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INTRODUCCION

Poco tiempo después del descubrimiento de los rayos X por Wilhelm Konrad Roentgen en
1895 y de la radioactividad por Antoine Henri Becquerel (1896), Pierre y Marie Curie (1898)
hasta la fecha las radiaciones ionizantes se han usado para el tratamiento del cancer y otras
lesiones.

Histéricamente, la profesion de fisico médico data desde 1913, cuando William Duane fue el
primer fisico que trabajo en un hospital en los Estados Unidos de América’. Su trabajo estaba
relacionado con el uso del radio para el tratamiento del cancer.

La meta principal de la radioterapia es proporcionar dosis altas al tumor, pero sin causar dafios
innecesarios al tejido sano que se encuentra en la vecindad. De este objetivo se ha desprendido
un desarrollo tecnoldgico impresionante en el &rea de los aceleradores lineales de uso clinico,
asi como en los algoritmos de calculo de dosis que emplean los sistemas de planeacion.

La radioterapia es un proceso complejo y para llevarla a cabo es necesario que se realicen
ciertos pasos. El proceso inicia con el diagndstico del paciente y a la vez la decision de tratarlo
0 no con radiacion. Después viene la simulacion de la estructura fisica del paciente, es decir,
se obtiene la informacion anatomica del paciente mediante imagenes de tomografia computada
y/o resonancia magnética. En estas imagenes se delimita el volumen blanco a tratar y los
posibles drganos de riego que se tengan que proteger. Se decide la técnica a emplear en el
tratamiento y se realiza el calculo de la dosis en el sistema de planeacion. Se evalda el plan o
planes de tratamiento y, una vez aprobado, se realiza el plan de tratamiento en el paciente.

En esta tesis se estudia el comportamiento del sistema de planeacion usado en la Unidad de
Radioneurocirugia del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia “Dr. Manuel Velasco
Suarez” (INNN) tanto en medios homogéneos como inhomogéneos, y los resultados se
comparan con los calculos de simulacion Monte Carlo de transporte de radiacion en materia.

En el primer capitulo se describen las modalidades de tratamiento con las que cuenta el
acelerador Novalis® de 6 MV de la citada institucién. Asi mismo, se discute la radiobiologia
de la radioterapia conformal en tres dimensiones y de la radioterapia de intensidad modulada.
En el segundo capitulo se describe el sistema de planeacion BrainLab v. 5.31 y la manera en
que calcula la dosis en el paciente, asi como de los datos de entrada que requiere para realizar
dicho célculo. También se discute brevemente el uso de métodos Monte Carlo para el
transporte de radiacion y su aplicacion en radioterapia. En el capitulo tres se aborda la
metodologia experimental, se muestran los resultados de los calculos y se discuten los
mismos. En particular, se describe la construccion de los maniquies homogéneo e
inhomogéneo (con cavidades de aire), la obtencion de la curvas de isodosis mediante el
sistema de planeacion y la simulacion Monte Carlo, y la comparacion de los resultados. El
capitulo cuarto contiene el analisis de los resultados y las conclusiones de este trabajo.

" Webster, E. W., “The origins of Medical Physics in the USA: William Duane, Ph. D., 1913-1920 * Med. Phys.
20-6 (1993) 1607-1610



CAPITULO 1

ESTRUCTURA Y MODALIDADES DE TRATAMIENTO DE UN
ACELERADOR LINEAL NOVALIS® DE 6 MV

1.1 Introduccion

La radioterapia es un proceso complejo y para llevarla a cabo es necesario que se realicen
ciertos pasos. El proceso inicia con el diagndstico del paciente y a la vez la decision de tratarlo
0 no con radiacion. Después viene la simulacién del paciente, es decir, se obtiene la
informacién anatomica del paciente mediante imagenes de tomografia computada y/o
resonancia magnética. En estas imagenes se delimita el volumen blanco a tratar y los posibles
Organos de riego que se tienen que proteger. Se decide la técnica a emplear en el tratamiento y
se realiza el célculo de la dosis en el sistema de planeacion. Se evalta el plan o planes de
tratamiento y, una vez aprobado, se realiza el plan de tratamiento en el paciente.

En este capitulo se describe de la estructura del acelerador lineal Novalis® de 6 MV y las
modalidades de tratamiento que proporciona, haciendo énfasis en las modalidades de
radioterapia conformal en tres dimensiones (haces conformales) y en la radioterapia de
intensidad modulada.

1.2 Estructura del acelerador lineal

Las partes de las cuales se compone el acelerador lineal (linac) de 6 MV son: fuente de alto
voltaje (provee la energia necesaria para el generador de ondas de radiofrecuencia) y un
generador de ondas de radiofrecuencia (magnetron o klystron) para la aceleracion de
electrones, guia de onda (es donde los electrones son acelerados de una seccién a otra,
mediante cambios de polaridad en cada seccion, hecha generalmente de cobre de alta calidad,
su longitud define la energia maxima del haz), cafion de electrones (provee los electrones que
son acelerados), blanco (desacelera los electrones para producir radiacion de frenado, la cual
incide sobre el paciente), colimador primario (colima el haz de radiacion), filtro de aplanado
(modifica la intensidad del haz para que sea util clinicamente), cAmaras de ionizacion (vigilan
las variaciones del haz de radiacion) y sistema de colimacion del haz, que a su vez se compone
del colimador secundario (jaws) y el microcolimador multihojas (mMLC) con el cual se
conforma el haz de acuerdo a la geometria del volumen blanco a tratar. El linac Novalis® esta
dedicado exclusivamente a tratamientos intracraneales, es por esto que cuenta con un mMLC,
tiene 26 pares de hojas de tungsteno, el tamafio de campo maximo que proporciona es de
9.8x9.8 cm?. Otros sistemas de colimacién multihojas destinados a tratar diversas zonas
anatomicas llegan a tener hasta 120 pares de hojas y proporcionar un tamafio de campo
méximo de 40x40 cm?.



Figura 1. a) Linac Novalis® de 6 MV. b) Esquema de un linac similar al que se encuentra en
la unidad de radioneurocirugia del INNN: 1. Colimador secundario, 2. Camara de ionizacion,
3. Procesador de mapas, 4. Iman deflector, 5. Control del haz, 6. Mancha focal, 7. Interruptor
de energia, 8. Cafion de electrones, 9. mMLC

1.3 Modalidades de tratamiento del linac

El linac Novalis® de 6 MV cuenta con cinco modalidades de tratamiento, las cuales se citan a
continuacion: 1.) haces conformales: se usan varios haces estaticos, cada campo de radiacién
se conforma a la forma del volumen blanco, se calcula la dosis con el algoritmo de pencil
beam'. 2.) intensidad modulada: la intensidad del haz varia dentro del campo de radiacién, la
diferencia respecto de la primera modalidad es que los campos conformales son obtenidos
mediante planeacion inversa, calculando la dosis con el algoritmo de pencil beam. 3.) arcos
circulares no coplanares: el gantry o brazo gira en un arco, mientras el haz de radiacion se
encuentra activo, se usan colimadores circulares, se les suele llamar conos. Para el calculo de
la dosis se emplea el algoritmo de Clarkson. 4.) arcos conformales: el gantry rota, el campo de
radiacion es conformado mediante el colimador multihojas, tomando en cuenta una sola
optimizacion del volumen blanco. 5.) arcos dinamicos conformales: el gantry rota, pero cada
10 grados el colimador multihojas se conforma de acuerdo al volumen blanco en forma
dindmica. A continuacion nos abocaremos a la descripcion de las dos primeras modalidades.

1.3.1 Radioterapia Conformal en Tres Dimensiones

El concepto de radioterapia conformada en tres dimensiones (RTC-3D) ha sustituido en
muchas situaciones clinicas (radioterapia postoperatoria a dosis altas, volimenes criticos

" En ocasiones se refiere en castellano a un “haz de 1apiz”, en esta tesis se utilizara pencil beam.



cercanos al tumor, etc.) a las planificaciones realizadas hasta ahora en solo dos dimensiones,
ver figura 2a.

La RTC-3D conlleva la delimitacion de volumenes tumorales y 6rganos de riesgo en cada uno
de los cortes de la imagen que se utilice, generalmente imagenes de tomografia axial
computada (TAC) y/o imagenes de resonancia magnética (IRM), siendo estos volumenes
necesarios para la planeacién del tratamiento; posteriormente se realiza una optimizacion en la
distribucion de dosis en el érgano mediante una conformacion de los campos de tratamiento al
volumen tumoral dibujado en las imagenes de TAC y/o IRM (figura 2b).

Esta optimizacion del tratamiento RTC-3D corresponde con la representacion de lo que
denominamos “beam’s eye view”, que es el campo de tratamiento con una conformacién
determinada y con una intensidad de dosis uniforme a través del haz. Dicha intensidad de
dosis a su vez puede ser modificada levemente mediante sencillos mecanismos de cufias o
filtros compensadores para una mejor adaptacion a la geometria del volumen blanco®?2,

(R

Figura 2.! a) Radioterapia convencional, en 2D. b) Radioterapia conformal, en 3D.

1.3.1.1 Radiobiologia dela RTC-3D

En Oncologia se conoce desde hace mucho tiempo la efectividad de la radioterapia para la
erradicacion de la mayoria de los tumores humanos. Los avances en imagenologia comentados
anteriormente al introducir la RTC-3D nos permiten obtener mejores resultados respecto de
los tratamientos clasicos en 2D, basandonos en las siguientes premisas clasicamente conocidas
en radioterapia’:

1. Dosis méas altas de radiacion incrementan el control local de la enfermedad. Algunos
estudios prospectivos y muchos retrospectivos han demostrado incrementos en el
porcentaje de control de la enfermedad con aumentos en la dosis de radiacion en algunas
partes donde se localiza el tumor, en particular en los tumores de préstata, cabeza y cuello,
intracraneales, pulmoén, etc”.



2. Un mayor control local de la enfermedad se traduce en aumentos de la supervivencia: Hay
abundantes evidencias publicadas (experiencias clinicas y de laboratorio) que demuestran
gue en caso contrario existe una relacion entre enfermedad residual tras el tratamiento del
tumor primario y las metastasis a distancia, traduciéndose finalmente esto en una
disminucién de la supervivencia*®.

3. La utilizacion de la RTC-3D permite administrar dosis de prescripcion mas altas en tejido
tumoral disminuyendo la incidencia de efectos secundarios a largo plazo. En muchos tipos
de tumores el efecto beneficioso de la radioterapia es anulado parcial o totalmente por las
complicaciones producidas por la misma en los tejidos sanos, impidiendo completar el
tratamiento propuesto. Si se consigue una reduccién del volumen en que los tejidos no
tumorales reciben dosis altas de radiacion se presentaran menores efectos secundarios y es
posible mantener el efecto terapéutico®’.

Sin embargo, a pesar de las experiencias iniciales recogidas con los tratamientos de RTC-3D,
se sabe que aproximadamente un 30% de los pacientes tratados con técnicas convencionales
3D tienen recurrencias®. Este alto indice de recurrencias se explica por la existencia de
subpoblaciones clondgenas tumorales resistentes a las maximas dosis que podemos
administrar con los tratamientos de radioterapia convencionales (65-70 Gy), debido
fundamentalmente a los limites de tolerancia de los tejidos sanos que rodean al volumen
blanco tumoral®.

