V
se muestran los valores de dosis equivalente medidos en la verificacion de
blindajes de la instalacién. Dado que la simulacion Monte Carlo se ha realizado
colocando las barreras a una distancia fija de 3 metros, habitual en este tipo de
escenarios, es necesario para realizar su comparacion extrapolar con la ley inversa
al cuadrado de la distancia ambos conjuntos de valores a la misma distancia. Los
valores calculados y medidos para la energia de 12 MeV y a 3 m de distancia en
cada barrera, mediante ambos métodos se presentan en la tabla XII.



108 FRANCISCO JAVIER GARCIA CASES

Tabla XII. Kerma en aire calculado por Monte Carlo y dosis equivalente medida.

Barrera Calculado (uSv/Gy) Medido (uSv/Gy)
Control 0.33+0.06 0.67+0.13
Esterilizacion 0.34+0.07 0.27£0.04
Pasillo 0.33+0.06 0.43+0.08
Quiro6fano 0.033+0.006 0.28+0.06
Techo 0.0020+0.0004 0.013£0.003
Suelo 0.38+0.08 0.031+0.006

Los puntos de referencia son los de las barreras indicadas en el plano del
quiréfano de nuestro hospital, en la Fig.12. A la hora de comparar ambos
resultados debemos de tener en cuenta los siguientes aspectos:

1°. Las medidas de verificacion de blindajes realizadas tras cada barrera han
sido siempre las méas desfavorables, en lugar de cefiirse a la posicién estricta de
las coordenadas marcadas en la simulacion. De modo que por ejemplo, en la
barrera quir6fano la medida no se ha realizado en la posicién calculada en la
simulacion Monte Carlo tras el armario posterior del estativo sino en una posicién
oblicuada en dicha barrera que no estd apantallada por el propio Mobetron. De
ahi que la medida sea mucho mayor que el valor calculado y similar a la obtenida
en la pared contraria que hemos denominado “esterilizacion”.

2°. En la medida en la barrera “control” el valor medido es mayor que el
calculado debido a que la medida se realizé en el punto méas desfavorable en
dicha barrrera en la ventana de vigilancia existente en la puerta de acceso al
quiréfano.

3% La simulacion en techo y suelo considera un blindaje habitual en este
tipo de construcciones hospitalarias de 12 cm de hormigdn. Sin embargo, en
nuestra instalacion en la planta inferior, debido a la presencia de los depdsitos de
residuos liquidos de las habitaciones de terapia metabdlica de la unidad de
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medicina nuclear, existe un blindaje adicional de 40 cm de hormigon, que explica
el resultado tan bajo de la medida de dosis.

4°, Ademas, otro aspecto que debemos considerar es la influencia del medio
dispersor. Para la realizacion de la simulacién Monte Carlo se ha introducido en
la modelizacién como material dispersor simulando paciente el maniqui de 15 x
30 x 30 cm de laminas de plastico RW3 de PTW ya descrito. En cambio, en las
medidas de verificacion de blindajes en quiréfano se ha utilizado el maniqui del
kit de control de calidad del Mobetron el cual lleva incorporado en el extremo del
aplicador de aluminio de 10 cm de diametro que se sujeta al cabezal, una base de
plastico de 13.5 cm de diametro y 8.5 cm de largo. Esta base nos permite simular
la dispersion sobre paciente sin tener que recurrir a un dispositivo experimental
complejo. Por tanto la diferencia entre ambos medios dispersores es sustancial.

Sin embargo, debemos de tener en cuenta de nuevo, que dada la relevancia
de la componente de electrones existente, la importancia de la radiacion dispersa
generada dependera fuertemente del tipo de medio sobre el que incide el haz, el
cual va a ser determinante. Por tanto, como en nuestro caso se han utilizado
maniquies diferentes en la simulacion y en las medidas experimentales,
tendremos otro motivo de discrepancia adicional entre los valores calculados en
la simulacion Monte Carlo y los valores experimentales.

Dado que la utilizacion de uno u otro medio dispersor no es indiferente, a
pesar de la utilidad del maniqui de control de calidad para la realizacion de las
medidas experimentales, serd& mas conveniente, con criterio conservador, utilizar
en este tipo de verificaciones el maniqui mas grande que incremente la radiacion
dispersa, al igual que usaremos la méaxima energia de 12 MeV y el aplicador de 10
cm de didmetro mayor.

En la figura 28 se incluyen fotos de ambos medios dispersores.

5°. En general los datos calculados son compatibles con las medidas
realizadas en la verificacion de blindajes, teniendo en cuenta la incertidumbre
experimental que hemos analizado y las peculiaridades que hemos comentado.
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Fig.28. Maniquies utilizados en las medidas experimentales y en la simulacion con el
Mobetron. (a) Maniqui RW3. (b) Maniqui del kit de control de calidad del Mobetron.

En segundo lugar, los valores calculados se comparan con los valores
recogidos en la literatura de referencia (Daves y Mills, 2001 y Krechetov et al.,
2006), que excluyen dicha componente mediante la colocacion de blindajes
adicionales entre el Mobetron y el detector utilizado.

En la tabla XllI se detallan los valores de kerma en aire para una energia
promedio calculados en la simulacion Monte Carlo en los puntos de célculo tras
cada barrera y los valores de dosis equivalente experimentales recogidos en la
literatura,*6 extrapolados todos con la ley inverso al cuadrado de la distancia a la
misma distancia de 3 m.
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Tabla XI1I. Kerma en aire calculado por Monte Carlo y dosis equivalente medida en la

literatura.

Barrera Monte Carlo Daves Krechetov

(uSV/Gy) (uSv/Gy) (uSv/Gy)

Control 0.28+0.06 0.31+0.06 0.360.07
Esterilizacion 0.30+0.06 0.58+0.12 0.45+0.09
Pasillo 0.28+0.06 0.31+0.06 0.42+0.08
Quiréfano 0.030+0.006 0.22+0.04 0.22+0.04
Techo 0.0019+0.0004 0.09+0.02 0.14+0.03
Suelo 0.23+0.05 0.18+0.04 0.14+0.03

En la figura 29 se representan mediante un grafico comparativo dichos

Esterilizacion

Control

resultados.
Comparacion Monte Carlo-Datos Experimentales
-
Sliele —— B Krechetov et al.
Techo F_' W Daves y Mills
%))
g Quiréfano _:1 Monte Carlo
£
< Pasillo [
S

Kerma en aire (uSv/Gy)

0,6

il,2

Fig.29. Gréafico comparativo del kerma calculado por simulacién Monte Carlo en cada

barrera estructural del quiréfano con los datos experimentales recogidos en la literatura

de referencia.



112 FRANCISCO JAVIER GARCIA CASES

Para el andlisis de la comparacién entre los valores calculados en la
simulacion Monte Carlo y los experimentales recogidos en la bibliografia
debemos tener en cuenta los siguientes aspectos:

1°. Como ya hemos indicado anteriormente, para la realizacion de la
simulacion Monte Carlo se ha utilizado como material dispersor el maniqui de 15
x 30 x 30 cm de RW3y sin embargo en las medidas experimentales recogidas en la
bibliografia se ha utilizado el maniqui del kit de control de calidad del Mobetron
mucho mas pequefio y que permite simular la dispersion sobre paciente de una
forma mas comoda sin tener que recurrir a un dispositivo experimental complejo.
Por tanto, dada la relevancia de la componente de electrones secundarios
existente, el uso de diferentes maniquies podria suponer motivo de discrepancia
entre los valores calculados en la simulacion Monte Carlo y los valores
experimentales.

2°. En los valores calculados en los puntos control y esterilizacion no existe
ningun tipo de asimetria, lo cual es consistente con el hecho de que al no simular
en el Monte Carlo los campos electromagnéticos en la seccion aceleradora la
contribucidn de la radiacién de fuga en esta parte de la cabeza de radiacion es
infima. Por ello, los valores de kerma calculados no se veran afectados por la
atenuacién de los blindajes existentes en la parte alta del cabezal, concretamente
el magnetron, cuya atenuacion si resulta apreciable en los resultados
experimentales recogidos en Krechetov et al. Si bien es cierto que en los valores
extraidos del trabajo de Daves y Mills, tampoco se aprecia, quizas debido a un
cambio en el disefio del equipo mencionado en la literatura.*s En la figura 30 se
representa un plano XZ (Y=0) de los valores de dosis equivalente debida a fotones
y electrones para la energia de 12 MeV. Si revisamos dicho plano, no se observa
ninguna asimetria en los valores de dosis en el eje X debida a la presencia del
magnetrén y el transformador de pulsos.

3% En el punto del quiréfano, tanto los valores calculados en la simulacion
como los obtenidos en la bibliografia se ven afectados por la atenuacion causada
por el armario situado en la parte posterior del estativo. Sin embargo, los valores
calculados en la simulacion son mucho menores, lo cual nos sugiere una
sobreatenuacion de dicho componente, que podria requerir de un ajuste de la
densidad del material considerado en su composicién. De hecho en la
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aproximacioén introducida en la modelizacion, se ha considerado macizo y con
densidad 3 g/cm3, sin tener en cuenta los huecos entre los diferentes componentes

250

del armario.
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Fig.30. Plano XZ (Y =0) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones

para la energia de 12 MeV.

4°, Todas las medidas de la literatura tienen tan sélo un blindaje suficiente
para la atenuacion de los electrones dispersos, que en el caso de Daves y Mills es
de 3.2 cm de pladur y en el caso de Krechetov et al., es de 6 cm de yeso. Por tanto,
en los puntos de techo y suelo de la literatura no se ha valorado ningln tipo de
blindaje adicional de hormigdn, por otro lado habitual en este tipo de barreras.
Por ello los valores calculados para estos puntos en la simulacién, que si cuentan
con 12 cm de hormigén son mucho mas bajos que los de la literatura.

5°. En general los datos calculados son compatibles con los existentes en la
literatura, teniendo en cuenta las peculiaridades en la metodologia experimental
gue hemos analizado.
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5.2 DOsIS DEBIDA A NEUTRONES

Aprovechando la utilizacion del cédigo Geant4 que contempla neutrones,
inicialmente se pensé en analizar también de forma tedrica la componente de
neutrones generada para los haces de electrones de 12 MeV producidos por el
Mobetron. Sin embargo, en las primeras simulaciones realizadas los valores de
dosis obtenidos eran muy bajos. De hecho para 340 x 10° electrones primarios
generados (2-3 dias de simulacién) solamente se producian unos 300 neutrones de
los que como mucho 5-6 acababan en los puntos de medida. Por tanto aunque
aumentasemos enormemente el tiempo de simulacion, los valores de dosis
calculados serian muy pequefios y dificilmente verificables experimentalmente.
Ademas, los valores de dosis equivalente debida a neutrones en puntos cercanos
al Mobetron obtenidos experimentalmente y que se detallan en la tabla VI,
confirman estos calculos tedricos, de modo que las dosis obtenidas, son muy bajas
y compatibles con los valores recogidos en la literatura.

En definitiva, valores de dosis equivalente del orden de 0.10 uSv/Gy
obtenidos a 1 m del aplicador, indican la poca relevancia de esta componente
desde el punto de vista de la proteccion radiolégica en el Mobetron.

5.3 CALCULO DE LA CARGA DE TRABAJO MAXIMA SEGUN LOS CALCULOS
MONTE CARLO.

A partir de los valores de kerma de dosis en aire calculados con la
simulacion y teniendo en cuenta los blindajes estructurales existentes en cada
instalacion, se podria calcular la carga de trabajo maxima de modo que no se
superen los limites de dosis para los trabajadores en las zonas adyacentes al
quirofano, lo que permitira evaluar a priori al futuro usuario, la idoneidad de sus
instalaciones antes de la puesta en marcha del equipo.

Como criterio conservador méas desfavorable la estimacién de carga de
trabajo méaxima se deberia realizar con los datos de kerma calculados para la
méxima energia de 12 MeV y el maximo tamafio de aplicador de 10 cm de
diametro.

Para su calculo se ha estimado que el personal que puede acceder a esas
areas contiguas es no profesionalmente expuesto y por tanto el limite de dosis que
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no debemos de superar en estas dependencias es el del publico de 1 mSv/afio.
Suponemos el factor de ocupacién 1 y los blindajes tipicos utilizados en la
simulacion. Teniendo en cuenta todos estos supuestos, se ha calculado la carga de
trabajo maxima permitida para las barreras consideradas en nuestra simulacién
gue son las tipicas de un area quirargica normal. Los datos vienen detallados en
la tabla XIV.

Tabla X1V. Kerma en aire calculado por Monte Carlo y carga maxima de trabajo.

