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Universidad Católica de Chile, como requisito para optar al grado

académico de Licenciado en F́ısica.
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ÍNDICE GENERAL
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Resumen

En este trabajo se presentan los resultados de caracterización de radiación producida

por el tubo de rayos-X de tomografá computarizada con haces cónicos con intensidad

de keV, integrado en el acelerador lineal Elekta Synergy©. Para ello se simula el tubo

de rayos-X mediante la utilización del código de Monte Carlo, utilizando la plataforma

EGSnrc. Se efectuaron simulaciones con éxito para 9 colimadores distintos. Los resultados

concuerdan con los obtenidos en investigaciones recientes (Spezi et˜al. 2009). Se informan

además opciones relevantes utilizadas en el código. Este trabajo es un primer paso hacia

el cálculo de dosis más precisa administrada a los pacientes durante el radio-diagnóstico.

La organización de la tesis se detalla a continuación:

Caṕıtulo 1: Se presentan los objetivos de la tesis.

Caṕıtulo 2: Se explica la teoŕıa de transporte de radiación, está enfocado a fotones,

ya que el tubo de rayos-X produce haces de dichas part́ıculas.

Caṕıtulo 3: Se estudia el funcionamiento teórico de los tubos de rayos-X, sus

componentes y cómo se generan los haces.

Caṕıtulo 4: Muestra las caracteŕısticas de la tomografá computarizada con haces

cónicos.

Caṕıtulo 5: Trata los aspectos teóricos y funcionamiento de algoritmo de la simu-

lación con Monte Carlo.

Caṕıtulo 6: Se muestra los materiales y métodos utilizados en la simulación.

Caṕıtulo 7: Se presentan los resultados y análisis.

xii



Caṕıtulo 1

Objetivos del proyecto

Una de las tecnoloǵıas cada vez más utilizada para la práctica cĺınica en el tratamien-

to del cáncer en la actualidad es la radioterapia guiada a través de imágenes (IGRT).

Su principal ventaja es que ha permitido el desarrollo e implementación de técnicas que

incrementan la precisión y la exactitud de la dosis de radiación que se entrega al tumor,

utilizando márgenes de seguridad más pequeños en torno al volumen macroscópico del

tumor. Sin embargo su principal problemna es que el uso de rayos-X en para obtención de

imágenes de radio-diagnóstico puede añadir dosis de radiación significativa a los tejidos

sanos. La exposición a radiación innecesaria aumenta el riesgo de inducir cáncer secunda-

rio. Por lo tanto hay un interés en determinar la dosis adicional acumulada recibida por

los pacientes.

El método de Monte Carlo es la herramienta ideal para la estimación precisa de la

dosis administrada a los pacientes, ya que dicha herramienta permite simular de forma

precisa el transporte de radiación en los tejidos. Trabajos recientes (Verhaegen et˜al. 1999,

di˜Sopra et˜al. 1999 y Spezi et˜al. 2009) muestran que las unidades de radio-diagnóstico

de kilovoltaje pueden ser simuladas de manera efectiva utilizando Monte Carlo.

En la presente tesis de licenciatura se presentan los resultados de un modelo de Monte

Carlo para el tubo de rayos-X de tomograf́ıa computarizada con haces cónicos CBCT

1



CAPÍTULO 1. OBJETIVOS DEL PROYECTO

montado en el acelerador lineal Elekta Synergy©. Para ello se utiliza la técnica descrita

en (Spezi et˜al. 2009) utilizando el código Monte Carlo EGSnrc/BEAMnrc. La simula-

ción es la primera parte de un trabajo más ambicioso para la obtención precisa de dosis

administrada a los pacientes.

Cabe destacar que el método de Monte Carlo es costoso en términos de recursos (tiem-

po de procesamiento de datos), haciéndolo inviable como herramienta para el cálculo en

cada paciente en particular. Sin embargo existe un método indirecto menos costoso que

utiliza las lecturas del panel electrónico (EPID)1 del CBCT para estimar las dosis adminis-

tradas: La dosimetŕıa de salida o Exit Dosimerty. Para que esta técnica tenga resultados

positivos, una serie de factores de corrección deben ser calculados previamente, los cuales

depende del espesor y geometŕıa del paciente, la posición del campo a irradiar, etc. Estos

factores permiten correlacionar la dosis del EPID con la absorbida por el paciente. En

la actualidad no se han obtenido los factores de corrección consistentes para unidades

de radio-diagnóstico de kilovoltaje. El método de Monte Carlo nos permite obtener los

factores de corrección, esto se realizará en un trabajo futuro durante la tesis de Maǵıster.

Figura 1.1: Elekta Synergy©XVI en sala de tratamiento.

1EPID: Electronic Portal Imaging Device

2



Caṕıtulo 2

Transporte de radiación

2.1. Introducción

Los fotones interactúan con la materia v́ıa cuatro procesos básicos: materialización en

un par electrón / positrón en el campo electromagnético de los núcleos y de los alrededores

de los electrones atómicos (creación de pares), scattering incoherente (Compton) con

electrones atómicos, absorción foto-eléctrica y scattering coherente (Rayleigh) con las

moléculas o átomos del medio. Las primeros tres tipos de colisiones transfieren enerǵıa

desde el campo de radiación de fotones hacia los electrones1, la importancia relativa de

ellos depende de la enerǵıa y del medio en el cual se lleva a cabo el transporte. El proceso

de producción de pares2 domina a altas enerǵıas (¿2.04 MeV). En enerǵıas intermedias

scattering incoherente es el proceso más importante, a bajas enerǵıas el proceso foto-

eléctrico domina.

Cuando los electrones atraviesan la materia, pierden enerǵıa por dos procesos básicos:

colisiones inelásticas con electrones atómicos y radiación. La enerǵıa perdida por radia-

1Se referirá a positrones y electrones simplemente como electrones. Las caracteŕısticas distintivas serán
llevadas a cabo cuando el contexto lo amerite.

2Ocasionalmente la materialización en un par e
+
e
− tiene lugar en por la presencia de un electrón

atómico el cual, después de recibir suficiente enerǵıa, queda libre. Tal proceso es conocido como producción
de tripletes.

3



CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

ción, ocurre en forma de bremsstrahlung1 y aniquilación con un positrón. El proceso de

bremsstrahlung es el mecanismo dominante de pérdida de enerǵıa del electrón en altas

enerǵıas, mientras que las colisiones inelásticas son más importantes a bajas enerǵıas.

Además, los electrones participan en colisiones elásticas con núcleos atómicos las cuales

ocurren a una tasa alta y conducen a cambios frecuente en la dirección de los electrones.

Las colisiones inelásticas de electrones y fotones con los electrones atómicos provocan

ionizaciones y excitaciones de los átomos a lo largo de las trayectorias de las part́ıculas.

Átomos altamente excitados, con vacantes en las capas internas, se relajan v́ıa a través

de la emisión de fotones y electrones con enerǵıas caracteŕısticas.

2.2. Sección eficaz de interacción del fotón

Los fotones interactúan con varios blancos como electrones, núcleos, átomos y molécu-

las. La probabilidad de interacción con un blanco se expresa usualmente en términos de

la sección eficaz σ. Esto puede ser interpretado como el área de sección eficaz que el

blanco presenta en el plano normal a la dirección del fotón incidente y puede ser usado

para estimar la probabilidad de interacción de la siguiente manera. Consideremos un haz

con un fotón incidente de manera aleatoria en un contenido absorbente en un blanco por

unidad p de área medido en un plano normal en la dirección del fotón. Adicionalmente, se

asume que el fotón puede interactuar siempre y cuando pase a través del área de sección

eficaz del blanco. La probabilidad, p, de interacción es entonces dada por la fracción de la

unidad de área que es ocupada por el área del blanco. Numéricamente esto es igual a σ.

Las interacciones de fotones pueden ser caracterizadas como procesos de absorción o

scattering. En un proceso de absorción completa, el fotón incidente pierde toda su enerǵıa,

la cual es transferida al blanco. La emisión de part́ıculas secundarias puede ocurrir du-

rante o posteriormente a la interacción. En un proceso de scattering completo, un fotón

1Proviene del alemán bremsen “frena” y strahlung “radiación”, es decir, “radiación de frenado”

4



CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

incidente interactúa con un blanco y su dirección de movimiento, enerǵıa y momentum

puede ser cambiada a causa de esta interacción. Sin embargo, el fotón no es absorbido y,

los cambios de enerǵıa y momentum se rigen por las leyes de la cinemática relativista. El

principal proceso de absorción son: absorción fotoeléctrica (pe), pares (pair), y producción

de tripletes (trip). Los principales procesos de scattering son: scattering coherente (coh)

e incoherente (incoh). Efecto foto-nuclear (phn) es un proceso de absorción que es ma-

yoritariamente despreciado pero necesita ser considerado en algunos casos. La la sección

eficaz total de interacción, puede escribirse como la suma de las secciones transversales

de los procesos individuales:

σ = σpe + σcoh + σincoh + σpair + σtrip + σphn (2.1)

2.2.1. Secciones eficaz diferencial de dispersión

En un proceso de scattering la distribución de los fotones dispersados puede ser an-

isotrópica en alguna dirección relacionada con el fotón incidente y su polarización. Para

cuantificar tales efectos, la sección eficaz se considera como una función del ángulo sólido

Ω en la dirección del fotón dispersado. Para ello es necesario introducir el concepto de

sección eficaz diferencial dσ/dΩ. De aqúı se sigue que:

σ =

∫

4π

dσ (θ, φ)

dΩ
dΩ (2.2)

Donde θ es ángulo de dispersión polar y, φ ángulo azimutal. En varias situaciones, el

scattering puede, en promedio, no tener dependencia azimutal, y la ecuación (2.2) puede

ser escrita como:

σ =

∫ π

0

dσ (θ)

dΩ
2π sen (θ) dθ (2.3)

5



CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

Para un scattering isotrópico dσ/dΩ = σ/4π. La ecuación (2.3) puede ser escrita como:

σ =

∫ π

0

dσ (θ)

dθ
dθ (2.4)

donde

dσ (θ)

dθ
= 2π sen (θ)

dσ (θ)

dΩ
(2.5)

La cantidad dσ/dθ también se conoce como la sección eficaz diferencial.

