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Resumen

La planificacion de tratamientos en radioterapia utilizando cédigos Monte Carlo
estd convirtiéndose rapidamente en una alternativa a los sistemas de planificacion de
tratamiento tradicionales, y ciertamente son considerados una herramienta tutil a los
efectos de la verificacion independiente dentro de un sistema de manejo de la calidad.
Esto es posible, en parte, gracias al poder de célculo de las computadoras actuales, que
hace posible la obtencion de resultados estadisticamente satisfactorios en poco tiempo.

En la presente tesis se desarrolld6 un modelo de fuentes virtuales sencillo a fin de
reemplazar la geometria de un cabezal de tratamiento de radioterapia, que permita ob-
tener los mismos resultados dosimétricos dentro de los intervalos de confianza recomen-
dados, sin necesidad de simular detalladamente el cabezal. Este modelo se construyo
partiendo de archivos de espacio de fase disponibles en la base de datos del OIEA.

En una primera parte se desarrollé un modelo hibrido que consistié en una fuente
extensa de fotones con una estructura geométrica que permitié modelar el tamano
del campo y generar contaminacion electronica. Posteriormente se procedi6é a simular
tamanos de campo pequefios (menores a 20 X 20 ¢m?) y se calculé la deposicion de
dosis en agua, comparando los resultados obtenidos con mediciones experimentales.

Para extender el modelo a tamanos de campo grandes, en una segunda etapa se
realiz6 una modificacion a la geometria del modelo con el agregado de un filtro aplana-
dor genérico de espesor variable. Posteriormente se realizaron simulaciones para campos
grandes (hasta 40 x 40 cm?), comparandolos nuevamente con mediciones experimenta-
les.

Los resultados obtenidos mostraron un buen acuerdo con las mediciones experi-
mentales, dentro de los intervalos de confianza recomendados. Esto sugiere que este
modelo puede utilizarse a propoésitos de verificacién de planificadores de tratamiento

de radioterapia.



Abstract

The implementation of Monte Carlo methods for treatment planning in radiothe-
rapy are an alternative to traditional Treatment Planning Systems. Actually, Monte
Carlo methods have demondtrated to be a useful tool for dose verification. The poten-
tiality of Monte Carlo methods was significantly increased by computation capacities
currently available.

In this thesis, a simple virtual source model was developed, in order to replace the
complete geometry of a radiotherapy accelerator treatment head and to be able to
obtain the same results within the recommended confidence intervals. This model is
based on the phase space files available in the TAEA’s database.

In a first step, a hybrid model was developed. It consisted of an extended photon
source added to a geometrically simple structure which allows the configuration of the
field size and to generate electronic contamination. Thereafter Monte Carlo simula-
tions was performed in order to calculate the dose deposition in a water phantom for
small field sizes (less than 20 x 20 cm?) comparing these results with experimental
measurements.

In a second step, a change in the geometry of the model was developed in order
to adapt it to large fields simulations, adding a generic flattening filter with variable
thickness. It was shown that a relatively simple calibration method could be used to
determine the filter thickness. With this addition both PDDs and cross profiles were

calculated for large fields up to 40x40 cm2 and compared to experimental ones.
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Capitulo 1

Introduccion al transporte de
radiacion

Los efectos de la radiacion en los medios materiales son de gran interés tanto en
campos cientificos como tecnologicos. Naturalmente, las caracteristicas y efectos de la
radiacion dependerdn del tipo y energia de la radiacion ionizante, asi como también de
las caracteristicas del material irradiado. En la presente seccion se estudiaran los efectos
producidos por haces de electrones y fotones. A continuacion se describen brevemente
los procesos involucrados en el transporte de la radiaciéon y su importancia cuando ésta

incide sobre material organico y tejido vivo.

1.1. Descripciéon de un haz de fotones

Un haz de rayos X emitidos por un blanco (o rayos 7 emitidos por una fuente
radiactiva) consiste en un gran nimero de fotones, por lo general, con un determinado
espectro de energia. La forma de caracterizar dicho haz se describe a continuacion.

La fluencia (®) de fotones se define como el nimero de fotones dN que pasan a
través de una seccion de area dA.

dN
b= 71 (1.1)
A partir de la ecuacion 1.1, se define la tasa de fluencia ¢ (o densidad de flujo)

como la fluencia por unidad de tiempo, es decir:

dd
o="" (12)

A su vez se conoce a la suma de todas las energias de los fotones dEy; que atraviesan

un elemento de seccion dA de una esfera, como fluencia de energia .
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dEp
qj pum
dA

De la ecuacion 1.3, y de la misma manera que la ecuaciéon 1.2 se define la tasa de

(1.3)

fluencia de energia, o densidad de flujo de energia, o simplemente intensidad, como la

fluencia de energia por unidad de tiempo .

_dv

== (1.4)

(3

1.2. Atenuacion de un haz de fotones

Considérese un arreglo experimental de la figura 1.1. Un haz de fotones monoener-
géticos incide sobre un blanco de espesor variable, mientras que un detector se ubica a
una distancia lo suficientemente grande de la fuente, de manera tal que solo detecta a

aquellos fotones que pasan a través del blanco sin interactuar y no a los dispersados.

Colimador
~ Fotones
. dispersados
Blanco -
— - ) ..
p / Fluencia transmitida
- 7 de fotones
¥
»
»
¥
;
"~ "
™ .
L .
Y
Fluencia de fotones "
incidente "

Figura 1.1: Diagrama que muestra un arreglo experimental para estudiar la atenuacion de
un haz al atravesar un blanco.

En estas condiciones, una reduccion en el nimero de fotones (dN) es proporcional
al nimero de fotones incidentes (V) y al espesor del blanco (dx). La constante de
proporcionalidad p se conoce como coeficiente de atenuacion.

dN = —uNdx (1.5)

Esta ecuacion puede ser expresada en términos de intensidad, por lo cual, integran-

do, se llega a la expresion para el decaimiento de la intensidad del haz:
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U(x) = thoe™ (1.6)

donde 9 (z) es la intensidad transmitida, 1 la intensidad incidente y z el espesor.

Se define asi el valor de la capa hemirreductora (HVL por su nombre en inglés)
como el espesor requerido que un blanco debe tener para que la intensidad del haz
decaiga a la mitad.

La unidad del coeficiente de atenuacion p viene dada en em™'. En general, este

coeficiente dependeré de la energia de los fotones y de la naturaleza del material.

1.3. Interaccion de la radiacion con la materia

Cuando un haz de rayos X (o ) pasa a través de un medio, la interaccion entre
los fotones y la materia puede resultar en que la energia de los mismos sea transferida
al medio. El paso inicial en la transferencia de energia involucra la eyeccion de elec-
trones desde los 4tomos del medio. Estos electrones de alta velocidad transfieren su
energia produciendo, en su recorrido, ionizacién y excitacion de los a&tomos con los que

interactian [1-3|.

1.3.1. Seccidon eficaz de interaccion

Se define la seccion eficaz para un cierto tipo de evento en una dada colision, como
la razon entre el nimero de eventos de este tipo por unidad de tiempo y por unidad
dispersada, y el flujo de particulas incidentes respecto al blanco.

Las particulas interactian con los &tomos o moléculas del medio a través de varios
procesos, cada uno de ellos caracterizado por una seccion eficaz diferencial (DCS por
sus siglas en inglés). Por simplicidad se consideran mecanismos de interaccion en los
cuales las particulas son deflectadas y pierden energia, por ejemplo, scattering Compton
de fotones y colisiones inelasticas de electrones.

Considérese el siguiente experimento. Un haz paralelo monoenergético de particulas,
con energia E y direccién de movimiento él, incide en una atomo o molécula blanco, T,
ubicado en el origen del sistema de referencia. Se asume al haz lateralmente homogéneo
y de mayor extension que las dimensiones del blanco, y caracterizado por la densidad
de corriente J;,. paralela a d. Se considera que la particula interactiia en un tnico
mecanismo a la vez, perdiendo una energia W y siendo deflectada. Un detector ubicado
en la direccion (0, ¢) y cubriendo un pequeno angulo séldio df2, detecta y cuenta todas

las particulas que llegan con energia en el intervalo (F — W —dW, E —W). El detector
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es apantallado por el haz incidente, de manera tal que solo son contadas las particulas
que sufrieron una interaccion. Si N,,,; es el namero de cuentas por unidad de tiempo,
entonces la seccion eficaz diferencial doble (por unidad de angulo sélido y energia

perdida) se define como:

d20 _ Ncont
dYdW [T A AW

(1.7)

Ao, diw

inc

|

Figura 1.2: Esquema de un experimento para medir DCS.

Integrando la ecuacion 1.7, se calcula la seccion eficaz total o:

E do E d%o
— [ % aw = aQ ) aw 1.8
g /0 AW /0 (/deW ) (1.8)

1.3.2. Camino libre medio

Considérese un haz de particulas homogéneo que se mueven en un medio con N
moléculas por unidad de volumen, en el cual ocurriran interacciones aleatorias. Se desea
encontrar una funcion distribucion de probabilidad (o PDF, por sus siglas en inglés)
p(s) que nos permita determinar la longitud de camino recorrido por una particula
desde la posicion en la que esta hasta la siguiente interaccion. Para ello se considera
a cada molécula como una esfera de radio r; de manera tal que el area de la seccidon
eficaz sea, mr? = o, en una descripcion clasica.

Suponiendo que dicho haz incide normalmente sobre una hoja muy delgada de
un dado material de espesor ds, al cual se lo puede considerar como uniforme de N ds
esferas por unidad de superficie, tal como se muestra en la figura 1.3. Si el haz incidente
tiene una densidad de corriente J, la densidad de corriente de particulas transmitida

a través del material cuando no hay interacciones serd J — dJ, donde dJ = JNo ds

24



es el numero de particulas que interactiian de alguna forma por unidad de tiempo y

superficie. La probabilidad de interaccion por unidad de longitud de camino es:

dJ 1
Y1 Ny (1.9)

Figura 1.3: Atenuaciéon de un haz a través de una hoja de un material delgado.

La probabilidad de que una particula viaje una distancia s sin interactuar es:

F(s) = /oop(s/)ds/ (1.10)

y la probabilidad p(s)ds de tener una nueva interaccion cuando la particula recorrio

un intervalo (s,s + ds) es:
(e e}
p(s) = NO'/ p(s')ds'. (1.11)
La solucion a esta ecuacion, con p(oc) = 0 es:

p(s) = Noexp[—s(No)]. (1.12)

Se define entonces el camino libre medio A como la longitud de camino media entre

dos colisiones: - )
A= = ds = —. 1.1
()= [ nts)as = - (1.13)

Su inversa nos determina la probabilidad de interaccion por unidad de camino recorrido.

At = No. (1.14)
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1.3.3. Modelo de scattering y distribuciones de probabilidad

Se mencion6 anteriormente que una particula que se mueve en un medio con energia
E posiblemente perdera cierta energia W y cambiara su direccién de movimiento en
cada interaccion. La deflexion angular estd determinada por el angulo polar de scatte-
ring 0 y el angulo azimutal ¢ (ver figura 1.2). Esas magnitudes son variables aleatorias
cuyas PDFs estan determinadas por las secciones eficaces moleculares.

Asumiendo que las particulas pueden interactuar con el medio mediante dos meca-
nismos independientes “A” y “B”, el modelo de scattering estd completamente especifi-

cado por las DCSs moleculares:

d*o4(E;0,W) d*op(E;0,W)
dQdW Y dQdW

(1.15)

Considerando que las moléculas se orientan aleatoriamente en el medio, entonces la

DCS sera independiente del dngulo azimutal. La seccion eficaz total para A y B seré:

B ™ Loy p(E;0,W
aA,B(E):/ dW/ 27 sin 06 “;éd"y’ ), (1.16)
0 0

La seccion total de interaccion es:
or(FE) =0ca(E)+op(FE) (1.17)
y la probabilidad de interaccion por unidad de camino recorrido:
Mt =Nopr = A =20+ 250 (1.18)

La PDF para la longitud de camino s de una particula hasta la proxima interaccion
sera:

p(s) = Ap" exp(—s/Ar) (1.19)

y la longitud de camino promedio seré igual al camino libre medio total:
(s) = Ap = (Nop) ™. (1.20)

La probabilidad de interacciéon de la particula mediante el mecanismo A o B viene dada
por:

pa=oalor y pp=op/or. (1.21)

Las PDFs del 4ngulo polar de scattering y la pérdida de energia en eventos individuales

26



son:
2msing d*o 4 5(F;0,W)

oan(E)  dQdWw
pa(E;0,W)dOdW nos da la probabilidad de que, en un evento del tipo A, la particula

pierda energia en el intervalo (W, W + dW) y sea deflectada con un angulo polar per-

pap(E;0.W) = (1.22)

teneciente al intervalo (0,0 + df). El angulo de scattering azimutal estd uniformemente

distribuido en el intervalo (0,27).

1.3.4. Tonizaciéon

Se conoce como ionizacion al proceso por el cual un atomo neutro o molécula ad-
quiere carga positiva o negativa. Al remover un electron o mas de un orbital (en una
colision con una particula, por ejemplo), el &tomo quedara con carga positiva.

Los haces de particulas cargadas, como ser electrones, protones y particulas o son
conocidos como radiacion ionizante directa, siempre y cuando tengan la suficiente ener-
gia como para producir ionizaciéon por colision a medida que penetran en la mate-
ria |2, 4]. Por otro lado, las particulas sin carga eléctrica, como fotones o neutrones
con la suficiente energia, se conocen como radiacion ionizante indirecta, dado que li-
beran particulas ionizadas al interactuar con la materia, si consideramos solo procesos
atomicos. Los fotones ionizantes interactian con los atomos del medio y producen elec-
trones de alta energia debido a tres procesos fundamentales: efecto fotoeléctrico, efecto

Compton, y produccion de pares.

Interacciones de fotones

En esta seccion se estudiaran las interacciones de fotones de energia E con dtomos
de numero atomico Z. En este caso se considerard un rango de energia que va de los 50
eV hasta los 100 MeV, en el cual los procesos dominantes son el scattering de Rayleigh,
de Compton, efecto fotoeléctrico y la produccion de pares.

Dependiendo de la energia de los fotones incidentes, van a tener mayor peso en la
atenuacion unos u otros procesos de interaccion. La importancia de ellos para distintos

rangos de energia se muestran a continuacion (ver figura 1.4) [1].

» Energia menor a 10 keV. Predomina el scattering coherente.
» Energia por encima de los 50 keV. Es importante la absorcion fotoeléctrica.

= Energia entre los 60 keV y 90 keV. Son importantes los efectos Compton y foto-

eléctrico.
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= Energia entre los 200 keV y 2 MeV. So6lo esta presente la absorcion Compton.

= Energia entre los 5 MeV y 10 MeV. La produccién de pares no es un proceso
despreciable.

= Energia entre los 50 MeV y 100 MeV. La produccion de pares es el proceso mas

importante.

10% Fr e
10°
102
10"
109
107!

HAp, cmiig

10 -2 Incoherente . Fotoeléctrico " Srmgm T

_3 N Frod. de
10 n E Pares

10—4 L L Liiill L L L iilill I.lIIIIIIII rI LU LLILI L L L1
1073 1072 107" 10° 10" 102
Energia de fotones, Mel”

Figura 1.4: Variacion del coeficiente de atenuacion en agua, en funcion de la energia de los
fotones e importancia de cada proceso para cada rango de energia.

Dichos procesos se describen a continuacion.
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1.3.5. Scattering coherente (de Rayleigh)

Scattering de Rayleigh

Figura 1.5: Esquema del proceso de Scattering de Rayleigh.

El scattering coherente es un fenémeno cooperativo que involucra a varios electrones
en un atomo. Los fotones son dispersados por los electrones ligados en un proceso donde
el Atomo no queda ni excitado ni ionizado. Este proceso es una colision elastica, por lo
que las energias de los fotones incidentes y dispersados son las mismas. El scattering
desde diferentes partes de la nube electronica se combina para dar lugar a un scattering
coherente, también llamado de Rayleigh.

El proceso ocurre principalmente a bajas energias (menores a los 10 keV) para ma-
teriales de niimero atomico Z grandes. Este puede describirse en término del parametro

= w. La seccion eficaz diferencial tiene la forma:
docon T 3 2 2 .
= 5(1 + cos® 0)[F(z, Z))*2m sin @ (1.23)

donde 6 es el angulo que forma el foton dispersado (ver figura 1.5). F(x, Z) es el factor

de forma atomico, que varia desde Z para # = 0 a 0 para 0 — 7.
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1.3.6. Efecto fotoeléctrico

Fluorescencia

Absorcion fotoeléctrica

Figura 1.6: Esquema del proceso de efecto fotoeléctrico.

En el proceso fotoeléctrico se produce una colision entre un foton y un electron, y
el resultado es la eyeccion de un electron ligado. Para que esto ocurra, la energia del
foton debe ser mayor que la energia de ligadura del electrén con el que colisiona, por
lo tanto, se puede deducir que la seccion eficaz varia con la energia.

La energia cinética del fotoelectron se puede calcular conociendo la energia de enlace
de la capa desde la cual fue liberado y la seccion eficaz del proceso. Si en la interaccion
es emitido un foton de radiacion fluorescente, una parte (o la totalidad) de su energia

sera reabsorbida por el medio.

Absorcion fotoeléctrica

Cuando un fotén de energia hv colisiona con un atomo, es eyectado un electron
ligado de las capas K,L,M,N con energia hv — E; (Es es la energia de ligadura). En

este proceso, el atomo puede emitir radiacion caracteristica o un electron Auger.

Dependencia con la energia del fotén

El coeficiente de atenuacion lineal relaciona la cantidad de fotones removidos de un
haz incidente luego de interactuar en un medio, con la cantidad inicial de fotones que
el mismo contenia. En el efecto fotoeléctrico, este serd representado con la letra 7. Se

define el coeficiente de atenuacion méasico como 7/p, donde p es la densidad del medio.
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Figura 1.7: Variacion del coeficiente de atenuacion fotoeléctrica para agua y plomo en una
escala log-log en funcién de la energia del foton.

La figura 1.7 muestra que para valores de Z bajos la relacion entre 7/p y hv en un
grafico log - log es lineal (se tomo en este caso el agua). Para valores de Z grandes (como
por ejemplo, el plomo) el comportamiento es méas complicado, dado que a medida que
la energia aumenta, se pueden ionizar capas de mayor energia de ligadura. A mayor
energia, la curva cambia gradualmente la pendiente.

En la figura 1.7 se puede obtener que la probabilidad de la atenuacién decrece

aproximadamente como 1/(hv)3.

