Nota Técnica

Correccion del efecto volumeétrico
en una maitriz 2D de camaras de ionizacion

Correction of the volumetric effect in a 2D-array of ionisation chambers

R Diaz Fuentes'”, E Cabello Murillo, C Rodriguez RodriguezZ, A Ferrando Sanchez!, F Clemente Gutiérrez’,
MA de la Casa de Julian', P Adaimi Hernandez'

1 Departamento de Radiofisica, Hospital Universitario Doce de Octubre.
2 Departamento de Radiofisica, Hospital Universitario de Fuenlabrada.

Fecha de Recepcidn: 21/03/2011 - Fecha de Aceptacion: 28/04/2011

La medida de distribuciones espaciales de dosis absorbida mediante dispositivos matriciales bidimensionales de cdmaras
de ionizacién presenta principalmente tres problemas: submuestreo espacial, efecto volumétrico e inexactitud en el coefi-
ciente de conversién de carga eléctrica a dosis absorbida debido a la falta de equilibrio electrénico lateral. En este trabajo
hemos estimado experimentalmente el error en la medida cruda de dosis por una de tales camaras. Hemos encontrado que
el factor principal de error es el efecto volumétrico, que puede corregirse mediante las técnicas bien conocidas de convo-
lucién/deconvolucion.
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There are three main snags related to the measurement of spatial distributions of absorbed dose with two-dimensional array
devices of ionisation chambers: spatial under-sampling, volumetric effect and inaccuracy in electric charge to absorbed dose
conversion coefficient due to lack of lateral electronic equilibrium. In this work we have experimentally estimated the error in the
raw measurement of dose by one of such chambers. We have found that the major error factor is the volumetric effect, which

can be corrected through the well-known techniques of convolution/deconvolution.
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Introduccion

Los dispositivos matriciales bidimensionales de
céamaras de ionizacién se emplean tanto en controles
de calidad rutinarios! como en la verificacion de cam-
pos de intensidad modulada (IMRT)?3. Las caracteris-
ticas de estos dispositivos han sido descritas en varios
articulos*®. En ellos quedan de manifiesto las ventajas
derivadas del empleo de las camaras de ionizacién en
la medida de dosis absorbida: precision, sensibilidad y
estabilidad, junto a facilidades para el anélisis de datos.
No obstante, la medida de distribuciones de dosis con
matrices de camaras de ionizacion presenta problemas
de exactitud y muestreo’. En zonas de alto gradiente
de dosis se pierde exactitud debido a efectos ener-
géticos y volumétricos. Los primeros son debidos al
cambio de la relacion de los poderes electrénicos de
frenado Syair Y d€ l0S factores de perturbacion, en
especial el de cavidad, frente a las condiciones de
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equilibrio electronico8. El efecto volumétrico se debe
a la asignaciéon a un punto de la lectura de la camara,
que es un detector extenso.

En este articulo se describe un método experimental
para estimar el error cometido en la medida cruda de la
dosis con las camaras de uno de estos equipos, sepa-
rando los efectos energéticos del volumétrico.

Material y métodos

El equipo MatriXX® (Scanditronix-Wellhtfer) es una
matriz-2D de cadmaras de ionizacién (fig. 1A). Consiste
en un conjunto de 1020 camaras de ionizaciéon plano-
paralelas abiertas, dispuestas en una malla cuadrada
de 32 x 32, salvo esquinas, que cubren un éarea acti-
va de 24 cm x 24 cm (fig. 1B). Cada camara tiene un
didametro activo de 4,5 mm y una altura de 4,5 mm;
la separacion entre camaras es de 7,62 mm (fig. 1C).
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24 cm

Fig. 1. Equipo MatriXX. (A) Las 1020 camaras de ionizacién estan dispuestas en un area uniforme de 24 cm x 24 cm, cen-
tradas bajo las crucetas a 2,7 mm de profundidad. (B) Las camaras son cilindricas, de altura 4,5 mm y radio 2,25 mm.
(C) La separacion entre los centros de las mismas es 7,62 mm.

Su volumen sensible es 0,07 cm3. Las cdmaras estan
insertadas en Perspex. El punto efectivo de medida se
encuentra a 2,7 mm de profundidad.

Mediante la comparacion entre una distribucion
espacial de dosis conocida a priori con exactitud (que
llamaremos distribucion de prueba) y la medida cruda
de la misma puede determinarse el error de ésta en
cada punto de dicha distribucion. Para determinar qué
parte del error se debe al efecto volumétrico se calcula
la convolucion de la distribucion de prueba con el volu-
men sensible de la camara.