2.3. Interacción de fotones

2.3.1. Absorción fotoeléctrica

La absorción fotoeléctrica se ilustra en la figura (2.1). En este proceso, un fotón in-

cidente interactúa con un átomo y es absorbido. Un electrón atómico es expulsado con

enerǵıa cinética T desde una de las capas atómicas. Su enerǵıa cinética está dada por:

T = hν − EB (2.6)

Donde, hν es la enerǵıa del fotón incidente, y EB es la enerǵıa de enlace del electrón

atómico. El proceso no puede ocurrir con un electrón libre. El átomo se necesita para que

de esa manera ocurra conservación de momentum. Ya que hay gran masa en el núcleo, la

enerǵıa transferida al átomo es despreciable.

6



CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

Figura 2.1: Absorción fotoeléctrica. Un fotón incidente con enerǵıa hν interactúa con
el átomo y es eyectado como foto-electrón con enerǵıa cinética T . Imagen tomada de
(Mayles et˜al., 2007, p. 60)

En general, la sección eficaz de absorción fotoeléctrica σpe aumenta fuertemente con

la disminución de la enerǵıa de los fotones. Muestra una serie de discontinuidades, las

cuales corresponden a las enerǵıa de enlace de los electrones de las capas atómicas. Estas

discontinuidades son conocidas como bordes de absorción. Debajo del borde de absorción,

el fotón no tiene suficiente enerǵıa para liberar el electrón desde esa capa. A enerǵıas

justo por encima, los fotones tienen suficiente enerǵıa para liberar al electrón. Por lo

tanto, la sección eficaz aumenta bruscamente debido a que el número de electrones que

pueden tomar parte en los procesos de absorción aumenta. Cuanto mayor es la enerǵıa de

enlace, mayor será el incremento de la sección eficaz en el borde de absorción. El borde

de absorción es más pronunciado en la capa K para los materiales que poseen un alto

número atómico.

La sección eficaz de absorción fotoeléctrica depende fuertemente del número atómico.

Por encima del borde de absorción de la capa K, la sección eficaz por átomo como función

de la enerǵıa de los fotones y número atómico del elemento, está dada por:

σph
∼=

kZ4

(hν)3
(2.7)

7



CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

Es decir, aumenta como la cuarta potencia del número atómico y es inversamente

proporcional a la tercera potencia de la enerǵıa de los fotones. De ah́ı la importancia

de este proceso a enerǵıas bajas de fotones, particularmente, cuando se tiene elevados

números atómicos. Esto explica por qué los huesos (Z ≃ 12,31) ofrecen atenuación alta

al haz de rayos-X, comparada con el músculo (Z ≃ 7,64).

La distribución angular de los fotoelectrones alcanza su punto máximo en ángulos de

π/2 en la dirección incidente del fotón para enerǵıas bajas del orden del keV y se dirige

cada vez más hacia adelante a medida que aumenta la enerǵıa de los fotones.

Después de la absorción fotoeléctrica, queda disponible una vacante en la capa atómica.

Esta vacante se llena posteriormente con un electrón de una capa exterior. La enerǵıa

liberada es igual a la diferencia de las enerǵıas de enlace de un electrón entre las dos

capas. La enerǵıa liberada es transportada ya sea por la emisión de un fotón o un electrón.

El fotón se conoce como radiación caracteŕıstica de rayos-X (véase caṕıtulo 3.2.2). Los

electrones emitidos después del reordenamiento electrónico se conocen como electrones

Auger, también son emitidos isotrópicamente. La enerǵıa cinética de un electrón Auger

es igual a la enerǵıa que se libera en la transición menos su enerǵıa de enlace.

La probabilidad de emisión de un rayo-X caracteŕıstico se denomina rendimiento de

fluorescencia, ω, dejando una probabilidad de 1−ω para la emisión de un electrón Auger.

2.3.2. Interacciones Compton y procesos de dispersión

En un proceso de dispersión, el fotón cambia su dirección de movimiento. Si su enerǵıa

disminuye, la dispersión se denomina incoherente. La dispersión también puede ocurrir

sin pérdida de enerǵıa, en este caso se denomina coherente1.

Para fotones con enerǵıas que exceden las enerǵıas de enlace de los electrones atómicos,

la cinemática del proceso de dispersión se describe generalmente considerando el electrón

del átomo objetivo como libre y en reposo en el momento de la colisión. En este caso,

1Para dispersión coherente también se utilizan los nombres elástica y Rayleigh
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la dispersión es incoherente porque el fotón pierde enerǵıa después de ser dispersado. A

bajas enerǵıas para fotones, las enerǵıas de enlace de los electrones atómicos no se pueden

despreciar. Entonces el fotón puede dispersar electrones ligados individuales (dispersión

incoherente) o de todos los electrones ligados, dispersión en fase (coherente). En el último

caso, el átomo entero toma parte del proceso de dispersión para conservar el momentum.

Dispersión Incoherente

En la dispersión incoherente o Compton, el fotón transfiere parte de su enerǵıa a un

electrón atómico que es eyectado desde la capa atómica. En este modelo, se asume que el

electrón se encuentra libre y en reposo en el momento de la colisión, la cinemática de la

dispersión se ilustra en la figura ( 2.2)

Figura 2.2: Ángulos y enerǵıas para dispersión Compton. Un fotón incidente con enerǵıa
hν dispersa produciendo un fotón dispersado con enerǵıa hν ′ y un electrón.

El fotón incidente con enerǵıa hν es dispersado con un ángulo θ. La enerǵıa hν ′ del

fotón dispersado está dada por la ecuación de Compton:

hν ′ =
hν

1 + α (1− cos θ)
(2.8)

donde α = hν/ (m0c
2) y m0 es la masa en reposo del electrón.
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La ecuación (2.8) muestra que el fotón no pierde enerǵıa cuando dispersión la dirección

hacia adelante (θ = 0). Para 180° (retro-dispersión), el fotón pierde la mayor proporción

de su enerǵıa. Esta proporción aumenta con la enerǵıa del fotón y, las enerǵıas de los

fotones retrodispersados se acercan al valor ĺımite de m0c
2/2 (256 keV) cuando se tienen

fotones altamente energéticos. Para la dispersión de 90°, el valor ĺımite correspondiente

es m0c
2 (511 keV).

Enerǵıa cinética Te = hν − hν ′ es transferida al electrón. Esta enerǵıa es cero cuando

las dispersiones de los fotones ocurren hacia adelante, tomando su valor más grande

Te = (hν2α) / (1 + 2α), cuando el fotón es retrodispersado. Figura (2.3) muestra la enerǵıa

cinética máxima del electrón expresada como una fracción de la enerǵıa del fotón incidente.

Se muestra que a bajas enerǵıa de fotones, la enerǵıa transferida es pequeña, pero a altas

enerǵıas la transferencia de enerǵıa es casi completa.

Figura 2.3: Fracción de enerǵıa fotón incidente que se transfiere al electrón para colisiones
Compton donde el fotón es retrodispersado en 180°. Imagen tomada de (Mayles et˜al.,
2007, p. 64)

El ángulo φ entre las direcciones del fotón incidente y el electrón figura (2.2) está dado

por:
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cotφ = (1 + α) tan
θ

2
(2.9)

Esta ecuación muestra que φ ≤ π/2 y que, por lo tanto, el electrón nunca es emitido en

la dirección de retroceso. La sección eficaz diferencial de dispersión Compton por electrón

está dada por:

deσKN (θ)

dΩ
=

re
2

2

(

hν ′

hν

)2 [
hν ′

hν
+

hν

hν ′
− sin2 θ

]

(2.10)

1

A bajas enerǵıas (hν → 0), ecuación (2.10) se reduce a:

deσTh (θ)

dΩ
=

re
2

2

(

1 + cos2 θ
)

(2.11)

Esta sección eficaz es conocida como sección eficaz de Thomson. En la ecuación (2.11),

re es el radio del electrón clásico dado por re = e2/m0c
2 = 2,8179× 10−15 m.

La sección eficaz por electrón de dispersión Compton puede ser obtenida integrando

la ecuación (2.10) y, sustituyendo hν ′ utilizando la ecuación (2.8), resultando:

eσKN = 2πre
2

(

1 + α

α2

[

2 (1 + α)

1 + 2α
−

ln (1 + 2α)

α

]

+
ln (1 + 2α)

2α
−

1 + 3α

(1 + 2α)2

)

(2.12)

La sección eficaz total de dispersión por átomo es aσKN = ZeσKN .

De forma similar, la sección eficaz de la dispersión Thomson es:

eσTh =

∫ π

0

re
2

2

(

1 + cos2 θ
)

2π sin θdθ =
8

3
πre

2 = 0,665barns (2.13)

1El sub́ındice KN viene dado en honor a Klein y Nishina quienes en 1928 derivaron dicha expresión
dentro contexto de la electrodinámica cuántica. Esta sección eficaz diferencial asume que el electrón es
libre.
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La enerǵıa transferida al electrón Compton será depositado cerca del punto de inter-

acción, mientras que el fotón secundario puede viajar mucho más lejos. Es interesante

dividir la sección eficaz total en absorción σa y, dispersión σs en:

σ = σa + σs (2.14)

Donde:

σa =
〈T 〉

hν
σ (2.15)

Y

σs =
〈ν ′〉

hν
σ (2.16)

Donde, 〈T 〉 y 〈hν ′〉 son valores de expectación de las enerǵıas del electrón Compton y

el fotón dispersado respectivamente.

