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OBJETIVOS Y PROPOSITO

Con este trabajo se pretende explorar el problema del cédlculo de
dosis recibida por ejemplo por pacientes de radioterapia. En los
primeros tiempos, la dosis recibida por los distintos érganos se
ha calculado mediante aproximaciones, entre ellas y méas
notablemente, el considerar que los tejidos del cuerpo humano
pueden ser fielmente representados, en cuanto al calculo de
dosis recibida, como agua. FEn los UGltimos afios, con el
desarrollo de los ordenadores, se ha ido generalizando el
cdlculo de dosis mediante programas que son capaces de tener en
cuenta la diferente composicidédn de los obérganos en el calculo de
dosis. En este trabajo revisaremos <cudl es el avance due
representa la utilizacidén de estos programas.

En primer lugar resumiremos los procesos de interaccién
radiacién-materia relevantes en dosimetria, para después revisar
muy brevemente el software existente en el mercado, sus
principales caracteristicas, ventajas e inconvenientes.

El programa con el que presentaremos mas resultados es DPM, vy
uno de los objetivos de este trabajo es estimar la importancia
del calculo detallado de dosis cuando el volumen que recibe la
radiacién tiene composicidén compleja, para varios tipos de
interfases entre materiales y para diversas particulas.
Trataremos de ver con algunos ejemplos las diferencias que
ocasiona el considerar la distinta composicidén de los materiales
en la evaluacién de la dosis, frente al caso en que se
consideran todos los tejidos como agua.

En antiguos estudios en los que los programas de céalculos de
dosis eran menos sofisticados que los que existen ahora, se
hacian célculos de dosis sobre superficies homogéneas,
considerando todos los tejidos por los que la radiacidédn pasaba
hasta 1llegar al tumor cbémo agua. Por ello, es interesante
observar qué tipo de error se comete al considerar dichos
tejidos cbémo agua y si es relevante o no a la hora de la
planificacién de los tratamientos.

Esto lo haremos con el programa DPM. También trataremos de dar
una idea del tiempo necesario para el calculo de dosis con estos
programas y ordenadores actuales.

Hemos evaluado el programa FLUKA, aunque al final los ejemplos
que presentamos los hemos hecho con DPM.
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1. INTRODUCCION

1.1 INTERACCION DE LA RADIACION [IONIZANTE CON LA
MATERIA

Cuando un material recibe radiacidn, se producen una serie

de fendmenos que dependen tanto del tipo de radiacidén y su
energia como del tipo de material y su estado.
Podemos hablar de radiacién primaria y radiacidén secundaria
cuando la energia de radiacidén incidente es lo suficientemente
alta como para ionizar el material, arrancando electrones que a
su vez pueden seguir ionizando. La radiacién ionizante se puede
clasificar en:

° Particulas con masa

o Cargadas: radiacién alfa - nucleos de He con carga +2
radiacién Beta - e o positrones,
protones, muones y piones.

o0 Neutras: neutrones
e Radiacidén electromagnética (m=0)

o Rayos Gamma: producidos por desexcitacidédn de un
nucleén y en las desintegraciones de isdétopos
radiactivos. Rango de energias [10°-10°% ev].

o Rayos X: A diferencia de los gamma, surge de
fenémenos en la corteza atdémica. Rango de energias
[0.1-10° eV].

En el estudio de la dosimetria existen algunos parametros
caracteristicos de la interaccidén de la radiacidn con la materia
de gran importancia. Consideramos un haz paralelo de particulas
que se mueve a través de un medio absorbente. La energia perdida
por unidad de longitud es la pérdida especifica de energia y su
valor promedio el poder de frenado. E1l nUmero de pares de iones
producidos por unidad de longitud es la ionizacidon especifica.
La curva que da la ionizacidén especifica en funcidén del alcance
es la llamada curva de Bragg.

1.2 PASO DE RAYOS GAMMA A TRAVES DE LA MATERIA

Cuando los fotones atraviesan un material, al no tener
carga no experimentan interaccidén Coulombiana. Asi al chocar
contra electrones o nucleos la energia es transferida total o
parcialmente a éstos por medio de diferentes procesos, y la
intensidad de 1la radiacién se va atenuando exponencialmente
conforme aumenta el espesor del material atravesado, pero sin
llegar nunca a anularse.

Para radiaciédn ionizante (E>10MeV), los principales procesos de
transferencia de energia son:
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Efecto Fotoeléctrico

El fotdén es absorbido
completamente y transmite toda
sSu energia cinética al material.

Rayos X Caracteristicos <§° Electrones Auger

No hay radiacidén dispersa por lo
que tiene un alto contraste en

Fotén (hv) la imagen radioldgica.

Fotoelectrén

Efecto Compton

Electron Compton

Electron "libre® El fotdédn sufre una colisidn
Foton Incidente (hv) l inelédstica con un electrdn
— AWATAS ..
VWY e cediéndole parte de su

energia. El electrdn se
FoténDisperso (hv)  desvia de su trayectoria y
aparece una radiacién
I~ dispersa.

Esta radiacién dispersa
provoca ruido de fondo y
deteriora el contraste en las
im&genes radioldgicas.

Produccién de pares

. )
El fotdén desaparece y {?%;:5;:\ Electrén
. ® ‘

cede toda su energia

. |4 Fotén de 0.51 Mev
produciendo un par — A AN o
electrén-positrén. EL Foton (h v)>1.02 MeV &‘\ rSS
positrén se aniquila —w O
produciendo dos fotones \\\
secundarios. N //t\\5

o ¢ | . |
Esta produccién se o \\tzﬁi/
produce sbélo a altas Fotén de 0.51 Mev -
energias (>15MeV en
agua)

Reacciones nucleares

Los fotones con energia superior a 10MeV pueden inducir
reacciones nucleares en la materia, que a efectos préacticos
significa gque habrd que considerar el efecto de los
neutrones secundarios originados en estas reacciones.

Un concepto importante en la dosimetria para la
radioterapia es el coeficiente de atenuacion total, p/p (en cm’g”
1
) .

Para cada efecto el coeficiente de atenuacidén es diverso, como
se puede observar en la figura 1. Dicho coeficiente es alto para
fotones de baja energia donde predomina el efecto fotoeléctrico.
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Para fotones de altas energias, el proceso dominante es la
produccidén de pares.

En el rango de energias usado en radioterapia (por encima de
unos pocos MeV), el efecto dominante es el efecto Compton.

w0 )
Rayleigh
— Caonmpton
LU —— Photoelectric
Pair production (nudeus)
ﬁ; w —— Pair production (electron)
‘E — Tatal
— 1:"
2 "3
8 ]
E .,
10" - T
E1f s
[ K
§1f :- ##ﬂ#""'|
i lin N ¥
\ ¥
10* 44— —— T — T —
0.0 01 1 10 400

Enengy (MV)

Figura 1. Coeficiente de atenuacidén de los diferentes efectos al
incidir un haz de fotones en agua.

1.3 INTERACCION DE PARTICULAS CARGADAS CON LA MATERIA

Las particulas cargadas, en particular los electrones,
interactian de forma mucho méds intensa con la materia que 1los
fotones debido a su masa y carga. Cuando los electrones inciden
sobre la materia pierden progresivamente su energia cinética a
lo largo de la trayectoria; las colisiones son la razdn de esta
pérdida de energia y del desvid de su trayectoria [1].

Colisiones eléasticas

El electrdédn incidente se desvia sin
excitar a los nlucleos, perdiendo solo
la energia cinética necesaria para la

conservacién del momento entre las dos
particulas [2].

e &

Colisiones inelasticas

El electrdédn ioniza al &tomo invirtiendo parte de su energia
en arrancar un electrdédn de la
e- corteza atdédmica, cediéndole asi

;émmdmm parte de su energia cinética.

Después de la colisidén el &tomo
se desexcita y los electrones
siguen ionizando y excitando

e- ‘/ -6-

primario
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otros adtomos en un efecto cascada.

Colisiones radiativas

4 Cuando un electrédn pasa lo

igmn%’ suficientemente cerca de otro electrdn de
G 5 la corteza o del ntUcleo del atomo, sufre
5 una gran pérdida de energia cinética que
se emite en forma de radiacidn
electromagnética (fotones), llamada
radiacién de frenado.

Como el electrdn incidente puede tener
diferentes energias cinéticas, los
fotones emitidos también tendréan

diferentes energias.

Poder de frenado

Como se ha visto, la causa principal de pérdida de energia
por un electrdén muy rapido (E>>mc?) que atraviesa la materia, es
la radiacién electromagnética que emite. En cambio, a Dbaja
energia (E<<mc?), esta pérdida carece de importancia comparada
con la perdida por ionizacién.

La penetracién de un haz de electrones en un medio puede ser
descrita suponiendo una pérdida de energia lineal y continua a
medida que avanza en profundidad (continuous slowing down
approximation) . Asi se puede trabajar con la cantidad de energia
perdida por particula a lo lardo de su trayectoria, llamado
poder de frenado, que se define como la energia perdida por
unidad de camino recorrido:

-G B
el

J= 5] = MeFem2g™

donde S es el poder de frenado y E es la energia cinética de la
particula.

En la figura 2 se puede observar la radiacidén de frenado en agua
y diferentes sustancias de interés radioterapéutico.
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10f Rayleigh
—— Compton
10° — Photoelectric

—— Pair production (nucleus)
—w— Pair production (electron)
Total
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Figura 2. Radiacién de frenado medio para agua y diversas sustancias
de interés médico.

El cociente S/p, llamado poder de frenado de la masa, reduce
notablemente sin eliminar, la dependencia en la densidad p del
medio [3], incluyendo la perdida de energia por ionizacidn y por

colisiones radiativas.
% 5 5
=== T oo

U @

Esta distincidn (41, entre las pérdidas es importante
ya que la dosis absorbida en el medio serd diferente: la energia
es depositada a lo largo del &area que rodea la trayectoria de
ionizacidén del electrdn debido a las colisiones inelésticas,
mientras que la energia irradiada no contribuye a localmente la
dosis.

La figura 3 muestra que la razén del poder de frenado de la
masa, de aire a agua, es fuertemente dependiente de la energia
por encima de 0.5 MeV. Esta regidén es precisamente la regidn
relevante para los haces usados en radioterapia.
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24

16—+ ) R T
0.1 1 10 100

Electron kinetic energy (MeV)
Figura 3.Poder de frenado de masa frente a la energia cinetica de los
electrones para aire y agua.

Como el poder de frenado varia con la velocidad de la particula
resulta necesario considerar una sustancia patrdé4n cuyo poder de
frenado sirva de referencia para las demds sustancias.

Por ejemplo, en general para una particula alfa se toma como
sustancia patrdédn el aire a 15°C y 760 mm de Hg, definiéndose el
poder relativo de frenado de una sustancia como:

agicance de laparticule % enaire

PRE =
alcace de laparticule ® en la sustancia
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2. RADIOTERAPIA

Un tumor maligno se origina y crece en un tejido normal,
invadiendo y sustituyendo progresivamente las células normales
por células tumorales vy, a largo ©plazo, metastizédndo e
invadiendo tejidos y 6érganos.