Con esta finalidad se ha medido con una de las
camaras centrales del equipo MatriXX un perfil radial
de dosis, generado por un campo de 6 MV colimado
por un cono circular (Radionics) de 1,25 cm de dia-
metro proyectado en el isocentro, acoplado al cabezal
de un acelerador Primus (Siemens). Se ha situado el
equipo en la mesa del acelerador lineal, de tal forma
que una de sus camaras quedara centrada con el
laser de techo, especialmente ajustado para radioci-
rugia. Después se fij6 una hoja de papel milimetrado
sobre la matriz, alineando sus trazos verticales segln
la direccién del laser sagital. Sobre el papel milimetra-
do se ha marcado el borde del campo luminoso pro-
yecto por el cono. La marca sirve de referencia para
desplazar el equipo, tomando como direccién radial la
marcada por el laser sagital (fig. 2). Con este método
la incertidumbre estimada en la posicién de la camara
relativa al centro del campo es 1/3 mm (k=1). El perfil
radial se ha medido con pasos de 1 mm, efectuando
sucesivas irradiaciones de 250 cGy en el punto central
sobre el plano de medida. La imprecisién combinada
atribuible a la repetibilidad de las irradiaciones del
acelerador lineal y la lectura de la camara de ioniza-
cion es inferior al 1%, tras un calentamiento previo
adecuado de ambos equipos (1/2 hora). El perfil de
dosis se ha medido en las mismas condiciones
de irradiacion utilizando una pelicula radiocromica
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Fig. 2. Diagrama del montaje experimental para la medida
del perfil del campo colimado por el cono de radiocirugia
con una de las camaras de ionizacion del equipo MatrixX.
Las lineas de referencia, constituidas por el borde del
campo luminoso en la posicion inicial de la camara, sir-
ven para posicionar la camara respecto al campo. Para
ello se ha utilizado la escala del papel milimetrado fijado
al equipo. Los trazos del papel se han alineado segun la
direccion del eje sagital, que marca la direccion radial de
desplazamiento.

(Gafchromic EBT-2, ISP) calibrada previamente con
un escaner fotografico Microtek ScanMaker 9800 XL,
siguiendo el método descrito por Devic?. El tamafio de
pixel del escaneo fue 72 ppp (0,35 mm). La depen-
dencia energética de la pelicula es débil, inferior al 2%
en densidad Optica en el rango 120 kVp a 6 MVpi0.1L,
Por lo tanto la respuesta de la pelicula no se altera
por la falta de equilibrio electrénico lateral ni muestra
efecto volumétrico. Tanto para la pelicula como para
la cdmara se ha utilizado un espesor de 2 cm de un
material equivalente a agua, RW3.
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Fig. 3. Distancia en el plano de la seccion transversal de la
camara entre un punto de la misma y el centro del campo
de radiocirugia (o) como funcién de las coordenadas pola-
res del punto referidas al centro de la propia camara (c) y
la distancia del centro de la camara al centro del campo.

El montaje descrito presenta varias ventajas. Por
una parte el cono de radiocirugia proporciona una
de las condiciones de irradiacion méas extremas en
cuanto a gradiente lateral de dosis y falta de equilibrio
electronico lateral que puede darse en la préactica cli-
nica. Por otro lado la distribucion de la dosis absorbida
tiene simetria axial, lo que puede explotarse de varias
maneras: posicionar la cdmara de forma precisa res-
pecto al campo, determinar la distribucion de dosis en
un plano mediante la medida de un unico perfil radial
con la camara y reducir el ruido de la medida de la
pelicula utilizando el promedio radial de la lectura de
los pixeles del escaneo de la misma. De esta forma la
incertidumbre en la determinacion del perfil relativo de
dosis (normalizado al valor central del perfil) mediante
la pelicula es inferior al 2% (k=1) del valor central.
En la terminologia empleada més arriba consideramos
la distribucion de dosis medida mediante la pelicula
como la distribucion de prueba.

Consideremos el plano de medida de los detec-
tores de la matriz, que es perpendicular al eje del
campo del acelerador lineal. Llamaremos D a la
distribucion de prueba y D, a la convolucion de
la misma. Despreciando la variacion de la dosis en
profundidad en el rango de la altura de la camara
entonces D, para una camara situada en un punto r
respecto a la proyeccion central del campo en el
plano de medida (en adelante, las letras en negrita
representan vectores) es:

De(r) = /ﬁD(r)-K(r—u)duxduy (1)

la integral se extiende sobre la superficie limitada
por la seccion transversal sensible de la camara, Sy
K es el nlcleo de convolucién. Si en primera aproxi-

macion separamos los efectos energéticos del volu-
métrico, y despreciamos la variacion de la eficiencia
de recoleccién de carga eléctrica entre elementos del
volumen sensible de la camara, el ndcleo de convo-
lucién se reduce al promedio de la dosis absorbida
dentro del volumen sensible de la camara:

1
TR

Sir<R

2

K(r)=
Osir>R

siendo R el radio interno de la camara. En las coordena-
das de la fig. 3, referidas a nuestro montaje experimen-
tal con el cono de radiocirugia, se tiene:

(3)

De(r) = 2

R
. f fD(«/r2 + 0* = 2rocos @) pdOdo
7R .