La ecuación (2.8) y (2.10) pueden ser combinadas para obtener la siguiente expresión

para eσs:

eσs = πre
2

[

ln (1 + 2α)

α3
+

2 (2α3 − 3α− 1)

α2 (1 + 2α)2
+

8α2

3 (1 + 2α)3

]

(2.17)
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(a) Variación de sección eficaz diferencial con cos θ
y la enerǵıa del fotón incidente.

(b) Variación de la sección eficaz total para Com-
pton y, sección eficaz para la enerǵıa dispersa, s, y
la enerǵıa de absorción a, con la enerǵıa del fotón
incidente.

Figura 2.4: Secciones eficaces para la dispersión Compton de electrones libres. Imagen
tomada de (Mayles et˜al., 2007, p. 65)

Dispersión de electrones ligados

La influencia de electrones ligados de la sección eficaz de dispersión incoherente se

cuantifica por la función de dispersión incoherente S (x, Z). La dispersión diferencial de

sección eficaz de dispersión incoherente por átomo está dada por:

daσincoh (θ)

dΩ
=

deσKN (θ)

dΩ
S (x, Z) (2.18)

La función de dispersión incoherente se asume como una función de el momentum

transferido y el número atómico Z. Se tabula en términos del momentum transferido

relacionado con la cantidad x dada por:

x =
sin (θ/2)

λ
(2.19)

Donde λ es la longitud de onda del fotón primario.

La función de dispersión incoherente está relacionada a la probabilidad de que el
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electrón sea expulsado de la capa atómica como resultado de la transferencia de mo-

mentum x al átomo. Toma su valor más bajo en θ = 0 donde S (x, Z) = 0. Aumenta

monotónicamente al aumentar x (aumento de la enerǵıa de los fotones y/o el ángulo de

dispersión) y se aproxima a Z cuando x se aproxima a infinito. La sección eficaz se reduce

entonces a la sección eficaz de interacción de electrones libres. La función de dispersión

incoherente se muestra en la figura () para tres elementos distintos. Se puede observar que

la transferencia de enerǵıa cinética necesaria para la función de dispersión incoherente se

aproxima a sus valores máximos cuando aumenta el número atómico.

Figura 2.5: Dispersión incoherente en función del momentum transferido al átomo x.
Imagen tomada de (Mayles et˜al., 2007, p. 67)

2.3.3. Dispersión Coherente

En la dispersión coherente, el fotón es dispersado colectivamente por los electrones

atómicos. Esencialmente, el fotón no pierde enerǵıa como transferencia de momentum x

al átomo mientras está siendo dispersado con un ángulo θ. La dispersión de los diferentes

electrones está en fase, y la deflexión angular resultante está determinada por un patrón de

interferencia caracteŕıstico del número atómico. La sección eficaz diferencial de dispersión
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CAPÍTULO 2. TRANSPORTE DE RADIACIÓN

coherente se obtiene como el producto de la diferencia de la sección eficaz de Thomson y

el factor F al cuadrado:

deσcoh (θ)

dΩ
=

deσTh (θ)

dΩ
F 2 (x, Z) (2.20)

2.4. Comportamiento Macroscópico

2.4.1. Atenuación del haz y Coeficientes de atenuación

Cuando los fotones atraviesan un material pueden interactuar con éste (produciendo

electrones secundarios y/o fotones dispersados) o bien pasar a través de él sin interactuar.

El número de fotones transmitidos sin perturbaciones a través de una material de espesor

g de un elemento y densidad dada puede, para enerǵıa mono-energéticas derivar, se de la

siguiente manera (ver figura 4.12). El número de fotones primarios, dΦ, interactuando en

una capa delgada de grosor dx y profundidad x es proporcional al espesor de capa y el

número incidentes de fotones, de modo que se tiene:

dΦ = −µdxΦ (x) (2.21)

Una propiedad del material es el coeficiente de atenuación lineal µ, la cual depende

de la enerǵıa de los fotones. El signo negativo indica que los fotones son retirados del

haz. Integrando la ecuación (2.21) desde x = 0 hasta x = t proporciona el número de

fotones primarios Φ (t) que se transmiten después de traspasar el material. Φ (t) decrece

exponencialmente de acuerdo al grosos t de acuerdo a:

Φ (t) = Φ0e
−µt (2.22)

Donde Φ0 = Φ (0) es el número de fotones incidentes iniciales.

El coeficiente de atenuación lineal es la probabilidad de interactuar por unidad de
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longitud y está relacionado con la sección eficaz atómica, σtot, a través de la relación:

µ = Nσtot (2.23)

Donde N es el número de átomos blanco por unidades de volumen.

El poder de penetración de un haz de fotones se puede expresar como el camino libre

medio. Esto se define como la distancia media, x, que recorre un fotón antes de interactuar.

Para enerǵıas mono-energéticas, está dada por:

x =

∫ ∞

0

xe−µxdx =
1

µ
(2.24)
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Caṕıtulo 3

Tubo de Rayos-X

3.1. Introducción

Los rayos-X fueron descubiertos por Roentgen en 1895, mientras estudiaba los rayos

catódicos (haz de electrones) en un tubo de descarga de gas. Se observó que se produćıa

otro tipo de radiación (presumiblemente por la interacción de los electrones con las pa-

redes de vidrio del tubo) que pod́ıa ser detectada fuera del tubo. Esta radiación pod́ıa

penetrar sustancias opacas, producir fluorescencia, ennegrecer una placa fotográfica, y io-

nizar un gas. Él nombró la nueva radiación rayos-X (por su naturaleza desconocida hasta

el momento).

Las unidades de rayos-X de kilovoltaje han sido utilizadas en radioterapia desde los

primeros tratamientos. Su uso ha disminuido gradualmente en los últimos años debido a

la amplia disponibilidad de fotones de alta enerǵıa, y más recientemente, de los electrones

generados por aceleradores lineales de alta enerǵıa. Sin embargo, los rayos-X de kilovoltaje

todav́ıa son una opción importante en una amplia gama de tratamientos disponibles,

terapias superficiales, pero por sobre todo, en radio-diagnóstico.

Los rayos-X de kilovoltaje se generan cuando se frenan electrones acelerados a través

de la diferencia de potencial entre un cátodo y un ánodo. La enerǵıa o la calidad del
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haz generalmente se puede describir en términos de la magnitud de esta diferencia de

potencial. Sin embargo, el espectro de la radiación puede ser alterado significativamente

mediante la colocación de filtros de metal en la trayectoria del haz. Es decir, para un

mismo potencial acelerado, el espectro resultante depende del uso de filtros adicionales.

El rango de kilovoltaje de rayos-X va desde 10 keV hasta 400 keV y generalmente se

subdividen en categoŕıas de acuerdo a la penetración del haz.

3.2. Principios de generación de Rayos-X

Existen dos mecanismos diferentes por los cuales los rayos-X son producidos cuando

los electrones impactan el blanco (ánodo). Uno da lugar los rayos-X de Bremsstrahlung y

el otro a rayos-X caracteŕısticos1.

3.2.1. Radiación de frenado Bremsstrahlung

El proceso de bremsstrahlung (radiación de frenado) es el resultado de interacciones

entre un electrón con alta velocidad y un núcleo. El electrón, mientras pasa cerca del

núcleo, puede ser deflactado desde su trayectoria por la acción de fuerzas Coulombianas

de atracción perdiendo enerǵıa como bremsstrahlung, un fenómeno que es descrito de la

teoŕıa general de radiación electromagnética de Maxwell. De acuerdo a esta teoŕıa, la

enerǵıa se propaga a través del espacio por campos electromagnéticos. A medida que el

electrón, con su campo electromagnético asociado, pasa por las proximidades de un núcleo,

sufre una desviación repentina y aceleración. Como resultado, una parte o la totalidad de

su enerǵıa se disocia y se propaga en el espacio en forma de radiación electromagnética.

El mecanismo de producción de radiación de frenado se ilustra en la figura (3.1).

1Un pequeño porcentaje (∼ 1%) de electrones que viajan desde un filamento (cátodo) a un blanco
(ánodo) convierten su enerǵıa cinética en fotones de rayos-X a través de la radiación de frenado (bremss-

trahlung) y radiación caracteŕıstica.
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Figura 3.1: Ilustración del proceso de Bremsstrahlung. Imagen tomada de (Khan, 2010,
p. 31)

Ya que un electrón puede tener una o más interacciones de bremsstrahlung con el

núcleo y una interacción puede resultar en la pérdida parcial o completa de la enerǵıa de

los electrones, los fotones bremsstrahlung resultantes pueden tener cualquier enerǵıa con

cota máxima la enerǵıa inicial del electrón. Además, la dirección de emisión de fotones

bremsstrahlung depende de la enerǵıa de los electrones incidentes. A enerǵıas de electrones

por debajo de unos 100 keV, los rayos-X se emiten de forma aproximadamente isotrópica.

A medida que la enerǵıa cinética de los electrones aumenta, la dirección de emisión de

rayos-X se privilegia cada vez más hacia adelante. En los tubos de rayos-X de bajo voltaje

(del orden de los keV) es técnicamente ventajoso obtener el haz de rayos-X en el mismo

lado del blanco (es decir, a 90° con respecto a la dirección del haz de electrones).

La pérdida de enerǵıa por átomo depende del cuadrado del número atómico (Z2).

Entonces, la probabilidad de producción de bremsstrahlung vaŕıa con Z2 del material que

está compuesto el blanco. Sin embargo, la eficiencia de la producción de rayos-X depende

de la primera potencia del número atómico y el voltaje aplicado al tubo. La eficiencia

se define como la razón entre la enerǵıa de salida emitida como rayos-X y la enerǵıa

depositada por los electrones en el blanco. La eficiencia se puede expresar en la ecuación

(3.1).
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Eficiencia = 9 · 10−10ZV (3.1)

Donde V es el voltaje aplicado al tubo en voltios. De (3.1) se puede mostrar que la

eficiencia de producción de rayos-X con un blanco de tungsteno (Z = 74) de electrones

acelerados con 120 keV es menor al 1%. El resto de la enerǵıa (∼ 99%) se disipa en forma

de calor.