1.3.7. Scattering incoherente (Efecto Compton)

En el scattering de Compton, un foton de energia hv interactia con un electréon
atémico como si éste fuera un electron “libre”; es decir que su energia de enlace es
mucho menor que la energia con la que incide el foton. En este proceso, parte de la
energia del foton sera transmitida al electron, que saldré eyectado formando un dngulo
0.. Por otro lado, el foton sera dispersado en un angulo 6 y una energia hv' < hv, tal

como se muestra en la figura 1.8.
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Scattering de Compton

Figura 1.8: Esquema del proceso de Scattering incoherente o efecto Compton.

Tanto la energia como la cantidad de movimiento se conservan, por lo tanto, el
angulo con que sale el electron es conocido tinicamente si se conoce el angulo con que

es dispersado el foton.

Relacién angulo - energia

N

Figura 1.9: Esquema que muestra las relaciones de cantidades de movimiento en el efecto
Compton.

Si se usan expresiones relativistas para la energia y cantidad de movimiento, el

cambio en energia del foton viene dado por:

1
hv — hV' = E = mqc? [— — 1] (1.24)

32



por el teorema del coseno (ver figura 1.9) se obtiene que
2 _ 2 /N2 /
g =p +(p)” —2pp cosf (1.25)

donde ¢, p’ v p son las cantidades de movimiento del electron, foton y total respectiva-
mente.
Dado que la cantidad de movimiento se conserva, si se separa por componentes, en

la direccion de incidencia se tiene:

h hv'
o cosf+ —— cos 0 (1.26)

c c V1—v?/c?
mientras que en la direccidon perpendicular a la de incidencia:

h /
W osing = —% __ging, (1.27)

usando 1.25 y la relacion relativista E = cy/mc? + ¢2 —mqc? se obtienen las siguientes

relaciones:

a(l — cosf)
1+ a(1 —cosf)
1

hv' = h 1.2
g Vl—l—a(l—cos&) (129)

E=hv (1.28)

hv
moc?*

donde o = Se observa que el valor maximo de la energia del electron corresponde

a 6 = 180°.
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1.3.8. Produccién de pares

Produccion de pares

Figura 1.10: Esquema del proceso de produccion de pares.

Si un foton con una energia mayor a un umbral de 1.022 MeV, es decir dos veces
el equivalente a la masa en reposo de un electron, atraviesa el campo de un nitcleo
atomico, puede ser absorbido para convertirse en un par electron-positron (figura 1.10).
Este proceso se conoce como produccion de pares. Si dicho fotoén supera el umbral, el

exceso de energia serd repartido entre el par de particulas como energia cinética.

hw—1.02=E, +E_ (1.30)

El positron creado como resultado de este proceso perderd su energia mientras se
mueve en el medio de la misma manera que lo hacen las particulas cargadas, aumen-
tando su seccion eficaz de interaccidon. Finalmente, éste se combinara con un electréon
libre orbitando ambos en torno a un centro de masa comin por un breve tiempo (po-
sitronium) y terminaran aniquilandose en un proceso conocido como aniquilacion de
pares. Producto de esto se generaran dos fotones de 0.511 MeV cada uno, que saldran
en direcciones opuestas debido a la conservaciéon de la cantidad de movimiento.

Debido a que la produccion de pares resulta de la interaccion de un fotén con el
campo del nicleo, la probabilidad de este proceso aumenta rapidamente con el nimero

atomico. El coeficiente de atenuacion x varfa como Z2? por dtomo o Z por electron.

1.3.9. Coeficiente total de atenuaciéon

Cuando un haz de fotones incide sobre un dado material, la atenuacion del mismo

dependera de todos los procesos de interaccion anteriormente descritos. De esta manera,
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el coeficiente de atenuacion se puede expresar como la suma de todos los coeficientes

individuales:

Htotal = 7-foto. + O-RayA + UComp. + /'ipares (131)

donde o son las secciones eficaces de interaccion.

1.4. Interaccion de electrones con la materia

Al incidir electrones en la materia, debido a que poseen carga eléctrica, perderan
su energia cinética rdpidamente dado que se ven afectados por los campos eléctricos
de otras particulas. Las colisiones con otros electrones implicaran una gran pérdida de
energia y un cambio de su direccion muy marcado. En una colisién se asume que el
electron que emerge con la mayor parte de la energia es el incidente, por lo cual la
méxima transferencia sera la mitad de la energia original. Debido a su masa pequena,
éste se vera afectado también por el campo eléctrico de ntucleos atomicos, desacele-
réndose rapidamente, cuya energia perdida serd emitida como radiaciéon de frenado

(Bremsstrahlung).

1.4.1. Energia perdida por radiaciéon - Bremsstrahlung

Cuando una particula cargada de masa M y carga ze, que se mueve rapidamente,
pasa cerca de un nucleo de masa My y carga Ze, experimentard una fuerza electros-

tatica de magnitud
kzZe?

72

por lo que se verd sometida a una aceleracion

kzZe?
M

Si M << My el movimiento del nicleo serd despreciable y la particula sera deflectada
de su camino original. Se sabe que una carga acelerada irradia energia proporcional
al cuadrado de su aceleracion, en este caso (%)2 Se puede observar que la pérdida
de energia por radiaciéon serd mucho mas importante en materiales de niimero atémico
grande (por la dependencia con Z?) o particulas livianas (por la dependencia con
1/M?), como electrones. Si la radiacion es emitida como producto de la desaceleracion

del electron, el proceso se conoce por el término en aleméan Bremsstrahlung, que significa
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radiacion de frenado. Para electrones con energia menor a los 100 MeV, la energia

perdida por radiacion es:

1 (dE N.Z 2E+m)\ 1
B e n (22 THOY 2 1.32
Orad p(dfﬂ) 10137 {n( o ) 3} 132)

donde p es la densidad del material, N, el niimero de electrones por gramo, £’ la energia

cinética del electron y jig = moc?.

1.5. Simulacién del transporte de radiacién por Mon-
te Carlo

El primer trabajo documentado de simulaciéon de transporte de radiacion utilizan-
do el método Monte Carlo (MC) fue publicado en 1954. En él se calculaba la tasa
de reflexion de radiacion incidente de fotones de 1 MeV para bloques de diferentes
materiales [5].

Si bien en la década de 1960 ya existia un codigo completo de transporte para
fotones y electrones, no fue hasta la década de 1980, con la aparicion de computadoras
con mayor poder de calculo, que la simulacién de transporte de radiaciéon comenzo6 a

utilizarse como herramienta de célculo en el area de fisica médica [6-10].

1.5.1. Técnica de simulacién por historias condensadas

La técnica de simulacion de transporte MC por historias condesadas es un método
para simular el transporte de radiacion, desarrollada por Berger en 1963 [11|. En esta
técnica se utiliza la teoria de scattering multiple para describir el efecto colectivo de
varias interacciones sucesivas y condensarlas en un tnico paso “macroscopico” de las
particulas simuladas [12-14].

En la técnica de historias condensadas se pueden discernir dos procedimientos:

1. Clase I, en el que se agrupan todas las interacciones utilizando un conjunto de
caminos recorridos. La elecciéon mas simple es la de considerarlo constante. La
desventaja de esto es que la deflexion angular aumenta paso a paso a medida
que la energia del electron decrece, lo cual demanda un redimensionamiento de

la longitud de camino a fin de poder utilizar la teoria de scattering multiple.

Una mejor opcion es la de realizar un espaciado logaritmico, dado que la deflexion

angular cambia poco entre cada paso. Con esta eleccion se puede explotar el hecho
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de que la energia se reduce, en promedio, un factor constante k, conocido como

la fraccion de energia perdida por el electron en cada paso.

2. Clase II, o “procedimientos multiples”, en el que se agrupan las colisiones “meno-
res” o soft collisions (aquellas donde la energia perdida o el angulo de deflexion
son pequenos) por un lado, y los eventos “mayores”, hard collisions o colisiones
catastroficas (donde se produce una pérdida significativa de energia o un angulo

de deflexion también pequeno) por otro [11,15,16].

La consideracion de colisiones catastroficas en la clase 11 es anédloga al transporte
de electrones, donde todas las colisiones son consideradas individualmente. Para los
electrones puede definirse un “camino libre medio catastréfico” M. obtenido de la
suma de los caminos libres medios de eventos individuales, como colisiones elasticas,
inelasticas e interacciones bremsstralung.

La distancia entre dos colisiones catastroficas viene dada por la expresion:

5= Aeat In(1 — &) (1.33)

donde & es un numero aleatorio entre 0 y 1. Si se cambia el umbral de energia
transferida en eventos catastroficos, se puede pasar de la simulacion condensada a una
simulacion de interacciones individuales o detallada.

Un inconveniente en esta aproximacion es que en la teoria de scattering miltiple
se asume que las particulas se mueven en un medio homogéneo y que viajan una
distancia mucho mayor a su camino libre medio, por lo cual la simulaciéon por historias
condensadas puede producir artefactos en la interfase entre dos materiales distintos, o
cuando el espesor del material es del orden del camino libre medio. Una solucion a esto
es implementar un modelo de simulaciéon combinado, en el cual se utiliza la técnica
de historias condensadas para reproducir la contribucién de interacciones que cambian
la energia o direccion de las particulas por debajo del umbral definido por el usuario
(soft interactions) y usar simulacion detallada para las interacciones restantes (hard

interactions).

1.5.2. Simulacion detallada

La simulacion por historias condensadas, tal como se mencion6 anteriormente, utili-
za modelos de colisiones multiples para el scattering y pérdida de energia. No obstante
esta técnica posee importantes limitaciones, por ejemplo cuando la distancia entre dos

regiones geométricas es muy pequena, cuando se requiere trabajar con procesos de
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transferencia de muy baja energia o para simular el transporte de electrones de baja
energia (por debajo de los 100 keV). En estas situaciones el nimero de colisiones no re-
sulta suficiente para usar historias condensadas, por lo cual serd necesaria la utilizacion
de modelos de interacciones individuales [16].

Actualmente, una simulacion MC detallada provee una solucién numérica exacta a
la ecuacion de transporte para un dado modelo de interacciéon y dentro de la incerteza
estadistica inherente al método. En esta técnica, cada camino de la particula se describe
como una serie de saltos entre puntos en los cuales las particulas interactian con el
medio. La distancia s entre dos colisiones sucesivas queda determinada acorde a la
expresion s = —A1In(§) donde, al igual que en la ec. 1.33, £ es un nimero aleatorio
entre 0 y 1, y A el camino libre medio.

El tipo de interaccion, la pérdida de energia y la deflexion angular quedan determi-
nadas por las PDFs que caracterizan los diferentes procesos de interaccion en el medio.
La trayectoria entre dos interacciones consecutivas se considera como una linea recta,
lo cual es valido en ausencia de campos electromagnéticos externos (o cuya intensidad
no afecte significativamente la cinemética de las particulas), para materiales amorfos o
en el caso de que la longitud de onda de la particula sea mucho menor que las distancias
interatomicas. El camino de la particula termina cuando su energia cae por debajo de
una energia de corte predefinida (energia de absorcion).

En aplicaciones de radioterapia, la simulacion detallada es utilizada, por lo general,
para el transporte de fotones, debido a su camino libre medio relativamente largo
(por ejemplo, del orden de los 14 cm para fotones de 1 MeV de energia en agua). Sin
embargo, debido a que el camino libre medio de particulas cargadas es muy corto, en
comparacion con el de las particulas sin carga eléctrica, la simulacion de cada colision
individual puede resultar costoso desde el punto de vista del célculo numérico, por
lo cual, para este caso, serd recomendable el uso de las técnicas MC por historias

condensadas.

1.5.3. Reduccion de varianza

Cuando un haz de particulas (haz primario) incide sobre un medio, como conse-
cuencia de las distintas interacciones, cada particula primaria genera una “lluvia” de
particulas secundarias (fotones y electrones, por ejemplo). En una simulacion MC estas
particulas se seguirdn hasta que su energia esté por debajo de la de absorcion. Cual-
quier magnitud @ se evaluara como el resultado promedio de un gran nimero N de

particulas primarias simuladas. Para cada una de ellas se tiene un valor aleatorio g;.
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La estimacion MC para () sera:

1
Q= ;qi. (1.34)

La incerteza estadistica de esta estimacién sera:

N

var(q) 1|1 0 Ao
— = .| = |= E 2 —()?]. 1.
oQ N N |N % (1.35)

=1

Esta incerteza puede ser reducida usando técnicas de reduccion de varianza. Desa-
fortunadamente estas técnicas dependen de cada problema, por lo cual no existe un
procedimiento comiin para la reduccién. Otra cosa a tener en cuenta, es que reducir el
error estadistico de una magnitud @) implica incrementar incertezas de otras magnitu-
des, por lo cual no se recomiendan cuando se busca una descripcion global del proceso

de transporte.

Interaccion forzada

Algunas veces, una probabilidad de interaccién extremadamente baja implica una
gran varianza en las magnitudes a calcular, e.g. dosis. Para reducirla, un método efi-
ciente es incrementar artificialmente la probabilidad de interaccion, es decir, forzar a la
interaccion de tipo A a que ocurra con mayor frecuencia que la observada en los pro-
cesos reales. De esta manera, la interaccion forzada implica reemplazar el camino libre
medio real, A4, por uno mas corto, A4 . Se considerarad que la PDF para la pérdida
de energia y la deflexion angular en este caso, seran las mismas que para la verdadera
interacciéon. Para el muestreo del camino libre al proximo evento, se utiliza la distri-
bucién exponencial con el camino reducido A4 . Esto es equivalente a incrementar la
probabilidad de interaccion por unidad de longitud de camino del proceso A, en un

factor
Aa

YT,

Sean w;; v fi1 el peso y la contribucion a la magnitud deseada de la i-ésima particula

F > 1. (1.36)

primaria, y sean w;; y fi; (j>1) los pesos y contribuciones de la j-ésima particula

secundaria generada por la i-ésima particula primaria. La estimacion MC de F' obtenida
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para N historias simuladas es:
|
F=- > wiifi (1.37)

con desviacion estandar dada por

2

i

Para que la simulacién no se vea sesgada, cada vez que se produzca una interaccion

forzada deben realizarse las siguientes acciones:

= Las particulas secundarias producidas por interacciones forzadas de particulas de

peso w, poseen un peso inicial ws = w/F.

= Fl estado final de la particula en consideracion luego de una interaccion se ve
afectado con una probabilidad igual a 1/F. Es decir, se elige un ntimero aleatorio
entre 0 y 1. Si éste es menor de 1/F, se modifica el estado de la particula segin la
interaccion sufrida. Si es mayor, su estado permanece inalterado aunque se hayan

producido particulas secundarias o deposiciéon de energia.

» Se asigna un peso wgy = w/F a la energia depositada y a toda alteracion regis-

trada en el medio.

Cuando se aplica la técnica de interaccion forzada, si se compara la suma de las
energias depositadas a lo largo de una historia (o sea, para la simulacion completa de
una particula primaria y las secundarias generadas por ella) con la energia perdida por
la particula primaria, resulta que se viola el principio de conservaciéon de la energia,
reflejandose en el espectro de energia depositada. Para que no exista sesgo alguno, es

necesario considerar solamente los valores medios de esa magnitud.

Splitting y ruleta rusa

El objetivo de esta doble técnica, aplicada por lo general en simultaneo, consiste
basicamente en aumentar el flujo de particulas que contribuyen en una dada region de
interés, a la magnitud que se desea calcular en la simulacion (splitting), a la vez que se
le asignaréa cierta probabilidad a la eliminacion de aquellas particulas cuya probabilidad

de contribuir es baja (ruleta rusa).
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Para poder hacer esto sin sesgar el resultado, se asume que las particulas primarias
comienzan moviéndose con un peso unidad y a las secundarias producidas se les asig-
naran un peso inicial igual al de la primaria. El splitting consiste en transformar una
particula en un cierto estado y con peso wy en un ntimero S > 1 de particulas idénticas
con pesos w = wy/S en el mismo estado. La division sera aplicada cuando la particula
se aproxima a la region de interés.

La técnica de ruleta rusa es, en cierta forma, el proceso inverso: cuando una particula
se aleja de la region de interés es descartada con una cierta probabilidad K < 1, y si
sobrevive, entonces su peso aumenta por un factor 1/(1 — K).

El éxito del splitting y la ruleta rusa depende del criterio para su aplicacion y de los
valores que se tomen para las probabilidades Sy K y en la estrategia usada para saber
cuando aplicar uno u otro método. Si a la magnitud de interés contribuyen particulas
con pesos muy distintos, la varianza puede incrementarse y, como consecuencia, la
eficiencia puede acabar disminuyendo. Es por ello que estas dos técnicas se suelen
utilizar conjuntamente a fin de homogeneizar los pesos de las particulas que tienen

mayor probabilidad de contribucion.

1.6. El archivo de espacio de fase

Cuando se trabaja con codigos MC para el transporte de radiacion en una simula-
cion de radioterapia, la exactitud de los calculos depende fuertemente de la precision
con la cual se conoce la fuente de irradiacion, a saber, energia, direccion, posicion y
tipo de todas las particulas primarias y secundarias que emergen del acelerador clinico.
Esta informacion se conoce como el espacio de fase (phsp) del acelerador [17].

En la actualidad, la mayoria de los cdédigos MC para la simulaciéon del transporte
de radiacion existentes poseen la opcion de generar archivos de espacio de fase, a fin
de poder dividir la simulacion en varias etapas. Para cada nueva etapa, este archivo
cumplira la funcion de fuente de irradiacion.