La dosis convolucionada puede calcularse también
a partir de la distribucion prueba haciendo uso del teo-
rema de Fourier para la convolucion.

Di(w)=D"(w) K (o) (4)

donde * representa la transformada de Fourier de una
funcion f, del espacio real r al de frecuencias, o:

+o0  +oo

f(w)= f fe*i“'~f(r)dxdy (5)

La transformada inversa hacia el espacio real se
calcula como:

+ 00 + 00

f(r) = ﬁ_ mf ) m[ ¢ f (w)dw,do, 6)

Si se conociera la distribucion de la dosis medida
en todo el plano, podria eliminarse el efecto volumétrico
mediante deconvolucién del nicleo dado por la ec 2.
En un montaje normal el equipo MatriXX no proporcio-
na suficiente muestreo espacial para poder interpolar
la medida de dosis en puntos situados entre camaras,
debido a la distancia existente entre ellas. En este caso
especial si es posible, debido a que la medida se ha
realizado mediante desplazamientos del equipo en
pasos de 1 mm. Aplicando la transformada de Fourier
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en coordenadas polares, se obtiene la transformada del
nucleo de convolucion de la camara:

R 2r
_ 1 —iwrcost
K'(w)= Ofof e rd Odr 7)
de donde:
K ()= ]1 (wR) (8)

J; es la funcion de Bessel de primera especie de
orden 1. Las funciones de Bessel de primera especie
estan definidas en general como:

T

Ju(x) = %/cos(nu —xsinu)du 9)
0

Para deducir la ec. 8 se ha aplicado la siguiente
propiedad a la ec. 9:

[ X (x)dx = ¥ (x) (10)

Asi pues en el espacio de frecuencias la dosis
convolucionada puede calcularse en el caso general
mediante la expresion:

Di(w) = ], (wR)-D"(w) (11)

Considerando de nuevo la distribucion de dosis del
cono de radiocirugia, conviene hacer uso de coordena-
das polares. La transformada de Fourier de la distribu-
cion prueba de dosis es:

© 2T

D' (w) = f fD(r)cos(a)rcosé’)rdﬁdr (12)
0 0
de donde:
D' (w)=2r f D(t)jo(wr)rdr (13)
0

La convolucion de la dosis prueba puede hacerse
mediante la transformada inversa de la ec. 4:

De(r)= L f D' ()js(wr)ji (R)dew  (14)

que conduce al mismo resultado que la ec. 3.
Similarmente, puede calcularse la deconvolucién de
la dosis:

1 i 2 Jo(wr)
D(r) = —R)f (wR) Dc(co)j1 (wR)dw (15)
donde
Di(w) = ZEfDC(r)jo(a)r)rdr (16)
0
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El célculo de la convolucién mediante la ec. 14 no
presenta dificultades. En cambio la integral de decon-
volucion (ec. 15) debe calcularse mediante técnicas
especiales, debido a los ceros de la funcion j;, en el
denominador del integrando. Una forma de evitar este
problema es aproximar el nicleo de convolucion tipo
pozo (ec. 2) a una gaussianal? con valor a mitad de
altura en el radio de la camara:

2
KD = zen(3) o= s )
resultando:
(18)

D(r) = Zlﬁfo(a)R)DZ(w)jo (wr)exp(c®w?)dw

donde D¢ (w) se calcula nuevamente mediante la
ec. 16. Aunque la aproximacion de un nucleo de con-
volucion tipo pozo por otro gaussiano es grosera, la
ec. 18 no funciona mal, como se vera en la siguiente
seccion.