3.2.2. Radiación Caracteŕıstica

Electrones incidentes en el blanco también producen rayos-X caracteŕısticos. El me-

canismo de producción es ilustrado en la figura (3.2). Un electrón con enerǵıa cinética

E0, puede interactuar con átomos del blanco eyectando un electrón orbital, dejando al

átomo ionizado. El electrón original se aleja después de la colisión con enerǵıa E0 −∆E,

donde ∆E es la enerǵıa entregada al electrón orbital. Una parte de ∆E se invierte en la

superación de la enerǵıa de enlace del electrón y el resto se lo lleva el electrón eyectado.

Esto crea una vacante en un orbital, y un electrón orbital exterior llena esta vacante.

Al hacerlo, la enerǵıa se irradia en forma de radiación electromagnética. Esto se deno-

mina radiación caracteŕıstica (es decir, caracteŕıstica del átomo blanco bombardeado y

las capas entre las cuales las transiciones tuvieron lugar). Cuando los átomos del blanco

poseen un alto número atómico (como el tungsteno) y las transiciones involucran capas

internas tales como K, L y M . Cuadro (3.1) muestra las principales ĺıneas de radiación

caracteŕıstica para un átomo de tungsteno.

Cabe señalar que, a diferencia del bremsstrahlung, los rayos-X caracteŕısticos son emi-

tidos con enerǵıas discretas. Si la transición del electrón involucrado es desde la capa L a

la capa K, entonces el fotón emitido tendrá enerǵıa hν = EK − EL, donde EK y EL son

las enerǵıas de enlace de electrones en la capa K y L respectivamente.
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Figura 3.2: Diagrama que explica la producción de radiación caracteŕıstica. Imagen to-
mada de (Khan, 2010, p. 32)

Series Ĺıneas Transición Enerǵıa (keV)

Serie K

Kβ2 NIII −K 69.09

Kβ1 MIII −K 67.23

Kα1 LIII −K 59.31

Kα2 LII −K 57.97

Serie L

Lγ1 NIV − LII 11.28

Lβ2 NV − LIII 9.96

Lβ1 MIV − LII 9.67

Lα1 MV − LIII 8.40

Lα2 MIV − LIII 8.33

Cuadro 3.1: Principales enerǵıas de rayos-X caracteŕısticos para Tungsteno. Datos obte-
nidos de Kinsman et˜al. (1970)

3.3. Espectro de Rayos-X

Las interacciones de bremsstrahlung generan fotones de rayos-X con un espectro con-

tinuo de enerǵıa superpuestas por radiación caracteŕıstica de enerǵıas discretas. Una dis-

tribución espectral t́ıpica para el tungsteno se muestra en la figura (3.3).
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Figura 3.3: Espectro de bremsstrahlung para un átomo de tungsteno (Z=74) con y sin
filtro. Potenciales aplicados de 60 keV y 120 keV. La emisión caracteŕıstica de la ĺınea K
está superpuesta en el espectro filtrado. Imagen tomada de (Mayles et˜al., 2007, p. 189)

Si no hay filtración, inherente o añadida en la trayectoria del rayo, el espectro de

enerǵıa calculado será una ĺınea recta (mostrada como ĺınea de puntos en la figura (3.3)).

Matemáticamente está dada por la ecuación (3.2).

I(E) = KZ (Emáx − E) (3.2)

Donde I(E) es la intensidad de la radiación de bremsstrahlung con enerǵıa E, K es una

constante que incluye el número de electrones que bombardean el objetivo (proporcional

a la corriente del tubo), y Z es el número atómico del material objetivo. La enerǵıa

máxima de los fotones emitidos es igual a la máxima enerǵıa perdida por los electrones de

bombardeo que está determinado por la máxima enerǵıa entregada al tubo. Sin embargo,

la intensidad de tales fotones es cero como predice la ecuación (3.2), esto es, I(E) = 0

cuando E = Emáx. Para aumentar la intensidad de un haz se requiere que el material

blanco posea un alto número atómico, que sea capaz de soportar temperaturas elevadas.

El tungsteno satisface este criterio (Z = 74, punto de fusión 3380°C).
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Los fotones que salen del material blanco experimentan filtración inherente (absorción

en el blanco, en paredes del tubo de vidrio, en ventana de berilio). Además se añaden

filtros adicionales, que equivalen a 0.5mm - 1mm de aluminio para modificar el espectro.

Cabe señalar que esta filtración afecta principalmente a los fotones de baja enerǵıa.

El propósito de la filtración adicional es disminuir el número de fotones de baja enerǵıa.

A medida que la filtración se incrementa, el haz transmitido se endurece (es decir, se

consigue una mayor enerǵıa promedio y por lo tanto un mayor poder de penetración).

Aśı, la adición de filtros es una forma de mejorar el poder de penetración del haz. El

otro método, es aumentar el voltaje que se le aplica al tubo. Puesto que la intensidad

total del haz (el área bajo las curvas de la figura (3.3)) disminuye con el aumento de

filtración y aumenta con el voltaje, una combinación adecuada de voltaje y filtración

permite conseguir un endurecimiento deseado del haz aśı como una intensidad aceptable.

La forma del espectro de enerǵıa de rayos-X es el resultado del voltaje aplicado al tubo,

interacciones múltiples de bremsstrahlung, y la filtración del haz. Sin embargo, incluso si

el tubo de rayos-X fuese energizado con un potencial constante, el haz de rayos-X seguiŕıa

siendo heterogéneo, debido a los múltiples procesos de bremsstrahlung que dan lugar a

fotones con enerǵıa diferentes. Las razones para que el espectro sea continuo son las

siguientes:

1. El voltaje que vaŕıa continuamente entre el blanco y el filamento, causa que los

electrones bombardeen el blanco, con distintos niveles de enerǵıa cinética.

2. La mayoŕıa de los electrones participan en muchas interacciones antes de que toda

su enerǵıa cinética se agote. Como una consecuencia, los electrones llevan diferen-

tes cantidades de enerǵıa al mismo tiempo en las interacciones con los átomos de

tungsteno lo que resulta en la generación de rayos-X de distinta enerǵıa.

3. Los electrones bombardeados pasan a distancias variadas cerca del núcleo de tungs-

teno y por lo tanto se desv́ıan en distinto grado. Como resultado, se entregan variadas
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cantidades de enerǵıa en forma de fotones desacelerados.

4. La profundidad de generación de fotones en el blanco.

Debido a que el haz de rayos-X tiene una distribución espectral de enerǵıa, que depende

del voltaje, aśı como de la filtración, es dif́ıcil de caracterizar la calidad del haz en términos

de enerǵıa, poder de penetración, o del grado de endurecimiento del haz. Una “regla de

oro” de uso frecuente indica que la enerǵıa media de rayos-X, es aproximadamente un

tercio de la enerǵıa máxima. Por supuesto, la regla de un tercio es una aproximación ya

que la filtración altera significativamente la enerǵıa media. Otra cantidad, conocida como

Half-Value Layer, se ha definido para describir la calidad de un haz de rayos-X. Este tema

se discute en detalle en el Caṕıtulo ?.

3.4. El tubo de Rayos-X

La figura (3.4) es una representación esquemática de un tubo de rayos-X. El tubo

consta de una envoltura de vidrio evacuada a alto vaćıo. En un extremo está un cátodo

(electrodo negativo) y en el otro el ánodo (electrodo positivo). El cátodo es un filamento

de tungsteno que al calentarse emite electrones (emisión termo-iónica). El ánodo consiste

en una barra gruesa de cobre en el extremo del cual se coloca una pequeña pieza de

tungsteno (material objetivo). El haz de rayos-X emerge a través de una ventana delgada,

en la mayoŕıa de los casos fabricada de berilio, utilizada para reducir la filtración inherente

del haz de rayos-X.
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Figura 3.4: Sección transversal de un tubo de rayos-X modelo Comet MXR 161. Imagen
tomada de (Mayles et˜al., 2007, p. 190)

3.4.1. El Ánodo

La elección de tungsteno como el material objetivo en los tubos de rayos-X convencio-

nales se basa en los criterios de que el material blanco debe tener un número atómico alto

y un elevado punto de fusión. De la ecuación (3.1) sabemos que la eficiencia de producción

de rayos-X depende del número atómico, y por esta razón, el tungsteno Z = 74 es un buen

material objetivo. Además, el tungsteno, el cual posee un punto de fusión de 3370°C, es

un elemento que puede resistir el intenso calor producido por el bombardeo de electrones.

La eliminación del calor del objetivo es un requisito importante para el diseño del

ánodo. Esto se ha logrado en algunos tubos conduciendo el calor a través de un ánodo

grueso de cobre en la parte exterior del tubo, donde es enfriado por aceite, agua o aire.

También existen ánodos giratorios, reduciendo la temperatura del objetivo. El calor ge-

nerado en el ánodo giratorio es irradiado al depósito de aceite que rodea al tubo, aislando

térmicamente el housing del tubo de los voltajes aplicados.

Una exigencia importante en el diseño del ánodo es el tamaño óptimo del área del

blanco desde la cual los rayos-X son emitidos. Esta zona, que se llama focal spot, debe ser

tan pequeña como sea posible para producir imágenes radiográficas ńıtidas. Sin embargo,
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CAPÍTULO 3. TUBO DE RAYOS-X

focal spot más pequeños generan más calor por unidad de blanco.

El tamaño aparente del focal spot se puede reducir por el principio de ĺınea de foco,

ilustrado en la figura (3.5).