Los tumores, cuyo crecimiento depende de la tasa de divisidn de
las células que proliferan, de la fraccidén de crecimiento y del
grado de pérdida de células por el tumor, se clasifican en 4
grandes categorias segun la ubicacidén, los tejidos, vy las
células que lo forman:

- Leucemias: Grupo de enfermedades de la médula bsea que
implican un aumento incontrolado de gldébulos blancos
(leucocitos) .

Linfomas: es un céancer de una parte del sistema
inmunoldégico (sistema linféatico). Lo que ocurre a grandes
rasgos, es que un tipo de gldébulos blancos, células B, se
vuelven anormales y pueden diseminarse a casi todas las

deméds partes del cuerpo.

- Sarcomas: son tumores malignos que se originan en los
tejidos conectivos como huesos, musculos, cartilagos,
tejido fibroso o grasa.

- Carcinomas: son tumor maligno que se originan en los
tejidos que recubren los 6rganos del cuerpo. El1 80% de
los canceres son carcinomas.

"

Inferior\Vena Cava Saigema Prior to Resectioh. '
i »

Figura 4.Leucemia linfocitica aguda: muestra 1las células linfaticas
tefiidas de oscuro que aparecen en la leucemia

Figura 5.Sarcoma de la vena cava inferior

Figura 6.Carcinoma de pulmén

El tratamiento de estos tumores con radiacidén supone la
administraciédn de altas dosis durante un cierto periodo de
tiempo a la zona localizada del organismo donde se encuentra el
tumor. A pesar de las grandes cantidades de radiacién que se
recibe, del orden de 4000 a 6000 rads, cbdmo la zona irradiada es
pequefia y localizada (‘volumen de tratamiento’) y la dosis total
se va administrando en pequefias dosis diarias, no se producen
sindromes de radiacidén ni muertes.

Las altas dosis suministradas son necesarias para cumplir el
objetivo de la radioterapia, que es la destruccidén o

-10 -
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esterilizacién del tumor dafiando lo menos posible el tejido sano
que lo rodea. La finalidad de un tratamiento radioterapéutico
puede ser diversa al objetivo general que la radioterapia tiene
en si, dependiendo del estado en que se encuentre el tumor.

Las terapias se diferencian segun su funcidn:

- Radical: la radiacién se wutiliza para la eliminacién
completa del tumor.

- Complementaria: utiliza otros métodos terapéuticos, como la
cirugia o la quimioterapia como complemento a la
radioterapia.

- Paliativa: su intencidén es mejorar la calidad de wvida del
paciente.

El principal problema que la radioterapia encuentra es que el
volumen de tratamiento abarca no solo el tumor, sino también el
tejido normal que lo rodea. Ademés, la radiacidén administrada a
través de fuentes externas al organismo, es absorbida por los
tejidos que se encuentran en su recorrido hasta el tumor.

Figura. La radiacién mata células sanas adyacentes a los
tumores.

Como la probabilidad de que la radiacidén interaccione con las
células tumorales es la mima que la probabilidad de que 1la
interaccidén se produzca en células normales, se produciran
lesiones en los tejidos sanos al igual que se producen en el
tumor; Todos los tejidos sanos tienen un limite en cuanto a la
cantidad de radiacidén que pueden recibir manteniendo al mismo
tiempo su funcidén. Por esta razdn la radiacidn gque se utiliza
para tratar un determinado tumor estd limitada por la tolerancia
del tejido normal que lo rodea.

El inconveniente es que las diferencias entre un tejido normal y
un tumor que se origine a partir de él no son de suficiente
magnitud como para tratarlos con radiaciones diferentes. Hay que
utilizar técnicas que obtengan ventajas notables de esas
diferencias, como la técnica de fraccionamiento de dosis.

2.1 TIPOS DE RADIOTERAPIA

La efectividad de un tratamiento radica en depositar en la
zona afectada la cantidad de energia suficiente para destruir
las células tumorales. Para lograr 1los mejores resultados

-11 -
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existen diferentes tipos de administracién de las radiaciones
que depende del tipo, la extensidén y el lugar del céncer.

La radiacidén puede provenir de una maquina colocada fuera del
cuerpo (radiacidén externa), puede colocarse dentro del cuerpo
(radiacidén interna) o pueden usarse materiales radiactivos no
sellados que viajan por el cuerpo (radioterapia sistémica).

2.1.1 Radioterapia externa

En este tipo de terapia la fuente de irradiacidén estd a
cierta distancia del paciente en equipos de grandes dimensiones;
a lo largo de los afios se han utilizado distintas fuentes de
radiacién, como equipos de Rayos X, unidades de Cs-137, unidades
de Co-60, ciclotrones y aceleradores lineales. En la actualidad,
los més utilizados son los Rayos X de terapia, las unidades de
Cobalto y los aceleradores lineales de electrones.

La administracién de dicha radiacidédn se hace con diversos
métodos:

e Radioterapia intraoperatoria (intraoperative  radiation
therapy, IORT). Es una forma de radiacidén externa que se
administra durante la cirugia. Esta radioterapia se usa
para tratar canceres localizados que no se pueden extirpar
completamente o que tienen una alta probabilidad de que
regresen (recurran) en tejidos cercanos. Durante la cirugia
una gran dosis de radiacién de alta energia se administra
directamente al tumor, protegiendo el tejido sano
colindante con blindajes especiales.

o La IORT externa con electrones (IOERT) (figura
7). Se realiza con un acelerador lineal. Sus ventajas
frente a la IORT con braquiterapia son el menor tiempo de
tratamiento, la posibilidad de emplear diferentes energias
con diferentes rendimientos en profundidad y que no
requiere habitaciones especiales blindadas.

Figura 7.10ERT

El objetivo basico de 1la IORT es mejorar el indice
terapéutico al incrementar la relacidén dosis tumoral/dosis
en tejidos normales.

Al administrarse de forma Unica, maximiza el efecto
biolégico de la dosis, con una bioequivalencia entre 2 y 3
veces mayor que la dosis administrada con fraccionamiento
convencional. Las bioequivalencias establecidas son:

-12 -
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- 1200 Rads: 2500-3000 Rads en fraccionamiento
convencional

— 1500 Rads: 3000-3750 Rads

— 2000 Rads: 4000-5000 Rads

Siguiendo los principios de radiobiologia, la IORT aporta
la ventaja de disminuir el riesgo de repoblacidédn tumoral
que se puede producir, tras el tratamiento quirdrgico;
Aunque la aparicidén de efectos secundarios tardios a partir
de dosis de 1500-1700 Rads, hacen recomendable no
sobrepasar dosis de 2000 Rads para evitar que la
neurotoxicidad y las alteraciones vasculares se disparen.

e Irradiacion craneal profilactica (prophylactic cranial
radiation, PCI). Es radiacién externa aplicada al cerebro
cuando hay un riesgo elevado de que el cancer primario
(por ejemplo, cancer de pulmdén de células pequefias) se
disemine al cerebro

Figura 8. Tratamiento con el colimador helmet (Eleckta).

La radioterapia externa convencional es la radioterapia
conformada en tres dimensiones (RT3D). También pertenecen a este
tipo de radioterapia, la radiocirugia, la radioterapia
estereotéactica y la Radioterapia con Intensidad Modulada (IMRT)
que usa haces de radiacién (generalmente rayos X) de distintas
intensidades para administrar simultédneamente dosis diferentes
de radiacién en zonas pequefias de tejido.

2.1.2 Radioterapia interna o braquiterapia

Usa radiacién que se coloca muy cerca del tumor o dentro
del mismo. La fuente de radiacién estd ordinariamente sellada en
un portador pequefio llamado implante que pueden ser alambres,
tubos de pléstico 1llamados <catéteres, c¢intas, céapsulas o
semillas, y se insertan directamente en el cuerpo. La ventaja
fundamental es que los implantes radiactivos ofrecen la
posibilidad de administrar una dosis alta al tumor, en un tiempo
reducido y a un volumen bien delimitado alrededor del mismo, con
exposicién reducida de 1las estructuras o tejidos adyacentes
normales.

-13-
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e La braquiterapia con alta tasa de dosis (HDR-IORT) (figura
9) aplicada con dispositivos especiales como el aplicador
de Harrison-Anderson-Mick (HAM), cargados con iridio 192.
Sus ventajas frente a la IOERT son la mejor adaptacidén a
superficies curvas y a cavidades estrechas inaccesibles
para IOERT, la irradiacién de volumenes muy limitados y la
posibilidad de irradiar la piel y el tejido subcuténeo.

La dosis se prescribe habitualmente a un centimetro del
plano de los catéteres o a 0’5 cm de la superficie del
aplicador.

Figura 9. HDR-IORT

2.1.3 Radioterapia sistémica

Este tipo de radioterapia usa materiales como el yodo 131 o
el estroncio 89 que pueden tomarse por la boca o inyectarse en
el cuerpo siendo asi mas facil que la radiacidén llegue al tumor.
Actualmente se estan investigando otro tipo de sustancias

-14 -
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Dosimetria en radioterapia

3. DOSIMETRIA
En las =zonas a tratar, la dosis total se administra
fraccionada. La dosis total, la dosis de cada fraccidén, el
el tiempo a 1lo largo del cual se

numero de fracciones vy
administra el tratamiento se determinan en funcidén del tipo del
tumor tratado y de la tolerancia del tejido normal que lo rodea.

Bioldgicamente, las dosis fraccionadas son menos eficaces que
las dosis tUnicas en cuanto a produccidédn de muerte celular; a
pesar de esto se ha comprobado gue aungue parezca Jque permiten

son més eficaces

el crecimiento del tumor al administrarlas asi,
que la misma cantidad de dosis administrada en una sola vez,

en la

causando ademéds un dafio minimo en los tejidos cercanos.
anteriormente, radioterapia, la
administrada al tumor y la

Como se ha comentado
determinacién precisa de la dosis

los tejidos sanos alrededor de la lesidén es primordial para el

resultado de un buen tratamiento. Por ello es importante conocer

como la cantidad de dosis absorbida por un tumor influye en la

(TCP) . La respuesta del tumor a

los niveles de dosis

probabilidad de control tumoral
la dosis (TCP) se relaciona [5] con
absorbida (D) por:
STCHF
pﬂg__i__z
ADfD

dosis-respuesta

de
para

Donde DRG es el gradiente normalizado
extraido de una curva de respuesta a la dosis administrada,

controlar un tumor utilizando un modelo sigmoidal.

