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PREFACIO

Desde el punto de vista sanitario, el cancer es hoy en d a uno de los grandes
problemas al que se enfrenta la sociedad, ya que el numero de casos detectados cada
ano ascendera de 10 millones en el ano 2000 a 15 millones en el 2020 (OMS, 2012).
En Europa se diagnostican cada ano 1,5 millones de canceres nuevos y mueren cerca
de un millon de personas a causa de esta enfermedad. Estos datos justi can que la
lucha contra el cancer y la investigacion para su deteccion precoz y mejor tratamiento,
constituyan uno de los principales objetivos cient cos, economicos y sociales en los
pa ses desarrollados.

Pero, que es el cancer? Es un conjunto de numerosas enfermedades cuya carac-
ter stica comun es el desarrollo de celulas con division anormal y crecimiento sin
control, en cualquier parte del cuerpo, dando lugar a un tumor. Esta division y cre-
cimiento at picos se debe a una mutacion en los genes que regulan la division celular.
Dicho tumor puede ser benigno, si sus celulas no poseen la capacidad de invadir y
destruir otros organismos, o maligno, si por el contrario las celulas si poseen dicha
capacidad. En muchos casos se produce metastasis porque en el proceso de esta enfer-
medad se da un esparcimiento de las celulas tumorales por distintas zonas del cuerpo
que no son donde se encuentra el tumor original [1].

Son muchas las investigaciones que han hecho que el diagnostico precoz y el tra-
tamiento que hay hoy en d a para esta enfermedad haya aumentado la esperanza de
vida de las personas que la padecen [2]. A la hora de elegir el tratamiento de ca-
da paciente, se estudia cual de ellos es mas apropiado para que las posibilidades de
curacion aumenten. Las principales modalidades de tratamiento que se usan son la
cirug a, la quimioterapia y la radioterapia.

Aproximadamente el 50 %-60 % de los pacientes reciben radioterapia como trata-
miento unico o asociado a la cirug a o a la quimioterapia. Las celulas cancer genas
se dividen con mucha rapidez y eso es lo que las hace vulnerables, ya que la radia-
cion es mas danina en las celulas que se reproducen rapidamente. Por lo tanto, la
radioterapia dana las celulas tumorales alterando su material genetico, impidiendo su
crecimiento y reproduccion con el uso de radiaciones ionizantes, es decir, empleando
haces de fotones y part culas cargadas de un amplio rango energetico. Ademas de ser
usado como tratamiento, la radioterapia tambien se utiliza para reducir el tamano
del tumor antes de la cirug a, como terapia paliativa. .. En funcion de como se admi-
nistre vamos a poder distinguir la radioterapia externa o teleterapia y la radioterapia
interna o braquiterapia [3] [4].

Existe otra modalidad de tratamiento oncologico, la radioterapia intraoperatoria
(RIO), que se caracteriza, principalmente, por combinar elementos de la radioterapia
externa e interna haciendo que se practique durante la intervencion quirurgica del
paciente [5]. Esto hace que se pueda suministrar al tumor altas dosis de radiacion
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excluyendo los tejidos sanos de la zona a tratar mediante el desplazamiento de di-
cho tejido u organo o protegiendolos de la radiacion. Las ventajas que se pretenden
conseguir con este tratamiento son la reduccion de las posibilidades de dejar residuo
tumoral en el lecho quirurgico, la homogeneidad en la distribucion de la dosis, la po-
sibilidad de exclusion de los tejidos sin afectacion tumoral del campo de irradiacion,
la optimizacion de los efectos radiobiologicos porque solo se administra una dosis
elevada. .. [6].

Entre las tecnicas de RIO con haz externo se encuentran [7]:

» RIO: dispositivo portatil INTRABEAM® cuya fuente de radiacion son los rayos
X de 50 keV. La dosis suministrada es, aproximadamente, de 20 Gy aunque var a
con el tamano del aplicador utilizado.

= RIOe: dispositivo portatil Liac®, Mobetron®, Novac® o Elekta SL cuya fuente
de energ a son haces de electrones de 3 a 10MeV.