Figura 3.5: Diagrama que ilustra el principio de ĺınea de foco. El largo A del focal spot
es reducido al largo a. La otra dirección del focal spot se mantiene sin cambios. Imagen
tomada de (Kinsman et˜al., 1970, p. 28)

El blanco está montado sobre una superficie en el ánodo. El lado aparente a se expresa

como a = A · sin (θ), donde A es el lado real del focal spot con un ángulo θ con respecto

a la dirección perpendicular del haz de electrones. Ya que la otra dirección del focal

spot real es perpendicular al haz de electrones, su longitud aparente permanece igual.

Las dimensiones del focal spot real se eligen de modo que las dimensiones del focal spot

aparente resulten aproximadamente cuadradas. Por lo tanto, al hacer el ángulo θ pequeño,

el lado a aparente puede ser reducido a un tamaño deseado. En las unidades de kilovoltaje

para radio-diagnóstico, el ángulo θ es pequeño (6-17 grados) para producir tamaños de

focal spot aparentes que vaŕıan de 0,1× 0,1 mm a 2× 2 mm.
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CAPÍTULO 3. TUBO DE RAYOS-X

Efecto talón

Puesto que los rayos-X son producidos a varias profundidades en el objetivo, sufren

atenuaciones distintas en el blanco. Hay una mayor atenuación de los rayos-X procedentes

de profundidades mayores que las que se encuentran cerca de la superficie del blanco. Por

consiguiente, la intensidad del haz de rayos-X disminuye desde el cátodo al ánodo en la

dirección del haz (figura (3.6)). Esta variación entre el haz de rayos-X se llama efecto talón.

El efecto es particularmente pronunciado en tubos de kilovoltaje debido a la baja enerǵıa

de los rayos-X y ángulos pronunciados. El problema puede ser minimizado mediante el

uso de un filtro de compensación para proporcionar la atenuación diferencial a través del

haz con el fin de compensar el efecto talón, mejorando la uniformidad del haz.

(a) La intensidad del haz de rayos-X
es mayor hacia el cátodo.

(b) Las letras representan las interacciones con
los electrones en el cátodo y las ĺıneas onduladas
los rayos-X. En el lado derecho (el lado del ángu-
lo) los rayos tienen mayor capacidad para salir
del ánodo que en lado izquierdo. Esto se debe a
que en el lado izquierdo los rayos-X deben pasar
por una mayor cantidad de material.

Figura 3.6: Diagrama efecto talón
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3.5. Filtración del haz

El espectro de radiación emitido desde un tubo de rayos-X incluye elementos de baja

enerǵıa que son considerables. Estos fotones de baja enerǵıa se atenúan rápidamente

en el tejido del paciente contribuyendo a la dosis entregada. Los componentes de baja

enerǵıa deben reducirse ya que aumenta la dosis en el tejido, sin beneficio cĺınico alguno.

Con el fin de conseguir una absorción de baja enerǵıa, se colocan filtros de metal en la

trayectoria del haz. En este rango de enerǵıa, la probabilidad de que un fotón experimente

una interacción fotoeléctrica disminuye con el aumento de enerǵıa (véase ecuación (4.7)).

Los fotones de menor enerǵıa se atenúan más que los de alta enerǵıa, por ende la enerǵıa

media del espectro se incrementa o endurece (figura (3.7)). El filtro atenúa el espectro en

todo el rango de enerǵıa, pero no debe reducir la intensidad transmitida a tal punto que

sea inviable trabajar con el haz. El metal escogido como filtro no debe tener absorción

fotoeléctrica dentro del rango de enerǵıa útil, si se quiere privilegiar los fotones de enerǵıa

más alta.

Figura 3.7: Efecto de endurecimiento del haz, se aprecia el espectro filtrado sólo por
Sn (0.4mm) y filtros compuestos por Sn(0.4mm)+Cu(0.25mm)+Al(0.25mm) . Imagen
tomada de (Mayles et˜al., 2007, p. 193)
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Caṕıtulo 4

Imagen Volumétrica Tomagraf́ıa

Computarizada con haces Cónicos

4.1. Introducción

Con la introducción de tecnoloǵıas de imagen avanzadas en el proceso de radioterapia

tales como: tomograf́ıa computarizada (CT)1, imágenes por resonancia magnética (MRI)2,

y la tomograf́ıa de emisión por positrones, la habilidad de definir el volumen macroscópico

del tumor (GTV)3, volumen cĺınico (CTV)4 y las estructuras normales, aśı como la mag-

nitud de movimiento interno de los organos ha mejorado sustancialmente. En las ultimas

décadas se han producido avances excepcionales en la planificación y entrega de trata-

miento como la radioterapia mediante modulación de intensidad (IMRT)5. Con IMRT la

dosis prescrita puede ser entregada al volumen del tumor con alto grado de conformalidad,

mientras que se restringe la dosis a los tejidos sanos. El potencial de estas tecnoloǵıas en el

tratamiento de radioterapia puede ser realizado sólo si el paciente puede ser posicionado

1CT: Computed Tomography
2MRI: Magnetic Resonance Imaging
3GTV: Gross Tumour Volume
4CTV: Clinical Target Volume
5IMRT: Intensity Modulated Radition Therapy
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con precisión y de forma reproducible en todas las sesiones durante el transcurso de la

aplicación del tratamiento.

Anteriormente, la posición del paciente en tratamiento se verificaba mediante la ad-

quisición de imágenes con peĺıculas o dispositivos electrónicos usando el haz de fotones

tratamiento (MeV) al principio del tratamiento.

Sin embargo, la precisión de dispositivos de imágenes de mega-voltaje está limitada en

la definición de la posición debido al contraste bajo1 inherente y a la naturaleza bidimen-

sional de las imágenes proyectadas. Para superar estas limitaciones se utilizan sistemas

de imágenes CT de kilovoltaje. La disponibilidad en la actualidad de detectores planos

con áreas grandes han facilitado la integración del de la tomograf́ıa computarizada con

haces cónicos (CBCT)2 en aceleradores lineales. Un sistema de CBCT de kilovoltaje tie-

ne el potencial de adquirir datos y reconstruir una imagen volumétrica grande en 1 a 2

minutos. Además se puede utilizar antes de cada sesión de tratamiento para localizar con

gran precisión al paciente y, si es necesario ajustar los parámetros tales como posición del

paciente y la geometŕıa del haz para que concuerde con la planificación. Hay un interés

creciente en el uso de CBCT de kilovoltaje para radioterapia de alta precisión.

1En el rango del MeV, predomina el efecto Compton, por ende hay gran dispersión
2CBCT: Cone Beam Computed Tomography
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Figura 4.1: Posición de tamaño pequeño, con colimadores S. Se aprecian los componentes:
1
O Mancha focal haz de rayos-X kV. 2

O Receptor de imágenes (panel de obtención de
imágenes kV), 3

O Eje referencia haz rayos-X kV (perpendicular a plano receptor imágenes
kV), 4

O Campo de rayos-X proyectado. Imagen obtenida de “Manual de usuario Cĺınico
de XVI R4.0”, derechos de autor ©2006 Elekta Limited

Además del modo de CBCT, el sistema de rayos-X de kilovoltaje integrado en el

acelerador lineal también proporciona radiograf́ıas y formación de imágenes fluoroscópicas

del paciente. Por lo tanto, un sistema de formación de imágenes de kilovoltaje brinda la

oportunidad de obtener imágenes del paciente en dos dimensiones (radiograf́ıas) o en

tres dimensiones (volumen) antes, durante y después de la sesión de tratamiento con un

alto nivel de precisión. Estos modos de imagen facilitan la radioterapia de alta precisión,

proporcionando información de la posición espacial del paciente de manera detallada. Si

bien, la dosis del paciente debido a imágenes guiadas por una unidad de kilovoltaje son

bajas comparadas con el tratamiento de mega-voltaje, el uso repetido de obtención de

imágenes por CT puede contribuir significativamente a la dosis en el tejido sano. Por lo
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tanto, es importante cuantificar la dosis recibida por los pacientes debido a la formación

de imágenes con unidades de kilovoltaje.

La cuantificación de la dosis es el primer paso importante hacia el desarrollo de direc-

trices para la utilización adecuada de la obtención de imágenes por CBCT con respecto a

los posibles efectos perjudiciales producto de la dosis adicional, fundamentalmente riesgo

de cáncer secundario.

4.2. Imagen volumétrica en radioterapia

El desarrollo de la imagen volumétrica en los tratamientos y la oportunidad de poseer

orientación en tiempo real para radioterapia, ha permitido el desarrollo e implementación

de técnicas que incrementa la precisión y la exactitud de dosis de radiación que se entrega

al tumor utilizando márgenes de seguridad más pequeños en torno al GTV (i.e., PTV más

pequeños). La precisión mejorada puede permitir la reducción de exposición de tejidos

sanos, ya que la planificación puede ser llevada a cabo con pequeños margen de error.

Hay un beneficio relacionado de suma importancia al utilizar imágenes volumétricas:

garantizar que el tratamiento será ejecutado tal y como estaba previsto. Existe evidencia

acerca de la falta de concordancia en la anatomı́a entre lo planificado y lo que realmente se

trata (de˜Crevoisier et˜al. 2005). La información en tiempo real permite identificar esta

inconsistencia, tomando las medidas necesarias para corregirla.

4.3. Cone Beam CT de Kilovoltaje

4.3.1. Tecnoloǵıa

CBCT utiliza una fuente y un sensor bidimensional de rayos-X, ambos rotan alrededor

del paciente para generar datos de proyección de alta calidad. A partir de estos datos,

se estiman los coeficientes de atenuación del objeto de interés utilizando un proceso de
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CAPÍTULO 4. IMAGEN VOLUMÉTRICA KV-CBCT

proyección hacia atrás filtrada. Dosis producto de formación de imágenes oscilan desde

0.5-4 cGy.