100+
< : _TcP
X /
. D __NICP

L] /

@ /

= III

% II|

I II|

o .-

llll.-'l

Dosis absorbida

curvas dosis-respuesta

Ejemplo de la forma sigmoidea de las
y la probabilidad de

Figura 10:
para la probabilidad de control tumoral (TCP)
(NCTP) .

complicacidén del tejido normal
La figura también muestra la influencia del error en la
la dosis Dg en NTCP: dosis altas pueden

de
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Una cura libre de complicaciones es el objetivo deseado del
tratamiento, es decir, una dosis o6ptima para el tratamiento seré
producir una TCP madxima con una incidencia bastante baja de NTCP
[6]. E1l error en la dosis absorbida estd fijado en el 5% [7].

3.1 EL CONCEPTO DE TOLERANCIA

En los ©primeros afios de tratamiento se utilizaron
diferentes programas de fraccionamiento de dosis, con distintas
dosis totales, que por entonces se llamaban relaciones tiempo-
dosis. Con la intencidén de relacionar distintos resultados,
Strandgvist estudidé diversos casos de cancer con un seguimiento
de 5 afios. Representando la dosis total vy el tiepo de
tratamiento global, obtuvo wuna serie de lineas, denominadas
curvas de isoefectos, que relacionan el programa de tratamiento
con los resultados clinicos. Observé que ciertas relaciones
tiempo-dosis, aunque curaban la enfermedad, también producian
complicaciones tardias graves, mientras que otras no producian
dafios graves pero no controlaban el tumor.

El resultado de estas curvas fue el establecimiento de programas
que no superaban la TOLERANCIA de los tejidos normales pero que
tenian gran probabilidad de controlar el tumor. Con esto se vio
gque para determinar la tolerancia son mas importantes el numero
y el tamafio de las fracciones que el tiempo global de
tratamiento.

Para expresar la idea de tolerancia, se ha propuesto el concepto
de ‘dosis de tolerancia’, que predice las tasas de dafios minimos
y méximos producidos en distintos 6rganos por distintas
relaciones tiempo-dosis, y que permite predecir el riesgo de
inducir complicaciones graves en pacientes.

En la figura 1llse presenta la dosis de tolerancia de distintos
6rganos. En ciertos casos, los o6rganos de tolerancia baja se
consideran también radiosensibles. Sin embargo, otros &rganos
como el pulmébn, el higado o el rifibn se han considerado
radioresistetes a pesar de de ser solo moderadamente tolerantes.
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Dosis Total Organos que presentan
complicaciones
Baja: 1000-2000 rads Ovarios y testiculos

Mamas, huesos y cartilagos
Médula o6sea
Cristalino
Estomago, intestino, colon
Moderada: 2000-4500 rads Higado (3500-4500)
Rifiébn (>2500)
Pulmén (>2500)
Corazdn (>4500)
Glandulas tiroides y pituitaria
Misculos en desarrollo
Ganglios linféaticos
Alta: 5000-7000 rads Estructuras epiteliales (piel)
Cavidad oral, esdéfago, recto,
gladndulas salivales, péancreas,
vejiga
Huesos y cartilagos adultos
0Ojo, oido
SNC ( cerebro y médula espinal)
Glandulas suprarrenales

Muy alta:>7500 rads Uréteres, vagina, uretra
Mamas adultas
Masculo, sangre, conductos
biliares

Figura 11. Clasificacidén de las dosis de tolerancia de los d6rganos.

3.2 MAGNITUDES Y UNIDADES

Para caracterizar de forma cualitativa y cuantitativa 1la
radiacidén y sus efectos, se definen una serie de magnitudes con
sus correspondientes unidades. Los organismos que definen estas
unidades son la Oficina Internacional de Pesas y Medidas, la
Comision Internacional en Unidades y Medidas de la Radiacion
(ICRU) y la Comision Internacional de Prreoteccion Radiologica
(ICRP) .

3.2.1 Exposicion. Kerma

En radioterapia, a la variacidén temporal de cualguier
magnitud se llama ‘tasa’ de dicha magnitud, no lo definiremos
pero existen tasas de exposicidn, de dosis absorbida y de kerma.

— Exposiciodn

Caracteriza el poder ionizante en aire de fotones X o
gamma .

y Q .
Viene dada por la expresiédn X¥=;i y relaciona la carga total

de los iones producidos en el aire, cuando todos los electrones
liberados por los fotones en un elemento de volumen, se
encuentren en equilibrio electrdnico.
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Se puede corregir el fendmeno de atenuacidén de la radiacidn
afiadiendo el factor de atenuacidn (7)), y obteniendo como
expresién general:

d01 C ;
X ﬁz r [:’l:l E 258.10 RE’WLFE'E‘H

E1l Roentgen, R, se define segtn [8] como la exposicidén de
radiacién necesaria para producir una unidad de carga en un cm’
de aire en condiciones normales.

El espesor necesario para alcanzar la condicién de equilibrio
electrénico depende de la energia del haz de fotones y de la
densidad del material. En dosimetria se suele normalizar el
espesor multiplicando por la densidad del material, lo que se
conoce como €Spesor masico.

E (MeV) Espesor (g/cm®)
0.02 0.0008
0.05 0.0042
0.1 0.014
0.2 0.044
0.5 0.17

1 0.43
2 0.96
5 2.5
10 4.9

Figura 12. Espesores masicos necesarios para alcanzar el equilibrio
electrdénico para fotones de diferentes energias.

— Kerma

Se define cbébmo la energia cinética transferida al
medio (principalmente electrones) por la radiacidén (fotones o
neutrones) por unidad de masa en un punto.

Es una magnitud gque no se puede medir directamente vy al
contrario de la exposicidén sirve ©para cualquier haz de
particulas sin carga y para cualquier medio absorbente. Se
expresa como:

G

k= chrre [£]= [%] = Gray (Gy)

La figura 13 muestra el concepto de Kerma, donde un fotdn
interactuad con el medio en el punto P, transfiriendo parte de
su energia al electrdén cdémo energia cinética. E1l electrdén, a su
vez, transfiere su energia al medio mediante pequefias colisiones
entre P y P’. La energia transferida por unidad de masa en P, es
lo que llamamos Kerma.
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Bremsstrohlun‘é photon hv

Figura 13 Energia transferida por un fotdén de energia hv a un medio de masa
dm.

3.2.2 Dosis absorbida

Debemos tener en cuenta que es una magnitud puntual. Cuando
se habla de dosis absorbida en un 6rgano o tumor es en realidad
el valor promedio.

Es la magnitud més importante en dosimetria, y es definida por
el ICRU como:
A8z

H=|:im

(6] = &y

Donde E,, es la energia media absorbida por un elemento de masa
‘dm’ .

Observando la figura 13, la dosis absorbida serd la energia
cedida al medio por los electrones secundarios a lo largo de la
trayectoria P-P’, excluyendo todas las energias que se escapan
del volumen, como el fotdén hv’, hv’’ y parte de la energia de
los rayos-0 que escapan del volumen.

La medida de dm debe ser 1lo suficientemente pequefia para
representar el valor de la dosis en un punto, y lo
suficientemente grande como para evitar fluctuaciones
estadisticas importantes del proceso de deposicidén de energia.
Es decir, si dm es demasiado pequefio, las fluctuaciones seréan
tan grandes que el proceso de deposicidn de energia se volvera
estocastico y no se podria definir por la ecuacidn anterior.

— Dosis absorbida y exposicidn

La dosis absorbida en un material expuesto a un haz de
fotones se puede determinar a partir de la exposicidn.

La relacidén entre exposicidén y Kerma en aire es:

Cuando se alcanza el equilibrio electrénico, la dosis absorbida
iguala al Kerma. Asi, conocida la exposicidén en aire de un punto
de un medio, puede calcularse la dosis en el medio en ese punto

[9]:
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D=fX

Donde f es un factor que depende del medio, de la energia del
fotén y del detector.

La medida de la dosis se suele hacer generalmente con una camara
de ionizacibén y, a nivel dosimétrico lo que interesa saber es
que bajo las condiciones de equilibrio electrdnico, la carga
recogida en la cémara serd proporcional a la dosis.

— Dosis absorbida y Kerma

Hay que tener en cuenta que no toda la energia transferida
en un volumen V es absorbida en dicho volumen.

v ,\g\f’ El fotdén v; transfiere parte de su
I‘ z z
e ﬂ\h\)\J energia al electrén e;. Toda esta
. T o . ,
L RN B L energla transferida se absorbe en V.
N NN f\$ \' .q\| J 3
(VR VIR '\:J_,/‘\ e

T~ i En cambio, el fotdén vy, transfiere
\ toda su energia al electrdédn e,, que
cede solo parte a V.

3.2.3 Efectos bioldégicos: Dosis equivalente vy
efectiva

El efecto bioldégico sobre un tejido irradiado depende del
tipo y energia de la radiacién y del tejido considerado.

Es necesario definir un factor que pondere los efectos en
funcién de la radiacidén, ya que por ejemplo, 1 Gy de particulas
a produce unos efectos bioldgicos 20 veces superiores a los
producidos por 1 Gy de RX.

Asi, la dosis equivalente (H;) expresa en una escala comun el
dafio producido a personas expuestas a distintas radiaciones, vy
se define sobre un tejido T, como el producto de la dosis
absorbida por dicho tejido y el factor de calidad wz de la
radiacidén incidente:

Hy = Drp-up [Hz]l= = Siewert (5w}

I
kg

El factor de calidad se normaliza para R-X y R-y tomando el
valor 1, (figura 14). Si la radiacidén no es de un unico tipo,
entonces la dosis efectiva resultante serd la dosis debida a
cada uno de los tipos de radiaciones incidentes.
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Tipo de radiacion Wy
Fotones de todas las energias 1
Electrones y muones de todas 1

las energias
Neutrones:

Energia < 10 keV 5
De 10 keV 100keV 10
De 100 keV a 2 MeV 20
De 2 MeV a 20 MeV 10

Energia = 20 MeV 5
Protones de energia < 2MeV 10
Particulas « . s. fragmentos de

. ., . - 20
fisién y nicleos pesados

Figura 1l4.Factor de calidad de diferentes radiaciones ionizantes [KNOOO].

El factor wr depende de la energia depositada por unidad de
longitud (Linear Energy Transfer, LET). Cuanto mayor es la LET,
mayor es el dafio bioldégico causado.

La radiacién incidente no es de lo UGnico de lo que depende el
efecto bioldégico, influye de igual forma el tipo de tejido en el
que incide. La dosis efectiva (E), sirve para comparar el riesgo
total por una radiacidédn no uniforme del cuerpo con el riesgo
producido por una irradiacidédn uniforme, y es la suma ponderada
de las dosis equivalentes medias recibidas en los distintos
6rganos o tejidos.

H9=ZWI'H{ [Hi.]:.s'ﬁ

Donde Hy es la dosis equivalente en el érgano T y wry el factor de
ponderacién de ese 6rgano (figura 15).