Los efectos bioldgicos de la radiacion, tanto a nivel del tumor como de los tejidos sanos,
dependen de la dosis, y las curvas correspondientes que describen la relacion dosis-respuesta
se representan en un modelo tedrico con formas sigmoidales en ambos casos®. Sin embargo, el
margen de tolerancia al tratamiento es menor para el tejido tumoral. EI modelo hipotético
asume que las curvas de control tumoral y de dafio al tejido sano son paralelas en su forma
sigmoide y separadas entre si de forma suficiente para que se pueda obtener la curacion (figura
3a). Este es el principio en el que se basa la curacion con el tratamiento de radioterapia. Pero
la realidad es otra, y los datos clinicos muestran que la inclinacion o pendiente de la curva de
control tumoral es siempre menor que la de los efectos secundarios, y esto limita la capacidad
de administrar las dosis altas de prescripcion necesarias para controlar el tumor®*° (figura 3b).

a) b)

Modelo hipolatica

Modela tumoral humano
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Figura 3. a) Modelo Hipotético de control tumoral. b) Modelo Real de control tumoral



Con los tratamientos RTC-3D en muchas ocasiones se aprecia que el grado de conformacion
de la dosis al volumen tumoral y la capacidad de excluir los 6rganos de riesgo no es la dptima,
salvo en casos de tumores pequefios y con formas relativamente sencillas, que ademas
requieren ser tratados con maltiples campos™. Por ello, e incluso antes de que esta forma de
tratamiento con radioterapia conformada en 3D (que denominaremos TRC-3D clasica) haya
sido completamente introducida de forma generalizada en los servicios de oncologia, empieza
a surgir un nuevo tipo de planeacion y administracion de tratamiento con radioterapia
conformada, la denominada radioterapia de intensidad modulada.

1.3.2 Radioterapia de intensidad modulada

La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT, por sus siglas en inglés) es una nueva forma
de RTC-3D basada en el uso de haces de radiacion optimizados, mediante incidencias de
campos con intensidad no uniformes adaptadas al volumen blanco™. La IMRT representa un
avance muy reciente, que inicia su desarrollo a finales de la década de los afios ochenta®*?,
estando actualmente en una fase inicial de uso clinico dentro de los servicios de radloterapla
en latinoamérica. Esta técnica brinda la oportunidad de administrar dosis mas altas de
radiacion que las clasicamente empleadas debido a la posibilidad de conseguir una mayor
precision en la distribucion conformal de la dosis en el tumor***>. Con IMRT podemos
plantear casi cualquier distribucion de dosis de radiacion con una abrupta caida de la misma en
los limites entre el volumen del tumor y los tejidos sanos que se encuentran en la vecindad,
reduciéndose en dichos tejidos tanto la dosis como el volumen que la recibe. Por tanto, la
ventaja fundamental que aporta la RTC-3D en su modalidad de IMRT es la reduccion del
volumen de tejido sano expuesto a dosis altas de prescripcion, lo cual nos permite conseguir
un escalamiento en dosis a nivel del tumor (figura 4).

Diferentes tejidos sanos (mucosa orofaringea, tracto gastrointestinal, pulmon, higado, etc.)
muestran una relacion directa entre el volumen irradiado y la intensidad del dafio tisular o de

efectos secundarios®.
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Figura 4. Planeacion con IMRT!

Por consiguiente, si se disminuye el volumen global de irradiacion desplazaremos hacia la
derecha (hacia la zona de mayor dosis, en la figura 3b) la curva de complicaciones atribuibles



al tratamiento en tejidos sanos, permitiendo esto realizar un escalamiento de dosis en el tumor
antes de alcanzarse los limites de complicaciones aceptables.

Algunas experiencias clinicas en cancer de préstata confirman lo expuesto anteriormente, por
ejemplo, en pacientes tratados con técnicas RTC-3D pueden recibir hasta 70.2 y 75.6 Gy sobre
el volumen de planeacién tumoral (PTV). La dosis media apreciada en los histogramas dosis-
volumen en recto son superiores en los pacientes que presentaban sangrado rectal como
complicacion frente aquellos en los que no se presenta’”.

Hasta ahora la IMRT ha sido probada clinicamente en numerosos centros en todo el mundo, y
las multiples experiencias publicadas reflejan una mejoria en cuanto a la precision en la
distribucion de la dosis en el volumen blanco tumoral para determinadas localizaciones, como
por ejemplo en el cancer de prostata, donde se aprecia una reduccion de la toxicidad rectal que
permite un escalamiento de dosis hasta niveles hasta ahora nunca antes alcanzados (82-90
Gy)Y. También existen experiencias en tumores de la regién de cabeza y cuello,
intracraneales, tiroides, sistema nervioso central, mama, ginecolégicos, etc'®8%,

1.3.2.1 Planeacién y administracion de la IMRT

Como se ha mencionado anteriormente, la IMRT es una forma mas sofisticada de tratamiento
de RTC-3D, utilizando unos sistemas especificos de administracion de irradiacién que
consiguen “conformar” de manera muy precisa la distribucion de la dosis sobre el volumen
blanco tumoral. EI médico debe definir los contornos anatomicos de cada una de las
localizaciones (tumor primario, areas de enfermedad microscopica, Organos de riesgo),
especificar las dosis total y por sesién que se quiere administrar en cada uno de volumenes
blancos, y aceptar o0 no (es una decision clinica distinta en cada caso) el grado de
inhomogeneidad de dosis existente dentro del volumen tumoral. Para ello previamente se tiene
que introducir en los sistemas de planificacion especificos para IMRT las condiciones de
“restriccion” de dosis teniendo en cuenta las diferentes tolerancias de cada uno de los érganos
de riesgo, y la dosis maxima y minima que se consideran aceptables en cada PTV. Al contrario
de lo que ocurre con los sistemas de planificacion convencionales, en los que se emplea una
seleccion de especificaciones de los campos de tratamiento (angulos, tamafios, formas, cufias,
pesos, etc.) que se van ajustando mediante el método de ensayo y error hasta que se consigue
una distribucion de dosis satisfactoria, en los tratamientos de IMRT se utilizan unos sistemas
de planeacion inversa con optimizaciones programadas, que generan campos de tratamiento
con perfiles de intensidad variable lo mas ajustado posible a los criterios predefinidos por el
médico y fisico médico respecto a la distribucién de dosis en el tumor y los 6rganos de riesgo
circundantes. Esta planeacion considera un margen de variacion de la dosis prescrita
especificada para cada tipo de tumor y érganos de riesgo en funcion de la situacion clinica de
cada paciente®.

Una vez que se han establecido los criterios, se puede desarrollar un algoritmo de planeacion
robusto y rapido, el cual satisface los mismos. Algunos de los criterios que se utilizan para la
optimizacién de tratamientos en radioterapia son*":

e minimizar la suma de los cuadrados de las diferencias entre la distribucion de dosis
deseada y la dosis que entrega el plan actual.

e minimizar alguna funcion de costo la cual depende de las mismas diferencias.



e métodos algebraicos que permitan encontrar el conjunto de haces que minimizan una
cierta funcion objetivo relacionada con la distribucion de dosis deseada a la lesion.

Debido a que el problema a tratar es multiobjetivo y las restricciones (6rganos de riesgo)
reducen el nimero de soluciones satisfactorias posibles, pueden existir inconsistencias que
generen planes de tratamiento sin ningun sentido. Por lo anterior, es necesario que los
algoritmos pasen por controles de calidad antes de su aplicacién clinica®*.

Figura 5. Microcolimador multihojas que utiliza el linac Novalis de 6 MV del INNN.

La técnica de IMRT esta en un proceso de cambio y desarrollo constante, existiendo por tanto
muchos sistemas diferentes para la planeacion y administracion de los tratamientos. En
general se requiere de aceleradores lineales con sistemas multihojas (figura 5), tanto en su
forma dindmica como en la modalidad de multisegmentos estéticos® (step-and-shoot), o
también con sistemas de tomoterapia. Lo que se genera mediante la planeacion inversa de los
tratamientos IMRT son una serie de campos con perfiles de intensidad variable que se usan
como plantilla de referencia para la administracion del tratamiento. La apertura de los campos
es determinada por un patron de intensidad generado en el proceso de optimizacion de la
planeacion, y, por ejemplo, con el desplazamiento de las hojas del sistema multihojas
dindmicas se genera una “ventana deslizante” (sliding window)* con una forma y velocidad
que se modifica a través de la amplitud del campo de tratamiento de forma dinamica,
ajustandose constantemente al perfil de intensidad prescrito mediante un control informatico.



CAPITULO 2

SISTEMA DE PLANEACION DE TRATAMIENTOS Y
SIMULACION MONTE CARLO

2.1 Introduccioén

El amplio uso de los sistemas de planeacién de tratamientos (SPT) ha incrementado la
complejidad y la flexibilidad del disefio de los mismos, asi como la implementacion de las
aproximaciones que emplean. Los SPT generalmente son clasificados en dos tipos: Modelos
basados en mediciones y modelos basados en aproximaciones y mediciones®.

Como ejemplo del primer caso tenemos el algoritmo de Clarkson, el cual calcula la dosis en
base a mediciones hechas en agua. Este tipo de modelos usualmente corrigen las
distribuciones de dosis hechas en agua cuando se utilizan instrumentos auxiliares para el
tratamiento, tales como cufas, filtros, etc.

A diferencia de los modelos basados en mediciones, los modelos basados en aproximaciones,
tales como el algoritmo de pencil beam, el de convolucidn/superposicion calculan la dosis en
el paciente partiendo de primeros principios. En estos casos un haz de fotones para
radioterapia puede ser caracterizado con gran precision mediante una combinacion de kernels
de depdsito de energia y distribuciones de dosis medidas en un maniqui de agua.

Los kernels de deposito de energia son calculados principalmente mediante el método de
Monte Carlo. Normalmente los célculos se realizan para haces de fotones monoenergéticos y
los resultados de la simulacidn se registran en funcion de la energia en una gran base de datos
para su uso posterior.

Los kernels para cualquier espectro de fotones conocido se pueden calcular mediante la
superposicion, dado que es muy dificil medir un espectro de fotones de un acelerador lineal de
uso clinico.

El proceso de la puesta en servicio (commissioning) de un SPT, provee un aseguramiento de
la calidad y mantenimiento. La planeacion, interpretacion, y los tratamientos tridimensionales
son un paso siguiente, por demas complejo, que requiere un entendimiento mas profundo de
los procesos involucrados.

En la puesta en servicio de un SPT, la meta principal a menudo es llegar a una aproximacion
entre las dosis medidas y calculadas dentro del 1-3%°*% para campos abiertos y cerrados en
agua. Esto es posible de realizar usando ambos tipos de modelos en un maniqui de agua
totalmente homogeéneo, pero tal cosa no sucede en maniquies con inhomogeneidades. Sin
embargo, los modelos basados en aproximaciones pueden tomar en cuenta el efecto de las
inhomogeneidades en la radiacion dispersada usando un método de escalamiento de
densidades, o mediante otras aproximaciones.



Las aproximaciones usadas en la implementacion de tales algoritmos son necesarias debido a
la gran cantidad de fuentes de calculo que podrian requerirse, pero eso puede ser una potencial
fuente de error en la precision del algoritmo.

2.2 Sistema de planeacién BrainScan v. 5.31

El trabajo que se presenta en esta tesis se realizé en el acelerador lineal Novalis de 6 MV del
INNN que usa el sistema de planeacion BrainScan v. 5.31%, basado en el algoritmo de pencil
beam?’ para el calculo de la dosis en las modalidades de haces conformales y de intensidad
modulada. En las siguientes secciones se describe en detalle dicho algoritmo.

2.2.1 Pencil beam monoenergético

Se usa el téermino de pencil beam para un haz monoenergético (PBM) de fotones con una
seccion eficaz infinitesimal. Cuando un pencil beam incide sobre la superficie de un maniqui
homogéneo de agua se genera una distribucion de dosis en dicho maniqui. Si se asume que la
fluencia de fotones en el agua tiene un coeficiente lineal de atenuacion, el nimero de primeras
colisiones en una unidad de volumen que tienen lugar en una profundidad d’ por debajo de la
superficie esta dado por:

N..,(E)expl-(x,(E)d")] 1, (E)
donde:

NaJE): Numero de fotones con energia E no atenuados en d’. La variacion radial de la
intensidad del haz sera incorporada en un punto posterior.

t(E):  Coeficiente de atenuacion lineal para los fotones de energia E, en agua.
d: Profundidad en la que se encuentra el punto de observacion.