Carga de Trabajo Maxima
Barrera Kerma Gy/afio Pacientes | Pacientes a
(uSv/Gy) al afo la semana
Control 0.33+0.06 3571 143 3
Esterilizacion 0.3440.07 3333 133 3
Pasillo 0.33+0.06 3571 143 3
Quiro6fano 0.033+0.006 33333 1333 27
Techo 0.0020+0.0004 526316 21053 421
Suelo 0.38+0.08 4348 174 3

Con los supuestos considerados la carga de trabajo maxima en la barrera
méas desfavorable es de 3 pacientes/semana considerando 25 Gy/paciente
(incluyendo la irradiacion debida al control de calidad y el calentamiento del
equipo), lo cual es coincidente con nuestra carga de trabajo maxima establecida en
el estudio de seguridad elaborado durante la fase de instalacion del equipo para
la legalizacion de la instalacion y coincidente también con las estimaciones de
carga de trabajo mencionadas en la literatura.*346

5.4 FUTURAS LINEAS DE INVESTIGACION BASADAS EN ESTE PROYECTO.

Al nivel de desarrollo del proyecto en gue nos encontramos, se nos plantean
una serie de futuras lineas de investigacion pendientes de realizacion:

1°. Analizar de forma mas detallada la dependencia de los mapas de dosis
obtenidos con el medio dispersor utilizado. Dada la comodidad del maniqui del
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kit de control de calidad para la realizacion de las medidas de dosis area, seria
interesante evaluar hasta que punto dado su tamafio reducido, su utilizacion
podria suponer una infravaloracién de la radiacion dispersa producida frente a la
generada en su utilizacion normal con pacientes. Verificada su influencia, los
datos tedricos obtenidos mediante la simulacién Monte Carlo supondran una
herramienta adicional para tener en cuenta ese infravaloracion, permitiendo
estimar un factor corrector a los valores medidos con el citado maniqui.

2°. Se ha constatado en este proyecto que los electrones secundarios de baja
energia no son relevantes de cara a la estimacion de blindajes o cargas maximas
ya que son atenuados en las barreras estructurales habituales de cualquier
quirofano, sin embargo su aportacién a la dosis puede ser relevante a nivel
paciente, dependiendo de la localizacién del tratamiento. Por lo que un futuro
desarrollo del proyecto es el analisis de las dosis periféricas recibidas por el
paciente, mediante un estudio tedrico con un maniqui paciente tipo, en funcion de
la localizacién del tratamiento. Esto podria constituir un método de célculo de
dosis fuera de haz de interés y poco estudiado en este tipo de equipos.

3° Dado que la instalacion de aceleradores moviles para radioterapia
intraoperatoria va aumentando progresivamente, existe una linea potencial de
investigacion complementaria a esta parte del proyecto que seria la realizacién de
este estudio tedrico de estimacion de la dosis de radiacion dispersa para otros
modelos de aceleradores de caracteristicas similares.
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6. CONCLUSIONES

Las conclusiones que se derivan de este proyecto son las siguientes:

1°. Se ha demostrado la viabilidad de la modelizacion por Monte Carlo de la
cabeza de radiacion del Mobetron para obtener la distribucion de la radiacion
dispersa producida alrededor del equipo. Asi mismo, la simulaciéon realizada
constituye el primer estudio tedrico utilizando técnicas de simulacion Monte
Carlo del Mobetron en el campo de la protecciéon radiol6gica.

2°. Dado que en la simulacion Monte Carlo no se contemplan ni los campos
electromagnéticos ni las caracteristicas concretas de la guia aceleradora y que por
tanto la radiacién de fuga en esa zona no es significativa, creemos que no es
necesario incorporar en la modelizacion las estructuras de blindaje existentes en el
cabezal ya que su influencia en la simulacidn en estas condiciones es irrelevante.
Se cree mas util el modelar con la mayor exactitud posible las principales fuentes
de dispersion que mas contribuyen en las distribuciones de dosis obtenidas que
son el sistema de colimacion, el aplicador y el paciente.

3% Los valores de dosis por neutrones estimados en nuestras primeras
simulaciones Monte Carlo y los obtenidos experimentalmente, nos indican que no
es necesario adoptar ninguna medida de proteccion radioldgica adicional para
este tipo de radiacion en el Mobetron. Tan sélo se encuentran valores de dosis
apreciables hasta 1 m del cabezal y son insignificantes tras las barreras
estructurales. Esta circunstancia unida a la necesidad de tiempos de calculo
excesivamente largos, desaconsejan la simulacion de la componente de neutrones
por Monte Carlo.

4°, Se ha verificado de forma tedrica la prevalencia de los electrones
secundarios de baja energia en la radiacion dispersa producida por el Mobetron.
Diversos autores lo habian constatado experimentalmente y es un dato muy
importante a valorar, ya que tiene una gran influencia sobre la proteccién
radiolégica y sobre el método de medida de la radiacién dispersa.

5°. La conclusién mas importante que constituye el centro del proyecto es
gue este estudio tedrico de la radiacion dispersa producida por el Mobetron
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mediante la simulacion por Monte Carlo, constituye una herramienta de gran
utilidad para los usuarios del Mobetron. Por un lado, conocidas las dimensiones y
los blindajes estructurales del quiréfano donde se vaya a realizar la técnica,
mediante las distribuciones de dosis calculadas le permite elaborar de forma
practica el estudio de seguridad, imprescindible durante la fase de legalizacion
del equipo. Asimismo, los mapas de dosis obtenidos son de utilidad para
contrastar los datos de dosimetria de area obtenidos en la verificacion de
blindajes.

De hecho esta simulacion nos ha permitido verificar el estudio de seguridad
realizado para la aceptacion y legalizacion del Mobetron durante su instalacion en
el Hospital San Jaime de Torrevieja en el 2004. También nos ha permitido
chequear la verificacion de blindajes realizada y la estimacion de la carga de
trabajo maxima permitida.

6°. También podemos concluir que las distribuciones de dosis calculadas
con esta simulacion Monte Carlo seran de gran utilidad para el futuro usuario, de
modo que podra evaluar a priori la idoneidad de sus instalaciones antes de la
puesta en marcha del equipo y estimar el niUmero maximo de tratamientos que se
podrian realizar preservando la proteccion radiologica de los trabajadores en el
area quirurgica.

En definitiva, como conclusion final podemos indicar que se ha alcanzado el
objetivo principal de este proyecto que era el de analizar la proteccion radiolégica
en el acelerador mévil Mobetron para la radioterapia intraoperatoria y al mismo
tiempo desarrollar un método tedrico para la estimacion de las distribuciones de
dosis a su alrededor mediante modelizacion Monte Carlo, que sirva de
herramienta fundamental para los futuros usuarios del Mobetron, en el campo de
la proteccion radioldgica.
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7. ANEXO

En este anexo se incluyen los planos XY, YZ y XZ con todos los valores de
dosis y kerma obtenidos para las cuatro energias. Se incluyen también los datos

calculados en formato tabla.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 4 MeV.

dosis (1Sv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 1,089E-02 0,000E+00 O0,000E+00 6,935E-03 0,000E+00 1,028E-03 4,153E-03 0,000E+00
-300 0,000E+00 6,454E+00 7,758E+00 1,096E+01 1,038E+01 1,423E+01 1,718E+01 1,755E+01
-250 0,000E+00 6,619E+00 8,180E-01 9,518E-01 1,150E+00 1,458E+00 1,739E+00 1,832E+00
-200 7,698E-06 9,047E+00 1,082E+00 1,572E+00 1,724E+00 2,465E+00 3,092E+00 3,038E+00
-150 0,000E+00 1,260E+01 1,400E+00 1,941E+00 2,943E+00 4,158E+00 5,459E+00 6,382E+00
-100 2,175E-03 1,546E+01 1,394E+00 2,774E+00 4,523E+00 7,205E+00 1,161E+01 1,467E+01

-50 5,617E-03 1,865E+01 1,899E+00 3,266E+00 6,039E+00 1,256E+01 2,093E+01 2,285E+01

0 8,526E-03 2,145E+01 1,924E+00 3,350E+00 6,206E+00 1,581E+01 3,370E+01 2,733E+08

50 7,338E-03 2,003E+01 1,754E+00 3,164E+00 5,928E+00 1,202E+01 2,066E+01 2,292E+01

100 8,396E-03 1,319E+01 1,833E+00 2,632E+00 3,957E+00 7,295E+00 1,182E+01 1,429E+01

150 5,448E-03 1,396E+01 1,283E+00 1,946E+00 2,829E+00 4,069E+00 5,817E+00 6,267E+00

200 1,066E-04 8,782E+00 1,081E+00 1,532E+00 1,914E+00 2,441E+00 2,704E+00 3,072E+00
250 1,066E-04 6,630E+00 6,857E-01 1,091E+00 1,270E+00 1,642E+00 1,709E+00 2,018E+00
300 6,266E-03 2,767E+00 4,856E+00 1,030E+01 1,290E+01 1,457E+01 1,990E+01 1,709E+01
350 0,000E+00 3,029E-06 3,029E-06 0,000E+00 1,104E-04 3,029E-06 1,363E-03 3,960E-03

dosis (1Sv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 0,000E+00 2,163E-04 7,698E-06 0,000E+00 1,127E-04 0,000E+00 O0,000E+00 4,926E-03
-300 1,755E+01 1,940E+01 1,506E+01 1,303E+01 8,526E+00 6,900E+00 2,763E+00 1,066E-04
-250 1,832E+00 1,875E+00 1,422E+00 1,196E+00 8,562E-01 6,310E-01 5,035E+00 0,000E+00
-200 3,038E+00 2,808E+00 2,230E+00 1,780E+00 1,388E+00 7,626E-01 7,875E+00 0,000E+00
-150 6,382E+00 5,374E+00 4,001E+00 2,498E+00 1,783E+00 6,282E-01 6,158E+00 0,000E+00
-100 1,467E+01 1,173E+01 6,890E+00 2,975E+00 8,758E-01 3,720E-01 2,221E+00 2,329E-03

-50 2,2856+01 2,161E+01 3,129E+00 3,386E-01 2,024E-01 1,123E-01 1,260E+00 0,000E+00

0 2,733E+08 3,453E+01 3,127E+00 1,273E+00 6,470E-02 8,667E-02 6,187E-01 0,000E+00

50 2,292E+01 2,088E+01 3,767E+00 6,296E-01 2,345E-01 1,469E-01 2,001E+00 0,000E+00

100 1,429E+01 1,094E+01 6,740E+00 3,260E+00 1,044E+00 4,523E-01 3,694E+00 0,000E+00

150 6,267E4+00 5,580E+00 4,144E+00 2,759E+00 1,529E+00 5,977E-01 5,528E+00 0,000E+00

200 3,072E+00 3,059E+00 2,478E+00 1,890E+00 1,116E+00 8,075E-01 6,169E+00 0,000E+00

250 2,018E+00 1,892E+00 1,576E+00 1,136E+00 9,809E-01 8,134E-01 6,455E+00 0,000E+00

300 1,709E+01 1,560E+01 1,517E+01 1,217E+01 7,951E+00 5,289E+00 3,844E+00 0,000E+00

350 3,960E-03 3,029E-06 3,904E-03 0,000E+00 8,015E-03 0,000E+00 5,443E-03 0,000E+00
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K(1Sv/Gy), E= 4 MeV, z=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 4 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 4 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 5,809E-02 6,493E-02 8,065E-02 9,017€E-02 1,007E-01 1,143E-01 1,193€E-01 1,236E-01
-300 6,635E-02 9,334E-02 1,128€E-01 1,367E-01 1,602E-01 1,765E-01 1,885E-01 1,908E-01
-250 7,844E-02 1,231E-01 1,480E-01 1,786E-01 2,027E-01 2,453E-01 2,659E-01 2,711E-01
-200 1,005€E-01 1,447E-01 1,804E-01 2,234E-01 2,708E-01 3,226E-01 3,778E-01 3,974E-01
-150 1,133E-01 1,659E-01 2,214E-01 2,830E-01 3,615E-01 4,659E-01 5,812E-01 6,423E-01
-100 1,218€E-01 1,951E-01 2,644E-01 3,566E-01 4,997E-01 7,072E-01 1,022E+00  1,254E+00
-50 1,305E-01 2,042E-01 2,902E-01 4,120€E-01 6,478E-01 1,128E+00 1,942E+00  2,663E+00

0 1,377€-01 2,219E-01 3,090E-01 4,482E-01 7,401E-01 1,457E+00  3,737E+00  1,360E+03

50 1,359€E-01 2,165E-01 2,959E-01 4,146E-01 6,580E-01 1,120E+00 1,956E+00  2,655E+00
100 1,311E-01 1,951E-01 2,620E-01 3,550E-01 4,966E-01 7,035E-01 1,006E+00  1,236E+00
150 1,097€-01 1,661E-01 2,270E-01 2,875E-01 3,569E-01 4,573E-01 5,838E-01 6,449E-01
200 9,554E-02 1,447E-01 1,891E-01 2,226E-01 2,726E-01 3,226E-01 3,853E-01 4,052E-01
250 8,281E-02 1,255E-01 1,541E-01 1,771E-01 2,032E-01 2,360E-01 2,630E-01 2,703E-01
300 7,104E-02 9,133E-02 1,242E-01 1,398E-01 1,553€E-01 1,799E-01 1,972€E-01 1,877€E-01
350 5,449E-02 6,611E-02 8,155E-02 9,266E-02 9,783E-02 1,078E-01 1,259E-01 1,128E-01