Un ejemplo de archivo de espacio de fase se muestra en la figura 1.11, en este caso
generado por una simulacion con el codigo MC PENELOPE [18]. Si bien, las variables
generales (energia, posicion, direccion y tipo de particula) son comunes para todos los
codigos, existen otras variables que dependeran de los requerimientos del codigo MC

que se utilice.
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# [PHASE SPACE FILE FORMAT penEasy v.2008-05-15]

# EPAR : E : X : ¥ : Z : U : V : W : WGHT : DeltaN : ILEB(1..3)

2 1.13773E+06 -4.63807E+00 -3.129%41E+00 3.00000E+01 -2.94430E-02 -2.96608E-02 -9.9%9126E-01 1.00000E-03 3 1 0 0 O
1 4.89828E+05 -4.63794E+00 -3.12928E+00 3.00044E+01 -2.95943E-01 4.71448E-01 -8.30755E-01 1.00000E-03 0 2 2 2 3
2 8.48557E+05 4.49485E+00 7.63467E+00 3.00000E+01 2.66857E-02 4.46520E-02 -9.98646E-01 1.00000E-03 0 1 00 0
2 1.05884E+06 1.2419%3E+00 7.42967E+00 3.00000E+01 7.57501E-03 4.3463%E-02 -9.99026E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 8.72070E+05 3.49689E+00 -4.10112E+00 3.00000E+01 2.0839%94E-02 -2.4325%E-02 -9.99487E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 3.09848E+06 1.8349%6E+00 7.98164E+00 3.00000E+01 1.10589E-02 4.67001E-02 -9.9%8848E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 2.06543E+06 -1.23226E+00 -5.16723E+00 3.00000E+01 -6.97181E-03 -3.05%961E-02 -9.99508E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 1.79826E+06 7.84438E+00 3.72074E+00 3.00000E+01 4.59015E-02 2.21460E-02 -9.98700E-01 1.00000E-03 2 1 00 0
2 1.20001E+06 B8.08773E+00 -4.4273%E+00 3.00000E+01 4.73238E-02 -2.571%3E-02 -9%.98548E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 4.24168E+05 8.04000E+00 -3.13371E+00 3.00000E+01 4.70520E-02 -1.81235E-02 -9.98728E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 1.13077E+06 6.44538E+00 -7.39542E-01 3.00000E+01 3.77043E-02 -4.0599%0E-03 -9.99281E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 2.40201E+06 2.02415E+00 -4.53311E+00 3.00000E+01 1.17186E-02 -2.63676E-02 -9.99584E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 2.25502E+06 -5.97842E+00 6.24247E+00 3.00000E+01 -3.53056E-02 3.69607E-02 -9.98693E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 1.44491E+06 5.73591E+00 ©9.479%35E-02 3.00000E+01 3.35008E-02 4.79%882E-04 -9.9943%e-01 1.00000E-03 3 1 0 0 0
2 1.71954E+06 -1.30300E+00 -6.73288E-01 3.00000E+01 -1.14336E-02 -4.039%962E-03 -9.99926E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 O
2 2.85092E+06 6.08031E+00 -8.47848E+00 3.00000E+01 3.54797E-02 -4.98788E-02 -9.98125E-01 1.00000E-03 0 1 0 0 0

=1

[=}

o000 0000DDD000

o

Figura 1.11: Fragmento de un archivo de espacio de fase. Este se corresponde al generado
por el cédigo PENELOPE, en el cual las variables principales son: tipo de particula, ener-
gia, posicion, direcciéon de movimiento, peso estadistico, niimero de veces que se simula una
particula hasta que alcanza el plano de deteccion (DeltaN) y las variables auxiliares ILB que
describen el origen de las particulas secundarias

1.6.1. Varianza latente

Los archivos de espacio de fase poseen un tamano limitado, por lo cual la incerteza
que se alcanza en las simulaciones depende directamente del nimero de particulas que
éste posea. En general, cuando se requiere una incerteza clinicamente aceptable (menor
al 2%), se necesita trabajar con un niimero de historias muy grande, lo que se traduce
en archivos de varios Gb de tamafo (por ejemplo, 10% particulas equivale a un tamafno
aproximado de 10 Gb en un phsp del codigo PENELOPE), lo cual hace muy poco
practico el uso de estos archivos, por lo que conviene aplicar técnicas de reduccion de
varianza como el splitting de particulas o reciclado de los phsp (proceso que consiste
en reutilizar N veces un phsp) a fin de trabajar con archivos de menor tamano [19,20).

El proceso que se lleva a cabo para el calculo de alguna magnitud ¢ (en este caso la
dosis) se divide en dos partes. Primero se simula la trayectoria de cada particula a lo
largo de una determinada estructura, hasta que éstas alcanzan un plano de detecciéon
(el phsp). En una segunda etapa, se procede a simular el transporte de cada particula
contenida en el phsp obteniendo asi la magnitud ¢. Esta division permite, por ejemplo,
reutilizar la simulacion del transporte efectuada en las estructuras fijas de un cabezal
de tratamiento.

Supongase que se divide el phsp en celdas infinitamente pequenas y que cada una
de ellas contiene una particula y todas las variables asociadas a ella. Sempau et al. [21]
demostré que la varianza del estimador g, en este caso la dosis en un voxel, puede

expresarse de la siguiente manera:
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Fed) = (A + BE) (1.39)
donde N es el niimero de particulas simuladas, 0% la varianza asociada a la mag-
nitud ¢ y K la cantidad de veces que se hace un splitting o se reciclan las particulas.
El término A/N se denomina varianza latente y representa la incerteza minima que
se puede alcanzar al utilizar un phsp.
La figura 1.12 muestra el calculo de la varianza relativa vs 1/K para un phsp

correspondiente a un campo de 10 x 10 em? de un acelerador Siemens Primus y energia
de 6 MV.

0.0035

0.0030

0.0025 —

0.0020

Varianza relativa

0.0015

0.0010 +

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
1/K

Figura 1.12: Calculo de la varianza relativa en funcion de la inversa de la cantidad de veces
que se reciclan las particulas en un phsp de 10 x 10 ¢m? para un acelerador Siemens Primus
y una energia de 6 MV.

1.7. El c6digo MC PENELOPE

PENELOPE es el acronimo de PENetration and Energy LOss of Positrons and Elec-
trons. Este simula el transporte de electrones y fotones (cuya simulacion fue incorporada
al codigo posteriormente) en un sistema arbitrario de materiales que consisten en un

niamero de regiones homogéneas (cuerpos) limitadas por interfaces bien delimitadas.
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Los modelos de interaccion adoptados y las bases de datos asociadas permiten la simu-
lacion de transporte de electrones/positrones y fotones en un rango de energia que va
de los 50 eV a 1 GeV [18].

PENELOPE es el ntcleo del codigo, un paquete de subrutinas en Fortran de fuen-
te abierta. Las historias de fotones son generadas utilizando métodos de simulacion
detallada, y cada interaccion es simulada en sucesiéon cronologica. Las particulas se-
cundarias emitidas con energfa inicial mayor a la energfa de absorcion son almacenadas
y simuladas luego de completar cada trayectoria primaria.

Siendo un paquete de subrutinas, PENELOPE no puede operar por si mismo, necesita
ser llamado por un programa principal escrito para cada tipo de problema. Un diagrama

de la estructura de PENELOPE se muestra en la figura 1.13.

A

PENVARED %> PENELOPE
A

A A

PENGEOM
A

- -

/1~
/ge;metry//materials// config /
A

(Windows)

Figura 1.13: Vision esquemaética de la operacion del paquete PENELOPE.

Hay que tener en cuenta que los modelos de interacciéon se vuelven menos aproxi-
mados cuando la energia del haz decrece. Actualmente, para energias por debajo de los
1 KeV, las secciones eficaces diferenciales no son bien conocidas, principalmente porque
estan afectadas por el entorno de los atomos del blanco (estado de agregacion) [22,23].
Por otra parte, para electrones y positrones, el seguimiento de la trayectoria deja de ser
aplicable, debido a que el scattering de centros multiples comienza a ser significante,
para longitudes de onda de De Broglie, A = (150eV/E)"/? A,

PENELOPE permite simular los siguientes procesos fisicos:

Interacciones de fotones

» Scattering de Rayleigh.
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= Absorcion fotoelécterica.
= Scattering de Compton.

= Producciéon de pares.

Interacciones de electrones y positrones

= Scattering elastico.
» Scattering inelastico.
» Emision Bremsstrahlung (de frenado).

= Aniquilacién de positrones.

Otros

» Relajacion atomica. Tanto la ionizacion de capas internas (K, L1-L3, M1-M5)

como externas (N, ...).

» Transporte de electrones/positrones en campos electromagnéticos.

1.7.1. Base de datos y archivo de materiales

PENELOPE lee la informacion fisica requerida para cada material (que incluye tabla
de propiedades fisicas, secciones eficaces de interaccion, datos de relajacion, etc.) desde
el archivo de materiales. Este es creado por el programa auxiliar MATERIAL, que toma
los datos de interacciones atomicas desde una base de datos. Alternativamente, el
programa MATERIAL puede leer materiales directamente del archivo pdcompos.p06,
que contiene 280 materiales ya preparados.

A fin de simular estructuras geométricas con varios materiales, los archivos de mate-
riales generados por MATERIAL deben ser incluidos en un archivo de entrada. PENELOPE
etiqueta el M-ésimo material en dicho archivo con el indice MAT=M, que es utilizado en la
simulacion para identificar el material en el cual se mueve la particula. El ntimero mé-
ximo de materiales diferentes con el cual PENELOPE puede trabajar simultaneamente
estd fijado por el pardmetro MAXMAT, que en la presente version es de 10, no obstante,

el usuario puede cambiar dicho pardmetro, modificando el cdédigo del programa.
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1.7.2. Estructura del programa principal

Se ha mencionado anteriormente, que PENELOPE debe complementarse con un pro-
grama principal para su funcionamiento. Este es el que controla la geometria y la
evolucion de los recorridos de las particulas, registrando las magnitudes relevantes y
manteniendo los promedios requeridos hasta el final de la simulacién.

El programa principal toma de PENELOPE las variables de estado de las particulas
simuladas, a saber: tipo, energia, posicién, cosenos directores, peso, cuerpo en el que
se mueven, material y origen de las mismas. Por otro lado, la posicion r=(X,Y,Z) y los
cosenos directores &:(U ,V,W) estan referidos a un sistema de coordenadas rectangulares
fijo.

Se asume que una particula que se mueve en un material M es absorbida cuando su
energia se vuelve menor que un valor EABS (KPAR,M) (energia de absorcion) especificado
por el usuario. Se asume que los positrones, al combinarse con electrones, se aniquilan
emitiendo dos fotones. Dado que la base de datos de interacciones estd limitada a

energias superiores a los 50 eV, EABS (KPAR,M) tendrd que ser mayor que este valor.

1.7.3. Paquete de subrutinas PENGEOM

Las simulaciones de transporte de radiacion en medios materiales involucran opera-
ciones fisicas y geométricas, las cuales utilizan diferentes paquetes de subrutinas para
cada operacion. Se asume que el sistema material consiste en un niimero de cuerpos ho-
mogéneos limitados por superficies bien definidas. El trabajo de las rutinas geométricas
es dirigir la simulacion de cada particula a través de los diferentes materiales.

Utilizando el paquete de subrutinas PENGEOM, cuando la particula alcanza una
superficie, su movimiento se detiene justo antes de entrar en un nuevo cuerpo material
y vuelve a empezar en el nuevo medio activo. El método es aplicable siempre y cuando
se tenga el mismo medio a ambos lados de la superficie.

Con PENGEOM se puede describir cualquier sistema material que consista en cuer-
pos homogéneos limitados por superficies cuadricas (body), los cuales pueden agruparse
dentro de modulos. Este ordenamiento como estructura jerarquica permite la reduccion
del trabajo de las rutinas geométricas, las que se vuelven mas eficientes cuando la com-
plejidad del sistema se incrementa. La presente version de PENGEOM permite simular
sistemas muy complejos, con un nimero maximo de 5000 cuerpos y 9999 superficies
limitantes. PENGEOM incluye la opcion de clonar modulos, lo cual permite incrementar

rapidamente el niimero de elementos usados.
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1.7.4. PENEASY

La simulacion de transporte de radiacion utilizando geometrias cuadricas es, por lo
general, suficiente para un gran nimero de aplicaciones, pero poco adecuada en pro-
blemas de fisica médica que requiere la simulacion de estructuras anatomicas reales.
En estos casos la geometria se representa mejor utilizando una grilla de prismas rec-
tangulares (voxeles) con diferentes composiciones y densidad de masa.

PENEASY es un programa principal de fuente abierta de PENELOPE que incluye
varios modelos de fuente de radiacién asi como de tipo de registros como de salidas de
datos que permite simular un amplio espectro de problemas sin necesidad de desarrollar
un codigo de usuario para cada simulacion. Otra de sus ventajas es que permite simular

geometrias complejas combinando superficies cuadricas y voliimenes voxelizados.

Modelos de fuente

La generacion de las particulas primarias esta desarrollada por la subrutina SOURCE,
que define la posicion, direccion, energia, peso estadistico y tipo de particula. Cada vez
que hay un cambio en el estado de las particulas, se realiza una llamada a la subrutina
TALLY a fin de anotar las magnitudes de interés [18,24, 25|.

PENEASY incluye dos modelos de fuente configurables, de los cuales solo uno puede
activarse por simulacién.

El modelo de fuente BIGS (Box Isotropic Gauss Spectrum) permite definir fuentes
volumétricas limitadas por superficies cuadricas, y en el caso limite, fuentes puntuales.
Los fotones, electrones o positrones pueden configurarse con un espectro de emision de
energia, o con un espectro definido por una funcién gaussiana.

El modelo de fuente PSF (Phase-Space File) lee el estado inicial de las particulas
a simular desde un archivo de espacio de fase externo, generalmente creado por el

programa principal en una simulacion anterior.

Tallies

PENEASY incluye distintas subrutinas para obtener un registro de las magnitudes

mas comunes, que se listan a continuacion.
» Distribuciones espaciales (3D) de dosis absorbida en regiones homogéneas.
= Distribuciones de dosis en geometrias voxelizadas.

» Fluencia, diferencial en energia, en regiones de interés (material de deteccion).
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= Distribucion de eventos de deposicion de energia en un material de deteccion.

= Espectro de energia y nimero total de particulas de cada tipo que ingresan a un

dado material.

= Trayectorias de las particulas. Este tally permite representar los caminos seguidos

por las particulas en un grafico 3D.

» Archivo de espacio de fases (PSF). Genera un archivo con el espacio de fases de

todas las particulas que alcanzan el material de deteccién.

1.7.5. PENVOX

Como se mencion6 anteriormente, dado un cierto volumen, éste puede dividirse en
vozeles.

Pueden obtenerse modelos reales del cuerpo humano utilizando datos anatémicos
obtenidos de imagenes de tomografias computadas o resonancias magnéticas. Estos
datos pueden procesarse para estimar la composicion quimica y densidad de masa de
cada voxel, informacion requerida para muchos codigos de simulaciéon de transporte de
radiacion.

Una herramienta de PENELOPE llamada PENVOX permite el uso de voxeles en una
simulacion. Este paquete permite la superposicion de dos archivos de geometria de en-
trada, el primero de ellos es un archivo estdndar de PENGEOM Yy el otro, un archivo de
voxeles. En este ultimo se debe definir el nimero de voxeles a considerar, sus dimen-
siones y una lista de materiales y densidades de masa, un par por cada uno de ellos. Se
asume que el borde de la geometria estd localizado en el primer octante. Un ejemplo

de archivo voxelizado se muestra en la figura 1.14.

HEADER section:
<Comment line, use it to describe the simulation>
Nx,Ny,Nz (No. of voxels along each Cartesian axis):
128 128 128
dx,dy,dz (Voxel dimensions in each direction, in cm):
0.3 0.3 0.3
Material# : Mass density (g/cm”3):
5 RO
11.
2 2.69%9
(etc)

Figura 1.14: Primeras lineas de un archivo voxelizado para PENVOX.
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La masa de cada voxel es determinada durante la inicializacién del programa por
integracion de densidades. La dosis media absorbida en cada voxel se obtiene como la

razon entre la energia depositada y su masa.

1.8. El c6digo MC EGSnrc

El codigo MC EGSnrc es un paquete de subrutinas que implementan el modelado
de los diferentes procesos de interaccion involucrados en el transporte de electrones,
fotones y positrones. Este codigo se encuentra escrito en Mortran, lenguaje derivado del
Fortran, y que es traducido a este ultimo por un preprocesador incluido en el codigo.
La ventaja de usar este lenguaje radica, principalmente, en la capacidad de utilizar
mMacros en su ejecucion |27|.

Para una simulacién completa, el usuario debe escribir un “codigo de usuario”, que
consiste en un programa principal (escrito en C o C-++), una rutina de anotacion y dos
subrutinas que proveen la informacién geométrica. Este codigo cuenta con la libreria
egspp, que permite escribir, de una manera sencilla, cédigos de usuario en C++, el cual
cuenta con un paquete multiproposito para la definicion de las geometrias a utilizarse
en la simulacion y varias fuentes de particulas predefinidas.

El c6digo EGSnrce permite simular electrones, fotones y positrones en el rango de
energia que va de 1 keV a los 10 GeV. El niimero maximo de materiales permitidos es
de 100.

La figura 1.15 muestra un esquema de la estructura del coédigo EGSnre [27].
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Figura 1.15: Esquema de la estructura del codigo MC EGSnrc cuando es utilizado en modo
de cédigo de usuario.

Las rutinas HOWFAR y HOWNEAR permiten especificar la geometria de las re-
giones involucradas. Con la primera, EGS determina si seguird una particula a lo largo
de una geometria, en una linea recta, siempre y cuando no se cambie de regiéon. En caso
de un medio infinito y homogéneo, la rutina HOWFAR seguira a la particula hasta que
su energia sea igual o menor a la de corte. Por otro lado, la rutina HOWNEAR calcula
la distancia perpendicular al limite de la region en la que se esta simulando, esencial
para el rango de rechazo de particulas cargadas.

Por otro lado, cada simulacion utilizard tambien las rutinas HATCH, a fin de es-
tablecer los datos del medio simulado, SHOWER, que inicia la cascada de particulas
y AUSGAB que permitira registrar los datos de salida, asi como también controlar la
reduccion de varianza en caso de que sea utilizada.

El codigo MC EGSnrc permite simular los siguientes procesos fisicos:
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Interacciones de fotones

» Scattering de Rayleigh.
= Absorcion fotoelécterica.
= Scattering de Compton.

» Produccion de pares/tripletes.

Interacciones de electrones y positrones

= Scattering elastico.

Scattering elastico multiple.

Scattering inelastico.

Emision Bremsstrahlung (de frenado).

Aniquilacion de positrones.

Otros

» Relajacion atomica. Todas las transiciones desde/a las capas K, L1-L3 y desde/a

las capas M y N.

Toda la informacion de las secciones eficaces (PEGS4) para los medios mas comu-
nes estd incluida en la instalacion del EGSnrc en los archivos 521icru.pegs4dat y
700icru.pegs4dat. El primero de ellos contiene las secciones eficaces para energias de
electrones que van de los 0.521 MeV a los 55 MeV, mientras que en el segundo archivo,
la energia va de los 0.700 MeV a los 55 MeV. En ambos archivos la energia de los
fotones va de los 0.01 MeV a los 55 MeV |26, 28].

1.8.1. Cédigo BEAMnrc

BEAMnrc es un sistema de simulacion MC para el modelado de fuentes de radio-
terapia, desarrollado para llevar a cabo simulaciones de planificacion de tratamientos,
basado en el codigo EGSnrec.

La figura 1.16 muestra un esquema de todos los pasos requeridos al realizar una

simulacion con éste codigo [28].

o1



BEAMnrc

Especificacion
del acelerador

|

Construccion/compilacion
del acelerador

Datos de secciones eficaces

- v
SIMULACION
Archivo de entrada >
*  Geometria
* Haz incidente
Espectro
*  Parametros de simulacion

h 4

| Archivo phsp | dl:zggra Graficos

Programas de | | Simulacién
analisis de paciente

Figura 1.16: Pasos involucrados al realizar una simulacion utilizando el sistema BEAMnrec.