2.2.2 Pencil beam diferencial

Un pencil beam diferencial (PBD) describe la distribucion de dosis relativa a la primera
colisién de un pencil beam monoenergético en un medio homogéneo semiinfinito. La
distribucion de dosis debida al PBD es funcién de la energia del haz de fotones, la distancia
entre el punto P de la primera colision y el punto de observacion Q y del angulo polar 6 entre
el pencil beam incidente y la direccion de dispersion (figura 6). El calculo de la distribucion de
dosis del PBD se realiza mediante simulacion Monte Carlo para varias energias de entre 50
keV y 50 MeV. La simulacion Monte Carlo toma en cuenta la dispersion de los fotones y
electrones secundarios.



Pencil beam

A
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Figura 6: Definicion del Pencil Beam Diferencial

2.2.3 Kernel de pencil beam

Dadas las distribuciones de dosis del PBD y el nimero de fotones en una profundidad d’, la
dosis debida a un pencil beam monoenergético en un punto P est4 dada por la integral de linea
en el maniqui de agua semiinfinito.

Dado que el acelerador proporciona una distribucion espectral en energia N,,(E) de fotones, se
debe realizar la integracion sobre todas la energias, dando un kernel de pencil beam
polienergético.

p(x,y,d) ”N )exp[-(z,(E)d")] ,(E) PBD[r(x,y,d)-r(0,0,d")] dE dd"
Posteriormente se realiza la convolucion con el modulador de forma del haz mMLC, por lo

que esta expresion es transformada al espacio de momentos mediante la transformada réapida
de Fourier.

P(p,. py,d) = FFT{p(x,y,d)}

2.2.4 Distribucion de dosis ideal

La Distribucién de dosis ideal (DDI) para un tamafio de campo cualquiera del colimador es la
convolucion bidimensional del kernel de pencil beam polienergético con la distribucion
espacial de fluencia de fotones en el plano de interés.

DDI(x,y,d)= ¢+ p = [[g(x.y",d)p(x—x, y~y.d)dxdy
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La fluencia de fotones en el plano del isocentro en el eje del haz a una profundidad d esta dada
por:

#(x,y,d) = ¢, (x, y) RSF(r,d)

donde ¢,(x,y) es la matriz de fluencia en el plano del isocentro debido a la forma del

colimador, teniendo un valor de 1 para campo abierto, 0 para campo cerrado, y un valor
fraccional si la matriz es parcialmente cubierta por algunas hojas del colimador (ver figura 7).

RFS(r,d) es el factor radial que da la fluencia de fotones a una distancia r =-/x* + y* del
eje central del haz a una profundidad d en el maniqui.

Figura 7: Matriz de fluencia de fotones ¢, (x, y), la forma del colimador esta marcada en color
azul.

2.2.5 Calculo de dosis
Para el célculo de la dosis en un punto dentro del paciente, se aplica la siguiente formula®’:

SID

2
SDD + dj IDD(X y’ rad)

05|s(X y d) UM IleLin St( mlc’ jaW)TMRPB[mm( mlc7 Jaw) rad](

(veéase figura 8).
donde:
UM: Unidades monitor aplicadas por el linac

Mniin: Rendimiento nominal del linac, dado por la razén entre dosis absoluta, medida en un
maniqui de agua para un campo abierto (tamafio del campo de calibracion) a una
profundidad de calibracion dc, dividido por la cantidad de unidades monitor aplicadas,
el tamafio de campo de calibracion en este linac es de 9.8x9.8 cm? por lo que:

M ., (Gy/UM )= D(9.8x9.8cm?,d_,,SSD,, ) /UM

cal

Ciawmic: Tamafo de campo cuadrado equivalente producido por el colimador secundario y el
microcolimador multihojas, [cm?].
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rraq: Trayectoria del haz desde la superficie del tejido hasta el punto de observacion, corregido
por las inhomogeneidades en la densidad electronica del tejido [cm].

SSD: Distancia fuente-superficie a lo largo del eje central del haz [cm].
SID: Distancia fuente-isocentro a lo largo del eje central del haz [cm].
d: Profundidad del punto de observacion en el tejido [cm].

dcar: Profundidad en donde Myiin y los factores de dispersion son medidos cuando se realiza la
calibracion [cm].

St (Cmic,Cjaw): Factor total de dispersion, el cual describe el factor relativo producido por el
colimador secundario y el microcolimador multihojas.

TMRpg(MIN(Cmic, Cjaw), r'rad): Cociente maximo de tejido para un campo cuadrado equivalente
mlc/jaw a la profundidad rag.

DDI(x’,y’,rraq): Distribucion de dosis idealizada para una trayectoria rr,q a una profundidad d,

. ( xSID , :
con X'= , andlogamente para y’.
SSD +d

SID =

Figura 8. Definicion de las coordenadas y de los parametros para el calculo de la dosis

2.2.6 Factores radiales

Los factores radiales (FRS) son distribuciones relativas de dosis a lo largo de la direccién
radial del eje central del haz.

D(r,d.SSD)

FRS(r,d, SSD) =
D(0,d,SSD)

donde r = /x* + y® es la distancia radial al eje central del haz.
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Para medir los factores radiales el mMMCL tiene que ser desmontado, el colimador secundario
tiene que estar completamente abierto y el eje central del haz debe ser perpendicular a la
superficie del maniqui. Las mediciones deben de ser realizadas en direccion diagonal al
colimador secundario para evitar los efectos de borde. Los factores radiales tiene que ser
medidos en agua a varias profundidades d (i.e, 5, 14, 25, 50, 100, 200, 350 mm). Como los
factores radiales son medidos con campos abiertos, se debe utilizar detectores de alta
resolucion (camaras de ionizacion con volimenes muy pequefios). Para cada profundidad d el
valor del factor radial es normalizado al valor del eje central del haz.

2.2.7 Factor de dispersion total

Los factores de dispersion total (S;) describen la dosis relativa del linac en un cierto punto de
calibracion en el agua para diferentes tamafios campo dados por el colimador secundario y el
mMLC con respecto a la dosis de calibracion. S; toma en cuenta la radiacién dispersada por el
cabezal del linac y en el maniqui.

Las mediciones de los factores de dispersion total son realizadas en el centro del eje del haz a
una cierta profundidad dcy en el maniqui para varias combinaciones de campos cuadrados
dados por el colimador secundario y el mMLC. Los tamafios de campo recomendados para
efectuar las mediciones de esos factores son, para el colimador secundario de 18x18 mm?
hasta 98x98 mm?, y desde 6x6 mm? hasta 98x98 mm? para el mMMLC. Estas medidas deben ser
realizas en la misma profundidad dca y a la misma SSD, usando 100 UM.

La normalizacién de los factores de dispersion S; se da con respecto a la dosis medida para
campos abiertos producidos tanto por el colimador secundario como por el mMLC en un
campo de 9.8x9.8 cm®.

D (lec ’ Cjaw ' dcal ! SSDcal )

*~ D(9.8cm,9.8cm,d_, SSD,,,)

1 Mcal

donde:

Cmic: Tamafio de campo cuadrado abierto dado por el mMLC.

Cjaw: Tamaiio de campo abierto dado por el colimador secundario.

dcai: Profundidad en el maniqui en donde los factores de dispersion y nominales son medidos.
SSD: Distancia entre la fuente y la superficie donde se realiza la calibracion.

2.2.8 Cociente Maximo de Tejido

El cociente maximo de tejido (TMR, por sus siglas en ingles) se mide en un maniqui de agua,
con el eje central del haz incidiendo perpendicularmente a su superficie. La distancia entre
fuente-detector (SDD) es constante, mientras que la distancia fuente-superficie (SSD) varia.
Para el empleo del algoritmo pencil beam, los TMR’s son medidos para diferentes tamafios de
campo cuadrados, donde la abertura del colimador secundario y del mMLC son idénticas. En
este caso, los TMR’s dependen del tamafio de campo cuadrado ¢ = Cyic = Cjaw la profundidad
d en el tejido y la distancia entre la fuente-superficie SSD.
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Los TMR pueden ser calculados mediante los porcentajes de dosis a profundidad (PDD), el
cual es medido con una SSD constante y el detector se mueve a lo largo del eje central del haz.
La ecuacion de transformacion es?®?:

TMR(c,d, SSD) = [ SSD+d

2
PDD(c,d,SSD)
100\ SSD +d,,

2.2.9 Calibracién de Unidades Monitor

Las unidades monitor (UM) son las unidades de medicion usadas para cuantificar la dosis
proporcionada por un acelerador lineal durante un tratamiento. Estas unidades deben ser
calibradas para obtener la dosis en Grays [Gy]. Usualmente la calibracion se realiza a una
profundidad dcy en un maniqui de agua para cada energia con un tamafio de campo fijo (en
nuestrzg caso 6 MV y 9.8x9.8 cm?), por ejemplo, el factor de calibracién M puede ser definido
como“”:

M (Gy/UM )= D(9.8x9.8cm? d.,,, SSD /UM

En algunos centros oncologicos nacionales (INNN, INCan) se usa la siguiente geometria para
calibrar el rendimiento del linac. M =1 Gy/100 UM en dcg =5 cm y SSD¢q = 100 cm.

Si este conjunto de datos de entrada es usado para definir el rendimiento del linac es
importante que el factor total de dispersion S; sea relativo a esta posicion:

M (Gy/100UM ) = D(9.8x9.8cm?,d,,, SSD,, )/100UM

cal?

Donde dca Y SSDcq tiene que ser las mismas para las mediciones de S..

2.2.10 Correccion por Longitud de Camino

La opcion de correccion por longitud de camino (pathlength correction) es una opcion en el
sistema de planeacion BrainScan v. 5.31. En principio esta correccion se debe realizar debido
a las inhomogeneidades presentes en los tejidos en donde se requiere del calculo de dosis. La
correccion toma como base a las unidades Hounsfield (UH) provenientes de la imagen
tomografica del paciente.

La conversién de las UH a densidad electrénica se da en una region lineal, en donde -1000 UH
equivale a una densidad electrénica (#electrones/cm®) igual a 0, y 0 UH equivale a una
densidad electrénica igual a 1.

El software BrainScan v. 5.31 toma en cuenta la siguiente relacion para el célculo de la
densidad electronica:

_ [(UH +1000)/100  -1000 <UH <47
Pe = (UH /1827.15)+1.0213 47 <UH

Las UH para puntos separados cada milimetro a lo largo del eje de célculo se almacenan en
una base de datos y se calcula una profundidad equivalente para cada trayectoria del haz de
radiacion. Para poder reducir el tiempo de calculo, se define el isocentro como el punto cero
en una linea que se extiende desde -300 mm a 100 mm a lo largo del eje de calculo. Sélo los
pixeles que estén dentro de este intervalo son considerados en la correccion por longitud de
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camino. Una base de datos es creada para cada eje central del haz y la profundidad en el tejido
es calculada con y sin correccion por longitud de camino. Si no se considera la correccion, el
camino del haz es considerado como agua, por lo que cada pixel tendra una densidad
electronica de 1.

El TMR para cada profundidad en el tejido equivale al TMR a la misma profundidad en agua.
Al utilizar la correccion por longitud de camino, la densidad del tejido es calculada para cada
pixel y un espesor equivalente es calculado. Dado que son estos los valores los que ahora estan
en el camino del haz de radiacién, hay una correccion en el TMR.

2.3 Simulacion Monte Carlo

La simulacién Monte Carlo (MC) es la mejor alternativa disponible en la actualidad para
resolver el problema de transporte de la radiacion y de su interaccion con la materia cuando se
trata con geometrias complejas y medios inhomogéneos, tales como las que se encuentran en
aplicaciones médicas que utilizan radiaciones ionizantes.

El método de MC ha estado presente durante los ultimos 50 afios en el area de la fisica
médica. Son muchas las aplicaciones que tiene, pero la méas relevante es la simulacion de
transporte de radiacion, haciendo énfasis en el transporte de fotones y electrones®.