Lo gue nos dice este factor, es la proporcidén de riesgo debida
al 6rgano T, cuando se sufre una irradiacidén uniforme.
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Tipo de tejido Wy
Gonadas 0.20
Médula 6sea 0.12
Colon 0.12
Pulmoén 0.12
Estémago 0.12
Vejiga 0.05
Mama 0.05
Higado 0.05
Esofago 0.05
Tiroides 0.05
Piel 0.01
Superficie Osea 0.01
Resto de 6rganos v tejidos 0.05

Figura 15. Factor de ponderacidén de diferentes tejidos [ORT96b].
3.3 MEDIDAS DOSIMETRICAS

3.3.1 Interpretacion de los datos

Antes de medir la dosis absorbida, es necesario definir

algunas cantidades basicas que serdn necesarias para la
introduccién de datos a la hora de planificar un tratamiento.
La dosimetria basica consiste en obtener una gran cantidad de
distribuciones de dosis modificando los haces y utilizando todas
las energias posibles del acelerador para poder obtener las
mejores combinaciones.

Las distribuciones de dosis son obtenidas usando una cémara de
ionizacidén sobre un maniqui de agua. Todas las medidas de
distribucién de dosis son relativas, y el paso de distribuciones
relativas a absolutas se hace usando factores de campo relativos
a las condiciones de referencia.

La primera cantidad béasica que definiremos serd el porcentaje de
la dosis en profundidad, Percent Depth Dose (PDD), definido
como:

POD{z) = ﬁ 100%

DiZrer)

Donde D(z) es la dosis medida a lo largo del eje central del haz
a una profundidad z, vy D(Zrsf) es la medida de la dosis a 1lo
largo del eje central del haz en un punto considerado como
referencia, como muestra la figura 16.
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100 -

« Haz de radiacién 901

—X Eje central del haz
/ z 1D(zd) \
Z)

D

SSD
60

70 4

60 1

Porcentaje de dosis

50

40

Water phantom

Profundidad (cm)

Figura 16 a) Ilustracién de la medida experimental de PDD. B) Representacién
grafica del PDD frente a la profundidad para RX de dos energias distintas de
un acelerador lineal Varian Clinac 2100C.

La distancia, SDD, es la distancia entre la fuente de radiacién
y la superficie del paciente, o en este caso del agua.

La representacién en 1D de todos los puntos del PDD es llamada
curva de dosis en profundidad, Depht Dose Curve (DDC), Figura
l6b.

El Off-Axis Ratio (OAR), es definido como la razdén entre la
medida de dosis en un punto localizado en un plano perpendicular
al eje central del haz, y la dosis en un punto escogido como
referencia en el mismo plano, como muestra la figura 17. Se
define como:

Dir,z)}

0AR(NZ) = s
g g

100%

La representacidén en 1D de todos los puntos en una determinada
direccién en un plano perpendicular al eje central del haz, es
llamada Perfil de dosis.

[
/z *-D[z,m]\

Dir.z) -

Figura 17 Definicién de off-axis ratio en agua.

La razén tejido-maximo, Tissue-Phantom Ratio (TRP), se define
como el cociente de la dosis en un punto dado a lo largo del eje
central del haz, y la dosis en el mismo punto con una referencia
diferente.

Como se ve el figura 18, la distancia fuente-eje, Source-Axis-
Distance (SAD) es la distancia entre la fuente de rayos y el
isocentro del acelerador lineal.
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Clinac 2100C -RX 18 MV

1.1 7

S5 em
12212 em

1,0 4

i 1
EE I.‘I _
TPR | ||
|I| \\\‘--:-“‘\-..
UL —
fl =
4|
061 |
|
]
0.5 T T
0 50 100 150 200
Profundidad {mm)
Dependencia de TPR con la profundidad para un haz de RX de 18MeV.

Di=)
TPH{&} - ﬂ‘:zrafj

Figura 18.
Como FAD =55Dz+ 2 =355Dps + Zyep, tenemos que TPR viene dada por:
se encuentra el méximo de

la profundidad donde

Donde Z,.r es

dosis.

S5AD

SAD 55D,

58D,

AR
{2t
D(z.)

Diz)

Water phantom

Water phantomn

Figura 19. Definicidén de Tissue-Phantom ratio y SAD
Por ultimo, una de las cantidades méds importantes y usadas en
dosimetria, es el Tfactor de calidad . Estd relacionado
directamente con la energia del haz, y por definicidén se expresa
0 TER{20)
TER(10)

[IAEQQ] :
son las medidas TPRs a 10 y 20 cm de

como

Donde TPR(20) y TPR(10)
profundidad en un tanque de agua para un campo de radiacidn
Este valor se utiliza para seleccionar los factores de

10x10cm?.
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correccidén més apropiados en los protocolos de dosimetria. La
caracteristica méas importante de esta cantidad, es la
independencia del haz incidente con la contaminacidén
electrébnica.

Para una interpretacidén general de los datos obtenidos en un
plano de interés, es necesario representar las curvas de
iIsodosis de la zona a estudiar. Estas curvas son lineas que unen
puntos de igual dosis y habitualmente se representan en algln
plano paralelo al haz y que pase por su eje.

Un conjunto de curvas de isodosis se denomina distribucidén de
dosis, donde el wvalor asignado a cada <curva suele ser un
porcentaje con respecto al valor de referencia (figura 20)

Figura 20. Curvas de isodosis en una planeacidén de intensidad modulada.

3.3.2 Factor de calibracién y factor de Campo.

Llamamos Tactor de calibracidon a la tasa de dosis en el
punto de referencia.
Las unidades de baja energlia pueden calibrarse en aire, en
cambio para alta energia no es recomendable calibrar en aire vy
se hace en agua.

E1 factor de campo (Output Factor, OF)[10] da la relacidén entre
la tasa de dosis en agua a una determinada profundidad para un
tamafio de campo dado, dividida por la tasa de dosis

en agua en el mismo punto a la misma profundidad para un de
campo de referencia (10 x 10 cm?).

_ Mz
T iz, 10 flem®)

or

Donde D(z,c) es la dosis a la profundidad z para un colimador c,
y D(z,10x10) es la dosis a la profundidad z para el campo de
referencia 10x10cm’.

Esto nos permite ver la variacién en la salida al wvariar el
tamafio del campo.

En la figura 21 se muestra una grdfica con la variacidén del
factor de campo con el tamafio de éste.
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Clinac 2100C -RX 6 MV
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b
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0 5 10 15 20 25 30 35 40
Lado campo cuadrado (cm)

Figura 21. Variacién del factor de campo con el tamafio del campo [11].

E1l factor de campo depende basicamente de la energia del haz. Su
variacidén (la pendiente de la curva) esS mayor para campos
pequefios que para grandes. Es decir, una pequefia modificacidn en
un campo pequefio produce un gran cambio en el tiempo de
tratamiento para suministrar una determinada dosis, sin embargo
una variacién mayor en un campo grande no produce modificacién
en el tiempo de tratamiento. Es evidente, que para un campo de
10x10 cm? (referencia) el factor de campo es la unidad.

3.4 HACES DE FOTONES

Como ya sabemos, los efectos de los haces de fotones sobre 1la
materia se deben principalmente a los electrones secundarios que
generan. Si consideramos las primeras capas de tejido, los
fotones generan electrones de distintas energias que se frenan a
distintas profundidades

La profundidad del médximo aumenta con la energia (véase figura
realizada con el programa DPM) como estudiaremos mas adelante.

En las irradiaciones con fotones de alta energia el maximo se
encuentra por debajo de la superficie, esto hace que la dosis en
la piel sea una fraccidén pequefia del méximo, infradosificéandola.
También se puede reducir la infradosificacidén de la piel cuando
la radiacidédn no incide perpendicularmente, como se observa en la
figura 22.

mayor reaceion
en la piel

P b

—_— .
haz / mayor reaccion
. = = en la piel

—>
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Figura 22. Radiacién incidente a) no perpendicular en la seccidén del cuello,
b) perpendicular en los pliegues del tejido.

— Tratamientos

Los tratamientos con haces de fotones pueden hacerse con un
unico haz o con varios haces, normalmente coplanares (sus ejes
estdn en un mismo plano).

La dosis suele prescribirse en un determinado punto,
considerando que un volumen estd bien irradiado si estd incluido
dentro de dos isodosis (p.e. 107 % y 95 %). Cada haz contribuye

a la dosis con un determinado peso que se determina en la
planificacién del tratamiento.

Para irradiaciones con haces de fotones existen fundamentalmente
dos técnicas: técnica a distancia fuente-piel fija, y la técnica
isocéntrica. En ambas lo que se pretende es calcular el tiempo
de 1irradiacidén con las condiciones del tratamiento (tamafio de
campo, profundidad,...) a partir del factor de calibracidén, PDP
para una determinada distancia fuente - piel y para un rango de
profundidades y tamafios de campo que abarque todos los casos
practicos.

3.5 HACES DE ELECTRONES

Existe una gran diferencia entre la absorcidén de electrones
y la de fotones, ya que cuando un haz de fotones penetra en un
medio absorbente lo hace a todas las profundidades a pesar de
que el numero de fotones que lo hacen vaya disminuyendo. Para
los electrones en cambio, existe un rango mdximo, es decir,
penetran hasta cierta profundidad.
Asi, las ventajas del uso de haces de electrones son obvias si
se quiere tratar un volumen a una profundidad determinada con un
6rgano de riesgo inmediatamente debajo.

Conforme aumenta la energia de los electrones y el tamafio del
campo, la dosis en piel aumenta. El madximo se va acercando a la
superficie y por ejemplo, para un campo pequefio (6x6 cm) de 6
MeV la dosis en piel es aproximadamente del 70%, mientras que
para un campo grande (20x20 cm) estd sobre el 80%. La
profundidad del méximo aumenta con la energia, pero no lo hace
de forma directa.

Podemos observar la caida de la dosis (figura 23), y el hecho de
que nunca llega a caer a cero, si no que mantiene un porcentaje
aunque pequefio, en una regidén muy grande esta cola es debida a
la radiacién de frenado que vimos anteriormente, producida por
el haz de electrones.

Las distribuciones de isodésis también divergen bastante de las
de los fotones (figura 23). La distribucidén se deforma hacia los
lados, y las curvas para energias mas bajas con mas planas que
para las altas.
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]
=]

profundidad (cm)

moEm = om0 R

profundidad (cm)

16 MeV

Figura 23. Distribucién de isodosis en el eje para haces de electrones de
diversas energias.

En este trabajo, se ha tenido en cuenta que no sbélo los haces
incidian sobre agua (aproximadamente masculo), sino que 1lo
hacian sobre inhomogeneidades. La manera mas sencilla de tener
en cuenta dichas inhomogeneidades es considerar aire o hueso con
el espesor equivalente, vya que como los electrones del haz
interaccionan con el medio puede decirse que dos materiales con
la misma densidad de electrones son equivalentes.

De la misma manera se puede decir que el espesor equivalente a
agua del tejido, es proporcional al cociente de su densidad de
electrones con respecto a la del agua.

Espesor equivalentog.; = FPOF0 g teriat * Ematerial

f}n‘.ﬁt:m

Asi, puede utilizarse un espesor equivalente y utilizar tablas
para agua.