Como primer paso se define la clase y se construye el acelerador, para ello se utiliza
el codigo MORTRAN beamnrc.mortran. Durante la etapa de ejecucion, el programa
leerd toda la informacion de las secciones eficaces de fotones y electrones de cada
material involucrado. Por otro lado, el usuario debera crear un archivo de entrada en
el que se especifica el detalle de la geometria del acelerador que se desea simular, asi
como también los parametros que controlan el transporte de radiacién y, en caso de ser
necesario, las técnicas de reduccion de varianza utilizadas.

El altimo paso de la simulacion es el analisis de las salidas, que consisten en los

archivos de espacio de fase, un listado de salida y, opcionalmente, gréaficos 3D.

Tipos de fuente

El sistema BEAMnrc posee diferentes rutinas para distintos tipos de fuentes de irra-
diacion. En general, salvo para algunos tipos de fuentes, todas las particulas incidentes
se mueven a lo largo del eje Z. Las particulas comienzan a ser transportadas a partir
del plano Z_min_CM(1), aunque conceptualmente, algunas de ellas pueden originarse

en un punto fuera del acelerador y son transportadas a través del vacio hasta el mismo.
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Una de las ventajas es que los phsps pueden ser utilizados como fuentes dentro
del acelerador. Ademés, éste puede ser dividido en varias componentes, dado que, el
codigo permite la utilizacion un amplio espectro de fuentes predefinidas, a fin de poder
simular los procesos de transporte de radiacion mas comunes. Por ejemplo, uno podria
simular las componentes fijas en la parte superior de un acelerador generando un phsp
y, posteriormente, utilizarla como fuente para calculos con los diferentes aplicadores
del mismo.

Los distintos tipos de fuentes disponibles se enumeran a continuacion, los cuales se

encuentran descritos en el manual de usuario [28].

» Haz circular paralelo.

= Fuente puntual isotropica a lo largo del eje Z.

= Fuente cilindrica isotropica interior.

» Haz de barrido.

= Haz rectangular paralelo.

= Haz de escaneo.

= Fuente puntual de escaneo.

= Fuente discreta puntual.

» Haz circular paralelo incidente desde uno de los lados (tubos de R-X).

» Haz rectangular paralelo incidente desde uno de los lados (tubos de R-X).
= Haz de barrido con distribucion de intensidad y divergencia radiales.

= Haz eliptico con distribuciéon gaussiana en X e Y, de divergencia radial.
= Uso de un phsp como fuente.

» Simulaciéon de fuente con BEAMnrec.

= Uso de un phsp como fuente, para un angulo especificado por el usuario.
= Modelo de caracterizacion de un haz.

= Modelo de fuentes multiples.
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Una vez obtenido el phsp de salida, un programa importante para su procesamiento,
es el BEAMDP. Este cuenta con una Interfaz Grifica de Usuario (GUI, por sus siglas

en inglés). El programa permite realizar las siguientes acciones:
= Procesar los datos para modelos de caracterizacion del haz.
» Extraer fluencia de energia vs posicion del phsp.
= Extraer distribucion espectral del phsp.
» Extraer distribucion de fluencia de energia del phsp.
» Extraer distribucion de energia media del phsp.
» Extraer distribuciéon angular del phsp.

= Extraer distribucion de la variable ZLAST del phsp, donde ZLAST es la posicién
en Z donde el foton tuvo su tltima interacciéon o donde se puso en movimiento

un electron.
= Extraer la distribucion de peso de las particulas de un phsp.
= Extraer la posicion X-Y de las particulas de un phsp.
= Combinar dos phsps en una.

= Listar los parametros de las particulas de un phsp.

1.8.2. Cédigo de usuario DOSXYZnrc

DOSXYZnrc es un codigo de usuario de proposito general basado en el EGSnrc para
el célculo de dosis absorbida en tres dimensiones [29]. El codigo EGSnrc/DOSXYZnrc
simula el transporte de fotones y electrones en un volumen cartesiano y registra la
deposiciéon de energia en los voxeles designados.

La dimension de cada voxel, en el cual se depositara la dosis, es variable en las tres
direcciones (X,Y o Z). Cada uno de ellos puede tener diferentes materiales y /o densida-
des, lo cual es 1til cuando se desea trabajar con imagenes de tomografias computadas
(CT). Este codigo permite, a su vez, el uso de diferentes fuentes que se detallaran
posteriormente.

Para trabajar con imégenes tomogréficas, existe un programa auténomo llamado
ctcreate que convierte los datos de éstas en los requeridos por el codigo DOSXY Znrc

para realizar la simulacion.
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Con este codigo, el usuario define la fuente y, a través de un archivo de entrada, se
ingresa el volumen que se desea irradiar, ya sea un fantoma o un stack de tomografias.

El archivo de salida serd un archivo ASCII que detallara la dosis en la regiéon de interés.

Tipos de fuente
Los tipos de fuente de irradiacion con los que cuenta el codigo son:
= Haz rectangular paralelo incidente de frente.
» Haz rectangular paralelo incidente desde cualquier direccion.
= Uso de un phsp como fuente incidente desde cualquier direccion.
= Fuente puntual incidente de frente.

= Modelo de caracterizacion de un haz para particulas incidentes de cualquier di-

reccion.
» Paralilepipedo isotrépico de irradiacion uniforme dentro de un voltimen.
» Haz rectangular paralelo incidente desde multiples angulos.
= Uso de phsp como fuente incidiendo desde miiltiples dngulos.
= Cabezal de tratamiento completo como fuente.

= Cabezal de tratamiento completo como fuente, incidiendo desde multiples angu-

los.
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Capitulo 2

Introduccion a la fisica de la
radioterapia

2.1. Interaccion de la radiacién con tejidos biologicos:

breve descripcién

Tal como se mencion6 en el capitulo anterior, la interaccién de la radiaciéon con la
materia produce excitaciones e ionizaciones en atomos y moléculas, asi como también
una gran cantidad de electrones secundarios que, eventrualmente, podran producir
ionizaciones adicionales. La radiacion ionizante es considerada como un agente toxico,
pudiendo resultar en un dano biolégico. Si bien los efectos que ésta produce sobre el
organismo son evidentes, los mecanismos que generan estos danos no lo son.

Debido a que los sistemas biologicos estan constituidos mayoritariamente por agua,
la mayor parte de la ionizacion producida por irradiaciéon ocurre en las moléculas de
este medio. La molécula de agua que ha perdido un electrén se convierte un un ion
positivo altamente reactivo, de corta vida media, que se desexcita rapidamente para

producir un ion de hidrogeno (H") y un radical OH sin carga.

H,O" — H" + OH° (2.1)

El radical OH, que tiene un electrén desapareado, es altamente reactivo, por lo
cual tendra un rango de unos pocos milimetros. Los radicales libres, que son simples
fragmentos de moléculas rotas, son especies extremadamente inestables, por lo cual
tendra una vida media corta [30].

Respecto a los efectos biologicos, se ha determinado que el principal blanco de la

radiacion es el acido desoxirribunocleico (ADN), el cual se organiza en cromosomas
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dentro del niucleo de la célula [31]. La reaccion més importante de estos radicales es la
que se produce con la molécula de ADN. El dano producido puede ser directo (cuando
la radiacion ioniza directamente a la molécula de ADN) e indirecto (debido al efecto
de los radicales libres) y dependera del tipo de radiacion incidente y la estructura y
organizacion de los cromosomas.

Los danos producidos por la radiaciéon incidente y/o los radicales tienen varios
grados de severidad, dependiendo de la capacidad de reparaciéon de la célula. Un dano
de gran importancia es la ruptura de la doble hélice del ADN que resulta muy dificil
de reparar para la célula. Danos de esta magnitud tendran consecuencias biologicas
significativas, tal como la aberraciéon cromosémica, mutaciones y muerte celular. En
caso de que se produzcan mutaciones, la informacion genética sera transmitida a las
células descendientes de la danada pudiendo, eventualmente, terminar en cancer [2,32,
33].

La resistencia a la radiaciéon de las células depende fuertemente de la etapa del
ciclo celular en la que se encuentre. Cuando ésta se esta dividiendo (mitosis), todas las
moléculas de ADN se encuentran desplegadas en el nticleo, por lo cual la seccion eficaz
serd mucho mayor, aumentando significatvamente la sensibilidad a la radiacién. Debido
a que las células cancerigenas poseen una gran actividad reproductiva, la mayoria de
ellas son mas sensibles a la radiacion que el tejido sano [34]. Esta ventaja terapéutica
constituye la razon por la cual la radioterapia representa, en la mayoria de los casos,

una parte fundamental en el tratamiento contra el cancer [3,32].

2.2. Unidades dosimétricas basicas

La primer unidad utilizada para la medicion de dosis fue el Roentgen (R), estable-
cida en 1928, que es una unidad de exposicion (X). La exposicion es una medida de
la ionizacién producida por los fotones en el aire y se define como el cociente entre el
valor absoluto de la carga total de los iones del mismo signo producidos en aire (dQ))
cuando los electrones liberados por ionizaciones en una masa de aire dm son detenidos

completamente. La misma es una unidad de exposicion [35].

dQ
=2 2.2
- (2.2)
En las unidades del SI, el Roentgen se expresa de la siguiente manera:
1R=258x10"*C/Kg (2.3)
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Esta unidad so6lo podia definirse para rayos X, pero se necesita hacerle correcciones
dependientes de la energia y del medio a irradiar para fotones de alta energia, electrones
y otras particulas, por lo cual fue sustituida rdpidamente.

La cantidad “dosis absorbida” sirve para medir los efectos biol6gicos producidos por
todos los tipos de radiacion ionizante, incluidas particulas cargadas, no cargadas, en
todos los materiales y energfas. Se define como el cociente entre la energia media AE
depositada por la radiacion ionizante en un material de masa pAV, donde AV es muy
pequeno, es decir:

Lim AFE
N OpA—V
antiguamente se utilizaba el rad como unidad de dosis, y representaba la absorciéon

de 100 erg de energia por gramo. En el SI la unidad utilizada es el Gray (Gy) y se
define como 1 Gy =1 J/kg, por lo que 1 Gy = 100 rad.

2.2.1. Kerma

La cantidad denominada kerma (K), acronimo de kinetic energy released in matter
se define como el cociente de la suma de la energia cinética inicial de todas las particulas
ionizantes cargadas dE}, liberadas por particulas sin carga en un material de masa dm

(ecuacion 2.4).

dE,,
K="

dm

(2.4)

Su unidad es la misma que para la dosis (J/kg) y también recibe el nombre de Gy
en el SI.
Para un haz de fotones que atraviesa un medio, la kerma en un punto es directa-

mente proporcional a la fluencia de energia de los fotones ¥, y viene dada por:

K=1 (ﬁ—t> (2.5)

p
donde i, /p es el coeficiente masico de energia trasferida en un medio, promediado

sobre el espectro de fluencia de energia.

2.2.2. Dosis equivalente y efectiva

Los efectos biologicos de la radiacion no solo depende de la dosis, sino también de

la calidad de la radiacion. Para ello se define, en proteccion radiolégica, la cantidad
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dosis equivalente (H) como sigue:

H=D Q

donde D es la dosis absorbida y Q es el factor de calidad de la radiacion. Si bien la
unidad sigue siendo el J/kg, recibe el nombre de sievert (Sv).

El factor de calidad del haz esté relacionado a la transferencia lineal de energia
(LET) de la radiacion. Dado que la densidad de todos los 6rganos o tejidos es aproxi-
madamente la del agua, el factor de calidad es independiente de los 6rganos o tejidos
irradiados. La tabla 2.1 muestra los valores de () recomendados para los diferentes tipos
de radiacion [36].

’ Tipo de radiacion \ Factor de calidad ‘
Rayos X, v y electrones 1
Neutrones térmicos 5)

Neutrones y particulas pesadas | 20

Tabla 2.1: Factores de calidad recomendados para distintos tipos de radiacién

Cuando la irradiacion involucra varios tejidos u 6rganos, la dosis equivalente puede
diferir notablemente en cada tejido, debido a que algunos son mas sensibles que otros
a los efectos inducidos por la irradiacién. A fin de tener en cuenta los distintos tipos de
organos, se define la dosis efectiva como la suma de las dosis equivalentes ponderadas

para organos o tejidos (ecuacion 2.6)

donde wr se conoce como factor de ponderacion del tejido T y Hr es la dosis equi-
valente media recibida por el tejido T. La tabla 2.2 muestra los valores recomendados

del factor de ponderacion de los tejidos [37,38].
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Tejido T \ Factor de ponderacion ‘

Goénadas 0.08
Colon 0.12
Estomago 0.12
Meédula 6sea 0.12
Pulmoén 0.12
Vejiga 0.04
Mamas 0.05
Higado 0.05
Esofago 0.04
Glandula tiroides | 0.05
Superficie 6sea 0.01
Piel 0.01
Resto 0.05

Tabla 2.2: Factores de poderacion recomendados para diferentes tejidos del cuerpo humano

2.3. Medicion de la radiacion

2.3.1. Camara de ionizacion

La ionizacion producida en una cavidad llena de gas rodeada por un medio material,
estd relacionada a la energia absorbida en el medio circundante. Esto se conoce como
teorfa de la cavidad, cuyo modelo méas difundido es la de Bragg-Gray |39,40].

Si la cavidad es lo suficientemente pequena de manera tal que al introducirse en el
medio no altera la fluencia entrante y saliente en la localizacion de la cavidad, entonces

se verificard la relacion de Bragg-Gray (ecuacion 2.7).

=5 , 5\ med

W (S

Dea = Jg? (;) (2.7)
9

Donde D4 es la dosis absorbida en el medio si no estuviera la cavidad, J, la carga

de ionizacion del mismo signo por unidad de masa en el gas de la cavidad y (%)med es
el poder de frenado de masa (mass stopping power). Se conoce como poder de frinado
a la capacidad del medio material para provocar la pérdida de energia por parte de
las particulas primarias por unidad de longitud de camino en un material [26,41]. El
producto de Jg¥ es la energia absorbida en la cavidad del gas.

Una camara de ionizacion determina de manera indirecta la dosis en un punto. Este

dispositivo consiste, por lo general, de un cilindro lleno de aire en cuyo centro posee
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un alambre aislado eléctricamente (ver figura 2.1). Las camaras de ionizacion poseen
diferentes tamanos dependiendo del uso que se les quiera dar, llegando a poseer en
la actualidad volimenes muy pequenos, a fin de poder colocarse en un catéter para

insertarse en cavidades corporales, o para dosimetria de campos pequenos [42—-45].

Soporte aizlante

/)

{

y

Cilindro externo

Alambre central

WMedidor de
corlente

Bateria

Figura 2.1: Esquema de una camara de ionizacion tipo dedal.

Baséndose en la teoria de Bragg-Gray, puede explicarse el funcionamiento de una
camara de ionizacion. Dado que el aire no es conductor (siempre y cuando el campo
eléctrico externo no alcance la ruptura dieléctrica), no podra circular corriente eléctrica
en el circuito de la cAmara cuando aplica una diferencia de potencial entre el alambre
central y la pared exterior. Si se expone el dosimetro a rayos X, el aire se ioniza y fluye
una corriente a través del alambre. La medicion de la misma determinara el grado
de ionizacion del aire que llena la cavidad. Si la cAmara esté colocada en un material
absorbente cuando es irradiada, la cantidad de ionizacion producida en el aire permitira
calcular la energia que se transfiere al medio y a partir de ésta, la dosis absorbida.

En una cdmara de tipo dedal (figura 2.1), la cavidad de aire es envuelta por un
cascarén aire-equivalente (es decir, con un nimero atomico efectivo igual al del aire).
El espesor de éste es igual o mayor al rango méaximo de los electrones, a fin de que
dentro de la cavidad se tenga equilibrio electronico.

Tal como se mencion6 anteriormente, la cAmara de ionizacién mide la dosis indirec-
tamente. Es necesario entonces una calibracion de las mismas por laboratorios acredi-
tados que determinen las dosis absolutas de referencia. Los disposivos de medicién de

dosis absoluta son conocidos como cdmaras de ionizacion de aire libre [2,3].
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2.4. Equipos de radioterapia: el acelerador lineal

En 1927, Rolf Wideroe concibié y demostrd experimentalmente el primer acelerador
lineal por radiofrecuencia en Alemania, para acelerar iones pesados. No obstante, este
concepto no era util para acelerar protones y electrones a altas energias, que era de gran
interés en la fisica. No fue hasta fines de la década de ’40, pasada la IT Guerra Mundial,
que Fry, Ginzton y Chodorow desarrollaron el acelerador lineal de electrones [46—-48].

Un diagrama de bloque simplificado de un acelerador lineal se muestra en la figura
2.2. Este consiste, principalmente, en un sistema de cavidades aceleradoras e imanes
centrados al que se le provee de energia electromagnética por un modulador de ra-
diofrecuencia (RF). Un haz de particulas (generalmente electrones) es inyectado a la
estructura del acelerador por medio de un generador de corriente continua, por lo cual
es necesario un sistema de vacio para una o6ptima transmision del haz. Por otro lado
es necesario un equipo de enfriamiento (comunmente agua) a fin de disipar el calor

generado por efectos resistivos de las paredes.

Klistron
>  Sistema de
potencia de RF
Sistema de
Haz de control de RF
entrada |
Inyector de Estructura del acelerador ‘ 3 Haz de

particulas a CC salida

(Cavidades aceleradoras e imanes centrados)

|
! Sist. de } Sist. de 1
! otencia Sistema de enfriamiento |!
| p o vacio 1
I eléctrica con agua |
e o e e e e e e e e e e e e e e — - a

Figura 2.2: Diagrama de bloque simplificado para un acelerador lineal.

Dado que se usa un campo eléctrico sinusoidal para acelerar el haz, las particulas
pueden tanto ganar o perder energia, dependiendo de la fase del haz relativa a la cresta
de la onda. Es por eso que, a fin de garantizar una aceleracion eficiente para todas
las particulas, el haz es enviado por paquetes, los cuales interactian con el campo
magnético dentro de la cavidad y son acelerados por el campo eléctrico [3,46].

Los electrones, una vez acelerados, emergen de la estructura del acelerador por una

ventana e impactan en un blanco produciendo rayos X de alta energia por radiacion
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de frenado. Los rayos X son utilizados, en este caso, para el tratamiento de lesiones
profundas. En caso de que se requiera de un tratamiento con electrones (para lesiones
superficiales, por ejemplo), el blanco es retirado. La ventaja de los aceleradores lineales
utilizados en radioterapia radica en que puede regularse la energia de los electrones y,
por consiguiente, la de los fotones.