Antes de la aparicion de las computadoras, la resolucion de este problema estaba
inevitablemente ligada al estudio de la denominada ecuacion de Boltzmann, que describe el
balance entre flujos de particulas entrantes y salientes de un volumen infinitesimal. En la
actualidad, la mejor alternativa a la ecuacion de Boltzmann se encuentra en la simulacion MC,
este término se origina en los afios 40 cuando un grupo de cientificos que trabajaban en el
proyecto Manhattan, con el objetivo de desarrollar la primera arma nuclear, lo usaron para
denominar a una serie de técnicas de célculo que empleaban el uso de nimeros aleatorios.

El método de MC tiene la ventaja de que podemos calcular el depdsito de energia
directamente en una geometria dada, eliminando la necesidad de convertir la mediciones
hechas por una camara de ionizacién en dosis, como sucede en la practica®. Es importante
eliminar esta condicidn en regiones donde no se logra el equilibrio electronico pues aun no se
puede calcular la dosis de manera analitica, es decir, los factores que relacionan las medidas
de ionizacion con la dosis son desconocidos. En la simulacién MC el “detector” siempre esta
hecho del mismo material del medio donde incide la radiacion. Cabe mencionar también que
por ser el “detector” del mismo material que el medio, no existe una dependencia con la
energia como sucede con detectores reales de radiacion.

Otra ventaja del método de MC es que puede incluir todas las interacciones fisicas de interés.
Por ejemplo, en el caso de un acelerador lineal, podemos separar la radiacion primaria y
secundaria que se genera en cada uno de los componentes del cabezal del linac, de igual forma
en el medio donde incide la radiacion.

Por lo anterior, la simulacion MC se convierte en una herramienta muy valiosa para evaluar y
comparar las distribuciones de dosis dadas por un sistema de planeacion comercial.

Las desventajas de usar el codigo MC es que se requiere conocer las caracteristicas fisicas de
la fuente de radiacion, asi como la geometria del medio irradiado. También debe considerarse
la considerable cantidad de tiempo de calculo empleado en la simulacion.
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Entre 1970 y 1980 aparecieron los primeros programas de proposito general capaces de
simular el transporte acoplado de fotones y electrones. Mas recientemente, otros sistemas han
ido adquiriendo una creciente popularidad como EGS4nrc, MCNP, PENELOPE. En este
trabajo se usan dos aplicaciones del codigo EGS4nrc: BEAMnrc y DOSXY Znrc.

2.3.1 Codigo BEAMnNrc

El codigo BEAMNrc® ha sido disefiado para simular haces de radiacion de cualquier fuente de
radioterapia, incluyendo rayos X de baja energia, unidades de ®°Co, aceleradores lineales con
modalidades de fotones y electrones. BEAM estd basado en PRESTA, que es una extension
del cddigo Monte Carlo EGS4 que simula el transporte de electrones en regiones cercanas a
interfases con gran precision.

BEAM esta escrito en MORTRANS, un preprocesador de Fortran77, el cual se usa en el
codigo EGS4, y se ejecuta bajo el sistema operativo Unix.
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Figura 9. Distribucion espectral de varios tamafios de campo dada por BEAMnrc para un
linac de 6 MV, marca SL 25% (Electa Oncology Systems).

Un elemento fundamental de BEAM es que produce un espacio fase a la salida del haz, en
cualquier plano que se requiera. El espacio fase de salida es un archivo de datos en el que se
encuentra toda la informacion de cada una de las particulas que se simulan, es decir, el tipo de
la particula, carga, energfa, direccién, posicion®..

La informacion del espacio fase se puede obtener de una manera grafica empleando el
programa BEAMDP* (BEAM Data Processor) con el cual podemos obtener las siguientes
caracteristicas del haz simulado: distribucién espectral del haz (figura 9), energia promedio del
haz, distribucion angular del haz, fluencia de particulas y fluencia de energia.

Otra caracteristica de BEAM es que se pueden simular todos los modulos que componen una
fuente de radioterapia. En el caso de un acelerador lineal, con BEAM podemos simular el
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blanco (donde se generan los rayos X), colimador primario (figura 10), filtro de aplanado,
cémaras de ionizacién, colimador secundario, colimador multihojas®3+%.

amge

LT

apes

a) b)

Figura 10: a) Simulacion de un linac de 6 MV “ejemplo” mediante BEAMNrc. b)
Espacio fase (ADAC Laboratories) incidiendo sobre un maniqui generado a través de
imagenes de tomografia.

Con el espacio fase, se puede determinar la cantidad de radiacion secundaria generada en cada
modulo del linac.

Para simular un linac de uso clinico en BEAMnrc se tiene que conocer la geometria y
materiales de cada uno de los componentes del cabezal del acelerador, asi como la forma del
haz de electrones que inciden en el blanco para la generacion de los rayos X. Este
procedimiento puede ser muy laborioso®, y depende fuertemente de la disponibilidad de los
detalles de fabricacion del linac en cuestidn, los cuales no siempre estan disponibles para el
usuario.
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2.3.2 Codigo DOSXYZnrc

Al igual que BEAMnrc, DOSXYZnrc®’ es un codigo de simulacién Monte Carlo basado en
EGSnrc. DOSXYZnrc es empleado para calcular las distribuciones de dosis en geometrias
rectangulares mediante voxels, en donde la densidad y material en cada voxel puede variar.

Por otro lado, DOSXYZnrc viene acompafiado de un programa llamado CTcreate, que es
capaz de leer imagenes de TAC en varios formatos. CTcreate a la vez lee el conjunto de
Unidades Housfield y los convierte en la informacion necesaria para que pueda realizarse el
transporte de radiacion en el maniqui construido a partir de las imagenes de TAC. Dicha
informacion es el material y la densidad de que estd compuesto cada voxel.

DOSXYZnrc permite hacer incidir haces de fotones y/o electrones monoenergéticos o bien un
espectro. De igual manera se puede hacer incidir un espacio fase generado con BEAMnrc para
cualquier fuente de radioterapia.

Con el cédigo DOSXYZnrc se calculd la dosimetria que necesita el sistema de planeacion
BrainScan v. 5.31. Este procedimiento se detalla ampliamente en el capitulo tres.

2.4 Metodologia empleada

La serie de acciones necesarias para realizar este trabajo se pueden resumir de la siguiente
forma:

1) Obtencidn de los datos dosimétricos mediante DOSXYZnrc

2) Construccion y simulacion del maniqui de PMMA

3) Calculo y comparacion de distribuciones de dosis en el maniqui de PMMA
4) Simulacion del maniqui de PMMA con cavidades de aire

5) Calculo y comparacion de distribuciones de dosis en el maniqui de PMMA con
cavidades de aire

Con el uso de bloques se describen los pasos que se siguieron en el desarrollo de este trabajo,
los detalles se mencionan en el siguiente capitulo. En primer lugar se calculé con el codigo
DOSXYZnrc todo el conjunto de datos dosimétricos que requiere el SPT.

DOSXYZnrc
\ 4

Simulacion gg'gflso de

de un , _
Espectro de no L oarn J Pt
6 MV maniqui de

agua Factores de

dispersion

Figura 11. Introduccion de la dosimetria calculada con DOSXYZnrc en el SPT.
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Posteriormente, se hizo la construccion del maniqui usando bloques de PMMA o lucita. Al
mismo maniqui de PMMA se le realizo una TAC, que se introdujo en el SPT y en el cdigo
DOSXYZnrc.

Construccion de TAC del SPT
maniqui con » maniqui
bloques de PMMA de PMMA |
DOSXYZnrc |

Figura 12. Introduccion de la imagen tomografica en el SPT y en el cddigo DOSXY Znrc.

Se continu6 con el célculo de las distribuciones de dosis tanto en el SPT como en el cddigo
DOSXYZnrc. Las distribuciones de dosis calculadas se compararon con el software DoseLab
v.4.

Calculo de las
curvas de
isodosis con
el STP N B
Comparacion Criterio de Validacién
de las curvas | el codico
; de isodosis 3% y3mm g
Calculo de las ) Dosel ab MC
curvas de con DoseLa
isodosis con
DOSXYZnrc

Figura 13. Célculo y comparacion de las distribuciones de dosis en un medio homogéneo.

Con la ayuda de los software Image J y JDICOM se simularon las cavidades de aire en la
imagen TAC, la cual se introdujo nuevamente en el SPT y en el cddigo DOSXYZnrec.

ImageJ vy Simulacién del SPT

__»{ maniqui con
bloques de PMMA —>| |
y cavidades de aire | DOSXYZnrc

J-Dicom

Figura 14. Simulacién de la imagen tomogréafica con cavidades de aire.
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Por dltimo se hizo el célculo de las distribuciones de dosis con el SPT y con el cddigo
DOSXYZnrc y se compararon con el software DoseLab v.4.

Calculo de las
curvas de
isodosis con
el STP c .
d:?;sp?:ruar(i/l;: | Criterio de N Comportamiento de!
- de isodosis 3% y3mm SPT ante la presencia
Calculo de las de cavidades
curvas de con DoseLab
isodosis con
DOSXYZnrc

Figura 15. Célculo y comparacion de las distribuciones de dosis en el maniqui de PMMA con
cavidades de aire.
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CAPITULO 3

RESULTADOS OBTENIDOS

3.1 Introduccioén

Como hemos descrito en el capitulo dos, el sistema de planeacion BrainScan v. 5.31 requiere
de un conjunto de mediciones para poder realizar las planeaciones de tratamientos en
pacientes. Las mediciones en la practica clinica se hacen usando un maniqui de agua en el
cual se coloca una camara de ionizacion.

En nuestro caso, no contamos con la descripcion geometrica detallada del acelerador lineal
Novalis® de 6 MV. Por este motivo, hemos tomado de la literatura publicada un espectro
calculado® de 6 MV (figura 16), Clinac 2100 Varian®. Tal espectro fue calculado a 100 cm de
blanco, usando el codigo BEAMnrc usando la geometria y materiales proporcionados por la
empresa constructora del acelerador.

1.4e-4 T T T T T T

1.2e-4 | 1

1.0e-4 | 1

8.0e-5 | 1

6.0e-5 | b

4.0e-5

# fotones/MeV/e™ incidentes en el blanco
°

2.0e-5

Energia [MeV]

Figura 16. Espectro de fotones para un campo de 10x10 cm?, calculado con BEAMnrc para
un Clinac 2100 de 6 MV®,
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3.2 Dosimetria calculada con DOSXYZnrc

3.2.1 Simulacién del maniqui de agua para la dosimetria calculada

Con el codigo DOSXYZnrc simulamos el maniqui de agua. Las dimensiones del maniqui de
agua son 30 x 30 x 32 cm® (figura 17). El tamafio del voxel en el maniqui es de 0.25x 0.25 x
0.4 cm®, el material que se emple6 fue agua, de acuerdo con la definicion del ICRU700%
(H20ICRU700), con una densidad de 1 g/cm®.

| V4 H20ICRU700

Figura 17. Maniqui voxelizado, usado en el célculo de la dosimetria.

3.2.2 Haz de fotones incidentes en el maniqui de agua

El espectro de 6 MV se hizo incidir en el maniqui de agua mediante la opcién Point Source
Rectangular Beam Incident from Front de DOSXYZnrc (figura 18). Es decir, el haz de fotones
que se hizo incidir sobre el maniqui de agua proviene de una fuente puntual. La fuente se
colocé por encima del maniqui (eje Z). Se consider6 que el espacio fisico entre la fuente y el
maniqui es un espacio vacio. En nuestro caso, la distancia fuente-superficie es de 100 cm.

La forma del campo del haz puede ser asimétrica. La colimacion del haz es una colimacion
virtual, es decir, el sistema de colimacién del haz en esta opcion no produce radiacion
secundaria como sucede en la realidad, por lo que el haz incidente siempre es un haz primario.