— Tratamientos

Debido a la escasa ©penetracién de los electrones, los
tratamientos se hacen con un solo haz, y si en un mismo paciente
es necesario irradiar varios volumenes se utilizan varios
campos.

Estos tratamientos se realizan a la distancia fuente-isocentro,
y se recomienda no utilizar otra distancia a no ser que sea
estrictamente necesario ya que la tasa de dosis no disminuye de
acuerdo con la ley del inverso del cuadrado de la distancia como
en el caso de los fotones.

3.6 METODOS DE MONTECARLO

Desde que las radiaciones ionizantes se convirtieron en una
aplicacidén terapéutica, el calculo de distribucién de dosis ha
sido un problema debido a la complejidad de la planificacidén de
tratamientos.

Para la planificacién de tratamientos en radioterapia se
utilizan potentes algoritmos que emplean métodos de convolucidn
y superposicién [12] de dosis, calculadas previamente con
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métodos de Monte Carlo (MC) [13], y gque en general son validos
para la mayoria de las circunstancias; en cambio, cuando en un
tratamiento aparecen gradientes de dosis o distribuciones
complejas (en IMRT o en radiocirugia) o cuando el tejido a
irradiar es muy heterogéneo, estos algoritmos pueden dar valores
fuera de los margenes permitidos para la salud.

Todos los algoritmos cuentan con una gran coleccidén de medidas
experimentales realizadas en medios homogéneos equivalentes a
agua para ajustar sus resultados y caracterizar a los sistemas
de radiacién en los que se van a utilizar. Por ello casi todos
basan sus resultados en la densidad electrébénica del medio que
deben atravesar las radiaciones, como si todo fuese agua de
diferentes densidades. Debido a esto, los mejores resultados se
obtienen en medios homogéneos, bastante lejos de la realidad del
sistema heterogéneo que caracteriza al paciente.

Para paliar este problema, se ha comenzado a introducir en parte
de los célculos de algunos sistemas de planificacidén, métodos de
MC en 1localizaciones complejas como 1los pulmones (por su
interfase tejido-aire), ya que hasta ahora se ha demostrado que
los métodos MC aplicados al transporte de radiaciones ionizantes
es el mejor método de calculo de dosis en cualquier tipo de
medio y geometrias complejas contemplando toda la fisica
implicada en el problema.

En la figura.. se puede observar la gran diferencia qgque se
obtiene entre el método de célculo ‘Pencil Beam’ y el de MC,
donde algoritmo ‘Pencil Beam’ sobreestima la dosis en el Aarea
del pulmédn irradiado.

®|

50

g

g

&

8

100 200 300

% (pixeles)

Figura 24. Distribuciones de dosis pa;a un tratamiento de }:pulmé“n: a‘T Obtenida
con el algoritmo de cédlculo Pencil Beam empleado en un planificador
convencional de radioterapia. b) Obtenida con métodos de Monte Carlo.

La parte negativa del método de MC es la gran potencia de
cadlculo que se necesita, lo que se traduce en un largo tiempo de
computacidén si se quieren obtener resultados con incertidumbres
relativamente pequefias.

La solucidén a este problema es la instalacidédn de Clusters
(agrupaciones de PCs)o redes de distribucidn (GRID) en
hospitales, que permitan disminuir el tiempo de célculo.
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3.6.1 Algoritmo de MC

El uso real del método de Monte Carlo como una herramienta

en la investigacidén comenzdé con el desarrollo de 1la bomba
atémica en la Segunda Guerra Mundial. Este trabajo involucrd una
simulacidén directa de los problemas probabilisticos relacionados
con la difusidén de neutrones en un material.
La posibilidad de aplicar el método de Monte Carlo a los
problemas deterministicos fue corroborada por Fermi, Metrépoli y
Ulan cuando obtuvieron estimaciones con este método para 1los
autovalores de la ecuacidén de Schrodinger [14].

Actualmente, el cbédigo Monte Carlo N-Particle (MCNP) ,
desarrollado en el laboratorio de Los Alamos, es el programa de
computacién mas completo basado en MC. El software se utiliza en
numerosas y diferentes aplicaciones como el desarrollo de
reactores nucleares, cromodinamica cuantica, radioterapia,
evolucién estelar, predicciones econdmicas, flujos de trafico o
radiacidén en la atmosfera terrestre, entre otros.

PRINCIPIO MATEMATICO

De forma estrictamente matemédtica, el enfoque basico del
método de Monte Carlo es proporcionar soluciones a problemas de
probabilidad en situaciones donde las integrales necesarias son
demasiado dificiles de resolver.

Veamos cémo funciona el método evaluando una integral definida
entre los valores a y b:

|- ..l": ) dx

Un método de evaluacidédn numérica diferente a Monte Carlo, es
dividir el rango desde a hasta b en n pasos iguales y después
usar cémo estimacidn de la integral un sumatorio, tal que:

-1
b—a
8N e
=1

Donde X¥;=@& + (5 —;—‘) (b —alfn

El método de Monte Carlo, consiste en la evaluacidén de la suma,
pero en lugar de calcular el valor #xi como intervalos iguales,

se escogen los puntos de forma aleatoria:
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xn=a-+nfh—a)

Donde los r; son miembros de una serie de nuUmeros aleatorios
distribuidos uniformemente entre 0-1.

— Pero, ¢por qué hacer calculos de Monte Carlo?

Si usamos n nUmeros aleatorios para obtener una estimacién

de la integral I, la precisidén de la respuesta es proporcional
1

a = mientras que con el método numérico normal, es
J

. 1
proporcional a —.
n

Pero no siempre los cdlculos de Monte Carlo son la mejor opcidn;
si nos referimos a integrales bajo una sola variables, entonces
raramente se usa la técnica de Monte Carlo.

En este caso, la precisidén del método numérico simple se reduce
a n?/d (donde d es el numero de dimensiones) y los sofisticados
métodos numéricos sufren una perdida similar de precisidén. EL

error del calculo de Monte Carlo, sin embargo, permanece en
-1/2
n .

APLICACION FIsSICA

Como bien sabemos, las soluciones numéricas de un sistema
fisico se basan en un modelo matemdtico a partir del cual se
obtienen y resuelven las ecuaciones que describen un estado de
dicho sistema. En general, dichos modelos son sencillos porque
los sistemas no son my complejos. El problema aparece cuando
queremos estudiar sistemas como las interacciones nucleares, que
no pueden ser resueltos con modelos deterministicos.

La simulacién de Monte Carlo es una técnica cuantitativa que
utiliza la estadistica y la computacidén para imitar, mediante
modelos matemédticos, el comportamiento aleatorio de sistemas
reales; asi los procesos fisicos son simulados tedricamente sin
necesidad de resolver completamente las ecuaciones del sistema.

En esencia, el cdéddigo de MC construye un modelo estocastico (ya
gque no se puede prever qué tipo de interaccidn se producira en
cada momento vy lugar, sino que solo se puede asignar una
probabilidad a cada uno de los posibles sucesos), que basandose
en las distribuciones de probabilidad (calculadas previamente a
partir de las conocidas secciones eficaces de 1las diversas
interacciones), modela eventos individuales de wuna variable
aleatoria.

Para cualquier evento, el céddigo genera un numero aleatorio de
funciones de densidad de probabilidad (distribuciodn de
probabilidad de un suceso) que definen el tipo de interaccidn vy
otros parametros. Posteriormente se calcula el valor esperado de
todos los eventos, que es equivalente al valor de una cantidad
fisica en el sistema estudiado. Es decir, tedricamente se siguen
todas las interacciones (absorcidén, dispersidén, etc.) que sufre
una particula desde su origen hasta su condicién final; Lo mismo
se aplica a todas las particulas creadas en el proceso.

Todos los datos fisicos que van a determinar las interacciones
estdn incluidos en el cbébdigo, de forma gue mediante estas
secuencias de numeros aleatorios se puede simular lo que ocurre
en la naturaleza.
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NUMERO DE HISTORIAS

Una historia comienza calculando mediante procesos
aleatorios la probabilidad de que se creé una particula, y de
forma anadloga, se obtiene la energia, posicidén y direccidn
inicial de dicha particula teniendo en cuenta que cada dato es
independiente de los demés.

Después se simula la distancia 1libre media gque recorrerd la
particula antes de interaccionar, y el tipo de colisidén que
sufrird. La energia y direccidén de las particulas dispersadas y
de las particulas secundarias, son variables aleatorias que
también se tienen en cuenta en la simulacidn.

Este proceso continua para cada particula gque se va generando
hasta que se alcanza la condicidén final.

Asi, es evidente que el andlisis serd mucho mads preciso a medida
que aumentemos el numero de historias simuladas. El1 limite del
numero de historias a considerar estd determinado sobre todo por
el tiempo del que se disponga para cada simulaciédn.

En la figura 25 se muestra una historia aleatoria de eventos que
sufre un fotdén al incidir sobre un material.

Eventos —>
..... >
1. Ef.Fotoeléctrico - -@
2.Disp.Eléstica
2. Ef.Compton h

3.Prod.Pares

~material=

Figura 25.Simulacién de una secuencia de eventos

Debido al desarrollo de la teoria cuantica, gracias a la cual se
han podido conocer las distintas secciones eficaces de
interaccidén de las particulas en diversos materiales, a los
ordenadores cada vez més rapidos y potentes, y a la
imposibilidad de tratar el problema de la dispersién de la
radiacién sin métodos estadisticos, el desarrollo y aplicacidn
del método de Monte Carlo al estudio de la radiaciédn ionizante
en la materia se ha convertido en algo imprescindible.
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4. SOFTWARE

Para el uso de métodos de MC, sdélo los hospitales més
nuevos y avanzados cuentan con redes de datos de alta capacidad,
y los puestos de trabajo con unidades de procesamiento de ultima
generacién, donde en general la potencia de procesamiento se
desaprovecha. En este punto es donde encuentran su lugar 1los
sistemas de calculo que aprovechan dicha potencia: programas de
libre distribucién que permiten la instalacidén de maquinas
virtuales donde se puede instalar todo 1o necesario sin
interferir en el uso habitual del sistema.

El problema real aparece cuando se quiere realizar una
planificacién empleando en los calculos sélo métodos de MC, ya
que para alcanzar la potencia de calculo necesaria habria que
incrementar en gran cantidad el numero de CPU en los hospitales.
Una alternativa a este problema son los proyectos GRID, en 1los
que un conjunto de instituciones ponen a servicio del resto
unidades de calculo que en suma, forman una maquina capaz de
procesar la informacidn necesaria en pocos segundos|[15].

Actualmente, la integracidén con cbédigos de computacidén esténdar
de MC para radiaciones ionizantes, tiene el objetivo de poder
ser usada por todos aquellos software gratuitos con licencia de
libre distribucidn.

La radioterapia es un campo donde los cdédigos de MC como EGS4
[16], MCNP4C [12] contribuyen enormemente en la determinacidén de
datos basicos de dosimetria.