En algunos sistemas, la saturación del detector puede limitar la aplicación de dosis

altas. El número total de proyecciones depende del tiempo de escaneo y la velocidad de los

fotogramas empleados en el panel. La adquisición de imágenes por lo general requiere entre

0.5-2 min. de tiempo de escaneo, a partir de esto es posible construir un conjunto de datos

volumétricos de tamaño arbitrario hasta el ĺımite del campo de visión del detector. Los

factores que limitan el tamaño del volumen a reconstruir son: tiempo de procesamiento,

memoria disponible y la resolución máxima del sistema.

Los sistema de CBCT proveen grandes campos de visión (FOV)1, con una dimensión

en el eje z (eje del haz) hasta 25 cm y dimensiones axiales de 26, 40 y 50 cm. La reso-

lución espacial que puede ser reconstruida es del orden de 500 µm, brindando detalles

para el posicionamiento preciso del paciente. Las imágenes volumétricas resultantes están

referidas al eje de rotación del equipo.

Figura 4.2: Captación de datos de CBCT. Imagen obtenida de (Miraclea y Mukherjia
2009)

1FOV: Fields of View
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4.3.2. Aplicaciones

Se han realizado múltiples investigaciones (Boda-Heggemann et˜al., 2011) sobre las

variadas aplicaciones de CBCT. Se ha evaluado en la orientación de posicionamiento de

radioterapia en la mama, en muchos casos se ha observado con detalle el tejido blando

interno. Se ha evaluado su uso para rectificar el posicionamiento correcto en tratamientos

de cáncer de mama ya que las imágenes permiten visualizar con detalle el tejido blando.

Ha sido estudiado para radioterapia preoperatoria para pacientes con sarcoma, donde

los tumores de tejido blando pueden identificarse directamente. Formación de imágenes

en el tórax demuestran su potencial para el uso en radioterapia corporal esterotáctica de

columna vertebral, h́ıgado, y lesiones pulmonares. Para la próstata, se han hecho com-

paraciones de CBCT versus marcadores convencionales para optimizar la precisión de

radioterapia (Moseley et˜al., 2007).

Sin duda la aplicación más importante es reducir los márgenes de seguridad en torno

al volumen macroscópico del tumor, ya que es posible tener mayor certeza de la posición

de éste al inicio del tratamiento.

4.4. CBCT de Kilovoltaje y otras tecnoloǵıas guiadas

por imágenes

4.4.1. Fortalezas de CBCT de kilovoltaje

Como tecnoloǵıa, el CBCT de kilovoltaje tiene una serie de puntos fuertes. Algunas

de estas ventajas son compartidas con otras tecnoloǵıas de terapia guiadas por imágenes

mientras que otras son exclusivas a la formación de imágenes con enerǵıas de kilovoltaje.

CBCT de kilovoltaje logra el objetivo fundamental de proporcionar una imagen geométri-

camente robusta en el momento de la administración de la radiación que es cĺınicamente

útil para su orientación y corrección. T́ıpicamente, se puede lograr esto sin cambiar la posi-
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ción del paciente entre imágenes y tratamientos. Como fortaleza importante, proporciona

una caracterización tridimensional completa de la posición del objeto en estudio, de modo

que puede reducir o eliminar la ambigüedad de interpretación de las radiograf́ıas. Por lo

tanto, puede disminuir el tiempo de interpretación de posicionamiento, especialmente en

estructuras tridimensionales complejas, disminuyendo los costos.

En la práctica, el CBCT de kilovoltaje puede proporcionar un campo de visión de gran

tamaño de hasta 50 cm de diámetro y 25 cm de diámetro en una sola rotación. El tiempo

de adquisición de imágenes es rápido, en el intervalo de 30-120 segundo. Proporciona

radiograf́ıas de mayor contraste en comparación con equipos de mega-voltaje. Existe la

posibilidad de utilizar medios de contraste para aumentar la visibilidad de estructuras.

La baja dosis proporcionada por CBCT de kilovoltaje es una ventaja. Para las estruc-

turas de alto contraste como hueso, las imágenes son generadas con dosis del orden de

0.05 cGy. Para objetos de bajo contraste, tales como tejidos blandos como la próstata, la

dosis es del orden de 2-3 cGy. La dosis recibida en tejidos blandos no es muy diferente

de la que se obtiene con CBCT de mega-voltaje (Pouliot et˜al., 2005) o Tomotheraphy

(Mackie et˜al., 2003).

4.4.2. Limitaciones de CBCT de kilovoltaje

En general, la calidad de imagen no es tan buena como la generada por los scanners de

CT empleados en el proceso de planificación. Esto se debe a una serie de factores, paneles

planos de detección sufren en un grado variable efectos de memoria conocidos como lag

y efecto fantasma. Estos pueden introducir perturbaciones sutiles en condiciones de alto

contraste o niveles elevados de exposición.

Un reto fundamental es el gran ángulo de recepción del detector y el gran volumen de

tejido irradiado durante la toma de imágenes. Esto resulta en una cantidad significativa

de dispersión de rayos-X que alcanza al detector y se acumula con la imagen principal.

Para grandes campos de visión, porcentajes altos de la fluencia total son atribuidos a la
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CAPÍTULO 4. IMAGEN VOLUMÉTRICA KV-CBCT

fluencia de dispersión, esto provoca la aparición de sombras artificiales que confunden la

visibilidad de las estructuras de bajo contraste de interés. Otra debilidad ocurre cuando

el paciente posee implantes metálicos, los cuales son observados como pérdida de señal.
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Caṕıtulo 5

Simulación con Montecarlo

5.1. Introducción

Para el transporte de radiación en radioterapia y dosimetŕıa, el método de Monte Carlo

provee una solución numérica a la ecuación de transporte de Boltzmann (ej. Kase y Nelson

1978; Duderstadt y Martin 1979) en donde se emplea directamente las leyes fundamenta-

les de la f́ısicas a escala microscópica de las interacciones de electrón-átomo y fotón-átomo.

La simulación de Monte Carlo reproduce fielmente la trayectoria de una part́ıcula indivi-

dual, en un sentido estad́ıstico, dentro de los conocimientos actuales de las leyes f́ısicas:

scattering y sección eficaz de absorción. Las caracteŕısticas de los campos de radiación

macroscópica (ej: largo promedio de la trayectoria por fotón incidente en un volumen

de espacio dado) son calculados como un promedio sobre las simulaciones o historias de

muchas part́ıculas individuales. Si el valor promedio poblacional existe x y la distribu-

ción x posee una varianza poblacional finita, σx
2, el Teorema del Ĺımite Central T.L.C.

garantiza (Feller 1967) que el estimador 〈x〉 obtenido con el método de Monte Carlo es

cercano a x para enerǵıas que van desde los 0.001MeV hasta los 50MeV, si se incrementa

el número historias de part́ıculas simuladas N . Además, el Teorema del Ĺımite Central

predice que la distribución de 〈x〉 es Gaussiana, caracterizada por una varianza σ〈x〉
2 que
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puede ser estimada en la simulación. El Teorema del Ĺımite Central también predice que

en el ĺımite N → ∞, σ〈x〉
2 → 0 (William 1968).

Estos hechos han sido los grandes responsables del rápido crecimiento en el uso del

método Monte Carlo en radioterapia y dosimetŕıa (Nahum et˜al. 1989). Si uno conoce

las leyes f́ısicas que rigen con suficiente precisión y se tiene acceso a suficientes recursos

computacionales, entonces la respuesta a cualquier pregunta f́ısica bien planteada puede

ser obtenida. Afortunadamente, las leyes f́ısica requeridas para la mayoŕıa de las aplica-

ciones en radioterapia y dosimetŕıa son conocidas a cabalidad. Ellas son el resultado de

la Electrodinámica Cuántica (Bjorken y Drell 1965; Sakurai 1967). Adicionalmente, los

recursos computacionales requeridos para la mayoŕıa de las aplicaciones son modestos,

y pueden ser ejecutados con suficiente precisión en un computador de escritorio común.

Esta confluencia de teoŕıa y habilidad computacional coloca al método Monte Carlo en

una herramienta estándar de los F́ısicos Médicos, especialmente si están involucrados en

investigación.

5.2. Interacción de procesos de fotones

Los procesos de interacción con fotones que pueden ser simulados por Monte Carlo

para aplicaciones de radioterapia y dosimetŕıa son:

Producción de pares en campos atómicos y nucleares (Davies et˜al. 1954; Motz et˜al.

1969; Tsai 1974)

Scattering Compton desde electrones atómicos (scattering incoherente)

(Klein y Nishina 1929; Compton y Allison 1935).

Absorción fotoeléctrica y producción fotoeléctrica (Sauter 1931).

Scattering Rayleigh desde campos atómicos y nucleares (scattering coherente)

(Rayleigh 1871).
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La figura (5.1) es una ilustración esquemática de la historia de un fotón que incluye la

trayectoria de las part́ıculas secundarias en una simulación de Monte Carlo. La historia

comienza en la posición 1
O en el vaćıo; los fotones son dibujados por ĺıneas sinusoidales y

los electrones secundarios por ĺıneas punteadas.

La simulación consiste en los siguientes pasos (los pasos 1
O a 7

O están indicados en la

figura (5.1))

Figura 5.1: Ilustración esquemática del seguimiento en la interacción con fotones. Imagen
obtenida de (Mayles et˜al., 2007, Caṕıtulo 5, pág. 79)

1
O Escoger enerǵıa, dirección y posición inicial del fotón basado en la distribución de

la muestra, y su transporte hasta el primer ĺımite de la geometŕıa en estudio.

2
O Escoger la distancia de la primera interacción y el transporte del fotón en este punto

de interacción.

3
O Escoger el tipo de interacción (Compton, foto-eléctrica, producción de pares, Ray-

leigh).

4
O Escoger la dirección, enerǵıa, etc. de nuevas part́ıculas (tales como electrones Com-

pton producto de secciones transversales diferenciales de Klein-Nishina, fotones ca-
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racteŕısticos, electrones Auger). Colocar éstos en una lista para ser seguidos más

tardes.