Resultados

En la fig. 4A se muestran, en unidades relativas,
la dosis absorbida medida por la pelicula (distribu-
cion prueba), junto con la dosis cruda medida por
la camara del equipo MatriXX y la deconvolucion
aproximada de la misma (ec. 18). Las medidas
crudas de la cdmara han sido renormalizadas de tal
forma que su deconvolucién coincida con el valor del
perfil medido por la pelicula en el centro del campo.
Las diferencias entre la medida de la pelicula y la
medida cruda de la cdmara alcanzan valores maxi-
mos del 17% en algunos puntos de la penumbra. En
cambio, la diferencia maxima se reduce al 5% tras la
deconvolucion. En la fig. 4B. se representan, en uni-
dades relativas, la dosis absorbida medida por la peli-
cula junto con la convolucién exacta (ec. 3 6 14) de
la misma con el volumen sensible de la camara, y la
medida cruda de la camara, normalizada al valor de
la convolucién de la pelicula en el centro del campo.
Las diferencias maximas entre la convolucién de la
pelicula y la medida de la cdmara del equipo son del
5%. Estos resultados estan en buen acuerdo con los
resultados obtenidos por Sanchez-Doblado et all3
por comparacion entre calculos mediante métodos
de Monte Carlo y medidas con diferentes detectores.
En la fig. 5 se muestra el indice y!4 (parametros del
elipsoide: 3% de la dosis central, distancia 3 mm)
calculado para cada punto de medida con la camara
frente al perfil de la pelicula convolucionado y sin
convolucionar. Se aprecia una sensible disminucion
de los valores del indice tras la convolucion.
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Fig. 4. Comparacioén entre las medidas del perfil del cono
de radiocirugia (1,25 cm de diametro) mediante pelicula
radiocrémica y una camara de ionizacion del array (unida-
des relativas de dosis). El efecto volumétrico de la camara
explica la mayor parte de la diferencia, como muestra la
comparacioén de la pelicula con la deconvolucion del perfil
medido por la cdmara de ionizacién (A) o la convolucion
de la pelicula por el volumen sensible de la camara (B).
En la Fig A se ha normalizado la deconvolucion del perfil
de la cdmara al perfil de la pelicula en el centro del campo,
mientras que en la Fig. B se ha normalizado el perfil crudo
de la camara de ionizacion a la convolucion del perfil de la
pelicula en el centro del campo.
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Fig. 5. Indice 7 (3% dosis central, 3 mm) resultante de com-
parar el perfil de la pelicula y su convolucién con las medi-
das crudas de la camara de ionizacion del equipo MatrixXX,
con las mismas normalizaciones indicadas en la Fig. 4B.

Discusion

La funcion de respuesta tipo pozo que hemos uti-
lizado (ec.2) refleja exclusivamente la geometria del
volumen sensible de la camara. Es una funcion de res-
puesta de la camara frente a dosis absorbida. Poppe
et al? han propuesto determinar las funciones de
respuesta experimentalmente, midiendo la respues-
ta relativa de la camara frente a campos tipo pincel
centrados en una matriz de puntos alrededor de la
misma. Realmente ese tipo de funciones de respuesta
estan directamente relacionadas con la fluencia ener-
gética que incide sobre el conjunto maniqui detector
en unas determinadas condiciones de referencia. Por
ello tienen formas trapezoidales y no se anulan fuera
del volumen sensible de la camara. Si adicionalmente
se conoce la conversion dosis-fluencia pincel para el
punto de medida mediante calculo teérico o un méto-
do de medida mejor que la propia camara, entonces
puede relacionarse la fluencia energética con la dosis
mediante un nucleo de convolucién que corrija tanto
los efectos volumétricos como los energéticos de la
medida de la camara. La funciéon de respuesta asi
obtenida no es directamente aplicable a la distribucion
de dosis en el plano de medida sin pasar previamente
por la correcciéon de fluencia. Sin embargo, en el tra-
bajo de Poppe et al, la funcién de respuesta obtenida
mediante este método si se aplica directamente sobre
la dosis en el plano de medida, pero para ello hacen
un reajuste empirico de la misma, estrechandola para
gue la medida con la cdmara ajuste bien a los bordes
de un campo de 10 x 10 cm medido con diodo. De
este modo consiguen una correccion algo mas exac-
ta que la presentada en este trabajo, aunque es de
esperar que empeore para campos distintos al utili-
zado para el reajuste de la funcién de respuesta. Por
otro lado el método de Poppe et al. es muy laborioso
y el paso de reajuste es conceptualmente oscuro.
Pensamos que una funcién de respuesta basada en
la geometria del volumen sensible es suficiente en la
practica, dado que la correccion por efectos energéti-
cos es relativamente pequefa.

Conclusiones

El error cometido en las medidas crudas de dosis de
las camaras de ionizacion en zonas de alto gradiente
lateral es grande y se debe principalmente al efecto
volumétrico, siendo los efectos energéticos de menor
importancia. Este efecto produce un sesgo importante
cuando se compara la medida de la cdmara con un
calculo tedrico. El sesgo volumétrico puede eliminarse
eficazmente mediante la correccion de un nucleo de
convolucién basado puramente en la geometria del
volumen sensible.
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