Debido a que los electrones poseen carga eléctrica, se dispersaran rapidamente en
el aire debido a las sucesivas interacciones. Es por ello que, cuando se los desea utilizar
para tratamiento, debe usarse un colimador para que el haz se acerque lo méas posible a
la superficie del paciente. Debido a esta dispersion, la distribucion de dosis de campos de
electrones depende fuertemente del tipo de colimador que se utiliza en el tratamiento.
El haz de rayos X, tanto de alta o baja energia, es definido por un sistema de colimacion
primario y es interceptado por un filtro aplanador (que genera un campo de distribucion
espacial uniforme) y varias cdmaras de ionizacion antes de abandonar el cabezal y
atravesar un colimador secundario.

El sistema de monitoreo de dosis consiste en varias caAmaras de ionizacion colocadas
dentro del camino del haz. Este sistema monitorea la tasa de dosis, la dosis integrada
y la simetria del haz.

Una luz, proyectada por espejos en el cabezal de la méquina, se configura de manera
tal que haya una coincidencia 6ptico-radiante y se usa para alinear el haz con las marcas
del campo de tratamiento en la piel del paciente. Otra luz es proyectada desde algtin
punto fuera del colimador y posee una escala indicando la distancia entre la fuente y

la superficie.

Figura 2.3: Fotografia de un acelerador lineal moderno para radioterapia.
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Los aceleradores lineales modernos (ver figura 2.3) poseen un montaje capaz de
rotar 360° en torno un punto llamado isocentro. La fuente se ubica a 100 cm del eje de
rotacion. En un tratamiento el paciente se ubica de manera tal que el centro del tumor se
encuentre en el eje de rotacion. Luego de este ajuste la maquina se rota para suministrar
una dosis prescrita al tumor desde una posicion dada. Si se requieren varios campos
para un tratamiento del mismo tamano, el mismo puede realizarse sin realineacién del
paciente, simplemente rotando la unidad desde la sala de control. Alternativamente, la

maquina puede rotar continuamente durante el tratamiento.

2.5. Rendimiento en profundidad porcentual

Una forma de caracterizar la distribucion de dosis a lo largo del eje central del haz,
es normalizar la dosis de cada punto respecto a un valor medido a una dada profundidad
de referencia. Por lo general dicha normalizacion se hace cuando se irradia un fantoma
de agua (recipiente, por lo genera un prisma rectangular, que se llena con agua y se
utiliza en calibracion). La cantidad rendimiento en profundidad porcentual (PDD por
sus siglas en inglés), se define como el cociente, expresado en porcentaje, de la dosis
a cualquier profundidad d, respecto de la dosis a una profundiad de referencia dy (en
general, el punto donde la dosis es méxima) a lo largo del eje central del haz (figura
2.4). Es decir:

PDD [%] = 5% x 100 (2.8)

do
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Figura 2.4: Rendimiento en profundidad porcentual. d es una profundiad cualquiera y dp una
de referencia

En el caso de maquinas de rayos X de baja energia (hasta los 400 kV) se considera
que el punto de referencia dy se encuentra en la superficie, dado que el rango de los
electrones de maxima energia generados por los fotones es de unos pocos micrometros.
Para energias superiores, dicho punto se toma en la posicién de dosis maxima.

La distribucion de dosis en profundidad a lo largo del eje central se ve afectada por
diferentes parametros, como la energia del haz, tamano y forma del campo, distancia

de la fuente a la superficie y colimadores del haz.

2.5.1. Dependencia del PDD con la energia y profundidad

A medida que la energia del haz aumenta, también lo hace el poder de penetracion,
resultando entonces en un aumento del rendimiento en profundidad porcentual (figura
2.5). La variacion del rendimiento esta gobernado, principalmente, por la atenuacion
exponencial del haz. Si el coeficiente de atenuacion promedio del material disminuye,

el haz tendra una mayor penetracion, resultando en un aumento del PDD.
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Figura 2.5: Rendimiento en profundidad porcentual para un haz de fotones y diferentes
energias. El tamafio de campo es de 10 x 10 em? y la distancia de la fuente a la superficie del
fantoma de agua de 100 cm, excepto para el caso del %°Co.

Buildup de la dosis inicial y rango de los electrones

Como se puede ver en la figura 2.5 hay una region en que la dosis comienza a crecer
hasta un valor maximo, y luego decrece. Para haces de fotones en radioterapia, la
profundidad del maximo aumenta a medida que lo hace la energia del haz, y la region
en que la misma se incrementa recibe el nombre de region de buildup. Esta propiedad
es 1til cuando se desea irradiar tumores profundos, reduciendo la cantidad de dosis que
recibe la piel y tejidos precedentes del paciente.

El fenémeno de buildup puede explicarse en términos de la kerma (eq. 2.4). Debido
a que ésta representa la energia transferida de los fotones a los electrones generados, la
kerma es méxima en la superficie y decrece con la profundidad producto del decreci-
miento de la fluencia de energia de los fotones. No obstante, la dosis absorbida primero
aumentara con la profundidad a medida que aumenta la cantidad de electrones des-
prendidos de sus atomos en las diferentes interacciones. Como resultado, hay un buildup

en la dosis en profundidad, que depende directamente de la fluencia de electrones. La
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dosis alcanzara un maximo en el rango de los electrones en el medio, que es la distancia
que éstos viajan hasta que su energia cinética es cero. A profundidades mayores, en el
caso de fotones y electrones, la dosis comienza a disminuir mientras la kerma continta

decreciendo, disminuyendo la producciéon de electrones y, en consecuencia, su fluencia.

2.5.2. Dependencia del PDD con el tamano del campo

Se define el tamano del campo como el area geométrica del plano perpendicular al
eje del haz a una determinada distancia de la fuente.

Para un tamano de campo lo suficientemente pequeno, la dosis absorbida se debe
unicamente a la radiacion primaria, es decir, a los fotones sin interactuar que atraviesan
el medio. La contribucion a la dosis de los fotones dispersados es, en este caso, des-
preciable. El incremento en la dosis producto de las particulas secundarias generadas
en las sucesivas interacciones de la radiacion con el medio, es mayor a profundidades
mas grandes que la de dosis maxima. Como resultado, el rendimiento en profundidad
porcentual serd mayor a medida que el tamano de campo aumenta.

Dado que la mayoria de los tratamientos de radioterapia requieren de campos rec-
tangulares o irregulares, existen diferentes métodos simples que relacionan campos
cuadrados, circulares y rectangulares. Se ha demostrado que, para determinar la dosis
en profundidad a lo largo del eje central del haz, es posible aproximar cualquier campo

a uno circular o cuadrado equivalente con el mismo area/perimetro [49-52].

2.6. Control de calidad en la dosimetria

Durante el tratamiento de un paciente, existen varias situaciones que introducen
incertezas en la deposicion final de la dosis. El origen de éstas muchas veces es aleatorio
y pueden deberse a la calibracion del equipo, planificacion del tratamiento, posiciona-
miento del paciente, entre otros. La evidencia disponible para el tratamiento de ciertos
tipos de cancer, requiere que la incerteza obtenida en el suministro de dosis sea del
orden del £5% [53-56].

El calculo de la incerteza total es un problema muy complejo, debido al origen
estocéstico de algunas de ellas y sistematicos de otras. No obstante, se ha propuesto un
modelo en el que ambos tipos de incertezas sean tratados de la misma manera [53| a
partir de las desviaciones estandar de las incertezas individuales. La desviacion estandar
acumulada puede ser multiplicada por dos para obtener una incerteza con un intervalo
de confianza del 95 %.
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En la tabla 2.3 se muestra una estimaciéon aproximada de las incertezas introducidas
en las diversas etapas del proceso de irradiaciéon de un paciente en un punto de refe-
rencia, como por ejemplo, el isocentro. Esta estimacion podria ampliarse, por ejemplo,
para incluir las incertezas en la deposicion de dosis en el blanco y su entorno [57]. Es
necesario llevar a cabo un programa de control de calidad, a fin de disminuir tanto los
errores estocasticos como los humanos. Si bien los errores humanos no pueden elimi-
narse por completo, es necesario minimizar su aparicién por medio de un programa de
control de calidad bien implementado, dado que una relajacion o falta de este programa

puede interpretarse como una negligencia profesional.

’ Etapa del tratamiento \ Incerteza porcentual ‘
Calibracion de la camara de ionizaciéon | 1.6
Procedimiento de calibracion 2.0
Calculo de la dosimetria 3.0
Profundidad efectiva 2.0
Distancia fuente-superficie 2.0
Cunas y aplicadores 2.0
acumulado 5.6

Tabla 2.3: Tolerancia estimada en cada paso del proceso de irradiacion de un paciente para
un intervalo de confianza del 95 %

2.6.1. Analisis de histograma dosis-volumen

Con el desarrollo de la radioterapia 3D, la interpretacion de las curvas de isodosis
para el gran nimero de planos que involucran las placas tomograficas, se volvi6 cada vez
mas compleja debido a la gran cantidad de informacién requerida para su anélisis. Una
solucién a este inconveniente fue desarrollada por Austin-Seymour et al. en 1986 [58|. Su
propuesta consiste en agrupar la distribucion de dosis tridimensional en histogramas de
dosis-volumen (DVH, por sus siglas en inglés). En este trabajo se trazaba un histograma
con el volumen que recibia una dosis perteneciente a un intervalo especifico, lo cual se
conoce como histograma de dosis-volumen diferencial (ADVH).

Otra forma de representar el volumen irradiado es el histograma de dosis-volumen
acumulado, o simplemente histograma dosis-volumen [59], en el cual se suman los
histogramas diferenciales partiendo de una dosis de interés hasta una dosis méxima,

tal como se expresa en la ecuacion (2.9).

DVH(D) =Y dDVH(x)."5" (2.9)
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Mientras que el histograma diferencial da una idea de cuanto volumen recibe una
determinada dosis, el acumulado muestra el porcentaje de volumen que recibe al menos
una dosis D (ver figura 2.6). En un tratamiento ideal, el histograma acumulado sera
una funcion escalon, en el cual el 100 % del volumen recibird una dosis menor o igual

a la maxima D,,,, vy el 0% del volumen recibira dosis mayores a ésta.

Frecuencia (volumen)
Volumen

(a) Dosis (b) Dosis

Figura 2.6: Esquema de histogramas de dosis-volumen diferencial (a) y acumulado (b).

El volumen irradiado estari determinado por el nimero de voxeles que derivan de
la resolucion espacial de las tomografias y la separacion entre las placas [59,60]. Dado
que la radioterapia requiere la optimizacion de la conformidad y homogeneidad de
la dosis prescripta en el volumen blanco, el histograma dosis-volumen representa una
herramienta poderosa para cuantificar distribuciones de dosis complejas [61-63,65].

Los histogramas dosis-volumen por si solos son inadecuados para determinar la
calidad de un plan de tratamiento. La ecuacion 2.10 define el indice de homogeneidad

(HI, por sus siglas en inglés) de dosis para realizar un analisis dosimétrico [64,65].

Dy — Dgg
Dp

El indice Dgg se corresponde a la dosis que recibe el 98 % del volumen en un his-

HI = x 100 % (2.10)

tograma acumulado. Esta es considerada como la “dosis minima”. D es la dosis que
recibe el 2% del volumen en el histograma acumulado, la cual se considera como la
“dosis maxima”. Dp es la dosis prescripta. Cuando mas pequeno sea el indice de ho-
mogeneidad, mas homogénea sera la dosis en el blanco. Se tiene entonces que, en un

histograma dosis-volumen acumulado ideal, dicho indice es 0.
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2.6.2. Ciriterio del indice gamma

La puesta en marcha de una rutina de tratamiento requiere de la comparacion
de las distribuciones de dosis medidas con las calculadas por el planificador. En los
procedimientos de planificacion de tratamiento es usual dividir la distribucién de dosis
en dos regiones: una de alto y otra de bajo gradiente de dosis [66], cada una de ellas
con diferente criterio de aceptacion. En el caso de las regiones con un gradiente de
dosis bajo, las dosis son comparadas directamente, con una tolerancia derivada de la
diferencia entre ambos resultados. En cambio, en las regiones de gradiente alto, un
pequeno desplazamiento espacial resultard en en un cambio significativo del valor de
la dosis absorbida, por lo cual es mas conveniente establecer una tolerancia derivada
de la diferencia espacial, conocida como distancia de acuerdo (DTA por sus siglas en
inglés) [54,67-69].

Basandose en el concepto de Shiu et al. [70], aplicado por Cheng et al. [71], actual-
mente se utiliza el criterio de pasa-no pasa tanto para diferencia de dosis como para la
DTA. Cada punto medido se evaliia para determinar si la diferencia de dosis o la DTA
excede la tolerancia elegida.

Low et al. desarrol6 un método que combina los criterios de dosis y distancia. Este
método provee un indice de calidad numérico que cuantifica la calidad del célculo en
las regiones de dosis que pasa el control de calidad y simultaneamente mide el nivel
de desacuerdo de los valores que no pasan dicho control. Este indice es conocido como
indice v [72].

A la tolerancia de diferencia de dosis se lo denomina AD),, y a la DTA Ad,,. El
criterio de calidad es establecido previamente, por ejemplo ADy; = 3% y Ady; = 3mm.
Se define entonces un elipsoide donde el criterio de la DTA se define como un disco
en el plano <XY >de radio Ady;, y en un plano perpendicular se localiza un disco de
radio ADy; que se define como la diferencia de dosis (ver figura 2.7). La ecuacion del

elipsoide sera:

| (rp,1) 02 (ry,T)
1_\/ At AD (2.11)

donde r(r,,,r) = |r — r,;,| es la distancia de un punto del plano <XY>a otro de
referencia, y d(r,,,r) = D(r) — D,,(r,,) representa la diferencia de dosis en la posicion
T

De esta manera, el criterio de pasa-no pasa vendra dado por la ecuacion:
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v (ry) = min{l (v, r.)} V{r.} (2.12)

donde {I" (r,,,r.)} es el elipsoide de la ecuacion 2.11 para un punto r..

6 Dc(xc)

6 (Xm Xc)

Figura 2.7: Representacion bidimensional del criterio de evaluacion de la distribucion de dosis
usando la combinacion del elipsoide de diferencia de dosis y la DTA.
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Capitulo 3

Desarrollo de un modelo hibrido para
un cabezal de un acelerador de uso
clinico

Una simulacion utilizando métodos Monte Carlo, suele realizarse en dos etapas.
En una primera parte se simula el transporte detallado del haz a través del cabezal
del acelerador clinico. Dado que tanto la energia como la distribuciéon espacial de las
particulas secundarias dependen del diseno del acelerador, es imprescindible conocer
tanto la geometria como las caracteristicas de los materiales que lo conforman a fin
de lograr una simulacion adecuada del transporte de radiacion [73-76]. Sin embargo,
obtener esta informaciéon muchas veces no resulta sencillo, o simplemente la geometria
resulta muy compleja de simular.

Una vez simulado el transporte, toda la informacion resultante es almacenada en
forma de un archivo de espacio de fase (phsp) en cual se detalla el tipo, posicion,
energia y direccion de las particulas que llegan a un plano que cumple la funcion de
detector [77,78]. En la segunda etapa, el phsp obtenido se utiliza como fuente para
el posterior transporte a través del blanco a irradiar (ya sea paciente o fantoma de
agua). Si bien este método permite utilizar el mismo phsp para simular el transporte
de radiacion en diferentes blancos, si se requiere introducir alguna modificaciéon en
la geometria de la que se obtuvo el phsp (como energia del haz primario, cambio de
apertura en los jaws, etc.), se requerira llevar a cabo una nueva simulacion a través de
la configuracion geométrica modificada.

En general, cuando se trabaja con geometrias complejas, por ejemplo, tejidos biolo-
gicos, es comin que la simulacion del volumen a irradiar se realice voxelizando el mismo,
mientras que, para estructuras mas simples, la simulacion se realiza, por ejemplo, en
el caso del codigo PENELOPE, a partir de superficies cuadricas [79,80].
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Dada la naturaleza estocastica de los procesos de transporte, es necesario el uso de
phsp que ocupan mucho espacio en disco, de mas de 10 Gb dependiendo del problema
a simular, a fin de tener una estadistica adecuada para no perder precisiéon en las
propiedades fisicas del haz primario, ni en el efecto de la estructura del cabezal del
acelerador [82,83].

El Organismo Internacional de Energia Atomica (OIEA) desarroll6 un banco de
datos con archivos de espacio de fase para distintos aceleradores clinicos y unidades de
%9Co utilizadas en radioterapia. (http://www-nds.iaea.org/phsp/phsp.htmlx). El obje-
tivo de este proyecto es establecer una base de datos publica con libre acceso a los
archivos phsp de diferentes haces de fotones y electrones para cada maquina especifica.
Estos archivos contienen descripcion detallada de las particulas que alcanzan el plano
de deteccion, proporcionando informaciéon sobre posicion, direccion, energia cinética,
peso estadistico, tipo de particula e informacion de almacenamiento de cada una de
ellas. El formato establecido por la OIEA para el archivo tiene en cuenta la posibilidad
de que éste incluya la informacion completa del transporte en la unidad de radioterapia
o bien que tome la forma de un generador de eventos que simule el transporte [17].
Antes de incorporarse a la base de datos, todos los phsps presentados pasan por un
proceso de revision que exige una validacion experimental de los mismos [17]. Una de
las desventajas de los phsps es que, en general, el plano en el cual se detectan las
particulas incidentes estd ubicado sobre la superficie de un fantoma de agua, lo que
constituye una fuerte limitacion cuando se requiere simular un tratamiento real que

incluye moduladores (aplicadores) de haz.

3.1. Utilizacion de modelos de fuentes virtuales

Todos los inconvenientes anteriormente detallados, llevan a plantear la necesidad
de implementar un modelo que reemplace la geometria original del cabezal por un
namero adecuado de fuentes, ya sea de fotones y /o electrones, cuya deposicion de dosis
en un medio sea la misma que la que se obtendria modelando el acelerador completo,
dentro de un determinado margen de tolerancia. Esta técnica se conoce como modelo de
fuentes virtuales (VSM, por sus siglas en inglés) y, a diferencia de los phsps, el niimero
de historias, en principio, no esta limitado.

Diferentes tipos de VSM han sido desarrollados en los tltimos anos. Algunos de
ellos consisten en un conjunto de fuentes que representan las componentes principales
del haz (como los fotones primarios, contaminacion electronica, etc.) a través de un

conjunto de funciones analiticas con parametros derivados de mediciones dosimétricas,
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obteniendo una descripcion comprimida de un phsp [81,82, 85, 86].

Muchas veces, representar las componentes del haz en un VSM puede no ser viable,
debido a la complejidad que implica obtener todos los parametros necesarios y el tiempo
que esto requiere. Un VSM debe ser, por sobre todo, lo suficientemente simple de
entender (lo cual requiere de pocos parametros) y no debe consumir mucho tiempo
computacional [87]. Es por ello que otra opcion consiste en desarrollar un modelo para
la fluencia de energia de las particulas, a partir de la contribucién en la deposicion
final de dosis en agua (o aire) de las diferentes interacciones de las particulas con las
distintas partes del acelerador. Este tipo de modelo se conoce como fluencia virtual de
energia |85,88-92|.