La plani cacion previa al tratamiento RIO es mucho mas basica que en el ca-
so de la radioterapia externa, en la que la estimacion previa de la dosis que se va
a aplicar al tumor y a cada organo en la region tratada se realiza por medio de
una plani cacion dosimetrica detallada llevada a cabo a partir de la informacion de
imagenes 3D del paciente (tomograf a axial computerizada (TAC)), con posibilidad
de fusion con resonancia magnetica (RM) y/o tomograf a por emision de positrones
(PET) [8] [9] [10] [11]. Sin embargo, en RIO no se disponen previamente de imagenes
del lecho tumoral tal y como se va a encontrar en el momento de la operacion, lo que
hace que sea mas dif cil la realizacion de una plani cacion dosimetrica con imagenes
preoperatorias. Algunos de los motivos por los que dichas imagenes no son posibles
son: retracciones de algunas estructuras durante la intervencion, adaptacion de la zo-
na de tratamiento al aplicador con el n de alcanzar una posicion idonea y eleccion
en el mismo momento de la intervencion de las dimensiones del aplicador [12] [13].
Por todo ello, es complicado evaluar con rigor los resultados obtenidos si no se realiza
una estimacion dosimetrica previa.

Debido a las limitaciones de la RIO anteriormente expuestas, hubo la necesidad
de tener una herramienta que permitiera al oncologo radioterapeuta plani car el tra-
tamiento de RIO y as poder obtener una estimacion de la distribucion de la dosis de-
positada en los volumenes de interes. La Unidad de Medicina y Cirug a Experimental
junto con el Servicio de Oncolog a Radioterapica del Hospital General Universitario
Gregorio Maranon (HGUGM) decidio desarrollar una herramienta capaz de simular
el proceso sobre los estudios con imagenes de pacientes. El Laboratorio de Imagen
Medica del HGUGM realizo un trabajo de investigacion cuyo resultado fue un proto-
tipo de simulador que permit a localizar el cono gu a de la RIO sobre estudios de TAC
y RM del paciente, y dibujaba las curvas de isodosis espec cas para cada diametro
de cono, angulo del bisel y energ a determinada [14]. Dada la ausencia de este tipo
de herramientas de plani cacion para RIO, se planteo convertir ese prototipo en un



sistema con posibilidad de comercializacion y aplicacion cl nica. Con este objetivo
el HGUGM contacto con la empresa GMV, interesada en el desarrollo de soluciones
informaticas para el tratamiento de la imagen medica. A raz de esta colaboracion
se le concedio a GMV un proyecto del Ministerio de Industria (FIT-300100-2007-53)
para el desarrollo de un demostrador de simulacion para RIO (radiance) que per-
mitiera la representacion gra ca de la insercion del cono colimador en el paciente,
ayudando as a la identi cacion de caminos de entrada y a la busqueda de super cies
de apoyo sobre el lecho tumoral. Este simulador para RIO permite realizar una serie
de estimaciones, de modo que el oncologo radioterapeuta y el cirujano pueden buscar
la solucion optima previamente a la intervencion.

radiance, produjo un gran avance pero aun quedaban muchos elementos que desa-
rrollar y que se encontraban en la radioterapia convencional. En 2012, al HGUGM
y GMV se unieron los equipos de Radiof sica de la Cl nica de La Luz de Madrid
y expertos de las universidades Politecnica y Complutense de Madrid, con el n de
plani car el desarrollo del modulo de calculo Monte Carlo que permite calcular dosis
realistas en situaciones complejas como puede ser la presencia de heterogeneidades.
El proyecto obtuvo nanciacion del Gobierno de Espana en la convocatoria de Pro-
yectos Singulares Estrategicos (PSEs) del MICINN, bajo el nombre Investigaciones
en Tecnolog as de Tratamiento Guiado por Imagen y Simulacion para un Practica
Cl nica Segura (ENTEPRASE, PSE-300000-2009-005) y tuvo su continuacion en
otro proyecto INNPACTO tambien del MICINN: Simulacion y Tratamiento Guiado
por Imagen en Radioterapia (PRECISION IPT-300000-2010-3).

El plani cador de RIO para su version espec ca para el sistema INTRABEAM
de Carl Zeiss se distribuye a traves de esta empresa, 1 der en tecnolog a sanitaria
con la que GMV ha suscrito un acuerdo. La comercializacion de radiance para los
dispositivos de electrones la realiza directamente GMV.