Los parametros de entrada para el uso de esta fuente en DOSXYZnrc son:

iquin: Tipo de particula de que se compone el haz incidente en el maniqui ( electrén, foton o
positrén).

xinl, xinu: Coordenadas del tamafio de campo en el eje X, sobre la superficie del maniqui.
yinl, yinu: Coordenadas del tamafio de campo en el eje Y, sobre la superficie del maniqui.
SSD: Distancia entre la fuente y la superficie del maniqui.
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En la siguiente figura se describen los parametros de entrada de la fuente Point Source
Rectangular Beam Incident from Front.

Fuente
Puntual

Figura 18. Fuente Point Source Rectangular Beam Incident from Front.

3.2.3 Porcentaje de dosis en profundidad calculado con DOSXYZnrc

Teniendo en cuenta la manera en que se utilizard el codigo DOSXYZnrc, calculamos la
dosimetria para introducirla en el sistema de planeacion BrainLab v. 5.31.

Los parametros usados en la simulacion MC para calcular la dosimetria son los siguientes:
ECUT=0.521 MeV, PCUT=0.010 MeV, 9x10° historias, usando el algoritmo PRESTA.

100 |-

—— 98 X 98 mm?
—— 80 X 80 mm?
—— 60 X 60 mm?
—— 42 X 42 mm?®
—— 18 X 18 mm?
—— 36 X 36 mm®

80 [

60

PDD

40

20

0 50 100 150 200 250 300 350
Profundidad [mm]

Figura 19. PDDs calculados para varios tamafios de campo, SSD=100 cm.
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ECUT y PCUT son las energias de corte para electrones y fotones, respectivamente.

Como se mencion6 en el Capitulo 2, el sistema de planeacion necesita datos de entrada
especificos para calcular las distribuciones de dosis mediante el algoritmo de Pencil Beam.

Los datos de entrada son: PDDs para los siguientes tamafios de campo: 1.8 x 1.8 cm?, 3.6x3.6
cm?, 4.2 x 4.2 cm?, 6.0 x 6.0 cm?, 8.0 x8.0 cm?, 9.8 x 9.8 cm?, a una SDD de 100 cm. Cada
PDD es normalizado al 100 % en dnax. Las graficas de los PDDs calculados se presentan en la
figura 19.

3.2.4 Factores de dispersion calculados con DOSXYZnrc

El sistema de planeacion BrainScan v. 5.31, necesita los factores de dispersion (S;) para
campos cuadrados de 9.8x9.8 cm?, 8.0x8.0 cm? 6.0x6.0 cm?, 4.2x4.2 cm? 3.6x3.6 cm?,
1.8x1.8 cm?. Recuérdese que los factores de dispersion describen la dosis relativa del linac en
un cierto punto de calibracion en el maniqui de agua para diferentes tamafios de campo, dados
por el sistema de colimacién con respecto a la dosis de calibracion.

Tabla 1. Factores de dispersion calculados con DOSXYZnrc a 5 cm de profundidad

Tamafrio de campo [cm?] Factor de dispersion
1.8x1.8 0.8878
3.6 x3.6 0.9333
4.2 %42 0.9452
6.0 x 6.0 0.9624
8.0x8.0 0.9768
9.8x9.8 1.0000
1.02
1.00 | o
0.98 | .
g& 0.96 | ®
§ 0.94 °
Eé °
0.92 |
0.90 |
0.88 . 2 2 2 2
] 20 40 60 80 100

Area de campo cuadrado [mm2]

Figura 20. Factores de dispersion S; para cada tamafio de campo.

S; toma en cuenta la radiacion dispersada por el cabezal del linac y en el maniqui cuando se
mide con una cdmara de ionizacion u otro dosimetro. En nuestro caso, sélo se tomo en cuenta
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la radiacion dispersada por el maniqui, debido a las condiciones mencionadas en las primeras
secciones de este capitulo. Los factores de dispersion para todos los campos se normalizaron
con el valor calculado en 5.0 cm de profundidad para el campo de 9.8x9.8 cm?. Los resultados
se muestran en la figura 20 y en la tabla 1.

3.2.5 Perfiles radiales calculados con DOSXYZnrc

Los perfiles radiales se calcularon a las siguientes profundidades: 1.4 cm, 2.5 cm, 5.0 cm, 10
cm, 20 cm, para un campo de 9.8x9.8 cm?. Los perfiles radiales se calculan a lo largo de la
diagonal de dicho campo, normalizado con el valor maximo calculado en 1.4 cm. Los
resultados obtenidos se muestran en la figura 21.

—— 14 mm
100 — 25mm
50 mm

—— 100 mm

80 1 —— 200 mm

Dosis relativa

-10 -5 0 5 10
Diagonal del campo [cm]

Figura 21. Perfiles radiales de dosis a diferentes profundidades, calculados a lo largo de la
diagonal del campo de de 9.8x9.8 cm?.

Una vez que se tuvo la dosimetria calculada, se introdujo en el sistema de planeacion
BrainScan v. 5.31. De esta manera fue posible calcular las distribuciones de dosis con el SPT
y compararlas con la simulacion MC.

3.3 Validacion del cédigo DOSXZnrc en un medio homogéneo mediante
curvas de isodosis

En las secciones anteriores de este capitulo hemos detallado la dosimetria calculada necesaria
para que el sistema de planeacion BrainScan v. 5.31 opere. Lo siguiente es validar el codigo
MC bajo las condiciones antes descritas en un medio homogeéneo. Es necesario validar nuestro
cédigo MC para saber si nuestro tipo de fuente reproduce las distribuciones de dosis dadas por
el SPT en un medio homogéneo. Es importante mencionar que el SPT BrainScan v. 5.31 ya ha
sido validado para medios homogéneos mediante mediciones experimentales utilizando varios
tipos de pelicula radiografica®%.
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El medio homogéneo que se uso para la validacion de nuestro cddigo es un maniqui de lucita
comercial. Al maniqui de lucita se le hizo una TAC, la cual se introdujo en el SPT BrainScan
v. 5.31. Por otro lado, las imagenes de TAC en formato DICOM se convirtieron en un maniqui
voxelizado mediante el programa CTcreate en el codigo DOSXYZnrc. El tamafio de voxel
usado en la simulacién MC fue de 0.2x0.2x0.4 cm®; la densidad de la lucita se determin6
mediante medidas experimentales y resultd de 1.17+0.01 g/cm®. Las dimensiones del maniqui
de lucita son 19.5x20.0x13.8 cm®.

Los tamafios de campo utilizados fueron de 1.8x1.8 cm? y de 3.0x3.0 cm? tanto en el SPT
como en la simulacion MC. Los datos de salida del sistema de planeacion se exportaron en un
archivo *.daty los datos obtenidos en la simulacién MC en un archivo *.egslst.

Las distribuciones de dosis fueron obtenidas en el plano del isocentro, el cual se colocé en el
centro del maniqui a 5.5 cm de profundidad, es decir las coordenadas del isocentro son (0, O,
5.5 cm) con respecto a la superficie del maniqui, en ambos casos.

La comparacion de las isodosis en un plano axial se hizo cada milimetro, tanto en profundidad
como a lo largo del eje transversal al haz de radiacion. Teniendo los datos de las distribuciones
de dosis en ambos casos, con el software DoseLab v. 4.0% se hizo la comparacién de las
distribuciones de dosis.

3.3.1 Campo de 1.8x1.8 cm? incidiendo en un maniqui de lucita
homogéneo

En primer lugar se obtuvieron las distribuciones de dosis en el SPT, como se muestra en la
figura 22. Para ello se utilizd la imagen TAC del maniqui de lucita, haciendo incidir un solo
campo cuadrado en la parte superior.

= B Main Window
@ 1 lmage
© A Images
© 9 lmages

€ Beam's Eye
™ Fleld Pro.

¥ T Multiplanar
© Multiple Sets

PATIENT: 3206 PROT LUCAS 1.1

Figura 22. Campo de 1.8x1.8 cm? incidiendo en un maniqui de lucita usando el SPT.

Las distribuciones de dosis calculadas por el SPT se exportaron en un archivo de datos para
poder compararlas con las calculadas por la simulacion MC.
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La figura 23 muestra las curvas de isodosis calculadas por la simulacion MC y por el SPT,
ambas en un plano axial, usando DoseLab v. 4.0. El tamafio de campo fue de 1.8x1.8 cm?.

Nuevamente con la ayuda de DoselLab, las distribuciones de dosis se superponen una sobre la
otra para poder compararlas; es importante resaltar que las distribuciones de dosis se
calcularon en las mismas coordenadas. En la figura 24 se muestra la comparacion de las
curvas de isodosis calculadas.

Porcentaje
12.5 12.5
120
=10 =10 125
5 g 120
i s 110
o o
g? 5 g?.ﬁ 100
2 2
Ee) © =10
N N 5
5 a0
70
25
e 60

X distancia [cm] X distancia [cm]

Figura 23. Porcentaje de isodosis para un campo de 1.8 x 1.8 cm?, curvas calculadas por la
simulacion MC y el SPT.

Una vez hecha la comparacion de las distribuciones de dosis, es necesario cuantificar las
distancias de separacion entre contornos. Las distancias que DoselLab calcula son la distancia
minima (Dmin), la distancia promedio (Day), la distancia méxima (Dmax) Y la desviacion
estandar (Std) entre las curvas calculadas por la simulacion MC y por el SPT.

En la tabla 2 se muestran los resultados de la comparacion calculada por DoselLab, en donde
encontramos que la Dpin €s de cero milimetros para todos los contornos de isodosis. La Dayg €S
menor que 0.70 mm para todos los contornos de isodosis. De la figura 24, notamos que se da
una mayor separacion entre las curvas de isodosis del 60%. El contorno del 60% de dosis dado
por el SPT se separa del calculado por la simulacion MC en la parte final. La Dnax calculada
por DoseLab es de 2.87 mm. Pero, de acuerdo al indice gamma®“*° dado por DoseLab, el
100% de los datos (i.e. y<1, Apéndice A) no rebasan una distancia de separacion de 3 mmy
un valor del 3% entre los valores calculados por la simulacion MC y por el SPT.
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MC vs SPT

0
25 .
Porcentaje
—— 60
—= —— 70
Ssl 11 80
- 90
'S 100
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N —— 120
N — 125
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125 .

o ) 25
X distancia [cm]

Figura 24. Curvas de isodosis (porcentajes) para un campo de 1.8x1.8 cm?. Los contornos
s6lidos son los dados por la simulacion MC, mientras que los contornos punteados son dados
por el SPT.

Ahora bien, en las figuras 25 y 26 se muestran las comparaciones entre los perfiles de dosis en
profundidad calculados a lo largo del central de radiacion (PDDs) y los perfiles de dosis en la
direccion transversal al eje de radiacion (OARS).

En la figura 25a se observan los PDDs calculados en el eje central del haz tanto en la
simulacion MC, como en el SPT. A profundidades mayores que 10 cm existe una diferencia
que era de esperar, por lo visto en la comparacion entre contornos, debido a que a esas
profundidades se tiene el 70% de la dosis. Lo mismo pasa para el perfil de dosis calculado a 2
mm del eje central del haz de radiacién (figura 25b).
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Tabla 2. Distancia entre contornos, dada por DoseLab v.4, campo de 1.8x1.8 cm?.

Isodosis [%] Dmin [MM] Dmax[mm] Dayg [Mm]  Std[mm]

10 0 0.27 0.17 0.20

20 0 0.22 0.49 0.17

30 0 2.04 0.35 0.09

40 0 0.50 0.50 0.11

50 0 0.53 0.50 0.13

60 0 2.87 0.66 0.62

70 0 1.26 0.65 0.53

80 0 0.89 0.59 0.38

90 0 1.53 0.55 0.27

100 0 1.56 0.53 0.24

110 0 151 0.53 0.27

120 0 0.95 0.68 0.50

PDD en el eje central del haz PDD a 2 mm del eje del haz
Wt 140 T T T T T
— MC — MC
— SPT — SPT
120 1 120 -
100 - 1 100
) 80 1 ] * 8ol
60 [ 1 60 -
40 . . . . . . 40 e e e e
0 20 40 60 80 100 120 140 0 20 40 60 80 100 120 140
Profundidad [mm)] Profundidad [mm]
(@) (b)

Figura 25. Comparacion de PDDs calculados en un maniqui de lucita, para un campo de
1.8x1.8 cm?, en el eje del haz (a) y a 2 mm del eje del haz (b).