En general, la implementacion de un VSM implica optimizar varios parametros a
fin de obtener una aproximacion lo suficientemente buena de la deposicion de dosis
comparada con el transporte completo a lo largo de una estructura por Monte Carlo.
Estos parametros incluyen la posicion y distribucion de energia de cada fuente virtual
y, en caso de fuentes extensas, de su forma y de la distribucion de particulas en la
fuente. Algunos modelos incluyen fuentes de fotones primarios, fotones secundarios y
fuentes de contaminacion electronica [91]. Cuando el niimero de variables del modelo
es demasiado grande, la optimizacion se vuelve muy compleja, por lo cual se termina
sustituyendo un problema geométrico complejo, por un problema de optimizacién ain
mas complejo.

Sin embargo puede realizarse un enfoque intermedio, reemplazando el cabezal del
acelerador por una combinacion de fuentes virtuales y estructuras geométricas simples,
a través de las cuales se simula el transporte de radiacion. Este tipo de método se conoce
como modelo hibrido [93,94|, que resulta muy util si se desean agregar aplicadores
o MLC a la simulacion. Un VSM real ha de tener en cuenta la contribucion en la
deposicion final de dosis de la contaminacion electronica producto de las interacciones
alo largo de la geometria por la que se simula el transporte de radiacion. No obstante, en
un modelo hibrido, esta fuente puede reemplazarse por una estructura geométricamente
simple que genere dicha contribucion.

A continuacion se procedera a describir la construcciéon de un modelo hibrido simple

a partir de la informacion contenida en los phsp provistos por la OIEA.
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3.2. Decodificacion de los archivos de espacio de fase

binarios

Los archivos de espacio de fase que se encuentran disponibles en la base de datos
del OIEA estan codificados en formato hexadecimal. Este formato de archivos puede
ser utilizado como fuente por el codigo EGSnrc y ademas existen diferentes rutinas
que permiten adaptar otros codigos de transporte por Monte Carlo para que puedan
utilizarlos también como fuente [94-96].

No obstante, si se desea analizar la distribucion espacial y fluencia de las particulas
contenidos en ellos, serd necesario entonces decodificar esa informacion a codigo ASCII,
a fin de poder obtener la mayor cantidad de informaciéon posible. La figura 3.1 muestra
un fragmento del phsp del OIEA abierto con un programa de lectura de datos en este

formato.

0000h: OlEFAS04C063045940A22B25C047535993D5DBCEe3BDEF12833A49B5T03B0300000001008017
0025h: OlBTAZFB3FF62542C0TS5EFOBF706CE3EBDSBAS25BDEF12833A49B570D380000000001008017
0042h: O01BS101C3FETF34E401E2BS340COSBEE3DCATTIE3SEGF12833ACES742410000000001008017
006Fh: O1lFED6193FTDTREEBFOA417TA40245B1CELDTFESADSD6F12833A49B57D3E0000000001008017
00%94h: 01458CES3FS52BCFCBF42F635402C55953BDF13C523C6F12833ABA4644410000000001008017
00B9h: 019C2CTE3F3EZ6DC3FESDDE1403DFF1E3DF35FB43D6F12833AB465073C0000000001008017
Q0ODEh: O01B772A13F67DE043F11BT60EFES4B423DB54FEOBD6F12833A9C5447410000000001008017
0103h: OlEF051140BFC3S5FCOlSEFOFBFSE8FASTEOAD3E843BC6F12833AB465073C0000000001008017
0128h: OlEC6FE8C40E3DA4DCOSFEBERA40C3018BBD14FEBF3D6F12833AB465073C0000000001008017
014Dh: O17CBECC3IEl1863823F3FBTEFCOSCECC23CF38TC6BD6F12833A5FSCOC3D0000000001C008017
0172h: O013FSSES3F193DDSBFCE&6SACEF3IB1810BDOATEEDBC6F12833A5FSCOC3D0000000001008017
0197Th: 0192578R3F411DSEBF4EC14940E373CSBCEARTEC3D6F12833A5FSCOC300000000001008017
01BCh: 012035A63F3023F2BF4488A6EBFFE€321BD034EESBC6F12833A5FSC0OC3D0000000001008017
01El1h: 0l1ell0F33FFBCEEZBABIB3IE8TCOCEECDB3AC393BEBD6F12833A5FSCOC3D0000000001008017

Figura 3.1: Fragmento de un phsp de la OIEA para un campo de 20 x 20 ¢m? en formato
hexadecimal.

Cada phsp viene acompanado, en la base de datos, de otro archivo ASCII de exten-
sion PHSPheader, en el cual se brinda informacion de las variables contenidas en cada
phsp, el nimero de bits de cada linea, el tipo de ordenamiento, ntimero de historias
primarias, nimero de particulas y parametros de transporte.

Con esta informacion se procedié a crear un cédigo FORTRAN para pasar del
phsp del OIEA a otro en formato ASCII que pueda ser leido por PENELOPE. A fin de
validar dicha decodificacion, se procedi6 a simular la deposicién de dosis en un fantoma
de agua utilizando un phsp convertido para un campo de 20 x 20 cm? perteneciente a un
acelerador Varian Clinac iX de 6 MV de energia nominal, en la profundidad de méxima
dosis (1.6 em), comparando dicho resultado con los obtenidos experimentalmente. El

nimero de historias contenido en el phsp convertido fue de 10® historias. En la figura 3.2
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se muestra a comparacion entre los resultados obtenidos utilizando el phsp decodificado

y los obtenidos experimentalmente. La incerteza promedio en la simulacion fue del 4 %.

1204 [ = Perfil obtenido con el archivo phsp decodificado

1104 |— Perfil experimental

100

Dosis normalizada
()]
o
l 1

-2 10 8 6 4 -2 O 2 4 6 8 10 12

Posicion en X (cm)

Figura 3.2: Comparacion de los perfiles de dosis para un campo de 20 x 20 ¢m? de un
acelerador Varian Clinac iX, a 1.6 ¢m de profundidad entre el obtenido utilizando del phsp
de la OIEA decodificado y resultados experimentales.

Como se puede observar, los resultados obtenidos utilizando phsp decodificado mos-
traron un muy buen acuerdo con los obtenidos experimentalmente. Visto esto, el paso
siguiente consistié en extraer los espectros de los fotones presentes en los phsp a fin de

poder utilizarlos en el modelo de fuentes virtuales.

3.3. Analisis de los espectros de los fotones

El hecho de que los phsp del OIEA se encuentren, por lo general, calculados sobre la

superficie de un fantoma de agua, es util cuando se desea llevar a cabo un procedimien-
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to de calibracion. Sin embargo, dado que el objetivo de este trabajo es el desarrollo de
un método alternativo de verificacion de planificacion de tratamientos, estos archivos
no resultan ttiles, dado que si se desea modificar la estructura del cabezal, o agre-
gar accesorios, debe reemplazarse el archivo, o bien realizar una nueva simulaciéon. La
implementacion de este modelo plantea una posible solucion para dicho inconveniente.

En una primera parte, se consideraron los espectros de los phsps para un acelerador
Varian Clinac X, con una energia nominal de 6 MV y para tamanos de campo de 4 x 4,
10 x 10 y 20 x 20 cm?, generados con el codigo Monte Carlo BEAMnrc [27]. En todos
los casos la distancia fuente - superficie (SSD) es de 100 ¢m. Los campos de 4 x 4 y
10 x 10 em? se calcularon con 108 particulas primarias, mientras que para el campo de
20 % 20 em? se simularon 5 x 107 particulas. Estos archivos se generaron con una fuente
monoenergética de 5.7 MeV a la salida del acelerador, y los parametros de transporte
utilizados fueron 0.7 MeV de energia de corte para electrones, 0.01 MeV para fotones.
Por otra parte, los parametros de simulacion fueron un Smax = 5.0 em (maximo paso
de avance de los electrones), ESTEPE = 0.25 (maxima fraccion de energia perdida
por cada electron en cada paso) y XIMAX = 0.5 (maximo valor del primer momento
de scattering miltiple de los electrones en cada paso) |97|. Para este phsp, se calculo
la varianza latente relativa, obteniéndose un valor del 0.08 %.

Los espectros considerados permitieron estimar cuan homogéneos eran. Para ello
se compararon las distribuciones de energia de los fotones en diferentes regiones de 1
cm? de los phsps anteriormente mencionados, con los espectros promediados en todo

el plano de deteccion (ver figuras 3.3, 3.4 y 3.5).
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Campo de 10x10 cm®

—— Espectro promediado de todo el phsp
0.6 1 - o Espectro en el centro del phsp
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Figura 3.3: Espectros de fotones para un campo de 6 MV y 10 x 10 em?, correspondiente a
un acelerador Varian Clinac iX en la superficie de un fantoma de agua, obtenido a partir de
los phsp del OIEA. La linea continua representa el espectro de fotones para todo el plano de
deteccion. El circulo lleno corresponde a fotones tomados en un cuadrado de 1 em?, ubicado
en cada una de las esquinas del plano. El cuadrado sin relleno se corresponde con el espectro
de un cuadrado de 1 em?, ubicado en el centro del phsp.
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campo de 4x4 cm®
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Figura 3.4: Espectros de fotones para un campo de 6 MV y 4 x 4 cm?, correspondiente a
un acelerador Varian Clinac iX en la superficie de un fantoma de agua, obtenido a partir de
los phsp del OIEA. La linea continua representa el espectro de fotones para todo el plano de
deteccion. El circulo lleno corresponde a fotones tomados en un cuadrado de 1 em?, ubicado
en cada una de las esquinas del plano. El cuadrado sin relleno se corresponde con el espectro
de un cuadrado de 1 em?, ubicado en el centro del phsp.
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Campo de 20x20 cm®
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Figura 3.5: Espectros de fotones para un campo de 6 MV y 20 x 20 em?, correspondiente a
un acelerador Varian Clinac iX en la superficie de un fantoma de agua, obtenido a partir de
los phsp del OIEA. La linea continua representa el espectro de fotones para todo el plano de
deteccion. El circulo lleno corresponde a fotones tomados en un cuadrado de 1 em?, ubicado
en cada una de las esquinas del plano. El cuadrado sin relleno se corresponde con el espectro
de un cuadrado de 1 ¢m?, ubicado en el centro del phsp.

Como se puede observar en las figuras 3.3 y 3.4, a excepcion de los fotones con
las energias més bajas, las distribuciones son cualitativa y cuantitativamente similares.
En el caso del campo de 20 x 20cm? (figura 3.5), se observa una ligera diferencia en
las distribuciones. En este caso, desde el centro al borde del plano de detecciéon, la
energia media decrece un 6 %, la varianza de la energia un 2% y el coeficiente de
simetria un 10 %. Claro esté, para este tamano del campo, que el filtro aplanador (y
otras componentes) del acelerador induce variaciones en la distribucion de energia, asi
como también en la densidad espacial de particulas, por lo cual seran necesarias otras

consideraciones para tamanos de campo grandes.
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3.4. Armado del modelo hibrido

3.4.1. Creacion de la fuente

El modelo propuesto consisti6 en una fuente virtual extensa de fotones y un dia-
fragma. Este tultimo cumplia la doble funciéon de delimitar el tamano del campo y de
generar la contaminacion electronica presente en el transporte real del cabezal de un
acelerador, debido a la interaccién del haz primario con las componentes del mismo. El
diafragma se coloco en la posicion que ocupan los jaws en un acelerador de tratamiento.

El espectro de energia de la fuente virtual se definio, de manera simplificada, a
partir de la superposicion de un ntimero entero de fuentes monoenergéticas. Para de-
terminar el nimero adecuado de fuentes a considerar, se evaluaron tanto rendimiento
en profundidad como perfiles transversales de dosis con un espectro discreto de 1, 3 y
15 valores de energia. El peso estadistico y la posicion de las lineas espectrales se calcu-
laron teniendo en cuenta la energia media (para el caso de un solo valor) y momentos
superiores para 3 y 15 lineas espectrales.

Para el caso de un solo valor de energia, tal como era de esperarse, no se obtuvieron
resultados aceptables. No obstante, tanto para 3 como para 15 lineas, los PDDs y perfi-
les simulados con el VSM estuvieron en muy buen acuerdo con los calculados utilizando
el phsp original directamente, asi como también con los obtenidos experimentalmente.
Estos resultados que se mostraran en el capitulo siguiente. Por lo tanto, a fin de sim-
plificar y acelerar la simulacion Monte Carlo sin pérdida significativa de precision, se
consider6 para el resto del trabajo un VSM con sélo tres lineas ubicadas en 1 MeV, 3
MeV y 5 MeV, con un peso estadistico relativo del 68.37 %, 25.04 % y 6.59 % respecti-
vamente. Estos pesos se establecieron teniendo en cuenta la energia media, varianza y

coeficiente de simetria del espectro continuo anteriormente calculado.

3.4.2. Determinacién de la penumbra del campo

En los céalculos de dosis para aplicaciones clinicas es fundamental conocer el valor
de la penumbra del campo. En este trabajo, el tamano de la fuente virtual fue un
parametro a optimizar, y su valor depende rigurosamente del valor de la penumbra |1,2|.

La funcion matematica del perfil de dosis viene dada por la ecuacion (3.1), donde
x es la posicion; W;/2 es la mitad del ancho del haz a profundidad d, p es la penumbra
geométrica, oy y g son constantes empiricas y ¢ es la transmision efectiva a través del

colimador [1].
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En el presente caso, la penumbra se estim6 a través de la interseccion de la pendiente
de cada rama del perfil en W;/2 con las lineas horizontales correspondientes al méximo
y al cero de dosis, lo cual se corresponde a la definicién de penumbra geométrica [98|.
No obstante, en radioterapia, el ancho de la penumbra se define como la distancia
lateral entre dos curvas de isodosis especificas. El criterio més comin es el de tomar
las curvas de isodosis del 80 % y 20 % de la dosis maxima normalizada [53,98-101].

En caso de no contar con resultados experimentales, es posible también llevar a
cabo la optimizacion partiendo del perfil transversal obtenido con el phsp original.

Para este trabajo se partié de un perfil experimental para un campo de 10 x 10 cm?
y 6 MV para un Varian Clinac iX. En la tabla 3.1 se muestran los valores 6ptimos para

los parametros calculados.

] Parametro \ Mejor valor \

aq 2.5+0.1 cm?
o) 5.5+ 0.2 cm?
t 0.010 + 0.003
P 0.80 &£ 0.02 cm

Tabla 3.1: Valores 6ptimos para los parametros utilizados en la ecuacion (3.1)

Con el valor de penumbra hallado, se calcul6 el ancho de la fuente, utilizando la
formula de penumbra geométrica:

b S<ff1 fi) (3.2)
donde f; es la distancia de la fuente al colimador y f es la distancia fuente -
superficie (SSD) [1].

Utilizando las ecuaciones (3.1) y (3.2) se disené una fuente en forma de caja con
dimensiones efectivas de 0.3 x 0.3 x 0.05 em?. Previamente se simul6 una fuente cilin-
drica de 0.3 ¢m de didmetro y 0.05 cm de espesor, y los resultados obtenidos fueron
los mismos, tal como se muestra en la figura 3.6. Por lo tanto, por simplicidad en las
simulaciones, se opté por la fuente en forma de caja. La divergencia (dngulo de semia-
pertura con que salen las particulas) se estableci6 en 5° para un campo de 10 x 10 cm?
o menor y en 10° para los campos mayores. El tamano final del campo fue determinado

por la apertura del diafragma. Por simplicidad, en esta primer etapa, se consideré una
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distribucion homogénea de particulas en la fuente.

120 Fuente de seccion cuadrada
1104  |m0-- Fuente cilindrica

100

Dosis normalizada
(e))
o
l 1

T T T T 1 " 1 " T
-2 10 8 6 4 -2 0 2 4 6 8 10 12

Posicion en X (cm)

Figura 3.6: Comparacion de perfiles de dosis para un campo de 10x 10 em? para un acelerador
Varian Clinac iX y 6 MV, utilizando una fuente cilindrica y otra con forma de caja.

La figura 3.7 muestra un esquema del modelo hibrido desarrollado. El diafragma
consiste en una estructura solida de tungsteno, que es el material utilizado habitual-
mente en los jaws del cabezal de un acelerador de uso clinico, de apertura variable,
para poder configurar el tamano del campo. El espesor del diafragma se fijo en 5 cm, a
fin de que la transmision del haz a través del mismo pueda ajustar los datos mas alla
de la region de penumbra. En los jaws de un acelerador Varian Clinac iX, el espesor
es de 7.5 ¢cm. La parte superior del diafragma se ubicé a 30 cm de la fuente y a 70
cm del fantoma de agua, que es usualmente la posicion de los jaws en el cabezal de un

acelerador de uso clinico.
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Figura 3.7: Esquema del modelo hibrido desarrollado.

3.5. Configuracion experimental

Los resultados experimentales fueron obtenidos por el Dr. Bojan Strbac del Interna-
tional Medical Centre, en la ciudad de Banja Luka (Bosnia y Herzegovina), utilizando
un acelerador Varian Clinac iX. Los PDDs fueron medidos para campos abiertos. Se
utiliz6, para ello, un fantoma de agua MULTIDATA (Universal 3D water phantom 9850
48 x 48 x 41.5 cm?) controlado remotamente, y una camara de ionizacion de volumen
pequenio (camara de ionizacion tipo dedal multiproposito Multidata 93752-2 de 0.125
cm) con los sujetadores incluidos en el sistema del fantoma [102|. Los PDDs se calcu-
laron para varios tamanos de campo, desde el mas pequeno al mas grande disponible,
a un SSD estandar de 100 cm.

El escaneo de dosis comenzd en la posicion méas profunda, moviéndose hacia la
superficie, pasandose de la superficie del fantoma por unos pocos milimetros. Este
procedimiento minimiza el efectos de las ondas que se producen cuando se mueve el
detector y permite dar un chequeo independiente en la posicion de la superficie cuando
el PDD cambia abruptamente de gradiente.

Por otro lado, la profundidad a la cual se midieron los perfiles, se determinaron por
los requerimientos de la planificacion de tratamiento. Se utilizaron perfiles en la pro-

fundidad del maximo de dosis (1.6 cm, para un haz de 6 MV) y a 10 cm de la superficie.
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El ancho del muestreo es funcion tanto del tamano del campo como de la profundidad
(debido a la divergencia del haz). Los resultados con los que se cuenta tienen un ancho
lo suficientemente grande como para incluir no sblo la region de penumbra, sino, al
menos, 5 cm mas alla de ésta.