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 1,236E-01 1,223E-01 1,047€-01 9,912E-02 8,861E-02 7,435E-02 6,585E-02 5,552E-02
-300 1,908E-01 1,924E-01 1,722E-01 1,548E-01 1,306E-01 1,151E-01 8,812E-02 6,611E-02
-250 2,711E-01 2,695E-01 2,340E-01 2,020E-01 1,679E-01 1,415E-01 1,172€E-01 7,620E-02
-200 3,974€E-01 3,716E-01 3,198E-01 2,566E-01 2,110E-01 1,668E-01 1,312€E-01 6,543E-02
-150 6,423E-01 5,703E-01 4,570E-01 3,495E-01 2,586E-01 1,772E-01 4,968E-02 1,794E-02
-100 1,254E+00  1,023E+00 6,807E-01 4,614E-01 1,047€E-01 4,072E-02 3,012E-02 1,900E-02
-50 2,663E+00  1,985E+00 3,836E-01 4,948E-02 4,009€E-02 3,549E-02 2,637E-02 1,613E-02

0 1,360E+03  4,016E+00 2,635E-02 1,454E-02 3,062E-02 3,345E-02 2,560E-02 1,757E-02

50 2,655E+00  1,997E+00 3,880E-01 4,807E-02 4,067E-02 3,648E-02 2,798E-02 1,778E-02
100 1,236E+00  1,004E+00 6,827E-01 4,580E-01 1,073E-01 4,003E-02 2,839E-02 1,857E-02
150 6,449E-01 5,745E-01 4,561E-01 3,545E-01 2,577E-01 1,795E-01 5,175E-02 2,045E-02
200 4,052E-01 3,657E-01 3,089E-01 2,621E-01 2,127€-01 1,761E-01 1,292€E-01 6,893E-02
250 2,703E-01 2,556E-01 2,345E-01 1,963E-01 1,726E-01 1,372E-01 1,199€-01 7,700E-02
300 1,877€E-01 1,911E-01 1,730E-01 1,463E-01 1,310€-01 1,201E-01 8,876E-02 6,653E-02

350 1,128e-01  1,192E-01  1,078E-01  1,003E-01  8,354E-02  7,325E-02  6,758E-02  5,019E-02
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D(uSv/Gy), E= 4 MeV, y=0 cm
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente
debida a fotones y electrones para la energia de 4 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 3,036E-03 3,461E-03 1,514E-06 5,635E-05 7,075E-05 4,897E-06 1,468E-03 1,925E-06
-300 4,330E-03 3,912E+01 2,566E+01 2,081E+01 1,932E+01 1,206E+01 6,179E+00 0,000E+00
-250 0,000E+00 3,308E+00 2,570E+00 2,173E+00 1,769E+00 1,015E+00 4,868E-01  0,000E+00
-200 5,460E-03 6,443E+00 4,646E+00 3,739E+00 2,786E+00 1,494E+00  6,055E-01  0,000E+00
-150 7,620E-03  1,338E+01 9,779E+00 7,198E+00 5,003E+00 1,728E+00  5,038E-01 2,778E-03
-100 3,761E-02  2,539E+01  3,069E+01 1,810E+01 8,364E+00 1,222E+00 2,471E-01  0,000E+00
-50 3,371E-02  2,409E+01 8,324E+01 9,814E+01 8,107E+00 1,473E-01 7,526E-02  0,000E+00

0 1,608E-02 2,318E+04 1,180E+01 3978E+06 1,447e+06 4,578E+02 1,574E+02 0,000E+00

50 3,441E-02 2,607E+01 8,306E+01 9,846E+01 7,902E+00  1,505E-01 8,280E-02  0,000E+00
100 3,201E-02  2,548E+01 3,075E+01 1,781E+01 8,633E+00 1,124E+00 2,407E-01  0,000E+00
150 1,735E-02  1,355E+01 9,445E+00 6,949E+00 4,860E+00 1,537E+00 4,740E-01  0,000E+00
200 3,808E-03 6,418E+00 4,636E+00 3,520E+00 2,854E+00 1,543E+00 5,598E-01  0,000E+00
250 2,734E-03 3,501E+00 2,731E+00 2,215E+00 1,647E+00 1,080E+00 6,021E-01  0,000E+00
300 5,331E-05 4,063E+01  3,405E+01 2,417E+01 1678E+01 1,219E+01 5,452E+00 0,000E+00
350 1,868E-06 3,042E-06  2,433E-03 1,514E-06 6,264E-03  0,000E+00  4,751E-03 5,482E-05
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= K(uSv/Gy), E= 4 MeV, y=0 cm
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 4 MeV.

kerma (uSv/Gy)

x{cm)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325
-350 4,214E-02 1,619E-01  1,555€E-01  1,330E-01 1,171E-01  9,339E-02  7,276E-02  2,720E-02
-300 1677e-02  2,852E-01  2,564E-01  2,150E-01  1,901E-01 149101 1,101E-01  4,636E-03
-250 3,132E-02  4,300E-01  3,699E-01  3,040E-01  2,633E-01  1,906E-01 1,357E-01  5,355E-03
-200 7,268E-02  6,806E-01  5,890E-01 4,677E-01  3,686E-01  2,322E-01  1548E-01  6,325E-03
-150 1914E-01 1273E+00 1,082E+00 8,179E-01  5,621E-01  2,724E-01  1,626E-01  6,234E-03

100 5,192E-01  2,754E+00 2,568E+00 1,844E+00 8,896E-01  2,955E-01  8,172E-02  3,428E-03
-50 4,603E-01 6,644E+00 1,008E+01 8,130E+00 8,950E-01  7,806E-02  4,863E-02  2,957E-03
0 1,425E-01 4581E+01 1,342E+02 6,534E+02 2,613E+02 1,166E-01  1,581E-02  2,533E-03
50 4,668E-01 6,644E+00 1,016E+01 8,062E+00 8,929E-01  9,997E-02  5,084E-02  2,930E-03
100 5,215E-01  2,776E+00  2,577E+00 1,839E+00 8,934E-01  2,974E-01  8,691E-02  4,871E-03
150 1970E-01 1,279E+00 1,070E+00  8,214E-01  5,644E-01  2,721E-01 1,661E-01  6,073E-03
200 8,063E-02 6,865E-01 5,799E-01 4,717E-01  3,660E-01  2,333E-01  1,564E-01  6,233E-03
250 3,484E-02  4,222E-01  3,723e-01  3,115E-01  2,535E-01  1,893E-01 1,351E-01  6,084E-03
300 1,349E-02  2,768E-01  2,573E-01  2,196E-01 1,877E-01 1,503E-01 1,110E-01  4,763E-03
350 3,874E-02  1,540E-01 1,533E-01  1,353E-01  1,145E-01 9,798E-02  7,062E-02  2,689E-02
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D(uSV/Gy), E= 4 MeV, x=0 cm
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Plano YZ dosis(X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente
debida a fotones y electrones para la energia de 4 MeV.

dosis (uSv/Gy)

ylcm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325
-350 8974E-03  7,682E-05  8910E-03  3,898E-03  2,862E-03  3,849E-06 0,000E+00  1,514E-06
-300 0,000E+00 4,180E+01  2,753E+01 2,412E+01 1,869E+01 1,400E+01 6,639E+00  0,000E+00
-250 9,726E-03  3,633E+00  2,694E+00  2,190E+00 1,680E+00 1,180E+00 6,158E-01  0,000E+00
-200 8,590E-03  6,665E+00 4,715E+00  3,444E+00 2,721E+00 1,589E+00 6,768E-01  1,868E-06
-150 4910E-06  1,350E+01 9,516E+00 7,186E+00 5,616E+00 2,010e+00 6,444E-01  0,000E+00
-100 2,277e-02  2,517E+01  2,999E+01  1,785E+01 1,054E+01 1,786E+00 5,270E-01  0,000E+00
-50 9,521E-02 1,010E+01 8,278E+01 9,745E+01 8,381E+00 8,172E-01  2,037E-01  0,000E+00

0 1,608E-02  2,31BE+04  1,180E+01 3,978E+06 1,447E+06 4,578E+02 1,574E+02  0,000E+00
50 9,727e-03  1,401E+03  8,713E+01 9,814E+01 8,765E+00 8,896E-01  1,993E-01  0,000E+00
100 1,052E-03  1,048E+00  7,104E-01  9,580E-01  3,070E+00 1,627E+00 4,570E-01  6,815E-03
150 1,155E-03  1,598E-01  1,786E-01  1945E-01  3,531E-01 1,196E+00 5,302E-01  8,207E-03
200 0,000E+00  3,989E-02  3,726E-02  3,290E-02  1481E-01  5,513E-01 3,987E-01  0,000E+00
250 0,000E+00 6,118E-02  4,511E-02  5,341E-02 1296E-01  2,578E-01  2,334E-01  0,000E+00
300 0,000E+00  6,190E-01  5,826E-01  7,309E-01 1,038E+00 2,475E+00 3,098E+00 0,000E+00
350 0,000E+00  0,000E+00 0,000E+00 0,000E+00 5,331E-05 0,000E+00 7,075E-05  4,854E-03
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K(uSv/Gy), E= 4 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 4 MeV.

dosis (uSv/Gy)
ylecm)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 4,428E-02 1,701E-01 1,619€E-01 1,432E-01 1,361E-01 1,183E-01 9,314E-02 3,239E-02
-300 1,623E-02 2,950E-01 2,666E-01 2,350E-01 2,126E-01 1,824€-01 1,458E-01 6,232E-03
-250 3,158E-02 4,425E-01 3,907€-01 3,340E-01 2,906E-01 2,402E-01 1,871E-01 8,064E-03
-200 7,214E-02 6,931E-01 6,165E-01 5,043E-01 4,248E-01 3,066E-01 2,204E-01 1,208E-02
-150 1,993E-01 1,263E+00 1,116E+00  8,654E-01 6,661E-01 3,967E-01 2,488E-01 1,749E-02
-100 5,400E-01 2,760E+00 2,583E+00 1923E+00 1,167E+00 4,921E-01 2,730E-01 1,902E-02

-50 1,196E+00 6,639E+00 1,014E+01 8,218E+00 2,192E+00 5,263E-01 1,631E-01 7,805E-03

0 1,425E-01 4581E+01 1342E+02 6,534E+02  2,613E+02 1,166E-01 1,581E-02 2,533E-03

50 1,622E-01 6,421E+00 1,026E+01 8,306E+00 2,928E+00 1,193E+00 3,474E-01 2,371E-02

100 3,469E-02 5,805E-03 1,185E-02 1,389E-02 6,844E-01 6,986E-01 4,486E-01 5,171E-02

150 5,882E-03 3,057E-03 4,079E-03  4,533E-03 1,643E-01 3,835E-01 3,348E-01 3,346E-02

200 2,982E-03 1,426E-02 2,099E-02 2,356E-02 9,294E-02 1,975E-01 2,310E-01 1,737E-02

250 1,679E-03 1,480E-02 2,285E-02 2,550E-02 6,540E-02 1,114€-01 1,421E-01 1,137€-02

300 9,810E-04 1,035E-02 1,658E-02 2,001E-02 4,363E-02 6,802E-02 9,410E-02 5,298E-03

350 2,929E-03 6,693E-03 9,856E-03 1,325E-02 2,645E-02 4,040E-02 5,222E-02 1,540E-02
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D(uSv/Gy), E= 6 MeV, 2=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 6 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 6 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 1,627E-03 1,010€-03 5,101E-03 3,058E-03 7,366E-03 1,358E-02 2,420E-02 8,023E-03
-300 8,213E-03 5,108e+01  7,827E+01  1,089E+02  1,279E+02 1,608E+02  1,792E+02  1,934E+02
-250 7,367E-03 7,139e+01  3,955E+00 4,874E+00 5,842E+00 7,164E+00 7,765E+00  8,094E+00
-200 1,586E-02  1,036E+02  4,744E+00 6,291E+00 8,026E+00 9,928E+00 1,172E+01  1,219E+01
-150 1,442E-02 1,310E402  5,772E+00 8,094E+00 1,093E+01 1,521E+01 1,921E+01 2,115E+01
-100 1,721E-02 1,600E+02  7,081E+00 1,017E+01 1,506E+01  2,308E+01  3,454E+01 4,197E+01