Entre los grupos que realizan este proyecto, hemos nombrado el Grupo de F sica
Nuclear de la Universidad Complutense de Madrid (GFN-UCM) que cuenta con una
amplia experiencia en el desarrollo de aplicaciones de la f sica nuclear a la medicina
[2] [4] [15] [16] [17] [18] [19] [20] [21] [22] [23] [24] [25] [26] [27].



Las comparaciones entre penEasy y radiance realizadas en este trabajo han uti-
lizado una version inicial de radiance distinta de la comercializada. Los resultados
de este trabajo son por tanto preliminares y no representan una examen exhaustivo
ni actualizado, ni pueden considerarse como una validacion de radiance, ni expresan
el punto de vista de GMV en cuanto al estado actual de radiance.

Este trabajo n de master, llevado a cabo dentro del Grupo de F sica Nuclear de la
Universidad Complutense de Madrid (GFN-UCM) y en la empresa GMV Soluciones
Globales Internet S.A.U, contiene el trabajo que se ha realizado para incorporar a
radiance el estudio y la validacion de algoritmos acelerados para el calculo de dosis
de dispositivos INTRABEAM.

A continuacion, mostramos un pequeno resumen de las distintan partes que nos
vamos a encontrar:

= Cap tulo 1: breve descripcion del proceso de interaccion de las radiaciones ioni-
zantes con la materia, ya que el conocimiento de dichos mecanismos es necesario
para entender y llevar a cabo simulaciones MC.

= Cap tulo 2: introduccion a la radioterapia y descripcion de la Radioterapia In-
traoperatoria (RIO) donde nos centraremos en el caso concreto del sistema
INTRABEAM, aunque previamente haremos una breve descripcion de la RIO
con haces de electrones. Por lo tanto, dentro de este cap tulo veremos el sistema
INTRABEAM, sus aplicadores, las caracter sticas dosimetricas de los haces de
fotones y terminaremos con el plani cador radiance.

= Cap tulo 3: resumen de los fundamentos del metodo Monte Carlo, ademas de
una breve descripcion de uno de los codigos Monte Carlo mas empleados como
es el caso de PENELOPE y de su programa principal penEasy. En este cap tulo
tambien podremos conocer mejor el concepto de espacio de fase (PS).

= Cap tulo 4: se presenta paso por paso el calculo de dosis que hemos aplicado
para un dispositivo INTRABEAM.

= Cap tulo 5: presentacion de los resultados obtenidos con penEasy para los dis-
tintos aplicadores en medios homogeneos y heterogeneos. Ademas, se comparan
dichos resultados con los obtenidos en radiance y se aplicara el criterio gamma.

= Cap tulo 6: recoge las conclusiones del trabajo realizado y algunas | neas futuras
en las que se puede continuar.



Cap tulo 1

Radiaciones ionizantes y su
interaccion con la materia

1.1. Tipos de radiaciones ionizantes y su interac-
cion con la materia

La radioterapia dana las celulas tumorales alterando su material genetico, impi-
diendo su crecimiento y reproduccion con el uso de radiaciones ionizantes, es decir,
empleando haces de fotones y part culas cargadas de un amplio rango energetico que
entregan una cantidad de energ a a su paso por la materia ocasionando la ruptura de
enlaces qu micos. Este es un concepto importante en radioterapia ya que conociendo
la interaccion de las radiaciones con la materia podremos determinar cuanta radiacion
ha alcanzado el blanco (penetracion) y la dosis que recibe el objeto de estudio.

Dichas radiaciones ionizantes se pueden clasi car en dos grupos: radiaciones di-
rectamente ionizantes y radiaciones indirectamente ionizantes

1.1.1. Radiacion directamente ionizante

Es aquella que esta formada por part culas cargadas que ceden, de forma directa,
su energ a al medio material con el que interaccionan. Dichas part culas cargas se
pueden clasi car en [28]:



Part culas cargadas
Ligeras (M=m,) | Pesadas (M >> m,)
e iones ligeros (H...Ne)
et iones pesados (Na...)
productos de sion

exoticas (u*, T

Las part culas cargadas pesadas interaccionan con los electrones de la corteza
atomica del medio material, principalmente, a traves de fuerzas coulombianas (inter-
accion electromagnetica). A medida que se van dando las interacciones, los electrones
reciben un impulso por la fuerza coulombiana haciendo que se exciten o que el atomo
quede ionizado. Una caracter stica de estas part culas es que en cada interaccion le
trans eren al electron un maximo de 1/500 de la energ a de la part cula, haciendo
que poco a poco vaya perdiendo su energ a en las interacciones y, por lo tanto, su ve-
locidad. Como consecuencia de esta propiedad, decrece la velocidad de las part culas
pesadas de forma continua hasta que se detienen por completo.