5
O Transportar el fotón que ha sufrido scattering hasta que deje la geometŕıa, o hasta

que alcance la enerǵıa de corte.

6
O Transportar los electrones secundarios. Realizar un seguimiento de cualquier electrón

δ y fotones bremsstrahlung producidos.

7
O Calcular la enerǵıa depositada en la región de interés.

8
O Repetir los pasos 1

O- 7O para varias part́ıculas hasta alcanzar una incertidumbre

estad́ıstica suficientemente baja.

En la figura (5.2) se muestra un diagrama de flujo para transporte de fotones simulado

con el método de Monte Carlo.
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Figura 5.2: Diagrama de flujo que muestra los pasos esenciales en el transporte de fotones
simulado con Monte-Carlo. Imagen basada en (Mayles et˜al., 2007, Caṕıtulo 5, pág. 80)
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5.3. Interacción de procesos de electrones

Los procesos de interacción de electrones y positrones que pueden ser modelados por

Monte Carlo para aplicaciones de radioterapia y dosimetŕıa:

Dispersión Møller de electrones a partir de electrones atómicos.

Dispersión de positrones Bhabha a partir de electrones atómicos.

Creación de fotones de frenado en campos atómicos y nucleares.

Aniquilación de positrones con electrones atómicos.

Dispersión elástica de electrones y positrones desde el núcleo.

Excitación de átomos y moléculas por electrones y positrones.

Una dificultad importante surge en el caso de simulación del transporte de electrones.

Durante el proceso de “desaceleración”, un electrón t́ıpicamente de 105−106 interacciones

con la materia circundante. Debido a este alto número de colisiones, una simulación evento

por evento del transporte de electrones es a menudo inviable debido a las limitaciones en

el poder de cálculo.

Afortunadamente existe una solución práctica a este problema: La técnica CHET1

(Berger 1963), la cual indica que pocas interacciones causan gran pérdida de enerǵıa o

cambios de dirección. Por lo tanto, el efecto de la mayor parte de estas interacciones es

pequeño, lo cual implica pequeñas pérdidas y pequeñas desviaciones angulares. Por lo

tanto,se puede combinar el efecto de estas pequeñas interacciones en un solo efecto, esto

converge a la solución exacta a la ecuación de transporte de Boltzmannen en el ĺımite de

pequeñas trayectorias de electrones.

1CHET: Condensed History Electron Transport
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5.4. Métodos Matemáticos de Monte Carlo

A continuación se presentan, conceptos básicos matemáticos del método de Monte

Carlo, necesarios para entender su funcionamiento. Un tratamiento completo implicaŕıa

una discusión detallada de generación de números aleatorios, teoŕıa de muestreo, despla-

zamientos y rotaciones, estimación de medias y varianzas, y la geometŕıa. Aqúı se muestra

aspectos introductorios.

5.4.1. Teoŕıa de Muestreo

Hay un número de técnicas de muestreo bien conocidas para desarrollar simulaciones

con el método de Monte Carlo, aqúı sólo se mostrará la técnica de La acumulada de la

función de distribución, ya que es utiliza la plataforma EGSnrc.

Se asume que la función de probabilidad p(x) está normalizada sobre [a, b], esto es:

∫ b

a

p(x′)dx′ = 1 (5.1)

Su acumulada está dada por:

c(x) =

∫ x

a

p(x′)dx′ (5.2)

la cual es monótonamente creciente y está acotada entre 0 y 1. La variable x distribuye

aleatoriamente de acuerdo con p(x) si los valores de x son seleccionados invirtiendo c(x):

x = c (R)−1 (5.3)

Donde R posee una distribución aleatoria uniforme entre 0 y 1.

Por ejemplo, se puede mostrar que la distancia de una interacción está dada por:
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x = −
1

µtot

ln (1−R) (5.4)

Donde µtot es el coeficiente de atenuación para fotones en el medio de estudio. Esta

proviene directamente desde la distribución de probabilidad para la interacción de distan-

cias:

p(x) = µe−µx 0 6 x 6 ∞ (5.5)

Notar que al invertir una función impĺıcita no siempre puede ser resuelto anaĺıtica-

mente, pero siempre es numéricamente posible.

5.4.2. Desplazamientos y Rotaciones

Esta parte es importante, ya que se utilizó rotaciones en la simulación para generar la

inclinación de 3.5° del housing del tubo de rayos-X con respecto al isocentro. El trazado de

rayos en la simulación (desplazamiento y rotación) se lleva a cabo mediante construcciones

geométricas muy simples. Dando a una part́ıcula con una posición −→x0 y una dirección −→uo

y una distancia de viaje s, la nueva posición, −→x está dada por:

−→x = −→x0 +
−→u0 · s (5.6)

Donde −→u0 = (u0, v0, w0) = (sin θ0 cosφ0, sin θ0 sin φ0, cos θ0), θ0 y φ0 son los ángulos

polar y azimutal respectivamente.

La rotación después de un scattering por un ángulo polar Θ y un ángulo azimutal Φ

se trata v́ıa rotación gracias a las siguientes ecuaciones:

u = sin θ cosφ = u0 cosΘ + sinΘ (w0 cosΦ cosφ0 − sinΦ sin φ0) (5.7)
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v = sin θ sinφ = v0 cosΘ + sinΘ (w0 cos Φ sinφ0 + sin Φ cosφ0) (5.8)

w = cos θ = w0 cosΘ− sinΘ sin θ0 cos Φ (5.9)

5.4.3. Estimando Medias y Varianzas

El enfoque convencional para calcular el error estimado en la simulación es el siguiente:

Se asume que el cálculo se realiza para el seguimiento de N part́ıculas.

Se estima el valor de x:

〈x〉 =
1

N

N
∑

i=1

xi (5.10)

Se estima la varianza asociada con la distribución de xi:

s2x =
1

N − 1

n
∑

i=1

(xi − 〈xi〉)
2 (5.11)

La varianza estimada de 〈x〉 es:

s〈x〉
2 =

sx
2

N
(5.12)

El Teorema del Ĺımite Central garantiza que los estimadores van a tender a sus esti-

mados, ya que éstos son insesgados y consistentes.

La simplicidad del método y su poder de aproximación han hecho que el método de

Monte Carlo se convierta en una herramienta estándar para investigadores. Con suficiente

recursos informáticos, preguntas f́ısicas bien planteadas y el conocimiento a cabalidad de

las leyes f́ısicas permiten modelar problemas complejos en F́ısica Médica (aśı como en
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otras áreas de la F́ısica). El aumento de la disponibilidad de computadores más potentes,

la existencia de documentación y códigos de programas abiertos incidirán en un aumento

de las aplicaciones en un futuro.
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Materiales y Métodos

6.1. Simulaciones con Montecarlo

6.1.1. Modelación tubo de rayos-X y sistema colimador

El programa utilizado para simular es el código montecarlo EGSNRC/BEAMNRC

versión 4 2.3.2. Los cálculos fueron realizados en un computador Intel Core 2 Duo CPU

T7500 con sistema operativo Linux Ubuntu 12.04 con kernel 3.2.0-35. Se utilizó además

un compilador de C: GCC versión 4.6.3 y un compilador de fortran: GFORTRAN versión

4.6.3.

El ánodo rotante fue simulado con el modulo XTUBE, las especificaciones del tubo

de rayos-X como el diseño del blanco, composición de materiales y densidad, y sistemas

de filtración fueron proporcionados por el fabricante (Dunlee Philips Healthcare, Aurora,

Ilinois, E.U.A.) bajo un acuerdo de confidencialidad.

En esta práctica se ha se ha simulado la generación de radiación de 120 keV ya que es

la modalidad utilizada en el servicio de F́ısica Médica de la Cĺınica Alemana de Santiago,

permitiendo contrastar los resultados simulados con datos experimentales.

El haz de electrones que incidente en el material blanco fue simulado como una fuente
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rectangular incidente desde un costado con enerǵıa monocromática de 120 keV, este tipo

de fuente es la que mejor se adapta según los detalles técnicos entregados por el fabricante.

(a) Fuente rectangular incidente desde un costa-
do.

(b) Componente XTUBE con dos medios en el
blanco.

Figura 6.1: Componente XTUBE utilizado para simular el tubo de rayos-X, se muestran
los principales datos que deben ser ingresados para la simulación. Imagen tomada de
Rogers et˜al. (2011)

El cono de filtración del tubo fue simulado con el componente FLATFILT con 15 capas

diferentes, se muestra en la figura (6.2).

(a) Componentes cono de filtración del
tubo.

(b) Esquema simulación componentes cono
filtración tubo.

Figura 6.2: Componentes cono de filtración, imágenes no están a escala.
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Los cassettes colimadores S20, L20, L10,L2, M20, M10, M2 y MV15X15 fueron simu-

lados con el componente PYRAMIDS. Algunos de ellos se muestran en la figura (6.3).

Figura 6.3: Algunos colimadores del sistema Elekta XVI, (a) filtro F0; (b), (c) y (d)
representa colimadores que poseen un FOV grande L20, L10 y L2 respectivamente. (e) y
(f) muestran los colimadores M20 y S20 respectivamente. Imagen tomada de (Spezi et˜al.
2009).

Figura (6.4) representa un esquema de la unidad Elekta Synergy con su correspon-

diente simulación.

Las especificaciones técnicas de los elementos de la trayectoria del haz como colima-

dores, filtros, composición y distancias fueron proporcionados por el fabricante (Elekta,

Crawley, Reino Unido) bajo un acuerdo de confidencialidad.
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(a) Esquema de trayectoria del haz de tubo de
rayos-X, Elekta Synergy. Se indica donde fueron
generados los espacios de fase.

(b) Esquema de trayectoria del haz de tubo
de rayos-X, Elekta Synergy, simulado con
BEAMNRC

Figura 6.4: Esquema de trayectoria del haz tubo de rayos-X, Elekta Synergy

La simulación de la imagen volumétrica del tubo de rayos-X fue realiza en tres partes.