En el OAR calculado a 14 mm (figura 26a), se observa que hay diferencia entre la simulacion
MC y el SPT a partir de los 5 mm y hasta los 8 mm (tanto a la izquierda, como a la derecha),
y las diferencias entre los porcentajes de dosis son menores que el 3%. Los valores calculados
por la simulacién MC son mayores que los calculados por el SPT en este intervalo. Otra
diferencia ocurre a partir de 1os 10 mm hasta los 12 mm (tanto a la izquierda, como a la
derecha); las diferencias entre los porcentajes de dosis son menores al 3%, los valores
calculados por la simulacion MC son menores que los calculados por el SPT en este intervalo.
La misma circunstancia se da en el OAR calculado en el isocentro (figura 26b).
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OAR a 14 mm de profundidad

OAR a 55 mm de profundidad
e e e B e e e IS o s e s o e 120 _—,—
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120 v 1 — ST
— SPT 100 - R
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= Se0p
E 60 @
S ot
40 -
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0\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\ 0‘“‘V‘“‘V““V““V““V““
-15 -10 5 0 5 10 15 -15 -10 -5 0 5 10 15
Eje transversal al haz [mm] Eje transversal al haz [mm]
(a) (b)

Figura 26. Comparacién de OARs calculados en un maniqui de lucita, para un campo de
1.8x1.8 cm? a 13 mm (a) y 55 mm (b) de profundidad.

3.3.2 Campo de 3.0x3.0 cm?incidiendo en un maniqui de lucita
homogéneo

De manera anéloga a la seccion precedente, se calculd la irradiacion para el maniqui de lucita,
s6lo que ahora con un tamafio de campo de 3.0x3.0 cm® En la figura 27 se muestran las
curvas de isodosis calculadas por la simulacién MC y las isodosis calculadas por el SPT.

MC . SPT Porcentaje
12.5 12.5
125
= 10 = 10 120
5, 5, 110
o] © 100
7.5 S 75
5 g 90
[%2] [%2]
5 5 5 S 80
N N 70
2.5 25 60
| 50
., 25 .25,
X distancia [cm] X distancia [cm]

Figura 27. Curvas de isodosis calculadas por el SPT y MC para un campo de 3.0 x 3.0 cm?.
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Con la ayuda de DoselLab, las distribuciones de dosis se superponen una sobre la otra para
poder compararlas, es importante resaltar que las distribuciones de dosis se calcularon en las

mismas coordenadas. En la figura 28 se muestra la comparacion de las curvas de isodosis
calculadas.

Procediendo de igual forma que en la seccion anterior, es necesario cuantificar las distancias

de separacion entre contornos, es decir, Dpin, Davg, Dmax Y Std, entre las curvas calculadas por
la simulacion MC y por el SPT.

254

n

-
wn
1

Z distancia [cm]

10 -l _.:-':ill !
i

254 e 7 |

. . 25
X distancia [cm]

Figura 28. Curvas de isodosis calculadas para un campo de 3.0 x 3.0 cm?. Los contornos
solidos son los calculados por la simulacion MC, mientras que los contornos punteados son
los calculados por el SPT.

En la tabla 3 se muestran los resultados de la comparacion usando DoseLab. La Dayq €S menor
que 0.65 mm para todos los contornos de isodosis. De la figura 28 notamos que se da una
mayor separacion entre las curvas de isodosis del 60%. EI contorno del 60 % de dosis dado
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por el SPT se separa del calculado por la simulacién MC en la parte final. La Dyax calculada
por DoseLab es de 2.62 mm. Pero de acuerdo al indice dado por DoseLab el 100% de los
datos (i.e. y<1) no rebasan una distancia de separacion de 3 mm y un valor del 3% entre los
valores calculados por la simulacion MC y por el SPT.

Tabla 3. Distancia entre contornos dada por DoseLab v.4 para la comparacion de isodosis,
campo de 3.0x3.0 cm?.

Isodosis [%] Dmin [MM] Dmax[mm] Dayg [Mm]  Std[mm]

20 0.01 0.22 0.07 0.06

30 0 2.04 0.25 0.48

40 0 0.5 0.09 0.07

50 0 0.53 0.07 0.06

60 0 2.62 0.26 0.47

70 0 1.21 0.29 0.23

80 0 0.85 0.31 0.23

90 0 141 0.41 0.32

100 0 1.56 0.43 0.37

110 0.02 1.52 0.57 0.38

120 0.23 1.21 0.64 0.28

PDD en el eje central del haz PDD a2 mm del eje del haz
140 . . . . . . . 140 T T T T
— MC — MC
— SPT — SPT
120 g 120
100 1 100
LL80 H i - 80+
60 - 1 60 -
40 1 1 1 1 1 1 1 40 e e e e L
0 20 40 60 80 100 120 140 160 0 20 40 60 80 100 120 140
Profundidad [mm] Profundidad [mm]
(a) (b)

Figura 29. Comparacién de PDDs calculados en un maniqui de lucita, campo 3.0x3.0 cm?.
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OAR a 14 mm de profundidad OAR a 55 mm de profundidad
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Figura 30. Comparacién de OARs calculados en un maniqui de lucita, campo 3.0x3.0 cm?.

En la figura 29a, notamos como los PDD calculados en el eje central del haz en la simulacion
MC vy en el SPT se superponen. Donde existe una diferencia esperada, por lo visto en la
comparacion entre contornos, es a profundidades mayores que 10 c¢cm, debido que a esas
profundidades se tiene el 70% de la dosis. Lo mismo pasa para el perfil de dosis calculado a 2
mm del eje central del haz de radiacién (figura 29b).

En el OAR calculado a 14 mm (figura 30a), se observa que hay una diferencia entre la
simulacion MC y el SPT a partir de los 4 mm vy hasta los 12 mm (tanto a la izquierda, como a
la derecha). Las diferencias entre los porcentajes de dosis son menores que el 3%, los valores
calculados por la simulacion MC son mayores que los calculados por el SPT en este dominio.
Después de 12 mm los valores calculados por la simulacion MC y por el SPT coinciden. La
misma circunstancia se da en OAR calculado en el isocentro (figura 30Db).

Con los resultados que arroja el Software DoseLab en la comparacion entre contornos para las
distribuciones de dosis dadas por la simulacion MC y el SPT en un maniqui de lucita, tenemos
que la simulacion MC reproduce dentro de los limites del 3% y de 3 mm las distribuciones de
dosis dadas por el SPT. Por esta razén podemos aceptar la validacion de nuestro codigo MC y
por ende lo podemos utilizar para determinar el comportamiento del algoritmo de pencil beam
usado por el SPT en un medio inhomogeneo.

3.4 Comportamiento del algoritmo de Pencil Beam en un medio
inhomogéneo
3.4.1 Simulacion de un medio inhomogéneo

A las imagenes de TAC del maniqui de lucita homogéneo se les simularon dos tipos de
cavidades de aire colocadas a 2 cm de profundidad. Las dimensiones de las cavidades son de
1.0x1.0x1.2 cm® y de 3.0x3.0x2.8 cm®. La longitud de la cavidad a lo largo del eje Z es con la
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finalidad de conservar el tamafio de voxel usado en CTcreate para la simulacion del maniqui
homogéneo.

La simulacion de cada cavidad se hizo con ayuda de los paquetes de computo Imagel y J-
Dicom. En ImageJ se simuld la cavidad, es decir, la forma y las dimensiones de la misma a
partir de la imagen de TAC. Como hemos mencionado las imagenes TAC tienen un formato
Ilamado DICOM, pero al insertar la cavidad en la imagen TAC, la imagen no conserva la
misma informacién, pues se alteran las banderas o etiquetas en la nueva imagen. La imagen
con cavidad sigue teniendo formato DICOM, pero no puede ser interpretada por el SPT
BrainLab v. 5.31. Es por esto que usamos el software J-Dicom para editar las banderas de la
nueva imagen. Con J-Dicom copiamos las banderas de la imagen TAC sin cavidad y las
insertamos en las banderas correspondientes de la imagen con cavidad. Este proceso es largo,
tedioso y debe hacerse con mucho cuidado pues hay que copiar bandera por bandera y pegarla
en cada una de las imagenes con cavidad. Una vez hecho todo lo anterior podemos lograr que
las imagenes TAC con cavidad sean interpretadas por el SPT.

3.4.2 Campo de 1.8x1.8 cm?, cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm?®

Analogamente a lo realizado en la seccion 3.3.1, las imagenes TAC del maniqui con cavidad
de 1.0x1.0x1.2 cm® se introdujeron en el SPT (figura 31) y se procedié a calcular la
irradiacion con un campo de 1.8x1.8 cm® La cavidad es claramente visible como un cuadro
oscuro directamente en la linea del eje central de haz. El isocentro fue colocado a 5.5 cm de
profundidad. Las mismas imagenes se introdujeron en CTcreate y se hizo el calculo MC bajo
las mismas condiciones antes mencionadas.
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Figura 31. Distribuciones de dosis sobre una TAC del maniqui con una cavidad de
1.0x1.0x1.2 cm® en el SPT; el tamafio de campo es de 1.8x1.8 cm®.

Una vez obtenidas las curvas de isodosis tanto por la simulacion MC y por el SPT, se procedio
a compararlas con DoseLab. En la figura 32 se muestra dicha comparacién.
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Se puede observar claramente que el SPT no reproduce las curvas de isodosis de la simulacién
MC. EI efecto se nota en el inicio de la cavidad, en la regién de la cavidad y al final de la
cavidad. Se tiene que las curvas del 120 y 115% se encuentran antes de la cavidad en la
simulacion MC, pero no asi en el SPT, en donde la curva del 120% esta en parte dentro de la
cavidad y la del 115% sale de la cavidad. Otra caracteristica notable son las curvas del 110% y
del 100% calculadas por la simulacién MC, que son producto de una nueva region de
incremento de dosis posterior a la cavidad; el SPT no reproduce esta esperada region de
incremento.
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Figura 32. Comparacion de la isodosis calculadas. Simulacion MC (contornos solidos),
SPT (contornos punteados).
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En la tabla 4 se muestran los resultados de la comparacion calculada por DoselLab. La Dayg €S
menor que 0.75 mm para todos los contornos de isodosis. De la figura 32 notamos que se da
una mayor separacion entre las curvas de isodosis del 110%, y que la Dnax correspondiente es
de 4.19 mm. Sin embargo, es notable que DoseLab no reporta ningun resultado para las curvas
de 115% y 120%, para las cuales la diferencia es ain mayor, pues la Dnax llega a ser de hasta
17.6 mmy 6.9 mm, respectivamente.

Tabla 4. Distancia entre contornos, calculada por DoseLab para la comparacion de isodosis,
cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm®, campo de 1.8x1.8 cm?.

Isodosis [%] Dmin [MM] Dmax[MmM] Dayg [Mm]  Std[mm]

10 0.19 0.92 0.42 0.15
20 0.03 0.64 0.37 0.20
40 0.01 0.39 0.11 0.05
50 0.00 0.39 0.12 0.14
60 0.00 1.50 0.26 0.30
70 0.00 0.80 0.24 0.19
80 0.02 1.13 0.30 0.24
90 0.01 0.86 0.25 0.19
100 0.00 0.82 0.22 0.20
110 0.08 4.19 0.73 0.93
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Figura 33. PDDs en el maniqui con cavidad 1.0x1.0x1.2 cm®, campo de 1.8 x 1.8cm?.