En el caso de las part culas ligeras (electrones), al interaccionar, pueden perder
una gran parte de su energ a. Esto es as porque la interaccion se da contra otros
electrones y, por lo tanto, ambos tienen la misma masa, haciendo que puedan sufrir
grandes desviaciones en su trayectoria. Tambien puede darse que el electron colisione
con un nucleo, haciendo que la direccion del electron cambie de forma radical [15].

Las interacciones mas importantes que sufren las part culas cargadas son:

Emision Bremsstrahlung Aniquilacion electron-positron

Figura 1.1: Procesos basicos de la interaccion de los electrones con la materia [2].
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1.1.2. Radiacion indirectamente ionizante

La radiacion indirectamente ionizante es aquella que esta formada por part culas
neutras o sin carga. Dichas part culas se pueden clasi car como sigue [28]:

Part culas neutras
Fotones (radiacion electromagnetica) \ Neutrones

X rapidos
v lentos

Los rayos X y los rayos 7 son radiacion electromagnetica aunque su origen es
distinto. En el caso de los rayos X caracter sticos, estos se originan cuando se produce
una transicion entre dos estados energeticos de un atomo, mientras que los rayos ~y
se producen cuando la transicion es entre los estados energeticos de un nucleo [29].
Ademas, tambien es importante saber que la radiacion electromagnetica se puede
considerar que esta formada por un haz de fotones cuya energ a es:

E = hv (1.1)

donde h es la constante de Planck y v es la frecuencia de dicha radiacion.

Este tipo de radiacion se caracteriza, como hemos dicho al principio, por carecer
de carga electrica haciendo que no puedan ionizar directamente al medio material.
Al interaccionar con las part culas cargadas, las part culas neutras pueden perder
parte de su energ a o toda ella. Este proceso de cesion de energ a al medio tiene dos
etapas [2]:

= Las part culas neutras ceden energ a a las part culas cargadas, las cuales se
ponen en movimiento.

= Estas part culas cargadas y en movimiento son las que van a ceder la energ a al
medio.

1.1.2.1. Interaccion de los fotones con la materia

Los fotones carecen de masa en reposo y de carga electrica, por lo que no van
a poder ionizar el medio directamente. Sin embargo, s que lo van a poder hacer de
forma indirecta mediante los electrones secundarios que se liberan en los procesos
de interaccion. Los principales procesos son [30]: efecto fotoelectrico, produccion de
pares y efecto Compton.

Todos los procesos conllevan una transferencia, total o parcial, de la energ a del
foton (part cula incidente) a la part cula cargada. Una vez que la energ a ha sido
transferida a las part culas cargadas (electrones), estas son puestas en movimiento
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pudiendo producir ionizaciones, excitaciones y radiaciones electromagneticas. De este
modo, los electrones van trans riendo energ a al material a lo largo de su trayectoria,
lo que se puede traducir como dosis absorbida por el medio. En consecuencia, desde
el punto de vista de la radioterapia, el dano biologico lo producen los electrones
ionizados ya que tienen bastante energ a y ionizan en su propagacion [31].

Cada uno de los procesos de interaccion de los fotones va a predominar en un
intervalo de energ as del foton incidente. En la gura 1.2 podemos ver que para bajas
energ as el efecto mas probable es el fotoelectrico, para energ as medias Compton
es el efecto que predomina, mientras que para altas energ as tendr amos con mayor
probabilidad produccion de pares.

100

a0

80

70

Pair
production

Photoelectric

80 | effect

Compton
process

0.01 0.1 1 10 100

Figura 1.2: Predominio de los procesos de interaccion de los fotones con la materia,
donde el eje x corresponde a la energ a del foton incidente en MeV y el eje y es el
numero atomico Z del material que absorbe la energ a de ese foton [32].