Una vez construida la fuente se procedié a realizar simulaciones para diferentes
tamanos de campo, a fin de validar la utilidad del modelo anteriormente descrito. Los
capitulos siguientes mostraran los resultados obtenidos tanto para campos pequenos

como campos grandes.
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Capitulo 4

Resultados obtenidos para campos
pequenos

Utilizando el modelo descrito en el capitulo anterior, se procedi6 a realizar la simu-

lacion de la deposicion de dosis en un fantoma de agua de 40 x 40 x 40 cm?.

4.1. Varian Clinac iX: Campos de 10 x 10 cm? y 4 x 4

cm2

Con el modelo simplificado descrito en el capitulo anterior se procedié a simular
los perfiles y rendimiento en profundidad para el acelerador Varian Clinac +X del cual
se extrajo la informacion del espectro. En una primera parte, se simul6 un campo de
10 x 10 em?, que se corresponde al mismo tamaiio del phsp de la OIEA.

En la figura 4.1 se muestra la comparacion de rendimientos en profundidad para
dicho tamano de campo. En la misma se comparan los calculos realizados utilizando
el phsp de la TAEA, los resultados obtenidos con 1, 3 y 15 lineas espectrales y los
obtenidos experimentalmente. Para las simulaciones con el modelo hibrido se utilizaron

10° historias. La incerteza porcentual promedio obtenida en la simulacion es del 2 %.
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1204 | e PDD para un haz monoenergético

—— PDD para 3 lineas de energia

PDD para 15 lineas de energia

= PDD calculada usando el phsp de la OIEA
PDD experimental

Rendimiento en profundidad porcentual
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o
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Figura 4.1: Comparacion de PDDs entre la obtenida con el phsp original, VSM, y experi-
mental para un acelerador Varian Clinac iX y un campo de 10 x 10 em?.

Utilizando 3 valores de energia en el espectro del modelo, se calcularon los perfiles
para el tamano de campo anteriormente mencionado y a las profundidades de 1.6 cm
(maxima dosis) y 10 cm. Estos fueron normalizados al maximo de dosis y comparados

con resultados experimentales, los cuales se muestran en la figura 4.2.
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120 = Perfil obtenido con el VSM en z=1.6 cm
o Perfil obtenido con el VSM en z=10 cm
1 —— Perfiles experimentales
100 S
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Figura 4.2: Comparacion de los perfiles de dosis entre el VSM y resultados experimentales
para profundidades de 1.6 cm y 10 cm. Tamaifio de campo: 10 x 10 em?. Para el gréafico de un
solo valor de energia se considero la energia media del espectro (1.66 MeV).

Adicionalmente, se compar6 la dosis absoluta entre el phsp original de la OIEA y
el VSM. Las simulaciones utilizando el phsp se realizaron con el cédigo EGSnrc, y los

resultados se muestran en las figuras 4.3 y 4.4.
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Figura 4.3: Rendimientos en profundidad absoluta para el VSM y el phsp original de la OTEA
para un acelerador Varian Clinac iX. Tamafo de campo: 10 x 10 cm?.
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Figura 4.4: Comparacion de perfiles absolutos en la profundidad del maximo de dosis (1.6cm)
entre el VSM vy el phsp original de la OIEA para un acelerador Varian Clinac iX. Tamano de
campo: 10 x 10 cm?.

Las unidades de la energia absorbida que arroja el codigo EGSnrc se expresan en
Gy/ Fluencia donde la fluencia es el n° historias/cm? Por otro lado, el codigo Monte
Carlo PENELOPE expresa la energia absorbida en eV//g x historias, por lo cual se
requiri6 llevar los resultados a una misma unidad. El archivo de espacio de fase de la
OIEA contaba con 3.33 x 107 historias, mientras que con el modelo hibrido se utilizaron
5 x 10® historias, por lo cual, para la comparacion de resultados, se necesité normalizar
la fluencia de las particulas.

Los resultados obtenidos mostraron, como se puede observar, un muy buen acuerdo
con los experimentales. Visto esto, se procedi6 a ajustar la apertura del diafragma para
generar un campo menor, de 4 x 4 cm?. Nuevamente, se calcularon la PDD y los perfiles
a 1.6 cm y 10 em de profundidad, normalizdndolos al valor de la dosis en el centro del

perfil y a 1.6 cm de profundidad. Estos resultados fueron comparados con los obtenidos
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experimentalmente, tal como se muestra en las figuras 4.5 y 4.6. La incerteza promedio

obtenida en las simulaciones fue del orden del 1.75%.

100 - . » PDD obtenida con el VSM

—— PDD experimental

Rendimiento en profundidad porcentual

4+———T——T T T T T T T T
o 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

(@) Profundidad (cm)

Figura 4.5: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos

experimentalmente. Tamafio del campo: 4 x 4 cm?.
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= Perfil obtenido con el VSM en z=1.6 cm
o Perfil obtenido con el VSM en z=10 cm
Perfiles experimentales

Dosis normalizada

(b) Posicion en X (cm)

Figura 4.6: Comparacion de perfiles de dosis en la profundidad del méximo (1.6cm) y 10 cm
2

entre el VSM y los resultados obtenidos experimentalmente. Tamano del campo: 4 x 4 cm~.
Nuevamente se puede apreciar que los resultados mostraron un excelente acuerdo

con los calculados utilizando el modelo desarrollado y los obtenidos experimentalmente.

4.2. Varian Clinac iX: Campos de 15 x 15 cm? y 20 x 20

cm2
El hecho de que el phsp derivado de un campo de 10 x 10 em? haya podido usarse
para simular un campo de 4 x 4 em? y la misma energia nominal, obteniendo buenos
resultados, se debe al alto grado de homogeneidad en la distribucion espacial de fotones
del phsp original. Con este mismo criterio, entonces, se procedi6é a simular campos de
15x 15 cm? (figuras 4.7 y 4.8)y 20 x 20 cm? (figuras 4.9 y 4.10) para los PDDs y perfiles

transversales, normalizando nuevamente (en el caso de los perfiles) la dosis en el punto
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en la que ésta es maxima. Para ambos tamanos de campo la incerteza promedio fue

del orden del 2 %.

100 = PDD obtenida con el VSM
—— PDD experimental
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o 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

(@) Profundidad (cm)

Figura 4.7: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente. Tamafio del campo: 15 x 15 em?.
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Figura 4.8: Comparacion de perfiles de dosis en la profundidad del méximo (1.6 cm) y 10 cm
entre el VSM y los resultados obtenidos experimentalmente. Tamafio del campo: 15 x 15 em?.
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Figura 4.9: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente. Tamafio del campo: 20 x 20 em?.
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1 — Perfiles experimentales
100 S
< 804
<
<
N ]
=
£ 604
Qo
=)
= ]
RZ
] 40-
20 -
-
0I'I'I'I'I'I'I'I'I'I'I'I'I'I'I
-14 12 10 -8 6 4 -2 0 2 4 6 8 10 12 14
(b) Posicion en X (cm)

Figura 4.10: Comparacién de perfiles para un campo de 20 x 20 cm? entre el VSM y los
resultados obtenidos experimentalmente en la profundidad de dosis maxima.

Respecto a los resultados obtenidos, se puede observar, para el campo de 15 x 15 cm?
que, tanto los perfiles transversales como el PDD muestran un excelente acuerdo con los
resultados experimentales, tal como se observo con los campos anteriores. No obstante,
en el caso del campo de 20 x 20 cm?, a primera vista, se puede observar una discrepancia
entre los resultados obtenidos con el VSM y los experimentales, en el caso del perfil
transversal. Como primer andlisis se puede decir que, a medida que el tamano de
campo aumenta, el uso de una unica fuente virtual obtenida a partir de un phsp

2 se observa que los resultados obtenidos

correspondiente a un campo de 10 x 10 cm
presentan mayores discrepancias frente a los experimentales. Esto da la pauta de que
son necesarias otras consideraciones para englobar las inhomogeneidades geométricas

y en el espectro de fotones en el phsp.
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4.3. Ampliacién del modelo hibrido a un acelerador

Siemens Primus

Los resultados anteriores muestran que el modelo propuesto permitié obtener re-
sultados prometedores frente a las mediciones experimentales, excepto para campos
grandes, tanto en comparacion de dosis absoluta como relativas. Como se mencion6 en
el capitulo anterior, la principal ventaja de este método es que permite independizarse
de la geometria del cabezal de un acelerador de radioterapia. Por lo tanto, se procedio
a simular, a partir de un archivo de espacio de fase, un acelerador Siemens Primus,
para un campo de fotones de 10 x 10 cm? y 6 MeV de energia nominal.

Nuevamente se consider6 una fuente extensa de 0.3 x 0.3 x 0.05 ¢m? con un espectro
discreto de tres valores de energia 1 MeV, 3 MeV y 5 MeV, y pesos estadisticos de
65.90 % 25.62 % y 8.48 % respectivamente. El nimero de historias simulados con el VSM
fue de 10° particulas primarias. Dado que el nimero de historias del phsp es limitado
(1.5 x 107), se reciclo (reutilizo) 8 veces el archivo para que la incerteza obtenida en
los resultados sea del orden de la obtenida con el VSM.

Las figuras 4.11 y 4.12 muestran los perfiles en la profundidad de méxima dosis y
los rendimientos en profundidad porcentual calculados con el VSM y utilizando el phsp

de la OIEA. La incerteza promedio alcanzada en las simulaciones fue del orden del 2 %.
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100 - = PDD obtenida con el VSM
—— PDD obtenida con el phsp de la OIEA

Rendimiento en profundidad porcentual
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0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

(a) Profundidad (cm)

Figura 4.11: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente para un campo de 10 x 10 e¢m? y un acelerador Siemens Primus.
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= Perfil obtenido con el VSM a z=1.6 cm
1 — Perfil obtenido con el phsp de la OIEA
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Figura 4.12: Comparacién de perfiles para un campo de 10 x 10 em? y un acelerador Siemens
Primus entre el VSM vy los resultados obtenidos experimentalmente en la profundidad de dosis
maxima.

Tal como se puede observar, pese a que no se cont6 con resultados experimentales
para validar la comparacién, los resultados muestran, a primera vista, un muy buen
acuerdo entre las curvas. Esto sugiere que el objetivo propuesto inicialmente, de obtener
resultados dosimétricos concordantes, idependientemente de la geometria del cabezal,

es una solucién viable.

4.4. Analisis de resultados

La figura 4.13 muestra las variaciones de los indices gamma con el criterio del
3%/3mm y del 2% /2mm para los campos de 10 x 10 cm? y ambos aceleradores. Para
los perfiles del resto de los tamanos de campo calculados anteriormente, se muestran

las variaciones de los indices gamma con el criterio del 3% /3mm. Por otro lado, en la
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tabla 4.1 se muestran los espesores de cada voxel utilizados en el calculo de transporte

dentro del fantoma para todos los campos.
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Figura 4.13: Indices gamma con el criterio del 3%/3mm y 2%/2mm para un acelerador
varian Clinac iX y tamafio de campo de 10 x 10 ¢m? (a). Indice con el criterio del 3 %/3mm,
mismo acelerador y campos de 4 x 4 cm? (b), 15 x 15 em? (c) y 20 x 20 em? (d). Indices con el
criterio del 3 %/3mm y 2 % /2mm para un acelerador Siemens Primus y un tamano de campo de
10 x 10 em? (e). Sobre cada grafico se muestran, en linea punteada los perfiles experimentales
y el obtenido usando directamente el phsp de la OIEA en el caso del acelerador Siemens
Primus, todos ellos normalizados a 1 y a 1.6 em de profundidad. Estos fueron agregados a fin
de identificar el tamano de campo.
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’ Tamano de campo Espesor de voxel ‘

Perfiles 4 x 4 cm? 1 mm
Perfiles 10 x 10 cm? 2 mm
Perfiles 15 x 15 em? 2 mm
Perfiles 20 x 20 ¢m? 2 mm
PDDs (todos los tamanos) | 2 mm

Tabla 4.1: Espesor de los voxeles utilizados en el calculo de dosis

Los tamanos de voxeles elegidos se deben a que, dado que se utiliz6 el criterio del
3%/3 mm para el indice gamma, fue necesario que éstos sean menores a 3 mm, a fin
de no perder exactitud cuando se promedia la dosis en el volumen de deteccion.

Analizando los gréficos del indice gamma para los campos mencionados, se concluye
que, tanto para el perfil de 10 x 10 cm?, como el de 4 x4 em? y 15 x 15 em?, un 99 % de
los puntos tienen un 3 %/3mm <1, mientras que, para el campo de 10 x 10 ¢m?, un 90 %
de los puntos verificaban el criterio de un 2% /2mm <1. Estos resultados muestran que
el método desarrollado es valido para la caracterizacion de los campos anteriormente
mencionados.

No obstante, en el caso del campo de 20 x 20 ¢m?, se obtuvo que un 91.5% de los
puntos cafan dentro del criterio del 739 /3mm <1, observiandose la mayor discrepancia
en la zona de alto gradiente de dosis. Si bien estos resultados son aceptables, queda
en evidencia que, a medida que se aumenta el tamano del campo, una tnica fuente
de fotones resulta insuficiente, debido, principalmente, a que no se toma en cuenta la
inhomogeneidad del espectro en un phsp para ese tamano de campo.

En el caso del campo de 10 x 10 em?, para el acelerador Siemens Primus, se observa
que el 100 % de los puntos poseen un v3o/smm <1, mientras que un 96 % de los puntos
cumplen con el criterio del 29 /2mm <1. En el caso del phsp de la OIEA, la varianza
latente del mismo es de un 0.11 % (error relativo), mientras que, al reciclar el archivo

8 veces se alcanzo una incerteza del 0.14 % [21].

4.5. Conclusiones parciales

Se implement6 un modelo de fuentes virtuales para haces clinicos de fotones basado
en el phsp obtenido de la base de datos de la OIEA para aceleradores utilizados en
radioterapia. Se calcularon los PDDs y perfiles de dosis para distintos tamanos de
campo en un fantoma de agua convencional. El modelo desarrollado se basé en el

analisis espectral y espacial de los phsps originales con los que se defini6 el VSM.
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Aunque con la informaciéon disponible es posible definir diferentes fuentes virtuales, el
objetivo fue el de mantener el modelo tan simple como sea posible, sin implementar en
esta etapa una rutina de optimizaciéon completa.

El VSM se compar6 con calculos realizados con los phsp para dos modelos de acele-
rador de la base de datos de la OIEA, asi como también con datos experimentales para
un Varian Clinac iX y, finalmente, con los resultados obtenidos utilizando directamente
el archivo de fase para un acelerador Siemens Primus.

La utilidad del VSM se evalu6 analizando el indice gamma, el cual mostré un
acuerdo aceptable con los datos experimentales dentro del criterio del 3 %/3 mm para
practicamente todos los puntos, y dentro de 2% /2 mm para toda la region de alta
dosis en todos los casos, excepto para campos grandes (20 x 20 c¢m?) [87,103-106].
Nuestro VSM se adectia con la definicion de un generador de eventos de los phsps
disponibles, o una rutina para la reduccion de varianza en el que se lleva a cabo un
analisis estadistico de los phsps. En este trabajo se realizo un anélisis crudo del espectro
de energia del phsp y su distribuciéon espacial. Sin embargo, fue suficiente para extraer
las principales caracteristicas fisicas del haz incidente, al menos para los tamanos de
campo considerados.

La principal ventaja de este modelo por sobre el uso de splitting o reciclado del
phsp original, radica en que, al definir un VSM adecuado, pueden agregarse facilmente
estructuras para conformar el haz, como MLC, debajo del diafragma.

Dado que los phsps de la OIEA son calculados justo encima de la superficie de un
fantoma de agua (lo cual estd bien como método de verificacién), no son una fuente
adecuada para la planificacion real de tratamiento por MC. El objetivo de un VSM
sencillo como el que se analiz6, no es el de la planificaciéon de un tratamiento directo,
pero si es adecuado para utilizarse como un sistema de verificacién independiente de
planificacion de tratamiento. La disponibilidad de los phsps de la OIEA para diferentes
modelos de aceleradores, junto a un VSM que se puede construir a partir de ellos, podria
eliminar uno de los mayores problemas en la construccion de un sistema de verificacion
de la planificaciéon del tratamiento basado en métodos MC, es decir, la escasez de
informacion de la geometria del cabezal de tratamiento y los materiales utilizados para

diferentes modelos de aceleradores.
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Capitulo 5

Adaptacion del modelo hibrido para
campos grandes

En el capitulo anterior se pudo observar que, si bien el modelo podia utilizarse como
etapa de verificacion para la planificacion de tratamiento de radioterapia en campos
pequenos con un excelente acuerdo, los resultados obtenidos para para campos de
20 x 20 em? mostraban algunas discrepancias con los experimentales. Es por ello que
se procedi6 a adaptar el sistema hibrido a campos grandes, a fin de tener en cuenta
las inhomogeneidades del espectro de los fotones y asi poder utilizarlo para todos los
tamanos de campo.

En esta etapa del trabajo se extrajo el espectro de fotones de un phsp de 20 x 20 cm?
a fin de poder extender el VSM implementado a campos mayores. Considerando la
posicion del phsp (sobre la superficie del fantoma) como el plano de deteccion, y de la
misma manera que se procedié anteriormente, se consideraron tres lineas espectrales
para la fuente rectangular anteriormente descrita (1 MeV, 3 MeV y 5 MeV) con pesos
obtenidos del anélisis de los espectros de los fotones de 76.36 %, 19.36 % y 4.28%
respectivamente. Debido a que el acelerador simulado para la obtencion del phsp de la
OIEA posee un filtro aplanador [97], se calcul6 el espectro de un cuadrado de 1 cm? en
el borde del phsp, a fin de que el efecto de éste sobre la distribuciéon de energia sea el
minimo posible [107,108].

5.1. Incorporacion de un filtro aplanador

En los resultados mostrados en el capitulo anterior se puede observar, en la pro-
fundidad de méaxima dosis, un perfil plano. No obstante, los resultados experimentales
muestran, a la misma profundidad, una mayor dosis en los bordes del perfil que en el

eje central, lo cual se debe a la presencia del filtro aplanador. Esta diferencia en la dosis
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disminuye con la profundidad, debido a que los fotones que contribuyen a la deposicion
de dosis en los bordes del perfil son mas blandos, mientras que en el centro fueron
endurecidos producto de atravesar el filtro. A medida que la profundidad aumenta, la
contribucion en la dosis serd tinicamente la de los fotones mas duros.

La funcioén del filtro aplanador es la de lograr una intensidad del haz uniforme a lo
largo de todo el campo y usualmente esta hecho de cobre, tungsteno, aluminio, acero,
uranio empobrecido o una combinacion de ellos [2,109].