En relacion a las PDDs, en la figura 33a se nota como el SPT si reproduce la primera region de
incremento, respecto de la simulacién MC. Sin embargo, en la regién de la cavidad se tiene
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que el SPT no reproduce la caida abrupta en la dosis, y llega a haber diferencias de hasta 20%
respecto del calculo MC. Se puede apreciar que el SPT sobreestima la dosis en la cavidad, lo
cual significa que la correccion empleada por el mismo tiene fallas en regiones de baja
densidad electrdnica. A partir del isocentro los PDDs tienen el mismo comportamiento.
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Figura 34. PDDs y OARs maniqui con cavidad 1.0 x 1.0 x1.2 cm?®, campo de 1.8 x 1.8cm?

En las figuras 33b y 34a se presentan perfiles de dosis a profundidad a 6 mm del eje central
del haz, y se observa que el SPT subestima la dosis al comparar con la simulacion MC. En
los OARs de las figuras 34b y 34c se observa el efecto contrario, pues el SPT reporta
sobredosis hasta del 28% respecto al MC en la region correspondiente a la cavidad. Més alla
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del isocentro, colocado a 55 mm de profundidad, se nota un comportamiento similar entre la
dosis calculada por el SPT y la simulacion MC, figura 34d .

3.4.3 Campo de 3.0x3.0 cm?, cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm?®

Con base en los resultados anteriores se procedio a realizar una comparacién utilizando un
tamafio de campo (3.0x3.0 cm?) més grande que el tamafio de la cavidad (1.0x1.0x1.2 cm®).
Los resultados obtenidos se muestran en la figura 35, donde se observa que el SPT no
reproduce los célculos de la simulacion MC. Nuevamente se nota el efecto de la cavidad,
particularmente en regiones cercanas a la misma.
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Figura 35. Comparacion de la isodosis calculadas. Simulacién MC (contornos solidos), SPT
(contornos punteados).
La curva del 115% se encuentra antes de la cavidad en la simulacion MC, pero no asi en el
SPT, en donde la curva del 110 % esta en parte dentro de la cavidad y la del 115% sale de la
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cavidad. Otra caracteristica notable es que las curvas del 110% y del 100% calculadas por la
simulacion MC, muestran una nueva region de incremento de dosis posterior a la cavidad. El
SPT no reproduce esta esperada region de incremento.

Tabla 5. Distancia entre contornos, dada por DoseLab para la comparacion de isodosis,
cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm®, campo de 3.0x3.0 cm?.

Isodosis [%] Dmin [MM]  Dmax [MM]  Dayg [Mm] Std [mm]

10 0.15 0.96 0.63 0.12
20 0.00 0.64 0.30 0.23
40 0.00 0.53 0.13 0.07
50 0.00 0.56 0.11 0.11
60 0.05 2.85 0.36 0.53
70 0.00 1.67 0.27 0.29
80 0.00 1.64 0.31 0.30
90 0.00 1.35 0.27 0.27
100 0.00 1.03 0.29 0.24
110 0.02 1.42 0.45 0.35
120 0.00 2.86 0.68 0.71

En la tabla 5 se muestran los resultados de la comparacion calculada por DoselLab. La Dayg €s
menor que 0.70 mm para todos los contornos de isodosis. Sin embargo, en la figura 35
notamos que la Dpmax entre las curvas de isodosis del 110% y 115% puede alcanzar valores de
hasta 12.3 y 13.8 mm, respectivamente.
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Figura 36. PDDs en un medio inhomogéneo, cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm®y un campo de
3.0x3.0 cm?.
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Esto significa que los resultados que provee DoselLab deben ser interpretados con cuidado en
estos casos, pues la comparacion se lleva a cabo entre las curvas de isodosis mas cercanas, y
no necesariamente entre las curvas correspondientes.
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Figura 37. PDDs en un medio inhomogéneo, cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm®y un campo de
2
3.0x3.0 cm”.
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Figura 38. OARs en un medio inhomogéneo, cavidad de 1.0x1.0x1.2 cm®y campo de
3.0x3.0 cm?.

40



En la figura 36a se nota nuevamente como el SPT reproduce la region de incremento de igual
manera que la simulacién MC. En la regién de la cavidad se tiene que el SPT no reproduce la
caida abrupta en la dosis como la simulacion MC, en donde llega a haber diferencias en la
dosis hasta de 20%. Sin embargo en este caso las diferencias se limitan a la zona cercana a la
cavidad, pues tanto las PDDs como los OARs coinciden en regiones mas alla de unos cuantos
milimetros, tal como se observa en las figuras 36b, 37a 'y 39b.
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3.4.4 Campo de 3.0x3.0 cm?, cavidad de 3.0x3.0x2.8 cm?®
El Gltimo caso estudiado fue el de una cavidad relativamente grande (3.0x3.0x2.8 cm®)

irradiada con un campo de 3.0x3.0 cm?. Los resultados se muestran en la tabla 6 y las figuras

40ala42.

Tabla 6. Distancia entre contornos, cavidad de 3.0x3.0x2.8 cm®, campo de 3.0x3.0 cm?.

Isodosis [%0] Dmin [MM] Dmax[MmM] Dayg [Mm] Std [mm]

20
30
40
60
70
80
90
100
110

0.00
0.00
0.01
0.00
0.00
0.00
0.04
0.00
0.44

0.17
4.50
10.00
10.54
12.49
13.89
15.33
18.65
9.03

0.05
0.48
0.87
1.76
2.39
2.98
3.80
5.70
2.94

0.06
0.91
1.86
2.56
3.14
3.65
4.39
6.02
2.75

15

20
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Figura 40. Comparacion de la isodosis calculadas, de 3.0x3.0x2.8 cm® y campo de 3.0x3.0
cm?. Simulacién MC (contornos sélidos), SPT (contornos punteados).

Este caso es el mas notable en cuanto a las diferencias observadas, porque se obtuvieron
distancias promedio de separacion entre contornos de isodosis que son mucho mayores de 3
mm. El contorno del 90% tiene una distancia de separacion promedio entre contornos de 3.80
mm y la maxima distancia de separacion es de 15.33 mm. El contorno del 100% tiene una
distancia promedio de separacion de 5.70 mm y una distancia maxima de 18.65 mm. Asi
también, notamos que el SPT no reproduce la region de incremento como la simulacion MC
en el PDD y mucho menos en la region de la cavidad, en donde hay discrepancias de hasta un
62%.

La figura 41 muestra la comparacion de los perfiles de dosis en profundidad a lo largo del eje
central del haz de radiacién, y a 5y 12 mm de distancia del mismo. Se puede apreciar que el
PDD calculado por el SPT no reproduce la region de incremento antes de la cavidad, en
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relacion a la simulacién MC, con una diferencia hasta del 5%. Lo mismo ocurre en la region
de la cavidad, donde hay diferencias de hasta un 62 % entre los valores calculados. Posterior a
la cavidad, se tiene que el SPT subestima la dosis en un valor del 8%, comparado con el valor
calculado por la simulacion MC en dicha region. Las mismas diferencias se observan en la
figura 42.
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Figura 41. PDDs calculadas en un medio inhomogéneo, cavidad de 3.0x3.0x2.8 cm®

irradiada con un campo de 3.0x3.0 cm?.
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Los OARs tienen variaciones de mas del 5% en las profundidades mencionadas en la figura
42, a excepcion de la profundidad del isocentro, en donde hay acuerdo entre el OAR del SPT
y el de la simulacién MC debido a que es el punto de normalizacion.
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Figura 42. OARs en un medio inhomogéneo, cavidad de 3.0x3.0x2.8 cm® irradiada con un

campo de 3.0x3.0 cm?.
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CAPITULO 4

ANALISIS DE RESULTADOS Y CONCLUSIONES

4.1 Validacion de la simulacion Monte Carlo usando el codigo
DOSXYZnrc en un medio homogéneo

Como hemos podido notar, la simulacién MC realizada reproduce dentro de los limites
establecidos las curvas de isodosis en un medio homogéneo. En el caso del campo de
1.8x1.8 cm?, la distancia promedio de separacién més grande que se registro mediante
DoseLab v.4 fue 0.68 mm para el contorno del 120%, la distancia maxima entre los
contornos del 120% es de 0.95 mm (tabla 2). Por otra parte, la distancia maxima de
separacion que se registré fue de 2.87 mm para la curva de isodosis del 60% vy la
distancia promedio de separacion entre las curvas del 60% fue de 0.66 mm. El criterio
del indice gamma dado por DoseLab nos dice que el 100% de los datos comparados
estan dentro de los 3 mm de separacion entre contornos o el 3% de valor. También en el
PDD calculado por el SPT y la simulacion MC (figura 25a) coinciden casi en su
totalidad, a una profundidad de 10 cm es donde empiezan a observarse pequefias
discrepancias, que corresponde al 60% de la dosis. Las dimensiones del maniqui son de
20x20x13.8 cm®, es decir, las discrepancias se dan en la parte final del maniqui, pero no
sobre pasan un valor del 3%. En los OARs (figura 26) ocurre algo similar en los limites
del tamafio de campo, pero las diferencias no sobre pasan el criterio del 3%.

Por otra parte, tenemos el caso del campo de 3.0x3.0 cm? en donde se obtuvieron los
siguientes resultados. En el contorno del 60 % de dosis se encontr6 una mayor
separacion entre los contornos de dosis dados por la simulacion MC y el SPT. La
distancia maxima es de 2.62 mm, y la distancia promedio de separacion de es de 0.26
mm (tabla 3). Anélogamente a el criterio planteado en el campo de 1.8x1.8 cm?, el
indice gamma dado por DoselLab v.4 indica que 100% de los datos no rebasan una
distancia de 3 mm y un valor superior al 3%. Tanto para los PDDs (figura 29) y OARs
(figura 30) ocurre lo mismo que en el campo de 1.8x1.8 cm?.

Como hemos podido notar, la simulacién MC realizada reproduce dentro de los limites
establecidos las curvas de isodosis dadas por el SPT en un medio homogéneo,
recuérdese que este SPT ha sido validado mediante comparaciones de curvas de isodosis
medidas con peliculas radiograficas® 2. Dados los resultados anteriores, podemos
argumentar que nuestra simulacién MC ha sido validada y la podemos emplear ahora
como referencia para medios inhomogéneos y comparar sus resultados con los arrojados
por el SPT en tal situacion.

4.2 Sistema de Planeacién de Tratamientos y simulacién Monte
Carlo en un maniqui de lucita con distintas cavidades de aire

El primer caso que comparamos en este trabajo fue un campo de radiacion de 1.8x1.8
cm? incidiendo sobre un maniqui de lucita con una cavidad de aire, cuyas dimensiones
son 1.0x 1.0x1.2 cm®. Los resultados que nos arroja la comparacién en DoselLab v.4
para el contorno del 110% es que distancia maxima de separacion es de 4.19 mm vy la
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distancia promedio de separacion entre estos es de 0.73 mm (tabla 4). Es necesario
sefialar que a pesar de que las demas distancias maximas y promedio de separacién
entre los contornos restantes no rebasan 1.50 mm y 1 mm respectivamente no se
cumple el criterio de que el 100% (i.e, y>1) de los datos esté dentro de los 3 mmy 3%.
Es por eso que nos debemos basar también en los PDDs y OARs calculados.

Los resultados calculados en la simulacion MC nos muestran que las curvas del 120% y
115% (figura 32) se encuentran antes de la cavidad, mientras que la curva del 120%
calculada por el SPT alcanza la region de la cavidad y la del 115% sale de la misma.

En la region de la cavidad la simulacion MC calcula una curva de isodosis del 100%, no
asi el SPT (figura 32). En dicha region hay una diferencia maxima del 28% (figura 33a).
También notamos que el SPT no reproduce la nueva region de incremento que se da
después de la cavidad. El incremento se da debido al cambio de medio, de aire a lucita.