Primero se simula el material blanco del tubo de rayos-X, generando un espacio de fase

a 3.225 cm desde la fuente. Luego este espacio de fase es entregado como input a la

simulación del cono de filtración (sólo fotones) generando un nuevo espacio de fase a 6.45

cm de la fuente. Finalmente el espacio de fase N°2 es entregado como input al resto de

la trayectoria del haz. Para generar la inclinación de 3.5° del housing del tubo (véase

figura (6.4a)) se utiliza la rutina “rotate” generando una irradiación simulada oblicua.

Finalmente un tercer espacio de fase es generado en el isocentro para cada uno de los

colimadores disponibles, el espacio de fase final se utiliza en las simulaciones subsecuentes

de distribución de dosis en agua.
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Para aumentar la precisión al simular tubos de rayos-X utilizando el código BEAMNRC

se ha cambiado el valor del parámetro de tolerancia ĺımite $BDY TOL1 desde el valor

predeterminado 1 × 10−5 a 5 × 10−7 recomendado por (Ali y Rogers 2008), esto mejora

significativamente los coeficientes de retro-dispersión calculados en unidades de kilovol-

taje. Eficiencia de simulación se incrementó utilizando fraccionamiento direccional de

bremsstrahlung (DBS)2 versus las otras opciones disponibles en el programa. Resultados

(Kawrakow et˜al. (2004)) muestran que el uso de DBS en un haz de fotones puede dar

lugar a eficiencias de fluencia de hasta 8 veces mayores que con fraccionamiento selectivo

de bremsstrahlung (SBS)3 y hasta 20 veces mayores que con fraccionamiento selectivo de

bremsstrahlung ( UBS)4. La eficiencia en dosis de hasta 6 veces mayor que con SBS y

hasta 26 veces mayor que con UBS.

Además se incluyó en la simulación las opciones: fotoelectrones con muestreo angular,

dispersión Rayleigh, relajaciones atómica, efecto de spin y, ionizaciones por impacto de

electrones. Los datos de dispersión Rayleigh han sido generados con el programa PEGS4

para todos los materiales utilizados, para ello se necesitan datos como la densidad, ele-

mentos y su fracción en peso. Esta información relevante fue obtenida de (McConn et˜al.

(2011)).

Los umbrales de enerǵıa para la creación de part́ıculas secundarias (AE, AP) y enerǵıas

de corte (ECUT, PCUT) para el transporte de part́ıculas se establecieron en AE =

ECUT = 0,521 MeV para electrones y AP = PCUT = 0,01 MeV para fotones.

1BDY TOL: Boundaries between different regions in the geometry by a small distance.
2DBS: Directional Bremsstrahlung Splitting
3SBS: Selective Bremsstrahlung Splitting
4UBS: Uniform Bremsstrahlung Splitting
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Resultados

7.1. Simulaciones con Montecarlo

La simulación del tubo de rayos-X se llevó a cabo con 25 × 106 electrones incidentes

en el material blanco (tungsteno), generándose los espacios de fases (PSHP) descritos en

el cuadro (7.1):

Espacio de
Fase

Distancia desde la
fuente (cm)

Número de fotones
generados

Tamaño

PHSP1 3.225 5× 106 451MB
PHSP2 6.45 19× 107 6.1GB
PHSP3 S10 100 19× 107 6.3GB
PHSP3 S20 100 25× 107 8.1GB
PHSP3 L2 100 6× 107 1.9GB
PHSP3 L10 100 11× 107 3.5GB
PHSP3 L20 100 19× 107 6.3GB
PHSP3 M2 100 3,6× 107 1.2GB
PHSP3 M10 100 12× 107 3.9GB
PHSP3 M20 100 21× 107 6.8GB
PHSP3
MV15X15

100 9,6× 107 3.1GB

Cuadro 7.1: Caracteŕısticas de los distintos espacio de fase
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Figura 7.1: Distintas partes en que fue realizada la simulación. Imágenes no están a escala
entre si

Analizando los datos obtenidos de la simulación de Montecarlo, se ha encontrado

que el 95% de los fotones producidos por radiación de frenado en el material blanco de

tungsteno son absorbidos por el cono de filtración. Sólo el 1% de los fotones dejan el

sistema de colimadores. La figura (7.2) muestra la distribución de la posición Z (eje del

haz) de la última interacción para fotones (ZLAST) utilizando el colimador S20 en el tubo

de rayos-X. Se puede notar que aproximadamente el 90% de los fotones que salen de la

unidad de rayos-X tuvo su última interacción en el objetivo de tungsteno.
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Figura 7.2: Distribución de la posición Z (eje del haz) del último sitio de interacción para
fotones (ZLAST) con colimador S20

La figura (7.3) muestra la enerǵıa media de los haces de radiación resultante para los

distintos colimadores disponibles.

La enerǵıa media fue calculada con los resultados de la simulación para los distintos

colimadores en una región cuadrada de 30 cm de lado, centrada en el isocentro (a 100 cm

de la fuente).
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Figura 7.3: Enerǵıa Media de haces de radiación para los distintos colimadores disponibles

Se puede observar que la enerǵıa media aumenta cuando se tienen distintos campos

de visión (FOV) para un mismo tamaño de apertura del colimador. Esto ocurre porque

el haz se endurece debido al aumento de filtración en la dirección del ánodo.

Por ejemplo, para la apertura que genera una imagen con un volumen ciĺındrico máxi-

mo de largo 20cm, tenemos los campos de visión S, M y L como muestra la figura (7.4),

al cambiar la posición de la apertura, hay más material en la dirección del ánodo y, debi-

do al efecto talón se atenúan los fotones menos energéticos, favoreciendo a los de mayor

intensidad.

También es interesante observar qué ocurre con las enerǵıas medias en las distintas

series de colimadores, para las serie S y L la mayor enerǵıa media se obtiene con la

apertura que generan una imagen con un volumen ciĺındrico máximo de largo 10 y 2 cm

respectivamente. Esto se debe a que la dispersión de los fotones provienen de muchos

ángulos producto de la estrecha abertura del colimador. Según (Spezi et˜al. (2009)) para

la serie M, la mayor enerǵıa se alcanza con M2, los resultados obtenidos son concordantes
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si se consideran las barras de error.

Figura 7.4: Esquema de colimadores con apertura 20 y sus distintos campos de visión
FOV

En la figura (7.5) se muestran los perfiles de fluencia en enerǵıa para los colimadores

S20, M20, L20 y MV15X15 obtenidos en el isocentro en la dirección X . Se nota de manera

muy clara el endurecimiento del haz, producto de la atenuación de los fotones con baja

enerǵıa.

Existen dos motivos por lo que el haz se endurece, primero en un tubo de kilovoltaje

los fotones de menor enerǵıa se atenúan más que los de alta debido a que la disminución de

intensidad del haz es a costa de fotones de baja enerǵıa que, en conjunto, hacen aumentar

la enerǵıa promedio del haz, segundo al desplazar el colimador genera que exista más

material en la dirección del ánodo, atenuando aún más a los fotones de baja enerǵıa.

Se observa que el colimador MV15X15 tiene una fluencia de enerǵıa por part́ıcula

incidente menor, esto se debe a que es el colimador con la apertura más pequeña, por

ende, atraviesa un número menor de fotones.
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Figura 7.5: Perfiles de fluencia de enerǵıa para los colimadores S20, MV15X15, M20 y L20

En la figura (7.6) se muestra la distribución espectral para los colimadores S20, M20

y L20. Como es de esperar los fotones de menor enerǵıa son removidos del haz de rayos-

X, produciendo un endurecimiento relativo del haz. Además se observan los peaks de

radiación caracteŕıstica de la serie K en 57-59 keV y 67-69 keV.

Figura 7.6: Distribución espectral para haces producidos por los colimadores S20, M20 y
L20
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Conclusiones

En esta tesis de licenciatura se ha desarrollado con éxito un modelo de Monte Carlo

para el tubo de rayos-X de tomograf́ıa computarizada con haces cónicos CBCT montado

en el acelerador lineal Elekta Synergy©.

Las simulaciones han incluido a todos los cassettes colimadores (exceptuando el filtro

neutro F0). Si se comparan los resultados obtenidos con los de literatura (Spezi et˜al.

2009), se observan resultados muy concordantes.

Los principales resultados son:

95% de los fotones producidos en el material blanco por radiación de frenado son

absorbidos en el cono de filtración.

90% de los fotones que logran salir del sistema no interactúan con el sistema de

filtros y colimadores.

La enerǵıa media aumenta cuando se tienen distintos campos de visión (FOV) pero

con igual longitud nominal irradiada en el isocentro. El haz se endurece debido al

efecto talón, ya que la disminución de intensidad del haz es a costa de fotones de

baja enerǵıa que, en conjunto, hacen aumentar la enerǵıa promedio del haz.
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Se observa la radiación caracteŕıstica de la serie K para el tungsteno en la distribu-

ción espectral.

Sin duda alguna el método de Monte Carlo por su simplicidad y facilidad de uso debe

ser una herramienta estándar para investigadores en el área de F́ısica Médica. Puede ser

implementado sin grandes costos (sólo se necesita un computador de escritorio estándar),

permitiendo modelar problemas F́ısicos complejos.

El aumento de la disponibilidad de computadores más potentes, la existencia de do-

cumentación y códigos de programas abiertos incidirán en un aumento en las aplicaciones

del método de Monte Carlo debido a su versatilidad.

Es de suma importancia seguir adelante con este proyecto, encontrando la solución

al problema de uso de rayos-X en la obtención de imágenes de radio-diagnóstico, dismi-

nuyendo la probabilidad de generar un cáncer secundario, asegurando los procedimientos

cĺınicos, pero por sobre todo la calidad de vida de los pacientes.
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