-50 1,478E-02  1,851E+02  7,982E+00 1,189E+01  1,948E+01  3,493E+01 5,940E+01  7,169E+01

0 2,430E-02 1,925e+02 8,000E+00 1,238E+01  2,150E+01 4,302E+01  7,716E+01 1,169E+08

50 2,145E-02 1,839e+02  7,963E+00 1,204E+01 1,972E+01 3,537E+01 5,910E+01 7,062E+01

100 1,124€-02 1,624E+02  7,015E+00 1,017E+01 1,538E+01  2,312E+01  3,504E+01  4,146E+01

150 1,209E-02  1,319E+02  5,848E+00 8,156E+00 1,081E+01  1,503E+01 1,960E+01  2,140E+01

200 1,846E-02 1,037E+02  4,641E+00 6,098E+00 7,864E+00 9,700E+00 1,166E+01  1,269E+01

250 1,453E-02 7,903E+01  3,978E+00 4,733E+00 5,883E+00 6,711E+00 7,570E+00 8,027E+00

300 3,357E-05  5,454E+01 7,661E+01 1,016E+02 1,297E+02 1,607E+02 1,816E+02  1,898E+02

350 9,783E-03 1,259€E-02 3,199€-03 4,853E-03 1,141E-02 5,312E-03 1,740E-02 1,781E-02

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 8,023E-03 2,054E-02 1,623E-02 2,203E-02 1,154E-02 8,357E-03 6,660E-03 1,576E-03
-300 1,934E+02 1,737E+02 1,586E+02  1,302E+02 1,008E+02  7,597E+01  4,933E+01 3,659E-03
-250 8,094E+00 7,821E+00 6,881E+00 5,652E+00 4,528E+00 3,477E+00 6,689E+01  8,961E-03
-200 1,219e+01  1,179E+01  9,882E+00 7,741E+00 5,813E+00 3,850E+00 7,751E+01 5,086E-03
-150 2,115E+01  1,946E+01 1,463E+01 1,064E+01 6,273E+00 3,474E+00 4,863E+01 1,777€-03
-100 4,197E+01  3,467E+01  2,265E+01 1,179E+01  3,352E+00 1,380E+00  1,659E+01 1,175E-03

-50 7,169E+01  6,181E+01  9,024E+00  7,902E-01  4,118E-01  3,258E-01  5,495E+00  1,531E-03

0 1,169E+08 8,146E+01 9,419E+00  2,591E+00 1,574E-01 1,888E-01 3,112E+00  0,000E+00

50 7,062E+01  6,178E+01  9,725E+00 1,301E+00  4,546E-01 3,592E-01 2,860E+00 1,301E-03

100 4,146E+01  3,454E+01  2,310E+01 1,191E+01  3,388E+00 1,355E+00 1,748E+01  1,212E-03

150 2,140E+01  1,924E+01 1,484E+01 1,070E+01  6,774E+00  3,443E+00 5,001E+01 5,674E-03

200 1,269E+01  1,152E+01 1,027E+01  7,646E+00  5,735E+00 4,035E+00 7,478E+01 3,901E-03

250 8,027E+00  7,690E+00 6,832E+00 5,628E+00 4,666E+00 3,620E+00 7,020E+01 8,287E-03

300 1,898E+02  1,865E+02  1,622E+02  1,317E+02  9,592E+01  7,479E+01  5,390E+01  1,125E-02

350 1,781E-02 2,344E-02  1,894E-02 1662E-02  8,633E-03  6,695E-04  6,200E-03  8,341E-03
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 6 MeV.

K(1Sv/Gy), E= 6 MeV, =160 cm
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 6 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 9,449E-02 1,096E-01 1,281E-01 1,516E-01 1,690E-01 1,819E-01 1,941E-01 2,010E-01
-300 1,122E-01 1,498E-01 1,942E-01 2,176E-01 2,481E-01 2,830E-01 3,070E-01 3,222E-01
-250 1,373E-01 1,971E-01 2,422E-01 2,861E-01 3,362E-01 3,797E-01 4,181E-01 4,385E-01
-200 1,606E-01 2,300E-01 2,885E-01 3,491E-01 4,270E-01 5,145E-01 5,901E-01 6,295E-01
-150 1,820E-01 2,661E-01 3,472E-01 4,374E-01 5,573E-01 7,302E-01 9,141E-01 1,014E+00
-100 1,970E-01 3,059E-01 4,049E-01 5,425E-01 7,427E-01 1,069E+00 1,547E+00 1,911E+00
-50 2,129E-01 3,274E-01 4,477E-01 6,306E-01 9,769E-01 1,645E+00 2,863E+00  3,977E+00

0 2,189E-01 3,411E-01 4,681E-01 6,789E-01 1,084E+00 2,068E+00 5,069E+00  9,064E+02
50 2,113E-01 3,283E-01 4,495E-01 6,294E-01 9,785E-01 1,648E+00 2,875E+00  3,976E+00
100 1,996E-01 2,956E-01 4,037E-01 5,418E-01 7,578E-01 1,073E+00 1,547E+00  1,920E+00
150 1,795E-01 2,686E-01 3,468E-01 4,444E-01 5,613E-01 7,314E-01 9,179E-01 1,000E+00
200 1,578E-01 2,336E-01 2,901E-01 3,478E-01 4,259E-01 5,160E-01 5,968E-01 6,308E-01
250 1,368E-01 1,936E-01 2,351E-01 2,842E-01 3,355E-01 3,811E-01 4,168E-01 4,379E-01
300 1,103E-01 1,510E-01 1,917€-01 2,227E-01 2,540E-01 2,906E-01 3,071E-01 3,189E-01
350 9,505E-02 1,091E-01 1,314E-01 1,501E-01 1,718E-01 1,885E-01 1,955E-01 1,984E-01

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 2,010E-01 1,943E-01 1,821E-01 1,625E-01 1,430E-01 1,293E-01 1,052E-01 9,053E-02
-300 3,222E-01 3,013E-01 2,771E-01 2,481E-01 2,137E-01 1,820E-01 1,435E-01 1,079€E-01
-250 4,385E-01 4,098E-01 3,671E-01 3,125€E-01 2,680E-01 2,260E-01 1,799E-01 1,190E-01
-200 6,295E-01 5,820E-01 4,963E-01 4,101E-01 3,255E-01 2,645E-01 2,048E-01 1,053E-01
-150 1,014E+00  9,019E-01 7,009E-01 5,317E-01 4,047E-01 2,623E-01 7,932E-02 2,942E-02
-100 1,911E+00 1,545E+00 1,043E+00  6,888E-01 1,606E-01 5,838E-02 3,933E-02 2,363E-02
-50 3,977E+00  2,925E+00 5,735E-01 7,031E-02 5,786E-02 4,935E-02 3,714E-02 2,292E-02

0 9,064E+02  5,277E+00 3,518E-02 1,826E-02 4,163E-02 4,425E-02 3,492E-02 2,349E-02

50 3,976E+00  2,907E+00 5,761E-01 6,943E-02 5,916E-02 4,993E-02 3,688E-02 2,319E-02
100 1,920E+00 1,547E+00 1,037E+00  6,859E-01 1,636E-01 5,833E-02 3,876E-02 2,470E-02
150 1,000E+00  9,056E-01 7,091E-01 5,332E-01 3,972E-01 2,646E-01 8,124E-02 2,953E-02
200 6,308E-01 5,807E-01 5,021E-01 4,102E-01 3,236E-01 2,625E-01 2,051E-01 1,031E-01
250 4,379E-01 4,120E-01 3,681E-01 3,161E-01 2,652E-01 2,234E-01 1,846E-01 1,195E-01
300 3,189E-01 3,029E-01 2,764E-01 2,433E-01 2,090E-01 1,775E-01 1,443E-01 1,042E-01

350 1,984E-01  1,922E-01  1,829E-01 1,624E-01  1,470E-01 1,269E-01  1,032E-01  8,846E-02
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente debida a

fotones y electrones para la energia de 6 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 4900E-03  2,3026-02  2,438t-02  1,745E-02  1,598E-02  9,841E-03  2,582E-03  1,332E-03
-300 8,257E-03  2,047E+02  2,226E+02  2,144E+02 1,788E+02 1,179E+02 7,219E+01  8,829E-04
-250 9,564E-03  8,529E+00 8,914E+00 8,812E+00 7,487E+00 5,087E+00 3,168E+00  0,000E+00
-200 2,746E-02  1,224E+01  1,423E+01 1,429E+01 1,132E+01 6,468E+00 3,442E+00  0,000E+00
-150 7,042E-02  1,815E+01  2,543E+01 2,646E+01 1,787E+01 7,875E+00 3,027E+00  1,736E-05
100 2,188E-01 2,447E+01  5,241E+01 6,365E+01  2,852E+01 6,729E+00 1,113E+00  1,834E-03

-50 2,300E-01 7,3286+01 8,537E+01  2,680E+02 4,095E+01 5,400E-01  3,615E-01  1,395E-06

0 8,566E-02  8,102E+04 4,373E+01 4,991E+06 3,847E+05 1,821E+02 5,994E+01  0,000E+00

50 2,153E-01  7,098E+01 8,516E+01 2,683E+02 3,990E+01  5,073E-01 3,165E-01  0,000E+00

100 2,190E-01  2,499E+01 5,153E+01 6,276E+01 2,876E+01 6,730E+00 1,126E+00 5,721E-07

150 6,089E-02 1,795e+01  2,517e+01 2,671E+01 1,811E+01 7,872E+00 2,944E+00 0,000E+00
200 3,392E-02 1,2036+01  1,422E+01 1,441E+01 1,119E+01 6,577E+00 3,442E+00 1,632E-05
250 1,540E-02  8,284E+00 9,052E+00 8,763E+00 7,338E+00 5,110e+00 3,288E+00 0,000E+00
300 6,154E-03  2,148E+02 2,283E+02 2,186E+02 1,769E+02 1,152E+02 7,109E+01 4,637E-07

350 1,365E-02 2,383E-02 1,811E-02 2,264E-02 1,225€-02 1,064E-02 7,856E-04 1,345€-03
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= K(uSv/Gy), E= 6 MeV, y=0 cm
E 350_ \ AW VA AN A
% 300 §\\VJ\/ LQE&// L‘W
250; \j r A -ﬁx ™
e L N TNk
ok /| N0 N
ool ) [ X2 L
b/ A A
I Py N
-400 -300 -200 -100 0 100 200 300 Y rﬁ())o

Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 6 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x{cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 7,630E-02 2,853E-01 2,617E-01 2,258E-01 1,910€-01 1,581E-01 1,182E-01 4,849E-02
-300 3,694E-02 4,933E-01 4,308E-01 3,638E-01 3,027e-01 2,442E-01 1,850E-01 8,296E-03
-250 7,669E-02 7,555E-01 6,255E-01 5,129E-01 4,133E-01 3,117€-01 2,257E-01 1,010E-02
-200 1,818E-01 1,237e+00 1,008E+00  7,719E-01 5,793E-01 3,857E-01 2,564E-01 1,287€-02
-150 4,926E-01 2,322E+00 1,896E+00 1,339E+00 8,825E-01  4,530E-01  2,714E-01  1,109E-02
-100 1,390E+00 5,410E+00 4,671E+00 3,006E+00 1,412E+00 4,783E-01 1,395E-01 6,648E-03

-50 1,364E+00 1,565E+01 2,035E+01 1,330E+01 1,404E+00  1,184E-01 7,840E-02 4,890€E-03

0 4,351E-01 9,934E+01  3,149E+02 1,042E+03 1,458E+02  9,940E-02 1,918E-02 4,708E-03

50 1,373E+00 1,563E+01 2,029E+01 1,329E+01 1,398E+00 1,372E-01 8,127€-02 4,866E-03

100 1,391E+00 5,375E+00 4,671E+00 3,000E+00 1,411E+00 4,856E-01 1,436E-01 7,444E-03

150 4901E-01  2,325E+00 1,887E+00 1,336E+00 8,843E-01 4,474E-01 2,764E-01 1,144€-02
200 1,777€-01 1,223e+00 1,004E+00 7,707E-01 5,793E-01 3,811E-01 2,528E-01 1,325€-02
250 7,671E-02 7,507E-01 6,293E-01 5,099E-01 4,052E-01 3,110€-01 2,263E-01 9,359€-03
300 3,569E-02 4,908E-01 4,334E-01 3,640E-01 3,015€-01 2,428E-01 1,842E-01 8,212€-03
350 7,456E-02 2,847E-01 2,629E-01 2,266E-01 1,945E-01 1,573E-01 1,195E-01 4,832E-02
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente
debida a fotones y electrones para la energia de 6 MeV.

dosis (uSv/Gy)
y(cm)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 1,263E-02 1,911E-02 1,152E-02 2,018E-02 1,838E-02 2,177€-02 8,072E-03 2,837E-03
-300 5,436E-03 2,069E+02 2,221E+02 2,101E+02 1,842E+02 1,253E+02 7,805E+01 1,290E-03
-250 8,190E-03  8,449E+00 5,222E+00 8,951E+00 7,480E+00 5,294E+00 3,448E+00 5,463E-04
-200 1,992E-02 1,188E+01 1436E+01 1,435E+01 1,137e+01 7,042E+00 3,683E+00 5,101E-04
-150 6,352E-02 1801E+01 2479E+01 2,658E+01 1,863E+01 8493E+00 3941E+00 3,325E-03
-100 1,885E-01 2460E+01 5,134E+01 6,313E+01 3,067E+01 8,746E+00 2,939E+00  2,000E-03
-50 6,308E-01 9,063E+00 8,452E+01 2,656E+02 3,254E+01 4,860E+00 1,175E+00 5,721E-07