Es por ello que, en esta etapa, se agregé al modelo un filtro aplanador simplificado
para fotones de 6 MeV de energia, a fin de generar el efecto sobre los perfiles de dosis
descritos anteriormente. Para ello se modeld un cono circular de 1.1 ¢m de radio en su
base y altura a determinar, sobre un cilindro circular de 1.5 ¢m de radio y 0.125 cm
de alto. La base del mismo se coloco a 12.56 cm de la fuente de fotones. Un esquema

del mismo se muestra en la figura 5.1. El material elegido para el filtro fue cobre.

1.1 cm i

L EEET G

J0.125 em

1.5 cm

N

Figura 5.1: Esquema del filtro aplanador con sus dimensiones, incorporado al VSM para la
simulaciéon de campos grandes.

5.1.1. Determinaciéon de la altura del filtro

A fin de obtener perfiles de dosis que se ajusten a los experimentales, fue necesario
determinar la altura del cono del filtro, para lo que se realizo la siguiente configuracion.
En un fantoma de agua se calcul6 la dosis en un cubo de 1 ¢m?® de volumen, centrado
en la profundidad de maxima dosis y el eje central del campo. Se modelaron 10 filtros
con conos de diferentes alturas que iban de h = 0 hasta h = 0.75 ¢m, en intervalos de

1 mm y 0.5 mm.
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Para cada una de estas alturas se calcul6 la dosis en el volumen descrito, simulando
108 fotones primarios. A la dosis donde la altura del filtro aplanador es cero la llamare-
mos Dy. Una vez obtenidas el resto de las dosis (a la que llamaremos D), se calcularon
los cocientes D;/Dy. Si bien el nimero de historias simuladas no es el adecuado para
obtener un error porcentual en la simulacion del orden del 1 - 2%, resulta suficiente
para obtener una curva que muestre la variacion de dosis relativa en funcion de la altu-
ra del cono. Finalmente se eligi6 una funciéon exponencial decreciente para realizar un
ajuste de los resultados. Los mismos se muestran en la figura 5.2. La curva de ajuste

670.328h

qued6 determinada por la expresion % = y un coeficiente de determinacion

R? = 0.93. El error porcentual promedio en cada simulacion fue del orden del 4 %.

100 ®  Dosis relativa
' —— Curva de ajuste: D/D = ¥
0.95 -
o 0.90 -
=
0.85 -
0.80 -
T T T T T T

. — T . .
0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8
Altura del cono (cm)

Figura 5.2: Ajuste del cociente D;/Dy utilizando una exponencial en funcion de la altura del
cono del filtro aplanador incorporado al VSM.

De esta manera, calculando la diferencia porcentual para un perfil de dosis entre
la dosis méaxima y la dosis en el centro del perfil, se puede determinar la altura del
filtro aplanador para cualquier tamano de campo partiendo de un tnico phsp. Con
toda la geometria completa se procedio a simular los campos de tamafios 20 x 20 cm?,

30 x 30 cm? y 40 x 40 em?, todos ellos para un acelerador Varian Clinac iX.
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5.2. Campo de 20 x 20 cm?

Con ésta adaptacion del modelo hibrido, se procedié a simular el perfil de dosis
a 1.6 cm y 10 cm de profundidad y el PDD correspondiente, ajustando el diafragma
a un campo de 20 x 20 em? sobre la superficie de un fantoma de agua. Para esto se
generaron 5 X 10? historias.

Por otra parte, del perfil experimental se determiné que la diferencia de dosis entre
el centro y el borde del perfil es en promedio del 3%, considerando la asimetria que
presenta el mismo. Esta diferencia se corresponde a una altura del cono del filtro
aplanador de 0.929 mm. Los resultados se muestran en las figuras 5.3 y 5.4. La incerteza

porcentual promedio alcanzada en la simulacion fue del 1.25 %.

»  Perfil obtenido con el VSM en z=1.6 cm
120 - o Perfil obtenido con el VSM en z=10 cm
] — Perfiles experimentales

Dosis normalizada

O 1 v 1T T YT " T 7T 1T  "™"rr"1mr 17111 rrT1T-r
14 -12 -10 8 6 4 -2 0 2 4 6 8 10 12 14

Posicion en X

Figura 5.3: Comparacion de los perfiles de dosis entre el VSM y resultados obtenidos expe-
rimentalmente para profundidades de 1.6 cm y 10 cm. Tamaiio de campo: 20 x 20 cm?.

107



100 - = PDD obtenida con el VSM
—— PDD experimental

=
2
S 90+
2
5 i
o
o 80
<
=t i
2
2 70 —
e i
[oF
S 604
8
= i
(]
é 50
S i
a
(]
© 404
30 Ll I L) I L) I L) I L) I L)

|
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Profundidad (cm)

Figura 5.4: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente. Tamafio de campo: 20 x 20 cm?.

Los resultados obtenidos mostraron, en una primer observacién, un muy buen acuer-
do con los resultados experimentales para ambas profundidades. En la figura 5.5 se

muestra una comparacion entre los perfiles obtenidos con y sin el filtro aplanador a
1.6 ecm de profundidad.
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Figura 5.5: Comparacién de los perfiles obtenidos con el VSM para un campo de 20 x 20 cm?
con filtro aplanador y sin él.

En este grafico se puede observar que la diferencia entre ambos perfiles se vuelve
muy notoria en la region del maximo de dosis, donde en los resultados obtenidos en
el capitulo anterior muestran una gran discrepancia con los obtenidos al incorporar
al modelo hibrido una estructura que simule un filtro aplanador. En este ultimo caso
se puede apreciar la disminucién caracteristica de la dosis en el centro del perfil. En
vista de que los resultados obtenidos son alentadores, se procedié a simular campos de

30 x 30 em? y 40 x 40 em? a fin de que el modelo sea vélido para todos los tamarfios.

5.3. Campos de 30 x 30 cm? y 40 x 40 cm?

A continuacién se muestran los perfiles de dosis y PDDs obtenidos por el VSM y
los resultados experimentales para un campo de 30 x 30 cm? (figs. 5.6 y 5.7) y otro de
40 x 40 em? (figs. 5.8 y 5.9). Para el campo de 30 x 30 cm? se simularon 5 x 10° historias

109



nuevamente a profundidades de 1.6 cm y 10 ¢m, y con una diferencia de dosis entre el
centro del perfil y el méximo del orden del 3 %, se utilizo el mismo filtro aplanador que
en el campo de 20 x 20 ecm?. Para el de 40 x40 cm? se simularon 9 x 10? historias. En este
ultimo se utilizé un filtro aplanador de 1.886 mm de altura, valor que se corresponde a
una diferencia de dosis en el perfil del orden del 6 %. Para el campo de 30 x 30 cm? la
incerteza porcentual promedio alcanzada fue del 1.2 % y para el campo de 40 x 40 cm?
del 2%.

= Perfil obtenido con el VSM en z=1.6 cm
120 o Perfil obtenido con el VSM en z=10 cm
] — Perfiles experimentales
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Figura 5.6: Comparacion de los perfiles de dosis entre el VSM y resultados obtenidos expe-
rimentalmente para profundidades de 1.6 cm y 10 cm. Tamaifio de campo: 30 x 30 cm?.
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Figura 5.7: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente. Tamafio de campo: 30 x 30 cm?.
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= Perfil obtenido con el VSM en z=1.6 cm
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Figura 5.8: Comparacion de los perfiles de dosis entre el VSM y resultados obtenidos expe-
rimentalmente a 1.6 cm de profundidad. Tamano de campo: 40 x 40 cm?.
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Figura 5.9: Rendimientos en profundidad porcentual para el VSM y los resultados obtenidos
experimentalmente. Tamafio de campo: 40 x 40 cm?.

Puede observarse que, para ambos tamanos de campo, tanto los perfiles como los
PDDs muestran un muy buen acuerdo con los resultados experimentales. En el caso
de los perfiles, como un primer anélisis, puede mencionarse que la eleccion del filtro
aplanador, ajustado a las diferencias de dosis, funciona adecuadamente a los fines de
modelar la forma caracteristica de los perfiles ante la presencia del filtro. Por otra parte,
en la region del perfil donde comienza a crecer la dosis, puede observarse que existe
una diferencia notable entre los resultados obtenidos con el VSM y los experimentales.
Esto indica que en el modelo no se toma en cuenta completamente la contaminacion

electronica producto del scattering con las distintas componentes del acelerador.
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5.4.

Andlisis de resultados

La figura 5.10 muestra las variaciones de los indices gamma con el criterio del 3 %/3

mm para los perfiles de dosis para los campos de 20 x 20 cm?, 30 x 30 cm? y 40 x 40 cm?.

Por otra parte, en la tabla 5.1 se muestran los espesores de cada voxel utilizados en el

calculo de transporte dentro del fantoma para todos los campos.
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Figura 5.10: Indices gamma con el criterio del 3 %/3mm para un acelerador varian Clinac iX
y tamafios de campo de 20 x 20 em? en las profundidades de 1.6 cm y 10 cm (a), 30 x 30 cm?
en las mismas profundidades (b) y 40 x 40 cm? a 1.6 cm de profundidad (c). En cada gréfico se
muestra, en linea punteada, cada perfil experimental, todos ellos normalizados a 1 y a 1.6 cm
de profundidad. Estos fueron agregados a fin de identificar el tamafio de campo.
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’ Tamano de campo Espesor de voxel ‘

Perfiles 20 x 20 cm? 2 mm
Perfiles 30 x 30 cm? 3 mm
Perfiles 40 x 40 ¢m? 3 mm
PDDs (todos los tamanos) | 2 mm

Tabla 5.1: Espesores de los voxeles utilizados en el calculo de dosis

Analizando los graficos para los indices gamma, se observa que, tanto en el campo
de 20 x 20 cm? como el de 30 x 30 em?, un 95 % de los puntos cumplen con el criterio del
3 %/3mm en la profundidad del maximo de dosis. En el caso de 10 ¢cm de profundidad,
el 100 % de los puntos cumplen con el criterio para el primer tamano de campo y el
96.8 % para el segundo. Para el campo de 40 x 40 ecm?, un 93.6 % de los puntos lo
verifican.

Por un lado, puede observarse que, para el campo de 20 x 20 ¢m?, hay una mayor
cantidad de puntos dentro del criterio del 3%/3mm respecto del mismo campo sin
el filtro aplanador (ver figura 5.11). Es precisamente en la seccion de alta dosis que
se puede observar la mayor diferencia, donde el perfil se ajusta perfectamente con el
obtenido experimentalmente. A partir de los gréficos se puede apreciar que el porcen-
taje de datos que verifican el criterio seleccionado, es similar en todos los tamanos de
campo, observandose que la discrepancia entre los resultados obtenidos con el VSM y

los experimentales se encuentran en la regiéon donde comienza a crecer la dosis.

Indice Y30u3mm PAF@ VSM sin filtro aplanador

2.0+

Indice Y30u3mm PAr@ VSM con filtro aplanador

Indice gamma
o
—
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Figura 5.11: Comparacion de los indices y con el criterio del 3% /3mm para un campo de
20 x 20 cm?.
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En una irradiaciéon convencional, a medida que se aumenta la apertura de los jaws,
mayor cantidad de fotones colisionan con las diferentes estructuras geométricas, gene-
rando contaminacién electronica que contribuyen a la deposicién de dosis en aquellas
regiones que no se encuentran “iluminadas” por el haz primario, efecto que no pue-
de simularse con una tunica fuente de fotones, tal como propone el modelo hibrido
desarrollado [110-112]. No obstante, el intervalo de confianza del 95 % requerido en un
tratamiento convencional indica que el VSM propuesto es valido para la caracterizacion

de un acelerador de radioterapia [53-56].

5.5. Conclusiones parciales

En este capitulo se modificé el modelo hibrido para ampliarlo a campos de trata-
miento grandes. A fin de mantener el modelo lo mas simple posible, al VSM descrito
en los capitulos anteriores se le agreg6 un filtro aplanador para poder simular la forma
caracteristica que presentan los perfiles de dosis experimentales.

De la misma manera que en el capitulo anterior, la utilidad del VSM se evalué anali-
zando el indice gamma, que mostré un buen acuerdo con los resultados experimentales
dentro del criterio del 3% /3mm para una gran parte de los puntos, principalmente en
la region de alta dosis, el cual depende directamente de la forma del filtro aplanador.
Por otro lado, en los bordes del perfil, la dosis del perfil experimental es notablemente
mayor a la obtenida con el VSM, lo cual sugiere la incapacidad de una tnica fuente
para simular todas las contribuciones del scattering de los fotones con las diferentes
estructuras del acelerador.

No obstante, pese a la simplicidad del modelo y al hecho de haber realizado un
andlisis simple del espectro de los fotones, esto fue suficiente para obtener resulta-
dos acordes a los obtenidos experimentalmente dentro de los intervalos de confianza
recomendados.

La capacidad de simular todos los tamanos de campo para un acelerador clinico, per-
mite obtener un modelo hibrido que funcione como un mecanismo completo y sencillo
para utilizarse como sistema de verificacion independiente de la geometria del cabezal

de tratamiento, permitiendo adaptarlo a las técnicas de radioterapia convencionales.
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Capitulo 6

Conclusiones generales y perspectivas
a futuro

En este trabajo se implement6é un modelo de fuentes virtuales para haces clinicos
de fotones basado en los archivos de espacio de fase obtenidos de la base de datos de
la OIEA para aceleradores utilizados en radioterapia.

En una primera etapa se procedié a obtener el espectro de los fotones para un
acelerador Varian Clinac iX, una energfa de 6 MV y un tamaiio de campo de 10x 10 cm?.
Con éste se procedié a crear un modelo hibrido sencillo, que consistié en una fuente
extendida y un diafragma de tungsteno de apertura variable que permitio, ademas de
regular el tamano del campo, simular la contaminacion electronica y generar una region
de penumbra.

A fin de determinar el espectro de la fuente, se consideraron 1, 3 y 15 lineas de
energia (energia media para el caso de un solo valor de energia, y momentos superiores
para el resto). Se simularon los PDDs para cada distribucion y se encontr6 que, tanto
para 3 como para 15 valores de energia no hubo diferencia en los resultados obtenidos,
por lo cual se consideraron solo 3 valores a fin de mantener el modelo tan simple como
sea posible.

Posteriormente se calcularon los PDDs y perfiles de dosis para distintos tamanos
de campo en un fantoma de agua convencional y los resultados se compararon con
datos experimentales para un acelerador Varian Clinac iX. Posteriormente se ampli6 el
modelo a un acelerador Siemens Primus y, al no contar con mediciones experimentales,
los resultados fueron comparados con los obtenidos utilizando directamente el phsp de
la OIEA para este acelerador.

La utilidad del VSM se evalu6 analizando el indice gamma, el cual mostré un
acuerdo aceptable con los datos experimentales dentro del criterio del 3 %/3 mm para

practicamente todos los puntos, y dentro de 2 %/2 mm para toda la region de alta dosis
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en todos los casos, excepto para campos grandes (20 x 20 cm?).

La discrepancia entre los resultados obtenidos con el VSM y los experimentales que
aumenta a medida que se incrementa el tamano de campo, puede justificarse, en parte,
por la inhomogeneidad en el espectro de energia de los fotones que comienza ser sig-
nificativa para campos grandes. Estad diferencias hicieron necesaria una modificacion
en el VSM a fin de adaptarlo a tamanos mayores.

En una segunda etapa se parti6 nuevamente de un phsp de la base de datos de
la OIEA para un campo de 20 x 20 ¢m?, obteniéndose de éste el espectro de fotones.
Se utilizé la misma fuente que en el caso anterior y se incorpor6 al modelo un filtro
aplanador de dimensiones variables, de manera tal que el perfil obtenido se adecue con
los experimentales. Posteriormente, se procedioé a simular los perfiles de dosis y PDDs
para tamanos de campo de 20 x 20 em?, 30 x 30 em? y 40 x 40 cm?.

Los resultados obtenidos de esta modificaciéon mostraron un buen acuerdo con los
experimentales. Particularmente, los perfiles de dosis mostraron un excelente acuerdo
en la region de alta dosis, con el 100 % de los puntos alli contenidos dentro del criterio de
un indice gamma del 3 %/3mm. No obstante, si se considera todo el perfil, en los bordes
del mismo, se observa una apreciable diferencia entre ambos, lo cual sugiere que una
unica fuente de fotones podria no ser suficiente para simular todas las contribuciones en
la dosis del scattering de las particulas con las diferentes partes de la geometria de un
cabezal de tratamiento. Pese a esto, los puntos que caen dentro del criterio seleccionado
se adecuan a la tolerancia recomendada en radioterapia.

Los phsps del OIEA son calculados en la superficie de un fantoma de agua, lo cual
es util para verificacion de puesta en funcionamiento de un acelerador de tratamiento,
pero no constituye una fuente adecuada para la realizacion de una planificacion real
de tratamiento por Monte Carlo. El objetivo principal de la propuesta para un VSM
sencillo es el de adecuarlo para que pueda utilizarse como un sistema de verificacién
independiente de planificaciéon de tratamiento. La disponibilidad de los phsps de la
OIEA para diferentes modelos de aceleradores, junto a un VSM que se puede construir
a partir de ellos, podria eliminar uno de los mayores problemas en la construcciéon de
un sistema de verificacion de la planificacion del tratamiento basado en métodos Monte
Carlo, que es el de la falta de informacion de la geometria del cabezal de tratamiento
y los materiales utilizados para diferentes modelos de aceleradores.

El VSM desarrollado se adecua con la definicion de un generador de eventos de los
phsps disponibles, o una rutina para la reducciéon de varianza en la que se lleve a cabo
un analisis estadistico de los mismos. Si bien el anélisis de los espectros de energia de

los phsp fue realizado de una manera sencilla, fue suficiente para extraer las principales
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caracteristicas fisicas del haz incidente, al menos para tamanos de campo menores a
20 x 20 ¢m?, en los cuales no se presentan variaciones espaciales significativas de la
distribucion de energia de los fotones. Dado que con el modelo hibrido implementado
es posible simular todos los tamafios de campo (al menos hasta 40 x 40 e¢m?) con
un buen acuerdo dentro de los criterios de calidad establecidos, su principal ventaja
radica en que puede utilizarse a futuro como una verdadera técnica de verificacion de
TPS, incorporando al VSM estructuras de modulacion del haz, tal como MLC, cunas,
compensadores, etc. y poder adaptarlo a técnicas actuales como IMRT, RT 3D, uIMRT,
entre otras.

Por otro lado, debido a la simplicidad del modelo y su excelente acuerdo con los
resultados experimentales, éste podria utilizarse a futuro como técnica de verificacion
en dosimetria de campos pequenos, asi como también en tratamientos utilizando acele-
radores sin filtro aplanador (FFF) y en célculos de factores de salida, que son de suma
importancia en dosimetria [107,108,113-116].
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