En las figuras 33b y 34a se muestran PDDs calculados a 6mm (a 1 mm de la cavidad) a
la derecha e izquierda del eje central del haz, en donde el SPT subestima el calculo de la
dosis con una diferencia maxima de 5% respecto a la simulacion MC.

A partir de 3.9 cm de profundidad, los PDDs calculados coinciden hasta los 10 cm
(figura 33a). En los OARs hay una gran similitud a partir de los 55 mm de profundidad
(figura 34d), que es el punto de normalizacion.

En el segundo caso, tenemos una cavidad de aire de 1.0x1.0x1.2 cm® y un campo de
radiacion de 3.0x3.0 cm? la distancia maxima de separacion entre los contornos del
120% es de 2.86 mm y la distancia promedio de separacion entre estos es de 0.68 mm
(tabla 5). Otro contorno similar al anterior es el del 60% en donde la distancia maxima
es de 2.85 mm y la distancia promedio es de 0.36 m. De igual manera que en el caso
anterior, es necesario sefialar que a pesar de que las demas distancias maximas y
promedio de separacién entre los contornos restantes no rebasan 2.00 mm y 0.5 mm
respectivamente no se cumple el criterio de que el 100% de los datos esté dentro de los
3 mmy 3%.

En la simulacion MC la curva del 115% se encuentra antes de la region de la cavidad,
no asi la calculada por el SPT (figuras 35 y 36a). En dicha region hay una diferencia
méaxima de 20% entre los valores calculados por la simulacion MC y el SPT (figura
36a).

Al igual que en el primer caso, el SPT no reproduce la curva del 100% en la region de la
cavidad (figura 35).

Los PDDs calculados a 6mm a la derecha e izquierda del eje central del haz (figuras 36b
y 37a) coinciden, no asi en el primer caso. Con lo anterior se muestra la dependencia
entre el tamafio de campo y el tamafio de la cavidad.

En los OARs hay una gran similitud a partir de los 55 mm de profundidad, que es el
punto de normalizacion.

En el Gltimo caso tenemos, una cavidad de 3.0x3.0x2.8 cm®y un campo de radiacion de
3.0x3.0 cm?, es decir, la seccion transversal de la cavidad es igual al tamafio del campo
de irradiacion. Los resultados que se obtuvieron de la comparacion realizada en
DoselLab v.4 nos indican que en el caso del contorno de isodosis del 100% la distancia
maxima de separacién es de 18.65 mm y la distancia promedio es de 5.70 mm (tabla 6),
para el contorno del 40% las distancias calculadas son de 10 mm y 0.87 mm
respectivamente. Con respecto al PDD calculado se observa (figura 41a) que el SPT
subestima la dosis en la region de incremento en un 8% que la calculada por la
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simulacion MC. También se muestra que el SPT sobreestima la dosis en la regién de la
cavidad hasta un 62% que la calculada por la simulacion MC. A profundidades mayores
que 5.50 cm, es decir, después del isocentro el SPT subestima en 5% la dosis
comparando con los célculos de la simulacién MC.

En los dos primeros casos donde se muestran las cavidades de aire, las distribuciones de
isodosis dadas por el SPT tienen forma semejante que la simulacién MC después de 3.9
cm de profundidad (figura 32 y 35). Pero en la region de la cavidad (1.0x1.0x1.2 cm®)
hay una diferencia menor entre los datos calculados por el SPT y la simulacion MC,
cuando el campo de radiacion (3.0x3.0 cm?) es mayor considerablemente que la seccién
transversal de la cavidad. Ahora bien, en el caso de que el tamafio de campo (3.0x3.0
cm?) sea igual al tamafio de la seccion transversal de la cavidad (3.0x3.0x2.8 cm®) las
diferencias son méas notables en las regiones antes, en y despues de la cavidad (figura
40).

4.3 Conclusiones

En este trabajo se calculo la dosimetria necesaria para probar el SPT BrainScan v. 5.31
mediante el codigo DOSXYZnrc usando un espectro de 6 MV calculado por Sheik-
Bagheri, et al*®. Se calcularon los PDDs para varios tamafios de campo y los perfiles
radiales de dosis a lo largo de la diagonal de un campo de 9.8x9.8 cm® a varias
profundidades. Los calculos anteriores se introdujeron en el SPT y posteriormente se
procedid a validar nuestra simulacion MC mediante una comparacion con los resultados
que arrojaba el SPT en un maniqui homogéneo de lucita, los tamafios de campo
empleados en esta validacion fueron de 1.8x1.8 cm? y de 3.0x3.0 cm?. Se logré obtener
que el 100% (indice gamma y<1) de los datos calculados con el SPT y con la simulacion
MC con los dos tamafios de campo se encuentren dentro del criterio usado de 3 mm y
3%. Posteriormente, al maniqui se simularon cavidades de aire de dos tamafos y
usando los mismos tamafios de campo de radiacion se procedido a determinar el
comportamiento del SPT en medios inhomogéneos. Cuando el medio irradiado tuvo una
cavidad de aire, el célculo de la dosis no se hizo correctamente segin nuestros
resultados, esto se debe a que la correccion por camino recorrido no compensa
correctamente y por tanto el SPT obtiene resultados muy distintos a los calculados por
la simulacion MC. Es decir, el SPT tiene problemas en las interfases y dentro de las
mismas cavidades. Esto se debe a que por ser una primera aproximacion no funciona
ante la falta de equilibrio electrénico en las interfaces de la cavidad. En la practica, se
debe tener cuidado con el uso del SPT en regiones en donde haya presencia de
cavidades o de tejidos de baja densidad electrdnica, tales como senos paranasales y
pulmon.
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APENDICE A

CRITERIOS DE EVALUACION EN DISTRIBUCIONES DE
DOSIS

A.1 Introduccién

Se han desarrollado varias técnicas para facilitar la comparacion cuantitativa en la
comparacion de distribuciones de dosis, técnicas como la superposicion de curvas
isodosis, diferencias entre los valores de dosis comparados y la distancia de separacion
entre los valores de dosis comparados. El criterio de aceptacion en la comparacion
generalmente se define como una tolerancia entre los valores de dosis en regiones de
bajo gradiente de dosis y entre la distancia de separacion que hay entre los valores de
dosis en regiones de alto gradiente de dosis®.

Una distribucion de diferencia de dosis puede ser calculada para identificar las regiones
donde las distribuciones de dosis medida y calculada difieren. En regiones de alto
gradiente de dosis (asumiendo que se encuentra en una region suficientemente grande),
un pequefio error espacial, tanto en la distribucion de dosis medida y/o calculada, resulta
en una mayor diferencia entre las distribuciones al compararlas. Las diferencias de dosis
en regiones de alto gradiente de dosis pueden ser relativamente poco importante, y el
concepto distancia-coincidencia (DTA, Distance to agreement) es usada para determinar
la aceptabilidad del criterio empleado. DTA es la distancia entre un punto de la
distribucion de dosis medida y el punto mas cercano en la distribucion calculada que
tenga el mimo valor de dosis. En regiones de bajo gradiente de dosis las distribuciones
de dosis pueden ser comparadas directamente, estableciendo una tolerancia para la

diferencia de dosis entre las distribuciones medida y calculada®.

El andlisis compuesto para cuantificar la comparacion entre las distribuciones de dosis,
usa un criterio de “pasa-falla” cuando emplea los criterios de diferencia de dosis y el
DTA, en este analisis cada punto de la distribucion medida (ver figura 1) sirve de
referencia para determinar si las diferencias de dosis y el DTA exceden las tolerancias
seleccionadas (en nuestro trabajo usamos 3% y 3mm, respectivamente??). Los puntos
que exceden ambos criterios son mostrados en una distribucion compuesta. Dicha
distribucion compuesta es una distribucion binaria, la cual no se presta para una
representacion conveniente, por tanto, por convencion y facilidad, la cantidad mide el
criterio de aceptabilidad en esta distribucion compuesta es, la diferencia de dosis. Una
limitacién de ésta técnica, es que no hay un indice de calidad Unico que posibilite el
analisis en la comparacion de las distribuciones de dosis.

Por la razén anterior, surge un indice de calidad, llamado, indice gamma®“°, que

incorpora simultdneamente los criterios DTA vy diferencia entre valores de dosis. El
indice gamma es una medida de la diferencia en las regiones en donde las tolerancias
seleccionadas en la comparacion de las distribuciones de dosis, pasa o falla (ver figura
2).
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A.2 Analisis Compuesto

En el anélisis compuesto se toma un punto de la distribucion de dosis medida, dicho
punto esta situado en el origen de coordenadas ry, las comparaciones se tienen que
realizar para todos los puntos de la distribucién medida. Un punto de la distribucién de
dosis calculada es representado en el mismo sistema coordenado (X,y) con el vector r
relativo al punto seleccionado en la distribucion de dosis medida. El tercer eje de
nuestro sistema de referencia es el eje & que representa la diferencia entre los valores de
la dosis medida [Dm(rm)] y de la dosis calculada [Dc(rc)]. El criterio DTA, es
representado por un circulo de radio Ady en el plano formado por rm- re. Si la
distribucion de dosis calculada D(r¢) intersecta el circulo, el DTA estad dentro del
criterio de aceptacion y por tanto la distribucion de dosis calculada pasa el criterio de
aceptacion en ese punto. Por otra parte, la linea vertical representa el criterio de
diferencia de dosis, que tiene una longitud de 2ADy. Si la distribucion de dosis
calculada cruza la linea [| D¢(rc)- Dm(rm) | ]< ADw, la distribucion de dosis calculada
pasa el criterio de aceptacion en ese punto.

Calculation Point

o Calculation Point
I'(r,,r.)

m?* ¢ -

D(r,)
l —
- - : 6( rm * rr')
Dm ( Fur ]‘ Fur Dm (rnr )’ rm ————— F{_
X
r.-r,
() (a)
Calculation Point D ( . )
D.(x,) e
5 P
i 6(x'" ’ x“ ) 6('rm 4 "{' )
AD
v| Ad, ;
=0 X X
Dm (xm)"xm )C(_ - xm ‘x('
Dm ( 'rm )’ xm
(b) (b

Figura 1. Representacion geométrica para
los criterios de evaluacion en la diferencia
de dosis y DTA. a) Bidimensional, b)

Figura 2. Representacion geométrica para
los criterios de evaluacion en la diferencia
de dosis y DTA, usando el indice gamma.

Unidimensional. A) Bidimensional, b) Unidimensional.

A.3 Indice Gamma

El indice gamma considera simultaneamente ambos criterios diferencia de dosis y DTA,
se construye una un elipsoide que representa el criterio de aceptacion, la ecuacion que

(e,) 6(0,.1)
Ad} AD;,
la diferencia de dosis en la posicion ry es (r,,r)=D(r)- D, (r, ). Si cualquier porcion

define al elipsoide estd dada por \/ =1, donde, r(rm,r):| r-r.|y
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de la superficie D¢(r;) intersecta a la elipsoide, la distribucion calculada de dosis pasa
por rm. Definiendo el criterio de aceptacion a lo largo del eje 6 y en el plano re-ry, se
permite una comparacion generalizada entre las distribuciones de dosis medida y
calculada. La cantidad situada al lado izquierdo de la igualdad puede ser identificada
como un indice de calidad gamma en cada punto en el plano de evaluacién re-ry, para el
2 2
. . re(r,,r.) o-°(r,,r,
punto medido rm, ¥(r,,)=min{T(r,,r.)iv{r,}, con (m2 C)+ (m2 ) =1(r,,r.),
Ady, ADy,
endonde r(r,,r)=[r-r |y &(r,,r.)=D.r,)-D,(r,) es ladiferencia de dosis entre

las distribuciones calculadas y medidas, respectivamente. Por tanto se establece que:

7(r,)<1, la comparacion de las distribuciones de dosis esta dentro del criterio de

aceptacion, de lo contrario hay valores en las distribuciones de dosis calculada que se
encuentran fuera del criterio de aceptacion.
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