0 8,566E-02 8,102E+04 4373E+01 4,991E+06 3,847E+05 1,821E+02 5,994E+01 0,000E+00

50 1,146E-01 5,190E+03 9,043E+01 2,651E+02 3,553E+01 5,153E+00 1,366E+00  2,694E-03

100 2,962E-02 4,576E+00 6,351E+00 4,828E+00 6,554E+00 8,705E+00 3,003E+00  3,104E-03

150 2,123e-03 2,358E-01 4,446E-01 3,862E-01 7,156E-01  5,015E+00 3,333E+00  6,440E-04

200 1,401E-03 6,086E-02 6,604E-02 7,384E-02 3,238E-01  1,605E+00 2,272E+00  2,910E-03

250 0,000E+00  1,227E-01  1,315E-01  1,227€-01  2,598E-01  7,094E-01 1,312E+00 1,752E-03
300 0,000E+00  9,548E-01 1,726E+00 1,764E+00 3,041E+00 8,366E+00 1,655E+01  6,600E-04

350 5,020E-04 4450E-05 1,689E-05 2,166E-05 1,259E-03  2,171E-03  1,814E-03  1,341E-03
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K(uSv/Gy), E= 6 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 6 MeV.

dosis (uSv/Gy)
ylecm)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 8,004E-02 2,910E-01 2,745E-01 2,364E-01 2,104E-01 1,744E-01 1,415E-01 5,565E-02
-300 3,656E-02 4,922E-01 4,445E-01 3,783E-01 3,289E-01 2,728E-01 2,204E-01 1,011E-02
-250 7,871E-02 7,622E-01 6,479E-01 5,349E-01 4,428E-01 3,604E-01 2,776E-01 1,396E-02
-200 1,822E-01 1,237e+00 1,027E+00 8,078E-01 6,221E-01 4,585E-01 3,245E-01 1,902E-02
-150 4,879E-01 2,329E+00 1912E+00 1,394E+00 9,731E-01 5,805E-01 3,706E-01 2,415E-02
-100 1,412E+00 5,358E+00 4,690E+00 3,088E+00 1,683E+00 7,019E-01 3,938E-01 2,654E-02

-50 3,821E+00 1556E+01 2,032E+01 1,333E+01  2,895E+00  7,044E-01 2,539E-01 1,235E-02

0 4,351E-01 9,934E+01 3,149E+02 1,042E+03 1,458E+02  9,940E-02 1,918E-02 4,708E-03

50 6,341E-01 1516E+01 2,057E+01 1,352E+01 3,257E+00 1,092E+00  3,883E-01 2,738E-02

100 1,310€-01 1,862E-02 3,725E-02 3,466E-02 7,506E-01 7,500E-01 4,758E-01 5,030E-02

150 1,352E-02 5,033E-03 6,396E-03 7,049E-03 1,443E-01 4,419E-01 3,793E-01 3,707E-02
200 5,768E-03 2,171E-02 3,229E-02 3,592E-02 8,859E-02 2,266E-01 2,679E-01 2,122E-02

250 3,004E-03 2,311E-02 3,405E-02 3,897E-02 6,492E-02 1,202E-01 1,591E-01 1,306E-02
300 2,145E-03 1,599E-02 2,586E-02 3,000E-02 4,531E-02 6,670E-02 1,077E-01 6,316E-03

350 5,279E-03 9,488E-03 1,631E-02 1,913E-02 2,660E-02 4,251E-02 6,361E-02 2,136E-02
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D(1Sv/Gy), E= 9 MeV, z=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 9 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 9 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 4,623E-02 4,096E-02 1,340E-01 1,685E-01 2,339E-01 2,760E-01 2,720E-01 3,453E-01
-300 4,493E-02 1,210E+02  1,514E+02  2,039E+02  2,462E+02  3,347E+02  3,603E+02  3,564E+02
-250 7,155E-02 1,704E+02 6,118E+00 6,788E+00  7,432E+00 8,862E+00 1,014E+01 1,053E+01
-200 1,1936E-01  2,062E+02 6,599E+00 8,131E+00 1,049E+01 1,308E+01 1,526E+01 1,561E+01
-150 1,854E-01 2,755E+02  8,239E+00 1,047E+01 1,387E+01 1,912E+01 2,368E+01  2,465E+01
-100 2,259E-01 3,305E+02  8,641E+00 1,333E+01 1,837E+01  2,766E+01  3,906E+01 4,717E+01

-50 2,904E-01 3,433E+02 9,994E+00 1,511E+01 2,415E+01 3,985E+01 6,573E+01  7,856E+01

0 2,898E-01 3,445E+02  1,054E+01 1,523E+01  2,560E+01 4,866E+01  8,304E+01  9,196E+07

50 2,939E-01 3,496E+02 9,963E+00 1,493E+01  2,343E+01 4,011E+01 6,531E+01  7,815E+01

100 2,361E-01  3,193E+02 9,480E+00 1,243E+01 1,871E+01  2,786E+01  3,993E+01  4,746E+01

150 1,706E-01 2,623E+02 7,607E+00 1,022E+01 1,352E+01 1,764E+01  2,452E+01  2,604E+01

200 1,362E-01 1,939E+02 6,473E+00 8,380E+00 1,071E+01 1,258E+01 1,471E+01  1,543E+01

250 6,069E-02 1,623E+02 5,869E+00 6,450E+00 7,754E+00 8,722E+00 1,021E+01  1,051E+01

300 3,738E-02 1,079E+02  1,650E+02  2,089E+02 2,570E+02  3,190E+02 3,643E+02  3,521E+02

350 1,590E-02 5,223E-02 8,401E-02 8,795E-02 1,851E-01 2,979E-01 2,217E-01 2,614E-01

dosis (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 3,453E-01 2,833E-01 2,387E-01 2,095E-01 1,210E-01 9,671E-02 6,849E-02 1,150E-02
-300 3,564E+02 3,577E+02  2,871E+02  2,728E+02  2,153E+02 1,573E+02 1,008E+02  4,333E-02
-250 1,053E401 9,676E+00 8,617E+00 8,333E+00 6,262E+00 4,572E+00 1,429E+02 7,002E-02
-200 1,561E+01 1,484E+01 1,366E+01 1,002E+01  8,140E+00 5,403E+00  1,640E+02 6,470E-02
-150 2,465E+01  2,332E+01 1,882E+01 1,386E+01 8,618E+00 4,738E+00 9,220E+01  2,977E-02
-100 4,717E+01  4,014E+01  2,730E+01 1,496E+01  4,398E+00 1,443E+00  2,385E+01 3,020E-02

-50 7,856E+01  6,807E+01  1,064E+01 7,476E-01 4,224E-01 3,812E-01 5,315E+00 8,257E-03

0 9,196E+07 8,642E+01  9,799E+00  3,658E+00 2,249E-01 2,167E-01 2,124E+00 1,369E-02

50 7,815E+01  6,595E+01  1,121E+01 1,417E+00 5,703E-01 4,118E-01  4,787E+00  4,596E-03

100 4,746E+01  3,929E+01  2,695E+01 1,425E+01  4,180E+00 1,559E+00  2,418E+01 1,336E-02

150 2,604E+01  2,410E+01  1,825E+01 1,376E+01  9,208E+00 4,769E+00  7,858E+01 2,089E-02

200 1,543E4+01 1,487E+01  1,282E+01 1,004E+01 8,582E+00 5,881E+00  1,545E+02 6,791E-02

250 1,051E+01 1,008E+01 8,734E+00 7,581E+00 6,226E+00 5,239E+00  1,488E+02 6,696E-02

300 3,521E+02 3,612E+02  3,044E+02  2,594E+02  2,068E+02 1,690E+02 1,057E+02 5,395E-02

350 2,614E-01  2,718E-01  2,333E-01  1,685E-01  1,401E-01  9,342E-02  6,969E-02  2,786E-02
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K(uSv/Gy), E= 9 MeV, z=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 9 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 9 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 1,164E-01 1,418E-01 1,647E-01 1,988E-01 2,261E-01 2,374E-01 2,469E-01 2,636E-01
-300 1,412E-01 1,997E-01 2,468E-01 2,858E-01 3,301E-01 3,595E-01 3,925E-01 4,111E-01
-250 1,725E-01 2,480E-01 2,989E-01 3,532E-01 4,199E-01 4,846E-01 5,419E-01 5,515E-01
-200 2,023e-01 2,869E-01 3,662E-01 4,371E-01 5,435E-01 6,579E-01 7,503E-01 7,992E-01
-150 2,303E-01 3,401E-01 4,350E-01 5,471E-01 7,140E-01 9,155E-01 1,133E+00 1,268E+00
-100 2,589E-01 3,779E-01 5,086E-01 6,809E-01 9,500E-01 1,333E400 1,918E+00 2,341E+00

-50 2,699E-01 4,136E-01 5,648E-01 7,785E-01 1,216E+00 2,001E+00 3,484E+00 4,868E+00

0 2,787E-01 4,251E-01 5,915E-01 8,494E-01 1,356E+00 2,531E+00 5,941E+00 8,447E+02

50 2,699E-01 4,245E-01 5,643E-01 8,042E-01 1,202E+00 1,983E+00 3,512E+00 4,826E+00

100 2,515e-01 3,887E-01 5,101E-01 6,783E-01 9,418E-01 1,339E+00 1,943E+00 2,345E+00

150 2,334E-01 3,360E-01 4,359E-01 5,545E-01 7,009E-01 9,085E-01 1,122E+00 1,259E+00

200 1,995E-01 2,935E-01 3,631E-01 4,427E-01 5,330E-01 6,554E-01 7,503E-01 7,911E-01

250 1,720E-01 2,496E-01 3,057E-01 3,620E-01 4,215E-01 4,813E-01 5,460E-01  5,545E-01

300 1,519e-01 1,864E-01 2,410E-01 2,935E-01 3,188E-01 3,667E-01 4,068E-01 3,958E-01

350 1,184E-01 1,410E-01 1,703E-01 1,962E-01 2,182E-01 2,453E-01 2,614E-01 2,647E-01

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 2,636E-01 2,473E-01 2,355E-01 2,207E-01 1,929E-01 1,634E-01 1,321E-01 1,155E-01
-300 4,111E-01 3,877E-01 3,578E-01 3,076E-01 2,663E-01 2,256E-01 1,841E-01 1,273E-01
-250 5,515E-01 5,330E-01 4,710E-01 4,104E-01 3,344E-01 2,782E-01 2,367E-01 1,520E-01
-200 7,992E-01 7,543E-01 6,266E-01 5,074E-01 4,075E-01 3,311E-01 2,530E-01 1,297E-01
-150 1,268E+00 1,126E+00 8,634E-01 6,659E-01 4,974E-01 3,253E-01 1,058E-01 4,128E-02
-100 2,341E+00 1,902E+00 1,289E+00 8,425E-01 2,093E-01 7,841E-02 5,146E-02  3,044E-02

-50 4,868E+00 3,517E+00 7,015E-01 9,130E-02 7,566E-02 6,360E-02 4,471E-02 2,732E-02

0 8,447E+02 6,124E+00 4,319E-02 2,355E-02 5,313E-02 5,794E-02 4,140E-02 2,911E-02

50 4,826E+00 3,547E+00 7,021E-01 9,072E-02 7,487E-02 6,224E-02 4,599E-02 3,016E-02

100 2,345E+00 1,919E+00 1,282E+00 8,268E-01 2,026E-01 7,399E-02 5,028E-02  3,375E-02

150 1,259e+00 1,111E+00 8,803E-01 6,593E-01 5,032E-01 3,274E-01 1,067E-01 4,268E-02

200 7,911E-01 7,389E-01 6,178E-01 4,935E-01 4,024E-01 3,333E-01 2,599E-01 1,317E-01
250 5,545E-01 5,259E-01 4,736E-01 3,956E-01 3,332E-01 2,837E-01 2,295E-01 1,467E-01

300 3,958E-01 3,828E-01 3,536E-01 3,108E-01 2,661E-01 2,340E-01 1,918E-01 1,352E-01

350 2,647E-01  2,450E-01 2,366E-01 2,146E-01 1963E-01 1,632E-01 1,328E-01 1,201E-01
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente debida a

fotones y electrones para la energia de 9 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x{cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 1,3236-01  3,845E-01 4,369E-01 3,621E-01  2,329E-01 1,9726-01 8,156E-02  3,254E-02
-300 2,449E-02 5,486E+02 5,350E+02 4,636E+02 3,248E+02 1,961E+02 1,210E+02  2,318E-03
-250 2,236E-02 1,374E+01 1,452E+01  1,255E+01 9,634E+00 5,944E+00 3,739E+00 0,000E+00
-200 3,958E-02 1,965E+01 2,242E+01 1949E+01 1,386E+01 7,896E+00 4,163E+00 0,000E+00
-150 1,5526-01  2,855E+01 3,929E+01 3,621E+01 2,052E+01 9,345E+00 3,354E+00  0,000E+00
-100 3,897e-01 3,590E+01 8,378E+01 8,517E+01 3,245E+01 7,626E+00 1,239E+00 0,000E+00
-50 6,261E-01  1,603E+02 1,303E+02 3,468E+02 4,829E+01 6,519E-01 3,518E-01  0,000E+00