Esto es algo necesario, ya que los algoritmos deterministicos
que se utilizaban en la planificacidén de tratamientos, eran
sistemas que se Dbasaban en aproximaciones analiticas sin
restricciones para la radioterapia, obteniendo asi errores de
hasta el 50% para los haces de electrones (Cygler et al 1987) vy
del 30% para problemas que envolvian el transporte de fotones y
electrones cerca de heterogeneidades (Ma et al 1999).

En la actualidad, los métodos de MC son también la base de
sofisticados métodos de planificacidén de tratamientos debido a
la aparicidén de paquetes especificos de geometrias, como BEAM
[17], y de paquetes como DPM [18] o VMC [19]que implementan una
gran mejora en el método MC.

Los programas que utilizaremos a lo largo del trabajo seran DPM,
Fluka y algunas caracteristicas de PENELOPE, que se explicarén
extensamente mas adelante.

A continuacién se muestran las caracteristicas méas relevantes
del software méds utilizado en la planificacidén de tratamientos y
cadlculo de dosis para radioterapia.

e Nombre: EGSnrc
e Proveedor:NRC Canada

e Descarga: Libre desde
http://www.irs.inms.nrc.ca/EGSnrc/EGSnrc
.html
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e Sistema Operativo: Linux, Windows

e Descripcidn: Paquete para simulaciones MC de transporte de
parejas electrédn-fotdédn. Rango de energia considerado lkeV-
10GeV

e Nombre: BEAMnrc
e Proveedor:NRC Canada

e Descarga: Libre desde
http://www.irs.inms.nrc.ca/BEAM/beamhome

.html
e Sistema Operativo: Linux, Windows
e Descripcidén: Es un sistema de

simulacidén general de MC para modelos de
radioterapia basados en el céddigo EGSnrcMP

e Nombre: MCNP

e Proveedor: Los Alamos National Laboratory

e Distribuidores: Centre RSICC y Nuclear

Energy Agency (NEA) http://www.nea.fr

e Descarga: a través del enlace official de
NEA http://mcnp-
green.lanl.gov/index.html

e Sistema Operativo: Linux, Windows

e Descripcidén: cémo propdsito general trabaja energias
continuas, geometrias generalizadas, dependencia temporal,
transporte MC de parejas neutrén-fotdn-electrdn.

Nombre: MCNPX

e Proveedor: Los Alamos National
Laboratory

e Distribuidores: Centre RSICC
http://www-rsicc.ornl.gov y NEA

e Descarga: http://mcnpx.lanl.gov
e Sistema Operativo: Linux, Windows

e Descripcidédn : MCNPX significa Extensidén de Monte Carlo N-
particulas. Aumenta las capacidades de MCNP4C3 a casi
todos los tipos de particulas, a casi todas las energias,
y casi todas las aplicaciones, iones pesados y transporte.

e Descripcidén: es un conjunto de

herramientas para la simulacién de paso de particulas a
través de la materia. En sus aplicaciones se incluyen
fisica de altas energias, nuclear y aceleradores.

e Nombre: GEANT4

Proveedor :CERN

Descarga: Libre desde
http://geantd4.web.cern.ch/geant4
e Sistema Operativo:Linux, Windows
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e Nombre: PENELOPE

e Proveedor: Universidad de Barcelona

e Descarga: Desde el enlace official de
NEA

e Sistema Operativo: Linux, Windows
Descripcidn: utiliza simulaciones MC
para el transporte electrones y fotes
en materiales arbitrarios y geometrias
cuadraticas.

/ e Nombre: FLUKA
_ L y e Proveedor: INEN/CERN
\ A e Descarga: Libre con

officlal FLUKA site
Milano

registro http://www.fluka.org

e Sistema Operativo: Linux

e Descripcién: Es una integracién del método MC a la fisica
de particulas. Tiene muchas aplicaciones en la fisica
experimental de altas energias, ingenieria, estudios de
rayos cobésmicos y dosimetria.

Debido a que la mayoria de 1los programas estan siendo
desarrollados con lenguajes y paquetes de libre distribucidén, la
implementacién de sistemas de este tipo seria relativamente
econb6mica, ya que se podrian aprovechar los hospitales actuales
y las infraestructuras dedicadas a otros tipos de proyectos de
computaciodn.

En la figura 26 [20] se puede observar la utilizacidén de los
diversos cbédigos en diferentes aplicaciones.
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Figura 26 Cédigos MC por numero de publicaciones en diversas categorias
[20],2008.

La diferencia entre cbédigos tiene que ver sobre todo en el
tiempo de ejecucidén que llevan y el error cometido en los
cdlculos a través de los diferentes pardmetros de entrada. En la
figura 27 (Chetty et al Med Phys 2007) se puede observar que el cbébdigo
més antiguo, VMC++, aunque también uno de los que més
modificaciones ha sufrido, es el més rapido. Algunos de estos
cbébdigos se basan en otros més sofisticados, como por ejemplo
DPM, que se basa en PENELOPE

Monte Carlo code Time estimate % mean difference relative to ESG4/PRESTA/DOSXYZ
{min)
ESG4/PRESTA/DOSXYZ 43 0, benchmark calculation
VMC++ 0.9 +]
XVMC 11" +]
MCDoSE (modified ESG4/PRESTA) 1.6 z]
Moy (modified ESC4H/PRESTA) 22 1
DPM (modified DPM) 7.3 +]
MCNPX 60° Maximum difference of 8% at Al/lung interface
(on average +1% agreement)
PEREGRINE 43¢ £]
GEANTY (4.6.1) 193¢ =1 for homogeneous water and water/air interfaces

Figura 27. Tiempo estimado de ejecucidn para cada paquete.
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4.1 DPM

Dose Planning Method (DPM) es un algoritmo de simulacidén Monte
Carlo (MC) para el cadlculo de la distribucidén de dosis en
tratamientos radioterapéuticos con haces de fotones o
electrones.

Ha sido programado para optimizar el calculo de distribuciones
de dosis dadas por haces de electrones y fotones de alta energia
(~1 MeV a ~20 MeV) en pacientes, cuyas geometrias son definidas
como una gran cantidad de elementos de pequefio volumen
(voxeles). Su precisién es comparable a la de otros programas MC
cémo EGS4, PENELOPE o MCNP, pero reduciendo el tiempo de célculo
a una fraccidén del empleado por éstos.

Las tablas y secciones eficaces para determinados materiales se
obtienen de los datos fisicos, des la libreria de PENELOPE
[SFB+96]. El1 aumento de la velocidad de la CPU, comparado con
cbébdigos mas generales de MC como MCNP4C, se debe principalmente
a un nuevo mecanismo de transporte que se asocia con una nueva
dispersiédn multiple de electrones. El transporte de particulas
se realiza a través de materiales diferentes sin tener en cuenta
la existencia de fronteras, cémo explicaremos mas adelante.

4.1.1 Transporte de electrones en DPM

La innovacidén més importante introducida en DPM para acelerar
los célculos es el uso de un nuevo paso independiente de la
dispersién en multiples direcciones. Este método es una
aplicacién de la formulacién de Lewis de la teoria de Goudsmit-
Saunderson.

Lewis [21] introdujo la dependencia energética en la teoria de
dispersién mualtiple de  Goudsmit-Saunderson y obtuvo una
distribucidén angular que viene dada por la expresidn:

w5 i [ 18
c=ir

Donde {pmg:fd siendo A el recorrido 1libre medio de 1las

interacciones inelédsticas y g; el coeficiente de expansidén de la
seccién eficaz. Kawrakov [KB98], ha mostrado que ésta ecuacidn
se puede expresar en funcidén de sd6lo dos variables:

Fufe) = (B g op o

Donde B es un paradmetro libre, u una variable angular calculada
a partir de w.

La funcidén g(u,E)depende solo de dos variables, vy ésta es
precisamente la funcidén precalculada por DPM desde la seccidn
eficaz de Rutherford corregida.

Cémo el problema se ha reducido a la interpolacidén de g(u,E),
los calculos con DPM son méas rapidos.
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4.1.2 Mecanismo de transporte

La segunda mayor innovacién introducida en DPM es el uso de un
nuevo mecanismo de transporte, gracias a la no dependencia de
las distribuciones angulares calculadas [22].

Este nuevo modelo, random hinge mechanism, proporciona
un excelente compromiso entre velocidad y precisidén. Lo consigue
dividendo la longitud de la trayectoria (s) en dos:

Ja=¢& ¥ Sp=3—34

Siendo ¢ un numero aleatorio entre 0 y 1. El1 primer ‘subpaso’,
Sa, €s tomado en la direcciédn inicial del electrdn, y el segundo
de la distancia restante sz en la nueva direccidn.

Desafortunadamente, incluir las pérdidas de energia a lo largo
de la trayectoria s reduce la exactitud del modelo, vya que
PENELOPE sobreestima la dispersidén para las longitudes muy
grandes.

Para solucionar esto, DPM utilizando el mismo concepto del
mecanismo, usa una variable llamada fuerza de dispersiodn, K,
donde se realiza el muestreo.

Rla = E'Hl

E1l electrdén es transportado hasta que se Tacumula" una
dispersién igual a }QA , donde se impone una desviacidén que 1lo

hace moverse a lo largo de una determinada trayectoria,
obligandolo asi a agotar la ‘fuerza’ de dispersiédn.

Este formalismo corrige la sobreestimacién de la dispersidn,
pero lo méds importante es dgque proporciona una base para la
simulacidén de la dispersidn a través de fronteras de densidad.

En conclusidén, este nuevo mecanismo de transporte permite
describir con precisién las trayectorias de los electrones hasta
su completa absorcién con sbélo 8-10 pasos (en la historia
abreviada) en comparaciédn con los multiples pasos requeridos en
el resto de cdédigos.

4.1.3 Descripcion del programa

DPM explota el rango dindmico pequefio (en la energia Yy
materiales) de los problemas radioterapéuticos (las energias se
limitan entre 100 keV y 20 MeV).

En la mayoria de las aplicaciones clinicas sélo aparecen unos
pocos materiales de bajo nUmero atdmico, por ello las secciones
eficaces y ciertas funciones de distribucidén son determinadas
por la ampliacidén de los datos calculados para el agua.

El cédigo DPM estd constituido por cuatro programas; el primero
de ellos es una versidén modificada del programa MATERIAL, dque
extrae columnas de datos de 1la libreria de PENELOPE para
construir tablas y Secciones eficaces de diversos materiales,
dando también la posibilidad de afiadir nuevos materiales.
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El segundo programa es un pre-procesador del programa en si,
PREDEPM, que usa los datos de PENELOPE generados con MATERIAL
para crear una serie de archivos de entrada preparados para ser
leidos por DPM.

El tercero de los programas, GENVOXEL, utiliza los archivos de
geometria de PENELOPE vy crea voxel a voxel wuna lista de
densidades en el formato requerido por DPM.

El cuarto, es el propio programa, DPM.

En cada uno de estos programas se definen diversos parametros
[23] de entrada que permiten una buena cantidad de posibilidades
para trabajar con diferentes volumenes y energias. Las
operaciones son controladas por los pardmetros que se muestran
en la figura 28.