0 2,295€-01 1,771E+05 9,783E+01 5,712E+06 2,247E+05 1,160E+02 3,853E+01  0,000E+00

50 5,810E-01 1582E+02 1,297E+02 3,479E+02 4,633E+01 7,128E-01 3,938e-01  0,000E+00
100 3,960E-01 3,498E+01 8,226E+01 8,328t+01 3,310E+01  7,339E+00  1,380E+00 1,578E-06
150 1,064E-01 2,865E+01 4,019E+01 3,588E+01 2,107E+01 8,964E+00 3,264E+00  0,000E+00
200 4,613E-02 1,950E+01 2,214E+01 1,960E+01 1,370E+01 7,807E+00 4,015E+00 0,000E+00
250 9,754E-03  1,432E+01 1,424E+01 1,276E+01 9,387E+00 6,009E+00 3966E+00 5,557E-05
300 3,531E-02 5,516E+02 5,247E+02  4,622E+02 3,274E+02 1,920E+02 1,214E+02  4,091E-03
350 1,151E-01 3,599E-01 4,237E-01 3,319E-01 2,821E-01 1,716E-01 4,209E-02 2,611E-02
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K(uSv/Gy), E= 9 MeV, y=0 cm
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a fotones para la
energia de 9 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 9,958E-02  3,764E-01  3,524E-01  2,928E-01  2,5176-01  2,083E-01 1,601E-01  6,548E-02
-300 5,365E-02 6,628E-01 5,678E-01 4,551E-01 3,822€-01 3,111E-01 2,475E-01 1,067€-02
-250 1,2376-01 1,010E+00 8,250E-01  6,426E-01  5,128E-01  4,022E-01  2,980E-01  1,275E-02
-200 2,818E-01 1,672E+00 1,320E+00  9,745E-01 7,275E-01 5,050E-01 3,337e-01 1,764E-02
-150 7,611E-01  3,183E+00 2,489E+00 1,684E+00 1,117E+00 5,947E-01  3,620E-01  1,521E-02
-100 2,333e+00 7,669E+00 6,323E+00 3,775E+00 1,783E+00 6,383E-01  1,969E-01  9,900E-03
-50 2,504E+00 2,562E+01 2,944E+01 1,655E+01 1,793E+00 1,575E-01 1,077E-01  7,297E-03

0 8,076E-01 1,774E+02 5,783E+02 1,446E+03 1,185E+02 9,908E-02  2,286E-02  6,331E-03
50 2,494E+00 2,562E+01 2,936E+01 1,651E+01 1,810E+00 1,753E-01 1,104E-01 7,386E-03
100 2,306E+00 7,687E+00 6,318£+00 3,752E+00 1,773E+00 6,447E-01  2,077E-01  1,024E-02
150 7,640E-01 3,216E+00 2,473E+00 1,690E+00 1,102E+00 5,973E-01 3,689E-01 1,805E-02
200 2,809E-01 1,664E+00 1,303E+00 9,769E-01  7,283E-01  4,971E-01  3,381E-01  1,768E-02
250 1,212€-01 9,941E-01 8,080E-01 6,528E-01 5,101E-01 4,025E-01 3,003E-01 1,388E-02
300 5,293E-02  6,443E-01 5,638t-01 4,669E-01  3,837E-01  3,083E-01  2,463E-01  1,030E-02

350 1,054E-01  3,852E-01  3,472E-01  2,970E-01  2,584E-01  2,026E-01  1,519E-01  6,343E-02
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D(uSV/Gy), E= 9 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente debida a

fotones y electrones para la energia de 9 MeV.

dosis (uSv/Gy)
y(cm)/z(cm) -25 25 5 125 175 225 275 325

-350 1,374€-01 3,826E-01 4,610E-01 3,901E-01 1,890E-01 1,857E-01 4,892E-02 2,303E-02
-300 2,889E-02 5,048E+02 5,354E+02 4,351E+02 3,402eE+02 2,232E+02 1,295E+02  2,418E-03
-250 2,102E-02 1,375e+01 1,451E+01 1,231E+01 9,801E+00 6,607E+00 3,895E+00  3,701E-03
-200 2,782E-02 1968E+01 2,233E+01 1,981E+01 1,379E+01 8,130E+00 4,217E+00 7,374E-05
-150 1,251E-01  2,815E+01 3,954E+01 3,547E+01 2,212E+01 9,249E+00 4,427E+00 4,878E-03
-100 3,774E-01 3,511E+01 8,270E+01 8,395E+01 3,420eE+01 9S,901E+00 3,389E+00 4,012E-06

-50 1,555E+00 1,467eE+01 1,295E+02 3,465E+02 3,620E+01 5,279E+00 1,390E+00  4,184E-03

0 2,295E-01 1,771E+05 9,783E+01 5,712E+06 2,247e+05 1,160E+02 3,853E+01 0,000E+00

50 2,820E-01 1,111E+04 1,354E+02 3,378E+02 3,901E+01 5,723E+00 1,433E+00 4,516E-03

100 4,620e-02 7,318t+00 1,607E+01 1,094E+01 7,164E+00 9,591E+00 3,352E+00  2,461E-02

150 9,995E-03 2,800E-01 1,102E+00  6,853E-01 7,698E-01  5,874E+00 3,614E+00  3,406E-03

200 5,127€-03 1,206E-01 1,083E-01 1,365E-01 3,501E-01 1,615E+00 2,873E+00 0,000E+00

250 3,818E-03 1,286E-01 1,821E-01 2,162E-01 2,204E-01 6,672E-01 1,476E+00 0,000E+00

300 4,698E-03 1,810E+00 2,290E+00 1,675E+00 4,686E+00 7,762E+00 2,137E+01  0,000E+00

350 5,645E-03 3,521E-03 3,577E-03 6,929E-03 3,573E-03 1,091E-02 8,419E-03 3,253E-03
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K(uSv/Gy), E= 9 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a fotones para la
energia de 9 MeV.

dosis (uSv/Gy)
ylem)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 1,043E-01 3,870E-01 3,478E-01 3,010E-01 2,627E-01 2,166E-01 1,862E-01 7,305E-02
-300 5,853E-02 6,623E-01 5,740E-01 4,798E-01 4,126E-01 3,442E-01 2,785E-01 1,311E-02
-250 1,218E-01 9,943E-01 8,294E-01 6,659E-01 5,563E-01 4,575E-01 3,660E-01 1,857E-02
-200 2,804E-01 1665E+00 1,320E+00 1,015E+00  7,808E-01 5,832E-01 4,143E-01 2,394E-02
-150 7,6186-01 3,180E+00 2,501E+00 1,748E+00 1,213E+00  7,353E-01 4,760E-01 3,125E-02
-100 2,342E+00 7,651E+00 6,297E+00 3,832E+00 2,049E+00 8,947E-01 5,161E-01 3,592E-02
-50 7,322E+00 2,539E+01 2,933E+01 1,658t+01 3,457E+00 8,810E-01 3,420E-01 1,844E-02

0 8,076E-01 1,774E+02 5,783E+02 1,446E+03 1,185E+02  9,908E-02 2,286E-02 6,331E-03
50 1,342E+00 2,469E+01 2,973E+01 1,682E+01 3,715E+00 1,193E+00 4,508E-01 3,446E-02
100 2,432E-01 3,385E-02 6,577E-02 5,089E-02 8,085E-01 8,749E-01 5,596E-01 5,358E-02
150 2,102E-02 6,287E-03 9,216E-03 9,190E-03 1,369E-01 4,937E-01 4,436E-01 3,851E-02
200 8,131E-03 2,861E-02 4,248E-02 4,715E-02 9,147€-02 2,454E-01 3,087E-01 2,421E-02
250 4,063E-03 3,007€-02 4,420E-02 5,035E-02 7,189€-02 1,296E-01 1,787E-01 1,364E-02
300 3,281E-03 2,192€-02 3,415E-02 3,952E-02 5,152E-02 7,189E-02 1,195E-01 7,188E-03

350 6,986E-03  1,426E-02 2,082E-02 2,573E-02  3,186E-02  4,595E-02  6,596E-02  2,715E-02
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D(uSv/Gy), E= 12 MeV, z=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 12 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de dosis equivalente debida a fotones y electrones
para la energia de 12 MeV.

dosis (1Sv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 9,440E-02 1,924E-01 3,352E-01 4,136E-01 5,791E-01 7,980E-01 7,666E-01 9,121E-01
-300 2,208E-01 2,054E+02 2,910E+02 3,446E+02 4,297E+02 5,062E+02 5,614E+02 6,102E+02
-250 2,783E-01 2,788E+02 8,268E+00 9,875E+00 1,199E+01 1,354E+01 1,472E+01 1,528E+01
-200 4561E-01 3,553E+02 1,027E+01 1,240E+01 1,551E+01 1,881E+01 2,171E+01 2,251E+01
-150 5,783E-01 4,579E+02 1,199E+01 1,553E+01 2,019E+01 2,708E+01 3,353E+01 3,637E+01
-100 7,366E-01 5,344E+02 1,344E+01 1,891E+01 2,727E+01 4,009E+01 5,653E+01 6,599E+01

-50 8,150E-01 5,913E+02 1,527E+01 2,132E+01 3,348E+01 5,692E+01 9,236E+01 1,100E+02

0 9,496E-01 6,076E+02 1,561E+01 2,270E+01 3,725E+01 6,607E+01 1,153E+02 3,494E+07

50 8,455E-01 5,745E+02 1,518E+01 2,169E+01 3,379E+01 5,663E+01 9,224E+01 1,086E+02

100 7,234E-01 5,153E+02 1,324E+01 1,847E+01 2,727E+01 3,963E+01 5,599E+01 6,632E+01

150 5,520E-01 4,581E+02 1,171E+01 1,567E+01 2,062E+01 2,695E+01 3,332E+01 3,691E+01

200 4,105E-01 3,606E+02 1,006E+01 1,247E+01 1,526E+01 1,886E+01 2,178E+01 2,271E+01

250 2,717E-01 2,818E+02 8,453E+00 1,018E+01 1,190E+01 1,334E+01 1,485E+01 1,538E+01

300 1,431E-01 2,013E+02 2,815E+02 3,668E+02 4,368E+02 5,220E+02 5,940E+02 6,034E+02

350 1,342E-01 1,780E-01 2,627E-01 4,470E-01 5,822E-01 7,593E-01 8,213E-01 8,755E-01

dosis (1Sv/Gy)

x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350
-350 9,121E-01 8,671E-01 7,359E-01 5,617E-01 3,850E-01 2,872E-01 1,833E-01 7,761E-02
-300 6,102E+02 5,861E+02 5,261E+02 4,586E+02 3,632E+02 2,837E+02 1,939E+02 1,475E-01
-250 1,528E401 1,462E+01 1,338E+01 1,158E+01 9,745E+00 7,569E+00 2,692E+02 2,012E-01
-200 2,251E401 2,168E+01 1,840E+01 1,524E+01 1,161E+01 8,464E+00 2,776E+02 2,786E-01
-150 3,637E+01 3,371E+01 2,665E+01 1,987E+01 1,324E+01 7,094E+00 1,525E+02 1,259E-01
-100 6,509E+01 5,644E+01 3,970E+01 2,182E+01 5,953E+00 2,210E+00 3,252E+01 6,617E-02

-50 1,100E402 9,496E+01 1,456E+01 1,061E+00 6,930E-01 6,103E-01 7,822E+00 1,393E-02
0 3,494E407 1,217E+02 1,764E+01 4,970E+00 3,082E-01 3,208E-01 4,224E+00 1,645E-02
50 1,086E402 9,464E+01 1,579E+01 2,023E+00 6,366E-01 5965E-01 7,745E+00 1,854E-02
100 6,632E401 5,578E+01 3,996E+01 2,171E+01 5,894E+00 2,007E+00 3,062E+01  3,320E-02
150 3,691E+01 3,360E+01 2,623E+01 1,980E+01 1,370E+01 7,030E+00 1,631E+02 1,410E-01
200 2,271E401 2,130E+01 1,824E+01 1,487E+01 1,151E+01 8,432E+00 2,819E+02  2,469E-01
250 1,538E401 1,442E+01 1,330E+01 1,167E+01 9,677E+00 7,760E+00 2,687E+02 2,314E-01
300 6,034E402 6,040E+02 5279E+02 4,383E+02 3,311E+02 2,716E+02 2,086E+02 1,760E-01

350 8,755E-01 8,780E-01 7,731E-01 5,543E-01 3,924E-01 3,319E-01 1,620E-01 1,148E-01
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K(uSv/Gy), E= 12 MeV, z=160 cm
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Plano XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 12 MeV.
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Tabla XY (Z=160 cm) de los valores de kerma debido a fotones para la energia de 12 MeV.

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 0

-350 1,758E-01 2,073E-01  2,479E-01 2,857E-01 3,303E-01 3,582E-01 3,842E-01 3,900E-01
-300 2,111E-01  2,845E-01 3,609E-01 4,234E-01 4,822E-01 5,434E-01 5,820E-01 5,988E-01
-250 2,599E-01 3,588E-01 4,457E-01 5,213E-01 6,059E-01 7,116E-01 7,855E-01 8,155E-01
-200 2,904E-01 4,295E-01 5,255E-01 6,336E-01 7,706E-01 9,446E-01 1,098E+00 1,160E+00
-150 3,291E-01 4,834E-01 6,229E-01 7,823E-01 1,013E+00 1,316E+00 1,647E+00 1,832E+00
-100 3,717e-01  5,446E-01 7,206E-01 9,567E-01 1,338E+00 1,889E+00 2,732E+00 3,347E+00
-50 3,884E-01 5,981E-01 7,973E-01 1,125E+00 1,677E+00 2,762E+00 4,790E+00 6,656E+00

0 3,963E-01 6,113E-01 8,331E-01 1,186E+00 1,875E+00 3,403E+00 7,472E+00 3,682E+02
50 3,874E-01 5,957E-01 8,013E-01 1,113E+00 1,677E+00 2,773E+00 4,800E+00 6,634E+00
100 3,571E-01 5,497E-01 7,274E-01 9,657E-01 1,340E+00 1,896E+00 2,719E+00 3,350E+00
150 3,327E-01  4,794E-01 6,231E-01 7,934E-01 1,005E+00 1,325E+00 1,649E+00 1,845E+00
200 2,933E-01 4,259E-01 5,225E-01 6,273E-01 7,863E-01 9,449E-01 1,093E+00 1,162E+00
250 2,519E-01 3,547E-01 4,386E-01 5,268E-01 6,185E-01 7,141E-01 7,792E-01  8,226E-01
300 2,080E-01 2,877E-01 3,597E-01 4,210E-01 4,798E-01 5,366E-01 5,822E-01  5,992E-01
350 1,812E-01 2,103E-01 2,472E-01 2,855E-01 3,189E-01 3,628E-01 3,784E-01 3,827E-01

kerma (uSv/Gy)
x(cm)/y(cm) 0 50 100 150 200 250 300 350

-350 3,900E-01 3,709E-01 3,479E-01 3,114E-01 2,792E-01 2,323E-01 2,009E-01 1,692E-01
-300 5,988E-01 5,686E-01 5,279E-01 4,598E-01 3,910E-01 3,328E-01 2,625E-01 1,927E-01
-250 8,155E-01 7,762E-01 6,830E-01 5,883E-01 4,830E-01 4,047E-01 3,326E-01 2,209E-01
-200 1,160E+00 1,077E+00 9,098E-01 7,354E-01 5,901E-01 4,786E-01 3,661E-01 1,886E-01
-150 1,832E+00 1,630E+00 1,268E+00 9,504E-01 7,129E-01 4,777E-01 1,556E-01  6,093E-02
-100 3,347E+00 2,716E+00 1,813E+00 1,203E+00 3,053E-01 1,120E-01 7,500E-02 4,699E-02
-50 6,656E+00 4,853E+00 9,613E-01 1,374E-01 1,122E-01 9,411E-02 6,746E-02 4,177E-02

0 3,682E+02 7,730E+00 5,477E-02 3,433E-02 7,607E-02 8,046E-02 6,131E-02 3,873E-02
50 6,634E+00 4,878E+00 9,563E-01 1,359E-01 1,133E-01 9,336E-02 6,790E-02  4,123E-02
100 3,350E+00 2,725E+00 1,796E+00 1,192E+00 3,073E-01 1,132E-01 7,436E-02 4,676E-02
150 1,845E+00 1,644E+00 1,259E+00 9,386E-01 7,046E-01 4,636E-01 1,587E-01 6,106E-02
200 1,162E+00 1,073E+00 9,065E-01 7,411E-01 5,799E-01 4,729E-01 3,661E-01 1,896E-01
250 8,226E-01 7,703E-01 6,865E-01 5,867E-01 4,825E-01 4,008E-01 3,308E-01  2,295E-01
300 5,992E-01 5,700E-01 5,144E-01 4,610E-01 3,934E-01 3,345E-01 2,656E-01  1,959E-01

350 3,827E-01 3,715E-01 3,462E-01 3,151E-01 2,752E-01 2,405E-01 1,958E-01 1,635E-01
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D(uSv/Gy), E=12 MeV, y=0 cm
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente

debida a fotones y electrones para la energia de 12 MeV.

dosis (uSv/Gy)
x{cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 4,822E-01 1,356E+00 1,391E+00 1,199E+00  7,805E-01  4,825E-01  2,324E-01  7,363E-02
-300 9,197E-02 1,024E+03 9,506E+02  7,754E+02 5,531E+02 3,466E+02 1,981E+02  1,116E-02
-250 4934E-02  2,362E+01  2,288E+01 1913E+01 1,369E+01 8,978E+00 5,326E+00  2,088E-03
-200 1,029€-01 3,353E+01 3,629E+01 3,004E+01 1,940E+01 1,108£+01 5,559E+00  1,453E-03
-150 2,294E-01 4,769E+01  6,575E+01 5,401E+01 3,023E+01 1,268E+01 4,781E+00  2,282E-03
-100 7,956E-01 5,743E+01  1,396E+02 1,270E+02 4,502E+01 1,0776+01 1,771E+00  1,091E-05
-50 1,049E+00 2,940E+02 2,202E+02 5,118E+02 7,649E+01 9,969E-01  5,438E-01  0,000E+00

0 3,544E-01 3,659E+05 1,868E+02 8,788E+06  7,144E+04 3,788E+01 1,490E+01  0,000E+00
50 1,038E+00 2,942E+02 2,195E+02 5,129E+02 7,3286+01 1,006E+00 6,501E-01  8,930E-04
100 7,959E-01 5,774E+01  1,387E+02 1,251E+02 4,563E+01 1,081E+01 1,886E+00  1,342E-03
150 2,567E-01 4,776E+01  6,566E+01 5,432E+01 2,981E+01 1,306E+01 4,983E+00  2,987E-03
200 9,858E-02  3,349E+01 3,607E+01 3,006E+01 1,974E+01 1,108E+01 5,846E+00  3,130E-05
250 3,578E-02  2,394E+01  2,267E+01  1,942E+01 1,363E+01 9,088E+00 5,469E+00  4,542E-03
300 9,8056-02 1,009E+03 9,589E+02 8,020E+02 5417E+02 3,401E+02 2,024E+02  8,709E-03
350 5,150E-01 1,289E+00 1,494E+00 1,188E+00 7,387E-01 4,423E-01  2,494E-01  9,828E-02
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K(uSv/Gy), E= 12 MeV, y=0 cm
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Plano XZ (Y=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 12 MeV.

kerma (uSv/Gy)

x{cm)/z{cm) -25 25 75 125 175 225 275 325
-350 1,516E-01 5,763E-01  5,170E-01  4,401E-01  3,692E-01 3,083E-01  2,425E-01  1,058E-01
-300 8,768E-02  9,732E-01  8343E-01  6,848tE-01 5696E-01 4,714E-01  3,682E-01  1,662E-02
-250 1,883E-01 1,501E+00 1,212E+00 9,523E-01  7,599E-01 6,077E-01  4,681E-01  2,227E-02
-200 4,374E-01  2,489E+00 1951E+00 1,436E+00 1,071E+00 7,607E-01  5,354E-01  2,842E-02
-150 1,222E+00  4,853E+00  3,697E+00 2,467E+00 1,620E+00 9,272E-01  5,825E-01  2,585E-02
-100 3,855E+00 1,191E+01 9,476E+00 5,421E+00 2,610E+00 1,016E+00 3,137E-01  1,714E-02
-50 4,2986+00 4,278E+01  4,586E+01  2,353E+01  2,699E+00  2,359E-01  1,636E-01  1,172E-02

0 1,505E+00 3,357E+02  1,056E+03  1,959E+03 4,056E+01 6,072E-02  3,122E-02  8,531E-03
50 4,312E+00 4,284E+01 4,589E+01  2,349E+01  2,709E+00  2,426E-01  1,654E-01  1,159E-02
100 3,827e+00 1,191E+01 9,458E+00 5,416E+00 2,615E+00 1,021E+00 3,185E-01  1,818E-02
150 1,216E+00 4,825E+00 3,672E+00 2,449E+00 1,619E+00 9,218BE-01  5,865E-01  2,665E-02
200 4,428E-01  2,491E+00 1,933E+00 1,421E+00 1,064E+00 7,606E-01  5,319E-01  2,890E-02
250 1,866E-01  1,485E+00 1,198E+00 9,455E-01  7,592E-01 6,081E-01  4,644E-01  2,336E-02
300 8520E-02  9,747E-01  8,297E-01  6,796E-01  5,697E-01  4,696E-01  3,684E-01  1,784E-02
350 1,514E-01  5,739E-01  5225E-01  4,343E-01  3,717e-01  3,070E-01  2,419E-01  1,020E-01
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D(uSv/Gy), E= 12 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de dosis equivalente

debida a fotones y electrones para la energia de 12 MeV.

dosis (uSv/Gy)
y(em)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 4,653E-01 1386E+00 1,392E+00 1,220E+00  8,096E-01 4,379E-01 2,458E-01 8,405E-02
-300 8,424E-02 1,014E+03 9,542E+02 7,593E+02 5485E+02 3,514E+02 2,111E+02 6,761E-03
-250 4,638E-02 2,342E+01  2,255E+01 1,870E+01 1,407E+01 9,396E+00 5,840E+00  2,182E-05
-200 7,659E-02 3,358E+01 3,619E+01 3,026E+01 2,027E+01 1,161E+01 6,312E+00 4,077E-03
-150 2,471E-01 4,812E+01 6,526E+01 5,380E+01  3,052E+01 1,380E+01 5,974E+00  1,238E-03
-100 8,086E-01 5,673E+01 1,389E+02 1,258E+02 4,813E+01 1,378E+01 4,746E+00  2,245E-03
-50 3,057E+00 2,462E+01 2,171E+02 5,075E+02 5,130E+01 7,789E+00 1,991E+00 9,796E-04

0 3,544E-01 3,659E+05 1,868E+02 8,788E+06 7,144E+04 3,788E+01 1,490E+01 0,000E+00
50 5,797E-01  2,081E+04 2,263E+02 4,975E+02 5,554E+01 8,180E+00 2,093E+00  2,242E-03
100 1427E-01 2,006E+01 2,699E+01 1,630E+01 9,830E+00 1,397E+01 4,913E+00  1,804E-03
150 1,616E-02 5,292E-01 8,926E-01 8,153E-01 1,011E+00 8,428E+00 5,551E+00 1,677E-03
200 3,807E-03 1,491E-01 1,724€-01 1,874E-01 4,839E-01 2,529E+00 4,191E+00  2,886E-03
250 4,313E-03 2,238E-01 2,923E-01 3,035E-01 4,302E-01 1,074E+00 2,123E+00  2,256E-03
300 8,954E-03 3,177E+00 4,193E+00 3,999E+00 5,389E+00 1,549E+01 3,758E+01  3,400E-03
350 1,307€-02 1,766E-02 7,785E-03 1,236E-02 1,596E-02 1,141E-02 1,950E-02 1,412€-02
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K(uSv/Gy), E= 12 MeV, x=0 cm
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Plano YZ (X=0 cm) (arriba) y tabla (abajo) de los valores de kerma debido a
fotones para la energia de 12 MeV.

dosis (uSv/Gy)
y(cm)/z(cm) -25 25 75 125 175 225 275 325

-350 1,512E-01 5,815E-01 5,208E-01 4,461E-01 3,747E-01 3,194E-01 2,583E-01 1,131E-01
-300 8,905E-02 9,704E-01 8,405E-01 6,979E-01 5,817E-01 4,923E-01 4,045E-01 2,041E-02
-250 1,851E-01 1,493E+00 1,223E+00 9,703E-01 7,855E-01 6,422E-01 5,156E-01 2,550E-02
-200 4,444E-01  2,490E+00 1,957E+00 1,456E+00 1,104E+00  8,234E-01 6,094E-01 3,483E-02
-150 1,247e+00 4,835E+00 3,691E+00 2,479E+00 1,663E+00 1,050E+00 7,136E-01 4,605E-02
-100 3,915e+00 1,188t+01 9,466E+00 5,433E+00 2,774E+00 1,293E+00 7,749E-01 4,962E-02
-50 1,306E+01 4,267E+01 4,581E+01  2,349E+01 4,456E+00 1,271E+00 5,168E-01 2,679E-02

0 1,505E+00 3,357E+02 1,056E+03 1,959E+03 4,056E+01  6,072E-02  3,122E-02  8,531E-03
50 2,412E+00 4,134E+01  4,649E+01  2,388E+01 4,654E+00 1,398E+00 5,523E-01  3,332E-02
100 4,331E-01 6,394E-02 1,124E-01 7,476E-02 9,044E-01  1,185E+00  7,503E-01 5,581E-02
150 3,532E-02 9,197E-03 1,267E-02 1,327€-02 1,141E-01 6,490E-01 6,095E-01 4,462E-02
200 1,359E-02 4,227€-02 6,299E-02 6,799E-02 9,755E-02 2,943E-01 4,267E-01 2,984E-02
250 7,073E-03 4,530E-02 6,761E-02 7,706E-02 8,997E-02 1,452E-01 2,256E-01 1,825E-02
300 5,104E-03 3,215E-02 5,037E-02 5,772E-02 6,570E-02 8,058E-02 1,485E-01 1,117€E-02

350 1,133e-02  2,038E-02  3,223E-02  3,815E-02  4,176E-02  4,955E-02  8,100E-02  3,467E-02
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8. RESUMEN

La radioterapia siempre conlleva una irradiacién colateral del tejido sano
préximo al tumor. Por lo que, a pesar de las continuas mejoras tecnolégicas que se
han ido produciendo en este campo, este hecho limitara la dosis maxima que
podemos administrar al tumor.