Nombre Archivo Valor

recomendado (eV)

Emin Predpm.in 199.0-10° La energia
minima de los e~
en tablas
[penepN. tab]

Emax Predpm. in 21.0-10°

Eminph Predpm. in 49.0-10°

Wce Predpm.in 200.0-10° Energia de corte

por produccidn
de rayos delta
Wch Predpm.in 50.0-10° Energia de corte
por produccidn
de radiacién de

frenado
Eabs Dpm. in 200.0 -10° Absorcién de
energia para e’
Eabsph Dpm.in 50.0-10° Absorcién de
energia para
fotones
Shigh Predpm.in 5.0 cm por e~ Longitud de paso
1.0 cm por fotdn para energias
por encima de la
seccidén eficaz
Slow Predpm.in 1.0 cm por e~ Longitud de paso
0.5 cm por fotdn para energias
por debajo de la
seccidén eficaz
Ecross Predpm. in 12.0-10° e~

5.0-10° fotones

Figura 28. Pardmetros de entrada de DPM
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GEOMETRIA

Los archivos de geometria que utiliza DPM, tienen extensidn
.geo, y son archivos cuya estructura es la que utiliza PENELOPE.
Cuando el archivo es voxelizado y se lanza a través de esta
geometria un haz de particulas con DPM, el archivo de salida
generado muestra, ademds de los resultados, la informacidén que
ha wutilizado en el proceso. Tiene wuna estructura como la
siguiente:

FILE BEGINS HERE R e e b b b b b I e e I I b b b b b b b e b b b b b b b b b b b b b b I S I I b b b b g
HEADER section: geometria DPM --> Comentario
Nxvox,Nyvox,Nzvox:

ol ol 150 --> N° de voxeles en la
direccidén {x,vy,z}

dxvox,dyvox,dzvox (cm) :

5.000E-01 5.000E-01 2.000E-01 --> Tamafio de los voxeles
{dx,dy,dz} (cm)

Mat# [nx,ny+,nz++] -- dens(g/cm”3):

1 1.000 --> La primera columna es el
material numero x, siguiendo el
orden en el que han sido
introducidos en el archivo de
entrada PREDPM.

1 1.000 --> La segunda columna es la
densidad.

1 1.000 --> La primera columna esta
referida al voxel con un angulo
en la posicién (0,0,0) y e 1
centro en (dx/2,dy/2,dz/2)

1 1.000 --> La segunda esta referida al
voxel centrado en
(dx/2,dy/2,3dz/2)

1 1.000

4 2.699

4 2.699

2 2.600E-01

2 2.600E-01

.etc

END OF FILE ***x*xkkkkkkkkhrxrhkhkhkhkhkhhhhrrrhkhkhkhkhkkhkhhhkhxrhkhkkhkkhkkhkkk
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TIEMPO Y EFICIENCIA

En DPM se incluyen archivos con puntos de referencia [24];
los archivos incluidos son:

iccr-e.ps -> punto de referencia para haces de e- 20 MeV

iccr-ph.ps -> punto de referencia para haces de fotones 18
MeV

waterlOm.ps -> agua homogénea, haz de e- 10 MeV

water05m.ps -> agua homogénea, haz de e- 5 MeV

ti20m.ps -> titanio homogéneo, haz de e- 20 MeV

ti-ph.ps -> titanio homogéneo, haz de fotones 18 MeV

Todos los puntos de referencia estan referidos a 1la dosis
depositada en un maniqui de 30.5x30.5x30 cm con un tamafio de
voxeles de 5x5x2 mm’.

Para observar la eficiencia del cdédigo, en la tabla.. se muestra
el tiempo requerido por una CPU HP C3000 para correr un milldn
de historias en diversos problemas.

Descripcion del problema Tiempo(s)
Pencil Beam de 10MeV en plano de agua 169.4
Pencil Beam de 5MeV en plano de agua 111.2
Pencil Beam de 15MeV en plano de agua 250.6
Pencil Beam de 20MeV en plano de agua 327.0
Pencil Beam de 16MeV en otra geometria 383.2

Figura 29. Tiempo CPU para un millén de historias

Con la CPU de la gque he dispuesto, he realizado otras
simulaciones diversas a las mostradas en la figura 29, en las
que el tiempo variaba de cuarenta minutos para diez millones de
historias en una geometria complicada, a aproximadamente noventa
Segundos para un plano simple con un numero de historias igual.

En algunas simulaciones, como en la de la imagen CT que veremos
mas adelante, el tiempo se rebajd de aproximadamente 25 minutos
para diez millones de historias a 3min para cien mil historias,
disminuyendo bastante el nUmero de puntos pero siendo suficiente
para un estudio aproximado.

4.2 RESULTADOS

4.2.1 Comportamiento de los electrones

En las terapias curativas del céncer, las particulas atraviesan
diferentes materiales, con diversas densidades antes de llegar
al tumor a tratar. En la radioterapia convencional la
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irradiacién del tejido intermedio puede ser de mayor o menor
rango dependiendo de las particulas utilizadas y su energia.
Tedbricamente, podemos ver en la figura 30 [25]que lo rayos gamma
y los RX depositan la mayor parte de la dosis en la superficie,
es decir que si por ejemplo tenemos un tumor a 12cm de
profundidad, la mayor parte de la dosis se estd depositando a 2-
3cm por debajo de la piel.
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0 5 10
profundidad en el agua [cm)]

Figura 30. Comparacion entre las distribuciones de dosis con profundidad de fotones e iones de carbono.
En el caso de los fotones, la dosis decrece exponencialmente cuando la profundidad aumenta. Los iones
de carbono poseen un perfil inverso de dosis, i.e. la dosis crece cuando la profundidad aumenta

Con la radioterapia externa de electrones, se permite
administrar durante la cirugia altas dosis de radiacidén en el
tumor, siendo su aplicacidén mucho més efectiva que la de los
fotones.

En primer lugar, con el programa DPM se intentard comprobar las
propiedades descritas de los electrones en la radioterapia vy
verificar que son mé&s adecuados que los fotones en 1los
tratamientos de diversos tipos de céancer.

Para ello, observaremos la distribucidén de la dosis depositada
en funcién de 1la profundidad para electrones vy fotones de
diversas en energias en uno mismo material, figura 31.

El cédlculo de 1la dosis depositada se ha realizado en una
geometria sencilla, una superficie de 30cm de agua en el que el
haz incide normalmente.

El célculo se hace en agua porque la dosis absorbida en agua es
la magnitud de mayor interés en radioterapia, debido a que estéa
estrechamente relacionada con los efectos biolbdgicos de las
radiaciones (el 80% del cuerpo humano estd compuesto de
moléculas de agua).
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Figura 31 Dosis depositada por .e- de diferentes energias sobre un volumen de
agua

Se puede observar como a medida que aumenta la energia del haz
(se ha de tener en cuenta que la dosis terapéutica varia entre 6
MeV y 20 MeV), la profundidad alcanzada es mayor, pero el pico
es mas extenso, lo que significard que la dosis depositada en
los tejidos colindantes antes de 1llegar al tumor es mayor.
También es importante ver que la mayor profundidad alcanzada es
de 10 cm, algo gque hay que tener en cuenta en la planificacidén
del tratamiento.

A diferencia de los electrones, los fotones (figura 32), nunca

llegan a depositar una dosis nula, lo gque provoca una mayor
irradiacién de los tejidos.
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Dosis depositada por fotones de diferentes energias sobre un
volumen de agua

Para determinar la dosis absorbida en zmax se deberia, para un

haz dado, wutilizar los datos de los porcentajes de dosis en

profundidad (PDD) en el eje central para una distancia de la

fuente al maniqui (SDD), y de las razones tejido maximo (TMR)

para distancias de la fuente al punto del maniqui donde se

quiere calcular la dosis.

Figura 32.

A pesar de que el cuerpo humano se componga en su mayor parte de
agua, el tratamiento de tumores, si quiere ser realista, se debe
hacer considerando las inhomogeneidades presentes. La densidad
del mUsculo, es muy parecida a la del agua pero no ocurre 1o
mismo con el hueso, el tejido adiposo y otros tejidos que

encontramos en el cuerpo humano.

Una vez hemos comprobado que los electrones son mas adecuados
para el tratamiento de tumores, nos centraremos en el estudio de

éstos.

Para poder hacer un estudio final de wuna geometria mas
complicada e inhomogénea, estudiamos primero la absorcidn de
electrones en una superficie homogénea de diversos tejidos,
figura 33.

Para ello comparamos la dosis depositada por un haz de
electrones de 18 MeV en agua frente a la depositada en diversos
tejidos, para poder estudiar hasta qué punto los tejidos del
cuerpo habituales (es decir, menos huesos y pulmones) pueden
suponerse simplemente como agua.
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Figura 33. Dosis depositada por un haz de e- de 18 MeV en diferentes superficies

El error cometido al considerar agua en lugar de musculo es
aparentemente pequefio, pero como se puede ver, considerar el
tejido adiposo c¢bémo agua introduciria un gran error en el
cdlculo de la dosis a administrar.

Bédsicamente conviene distinguir muasculo (practicamente agua),
hueso, pulmdén, grasa y aire (para aire ver figura 35)

Existen tres causas por la que la dosis cambia en y cerca de una
inhomogeneidad:

Primero, la atenuacién de la radiacidén primaria es distinta.
Esto afecta a la dosis en la inhomogeneidad y debajo de ella.
Segundo, se altera el patrdén de radiacidn dispersa. Esto afecta
también al tejido por encima de la inhomogeneidad debido a 1la
retrodispersidén. Estos dos efectos se agravan con baja energia.
La tercera alteracidén se produce en el flujo de electrones
secundarios, ya que se pierde el equilibrio electrébdnico en vy
cerca de las interfaces. Si se pasa de un tejido menos denso a
otro méas denso (pulmén -> tumor, por ejemplo) se produce una
regidén de acumulacién (disminucidén de dosis) en este Gltimo.

Por el contrario, si se pasa de un tejido mads denso a otro menos
denso (hueso -> musculo, pared costal -> pulmdbdn)), la dosis en
el tltimo aumenta.

En la figura 34 podemos observar cémo a casi dos cm de
profundidad se encuentra la frontera entre el hueso y el
musculo.
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Figura 34. Dosis depositada en una superficie de hueso-musculo.

Para completar el estudio del comportamiento de los electrones
al incidir en diversos medios, se crearon dos planos de agua de
11 cm de espesor separados por una capa de aire de 9 cm. El haz
incidente tiene un tamafio de 2 cm y una energia de 20 MeV.

El resultado obtenido se puede ver en la figura 35, en la que
podemos observar que en la capa de aire (con una densidad de
0.001 g/cm’) la dosis depositada es practicamente nula, lo que
convierte al aire en un buen aislante del haz, creando una
“ventana” en la deposicidn.

0.002 T T T T

T
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00018 | ' |
00016 . .
00014 | | -
00012 | 4 . -

0.001 | ' -

Dosis (MeV/g)

00008 | - et A T TR
00006 | _ _ . S Ch T e
0.0004 |- ' R PR T T Ty

0.0002

0 5 10 15 20 25 30
Profundidad (cm)
Figura 35. Haz de e- de 20 MeV sobre superficie agua-aire-agua.
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4_.2.2 Dispersion del haz

En esta parte del trabajo, nuestro objetivo serd observar la
dispersidén de los electrones en el tejido al atravesarlo, para
que se puedan evaluar los dafios en un caso real.

La posicidén del haz al incidir sobre la superficie y su energia
son los datos mads importantes a la hora de observar el
comportamiento del haz en el tejido que atraviesa. En nuestro
caso, utilizaremos siempre una orientacién del haz perpendicular
a la superficie, haciendo que incida normalmente en la zona a
observar. Las energias utilizadas, son energias terapéuticas
para un estudio mas real, de 20 MeV.

Lo primero serd describir el método que hemos seguido, pues en
esta parte hemos wutilizado diferentes ©programas para la
conversién de datos obtenidos y para la visualizacidn de
im&genes.

Es importante sefialar que se modificé el cédigo base del
programa DPM, pues para geometrias més complicadas como los
cilindros esféricos estudiados, entraba en un bucle infinito vy
no se obtenian resultados.

Una vez el programa funciondé correctamente con cualguier
geometria, creamos un sencillo programa llamado dosisZbin.
Badsicamente, el programa coge los archivos de salida que han
sido creados por DPM y los convierte en binarios. El tGnico dato
de entrada que se debe cambiar en este caso es el nlUmero de
voxeles que contiene la imagen que ha sido utilizada en DPM.

El segundo programa creado, llamado ImageZdensity, lo utilizamos
para cambiar la geometria con la que queremos trabajar. Una vez
escrita la geometria, al compilarlo, el programa crea un
ejecutable que genera un archivo de datos que contiene la imagen
voxilizada para poder ser usada en DPM.

— Cilindros concéntricos

El primer estudio realizado, se ha hecho en dos cilindros
centrados (figura 36) de diferentes materiales.

Direccidén del haz de e-

A 4

Figura 36. Cilindros concéntricos
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El haz incide de forma perpendicular atravesando el primer
cilindro, que serd en un caso agua y en otro hueso, y después un
cilindro més pequefio de agua.

El campo estudiado tiene un tamafio de 35x35x120 voxeles, y el
haz incidente wun tamafio de 1 cm. La regién de interés
considerada es (0-8,0-8,0-60) en (x,y,2z).

Debido al tamafio del cilindro, hemos obtenidos unos resultados
en los que la dosis no llega claramente al segundo cilindro,
pero la cola que se ve en el perfil (figura 38) indica que sigue
habiendo dosis que pasa de material.

En la figura 37, se puede observar la distribucidén de energia
del haz, donde la colocacidédn de los ejes:

Vista Transversal Coronal Sagital
y
L 7 z
X
transverse 1 sagittal 1 transverse 2 sagittal 2

<

> < >

< | | >
) 7 s
| D.q D-q D.q
a a yay
7

d D

d

-~
v

-~

v

Figura 37. Distribucién de energia en dos cilindros concéntricos a) hueso, b)
agua.

Si observamos un mismo punto del <cilindro vy observamos su
distribucidén de energia, vemos que en el caso del cilindro de
hueso el haz no llega tan lejos como en el agua, estando la
energia depositada en el cilindro de agua esta menos
concentrada. Es un resultado esperable, ya que el hueso es més
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denso que el agua y la acumulacidén de energia se produce en el
material mas denso.

La dosis de energia depositada en el cilindro se puede mostrar
mas claramente con la siguiente figura:

El haz llega desde el aire sin perder energia y cuando se encuentra con el
cilindro cuya densidad es mayor, se abre y deja la dosis que observamos en la
figura 37.

Figura 38. Perfil de dosis depositada en el cilindro de agua y de hueso

El perfil de ambos es claramente diferente, el hueso muestra més
absorcidén y un decaimiento mas brusco en la curva.

— Plano de aire, agua y hueso

A continuacidén se estudia la dispersidén de un haz de e- de 2 cm
en una superficie de aire-hueso, para poder comparar como se
atenta la llegada de electrones cuando se introduce un plano de
agua, que podria actuar como un colimador, que corta la mitad
del haz.

En la figura 39 se puede observar el haz que incide desde el
aire hasta el hueso.
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Figura 39. Haz de e- incidente en una superficie de hueso

sagittal 1

coronal 1

=

Figura 40. Dispersién del haz

La deposicidén de la dosis en el hueso tiene un valor maximo a
pocos cm de la superficie, ya que la mayoria de la dosis se
deposita en la superficie de separacidn.

En un punto alejado del centro del haz (punto seflalado en la
figura 40 b, se observa que existe una considerable dispersidn
de electrones, provocando un dafio lateral en un supuesto tejido
cercano. Las figuras no se entienden, trata de explicar bien qué
es lo que se ensefia, dbénde estd el hueso, el aire, etc.

Podemos ver el perfil de distribucién en la figura 41. La
absorcidén es uniforme en el plano de aire y cuando llega al
hueso se produce una absorcidédn total, creando un pico como el
que se ve en el perfil.
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Figura 41. Perfil de dosis absorbida en una superficie de hueso

En la figura 42, se puede observar graficamente el decaimiento
de la energia de los electrones al traspasar el hueso. El1 0.8
muestra el centro del haz vy 1los puntos mas bajos son 1los
laterales, donde la intensidad de energia es menor.
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Figura 42. Representacidn grafica de la dosis depositada en hueso.

Introducimos ahora una lémina de agua de 20 cm en el aire para
obtener una superficie méds 1inhomogénea. Lo que se (Juiere
observar es qué cantidad de electrones son depositados en esta
capa y si salen con la energia suficiente como para irradiar al
hueso.
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Como se observa, la lamina de agua ‘frena’ a los electrones vy
salen al aire con una energia insuficiente para llegar al hueso.
Llega una pequefia fraccidén, pero no comparable con la parte del
haz qgue no atraviesa dicha lé&mina, como se puede ver en el
perfil de dosis, figura 44 a). Esta figura se entiende algo
mejor, pero con mucha dificultad.
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WB—\

Figura 44. a)Perfil de la dosis en el punto 1 de la figura 43, b) en el punto
2.

En los perfiles se muestra que la energia de los electrones que
atraviesan la lamina de agua es mucho menor, y que su dispersidn
afecta en cierto modo a la parte del haz que no toca el plano,
ya que deja electrones residuales.

Maniqui

Por Gltimo, después de estudiar y comprobar cdémo se absorben los
electrones en diversas superficies y cbémo se distribuye dicha
dosis, vamos a hacer un estudio de una geometria mas realista.

En primer lugar vamos a estudiar qué error se comete al
considerar la grasa cbémo agua, y sSi es o no relevante a la hora
de aplicar un tratamiento.

En la figura 45 vemos un haz de e- de 20 MeV que atraviesa un
maniqui de agua con una parte de grasa, que serd comparada con
la figura 46, en la que el haz de electrones atraviesa el mismo
maniqui compuesto solo de agua.
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Figura 45. Maniqui de agua y grasa
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Figura 46. Maniqui de agua

Aparentemente la diferencia en la profundidad alcanzada por el
haz no se aprecia, pero si observamos sus perfiles (figura 47),
vemos que si existe diferencia.
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LD

Figura 47. Perfil de dosis de maniqui de agua y grasa.

Para comprobar si el error es o no significativo, hemos hecho un

estudio estadistico en la zona marcada en la figura 48 con un
rectangulo.

coronal 1 sagittal 1

7 =

Figura 48. Estudio estadistico de dosis depositada.

Los datos obtenidos, nos dan una media de deposicién de dosis de

0.0119 para el de grasa y de 0.0106 para el de agua.

ROI Data Set Median Mean Var Std Dev  Min Max Size (mm~3) Fac. Vo
roi Dosis Grasa [MeV/g] 0,0047235 0,0119317 0,000179163 0,0133852 3,244e-05 0,06732 1156,25 1156,25
roi Dosis Agua [MeV/g] 0,0040405 0,0105882 0,000149099 0,0122106 1,472e-05 0,06326 1156,25 1156,25

Esto nos muestra que la diferencia en la
aproximadamente el 15%, algo a tener en cuenta.
Por tltimo, hemos creado un maniqui més realista, con un maniqui
de agua, y en su interior una regidn de aire y otra de hueso.

Se lanza un haz de electrones de 5 cm sobre el maniqui de radio
20cm, con incisiones de 5 cm de radio cada una.

dosis es de
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En la figura 50, se puede observar el perfil de la dosis
depositada en la parte de aire, mientras que en la figura 52 el
perfil observado es el de la dosis que pasa por hueso.

coronal 1 sagittal 1
transverse 1 9
= hvi
=
»] d
b
Fa
fa
< >
< > < >

Figura 49. Maniqui con incisiones de aire y hueso. Zona de perfil

En el perfil de dosis se puede observar como los electrones que
entran por el aire tienen una deposicidédn constante de energia, y
cuando pasan a la superficie de agua se observa un pico no muy
pronunciado que decae de nuevo en aire. La dosis después cae
pero tiene una cola que indica que la energia depositada no es
nula.

Figura 50. Perfil de dosis depositada en la zona indicada en la fiura 49.

El perfil de la siguiente figura, es algo mas complicado ya que
entran en Jjuego como se ha comentado antes los electrones
residuales depositados en el agua por la interaccidén con el
hueso.

La parte del haz que atraviesa hueso sale con menos energia como
se ha explicado ya en el caso del plano aire-agua.
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Figura 50. Maniqui con incisiones de aire y hueso. Zona de perfil

Figura 51. Perfil de dosis depositada en la zona indicada en la fiura 50.
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5. CONCLUSIONES

En primer lugar decir que los objetivos propuestos antes de
comenzar con el trabajo han sido cumplidos.

Hemos comprobado satisfactoriamente que DPM es muy rapido a la
hora de célculos con un numero suficiente de historias, y dque
seria una herramienta muy Util en hospitales debido a su
sencillo uso. Permite calcular dosis en diversas geometrias cdémo
hemos hecho, y su ejecucidén comparada con otros paquetes como
PENELOPE es mucho méas sencilla.

Aparte de DPM se ha aprendido a utilizar FLUKA pero no ha habido
tiempo suficiente para obtener resultados.

Cémo respuesta a lo propuesto en los objetivos, se ha comprobado
que el error cometido al considerar el cuerpo humano como un
medio homogéneo no puede considerarse despreciable en bastantes
situaciones. Si bien es cierto que considerar el muasculo como
agua no supone un error importante a la hora de calcular una
dosis, el error aproximado del 15% que encontramos al considerar
como agua la grasa, es considerable, puesto que los mUsculos
contienen capas importantes de tejido adiposo.
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