Por tanto, si se pudieran desplazar los tejidos y Organos sanos y
mantenerlos fuera del campo de radiacién o en su defecto protegerlos, se evitaria
la irradiacion de los mismos y se podria hacer una irradiacion selectiva de la zona
tumoral a dosis mas altas, aumentando el control local de la enfermedad. Este es
el fundamento de la radioterapia intraoperatoria (IORT). Esto implicard una
disminucion de recaidas locales y un aumento de la supervivencia.

Inicialmente, la técnica se realizaba con aceleradores lineales de electrones y
dentro de las salas blindadas donde estan instalados estos equipos. Esto presenta
el inconveniente de la larga duracion del tratamiento y de la necesidad del
traslado del paciente anestesiado fuera del area quirdrgica para su irradiacion y
de vuelta al quiréfano para finalizar la cirugia. Esto motivé la busqueda de
soluciones alternativas, pero éstas fueron poco rentables y no dejaban de interferir
en el normal desarrollo de la actividad de los departamentos de cirugia y
radioterapia. Por ello aparecieron los aceleradores portatiles que permitian la
realizacién de la IORT en la propia area quirdrgica, evitando los problemas
asociados al traslado del paciente y reduciendo la duracién del tratamiento.

A pesar de que los fabricantes adecuan el disefio de estos aceleradores
minimizando la radiacién dispersa que producen, el uso de estos equipos en
quiréfanos donde no existe ningun tipo de blindaje estructural representa un
problema desde el punto de vista de la proteccién de los trabajadores frente a las
radiaciones ionizantes. Esto es debido a que aunque sélo emiten haces de
electrones también se producen neutrones y rayos X de frenado al interaccionar
los electrones con la estructura del acelerador y con el propio paciente. Por ello
hemos intentado con nuestro proyecto analizar la proteccion radiologica de los
aceleradores moviles en quir6fano mediante el estudio detallado de la radiacion
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dispersa producida por estos equipos con todas sus componentes (electrones,
fotones y neutrones).

Aungue en nuestro proyecto se tratan aspectos generales de todos los
modelos de aceleradores méviles utilizados en radioterapia intraoperatoria, nos
hemos centrado principalmente en la proteccion radioldgica del acelerador de
electrones Mobetron de la firma Intraop Medical, Inc., que fue el primero de estas
caracteristicas instalado en Espafia, en el Hospital San Jaime de Torrevieja
(Alicante) en el afio 2004.

Dado que es sobradamente conocida la utilidad del método de Monte Carlo
para la caracterizacion dosimétrica de los haces de radiacion de los aceleradores
en general, hemos decidido utilizar dicha técnica para caracterizar los haces de
electrones producidos por el Mobetron pero aplicandola por primera vez en el
campo de la proteccién radioldgica.

Inicialmente se simula por el método Monte Carlo, la radiacion producida al
interaccionar los electrones con los componentes estructurales de la cabeza de
radiacion, el aplicador y con el agua del sistema analizador de haces de radiacion
computarizado utilizado para la obtencion de los datos dosimétricos. Como
aspecto de interés singular y novedoso, esta simulacion ha sido realizada
mediante dos coédigos diferentes, Penelope2008 y Geant4. Ambas simulaciones
han sido validadas mediante comparacion de los rendimientos en profundidad y
de los perfiles en el maximo de dosis obtenidos de forma teérica frente a los
obtenidos experimentalmente. Esto se ha realizado para las 4 energias de
electrones disponibles: 4, 6,9y 12 MeV.

Con el fin de estudiar el efecto que producen las estructuras internas del
cabezal sobre la distribucion de la radiacién dispersa total y analizar la influencia
de las principales zonas dispersoras, tanto en la cabeza de radiacién como en el
propio paciente, se ha realizado una nueva simulacion incorporando en el
modelado de la geometria los blindajes estructurales mas relevantes existentes en
el cabezal, el maniqui plastico de RW3 donde incide el haz de radiacion
simulando el paciente y el escudo del autoblindaje.

Sin embargo, dado que en la simulacién no se ha incorporado el efecto de
los campos electromagnéticos ni las caracteristicas concretas de la guia
aceleradora, la radiacion de fuga en esa zona no es significativa. Por ello, no es
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necesario incorporar en la modelizacion del acelerador las estructuras de blindaje
existentes en el cabezal ya que su influencia en la simulacion en estas condiciones
es irrelevante.

Los resultados obtenidos se comparan con las medidas experimentales “in
situ” y con las existentes en la bibliografia y se analiza la importancia de la
componente debida a los electrones secundarios de baja energia, la cual dificulta
la validacién experimental del estudio tedrico.

Con el objetivo de potenciar la aplicacion practica del proyecto, se realiza
una nueva simulaciéon del Mobetron instalado en un quiréfano tipo. Para ello se
han incorporado las barreras estructurales tipicas y se ha obtenido para la
radiacion dispersa producida por el Mobetron un mapa de la dosis debida a
fotones y electrones y un mapa del kerma debido a fotones. De este modo, el
usuario con la informacién de los materiales que componen las barreras
estructurales del quiréfano en su instalacién y con sus dimensiones aproximadas,
podra estimar la atenuacion producida en cada una de las barreras y por tanto, la
dosis total en las dependencias contiguas. Con estos mapas se dota al futuro
usuario de una herramienta muy util, que le permitird evaluar a priori la
idoneidad de sus instalaciones antes de la puesta en marcha del equipo, estimar la
carga maxima de trabajo prevista en su instalacién y facilitarle el proceso de
legalizacién de la instalacibn mediante la elaboracion del estudio de seguridad.
De esta forma, también veremos satisfechos los criterios recomendados por las
sociedades cientificas internacionales sobre la conveniencia de aportar mapas de
dosis dispersa producidos por estos aceleradores de electrones mdviles.

También se ha analizado la contribucidon de la componente de neutrones,
observando tanto en las simulaciones previas realizadas con el Monte Carlo como
en las medidas experimentales. Los valores de dosis por neutrones obtenidos tan
s6lo son apreciables hasta 1 m del cabezal y son insignificantes tras las barreras
estructurales, por lo que se concluye gue no es necesario adoptar ninguna medida
de proteccion radioldgica adicional para este tipo de radiacién en el Mobetron.
Esta circunstancia, unida a la necesidad de tiempos de calculo excesivamente
largos, desaconseja por tanto la simulacion de la componente de neutrones por
Monte Carlo.

Por ultimo, se aplica este estudio teérico al Mobetron instalado en nuestro
hospital, de acuerdo a su ubicacion fija y a las caracteristicas constructivas del
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quirdfano en el que se realizan los tratamientos, con el objetivo de revisar la
planificacion y el estudio de seguridad que fueron realizados durante la fase de
legalizacion.

En conclusién, con nuestro proyecto se ha verificado que es posible la
modelizacion del Mobetron a través de la simulacion tedrica independiente de su
cabeza de radiacion con el método de Monte Carlo mediante dos cédigos
diferentes: Penelope2008 y Geant4. Esta simulacion constituye ademas el primer
estudio por Monte Carlo en el Mobetron con aplicacién en el campo de la
proteccién radiologica.

Es importante resaltar que con las herramientas generadas en este estudio,
se abren novedosas lineas de investigacion a desarrollar, como puede ser la
aplicacion de este método tedrico en otros modelos de aceleradores portétiles, el
analisis de la dependencia de los mapas de dosis obtenidos con el medio
dispersor utilizado y el estudio de las dosis periféricas recibidas por el paciente en
funcién de la localizacion del tratamiento.
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9. ABSTRACT

Radiation therapy always involves a collateral irradiation healthy tissue
close to the tumor. So, despite the continuous technological improvements that
have taken place in this field, this fact will limit the maximum dose that can be
administered to the tumor.

So if healthy tissues and organs could be moved out of the radiation field,
its irradiation would be avoided. Therefore, a selective irradiation of the tumor
area could be done at higher doses, increasing local control of the disease. This is
the foundation of intraoperative radiotherapy (IORT). This will implya decrease
in local recurrence and an increase in survival rates.

Initially this technique was performed using electron linear accelerators and
within the shielded rooms where such equipments were installed. This has the
disadvantage of the long duration of the treatment and the need for moving the
patient under anesthesia outside the surgical area for irradiation and back to the
operating room to complete the surgery. These disadvantages encourage the
search for alternative solutions, but they were unprofitable and did not avoid
interfering with the normal development of the activity of the surgery and
radiotherapy departments. All these lead to the development of mobile
accelerators that allowed performing IORT within the surgical area itself,
avoiding the problems associated with patient transport and reducing the
duration of treatment.

In spite of manufacturers designing of these accelerators to minimize the
scattered radiation produced, the use of this equipment in operating rooms where
there is no kind of structural shielding, represents an issue for the protection of
the workers against ionizing radiation. This is due because, although Mobetron
only emits electron beams, it also produces neutrons and X rays due to the
interaction of those electrons with the accelerator structure and the patient.
Therefore, we have attempt in this research project to analyze the radiation
protection of mobile accelerators in the operating room, by means of a detailed
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study of the scattered radiation produced by these accelerators in all its
components (electrons, photons and neutrons).

In our project, we have focused mainly on the radiation protection of the
electron accelerator Mobetron (Intraop Medical, Inc.), which was the first of its
kind installed in Spain in 2004, operating at the San Jaime Hospital in Torrevieja
(Alicante).

As it is well known, the relevance of Monte Carlo method for dosimetric
characterization of radiation beams from accelerators in general, we have decided
to use this technique to characterize the electron beams produced by the
Mobetron. This is the first application of such technique to these accelerators in
the field of radiation protection.

Initially, the radiation produced by interacting electrons with the structural
components of the accelerator head, the applicator and water of the phantom
used to obtain dosimetry data system was simulated. This simulation has been
performed using two different codes, Penelope2008 and Geant4. Both simulations
have been validated by comparing dose in depth and profile in the maximum
dose theoretically obtained versus those obtained experimentally. This has been
done for all the electron energies available: 4, 6, 9 and 12 MeV.

In order to study the effect produced by the internal structures of the
Mobetron head over the total scattered radiation distribution and to analyze the
influence of the main scattering areas, a new simulation has been performed by
incorporating into the simulation the most relevant existing shields present in the
accelerator head, the RW3 plastic phantom mimicking the patient and the beam
stopper.

However, since the simulation of the electromagnetic fields or the specific
characteristics of the accelerator guide have not been considered, the radiation
leakage in that area is not significant. So, it is concluded that it is not necessary to
include in the modeling the shielding structures existing in the head as its
influence on the simulation under these conditions is irrelevant.

The results are compared with experimental measurements done "in situ”
and with those existing in the literature. The importance of the dose components
due to low energy secondary electrons is analyzed. Their existence hinders the
experimental validation of theoretical study.
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In order to improve the applicability of the project, a new simulation with
the Mobetron installed in an standard operating room has been performed. To do
so, the typical structural barriers have been incorporated to analyze the scattered
radiation produced by the Mobetron. A map of the dose due to photons and
electrons and a map of air kerma due to photons have been produced. Thus,
anyuser, together with the information of the structural barriers of the operating
room, may estimate the attenuation in each of the barriers and therefore the total
dose in adjacent rooms. These dose maps provide the clinical user with a useful
tool to evaluate a priori the suitability of his/her facilities before installing the
equipment, to estimate the maximum expected workload and to facilitate the
process of legalization of the installation, through the development of a safety
study. In this way, we will satisfy the international scientific societies
recommendations on whether to provide maps of scattered dose produced by
these mobile electron accelerators.

We have also analyzed the contribution of the neutron component using
both Monte Carlo simulations and experimental measurements.

The values of neutron dose obtained are only significant closer than 1 m to
the accelerator head and are negligible behind structural barriers. It is concluded
that there is no need to take any additional radiation protection measures for this
type of radiation. Also, this fact coupled with the need for an excessively long
calculation dissuades a full Monte Carlo simulation of the neutron component.

Finally, this theoretical study is applied to the Mobetron installed in our
hospital incorporating its fixed location and construction features of the operating
room. In doing so, our aim will be to revisit the planning and safety study that
was made during the legalization process in 2004.

Finally, as a conclusion, our project has verified that it is possible to model
the Mobetron through independent theoretical simulation of the radiating head
with Monte Carlo method using two different codes: Penelope2008 and Geant4.
This simulation also constitutes the first study by Monte Carlo to the Mobetron in
the field of radiation protection. It is important to remark that the tools generated
in this study open new research avenues, such as the application of this
theoretical method in other accelerators models, analysis of the dependence of
dose maps obtained with the scatter medium used and the study of the peripheral
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dose received by the patient depending on the anatomical location of the
treatment.
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