A continuacion, describiremos las caracter sticas principales de los procesos de

interaccion, gracias a los cuales la energ a es absorbida en el medio material [29] [32]
[33]:

EFECTO FOTOELECTRICO

El foton colisiona con alguno de los electrones de las capas mas internas del atomo
cediendole toda su energ a y provocando la expulsion de dicho electron que pasa a
llamarse fotoelectron. En el momento del choque, el foton es absorbido por el atomo
con el que interacciona, es decir, el foton desaparece y toda su energ a se emplea en
arrancar y desplazar el electron de su orbita atomica. Para ello parte de la energ a del
foton se emplea en vencer la energ a de ligadura del electron que var a dependiendo
de la capa atomica en la que el electron este ubicado.

Efotonincidente - Eligaduraelectron + Ecineticaelectron (12)

Una vez que el electron es arrancado, dejara un hueco en su orbita que va a ser ocupa-
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do por otro electron de una orbita superior. Esta desexcitacion supone una ordenacion
de los electrones y, en consecuencia, la liberacion del exceso de energ a en forma de
rayos X.

La probabilidad de que se produzca efecto fotoelectrico depende de la energ a de la
radiacion incidente y del numero atomico del medio (Z). Esta probabilidad es inver-
samente proporcional al cubo de la energ a (P = 1/E®) y directamente proporcional
al cubo de Z del medio material sobre el que incide la radiacion (P = Z3). Por lo que
el efecto fotoelectrico prevalece para fotones de baja energ a (hasta aproximadamente
100 keV) y en la interaccion con elementos pesados.

—— Binding anergy (keV)

/ 87 keV photoelactron \ -
&0 L o wl=0 ha .
1 e

L

* — —~ — A
oy e e TN
photon ol i e W S
= ~ o5 L [ | d T 5 & J L
MEE & a5 « @ F F o 33~y A g~ 2~ —~C
' INVANNAS - J v 337, & )
® T o o T )
o - P . 7 @
L ] K L
¢ ¥ - v ¢ ¢ Ke w
LY ¢ LY ¢
v W - - P 4 L " - . Moo
™ . ¢ N % g . L
" w - —o—" - b - " % Characteristic
1 pe o - pe & X-rays:
-y b A: 1 keV (N—sM)
B: 4 kaV (M—L)
C: 28 keV (L—K)

Figura 1.3: Esquema del efecto fotoelectrico [34].

PRODUCCION DE PARES
Ocurre cuando el foton incidente interacciona con un nucleo atomico. Al realizarse
este proceso el foton desaparece y su energ a se transforma en un par electron-positron
(part cula-antipart cula). Para que haya produccion de pares, el foton incidente tiene
que tener una energ a su ciente para que se de el par electron-positron, es decir, como
m nimo su energ a debe de ser 1022keV.

Este proceso predomina con energ as superiores a 10 MeV y en materiales con
numero atomico (Z) alto.
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Figura 1.4: Esquema de la produccion de pares [34].

EFECTO COMPTON
Los fotones interaccionan de forma elastica con los electrones libres, siendo estos
considerados as cuando la energ a de los fotones sea grande comparada con la energ a
de enlace de los electrones del atomo. Por lo tanto, la interaccion de los fotones sera
con los electrones de las capas mas externas del atomo, ya que estos electrones son
los que tienen las energ as de enlace mas pequenas.

En esta interaccion el foton se dispersa y reduce mas o menos su energ a depen-
diendo del angulo de dispersion. La energ a que pierde la cede al electron en forma de
energ a cinetica, haciendo que el electron salga eyectado y cree una vacante electroni-
ca en una de las capas externas quedando el atomo ionizado.

Estableciendo un balance de energ a:

Efotonincidente - Efotondispersado + Ecineticaelectron (13)

La probabilidad de interaccion por efecto Compton es inversamente proporcional
a la energ a de la radiacion (P = 1/E) y directamente proporcional al numero atomico
del material sobre el que incide la radiacion (P = Z). Por lo tanto, el efecto Compton
prevalece para fotones de energ a intermedia (alrededor de 1 MeV) y cuanto mas bajo
sea Z del material mas ancha sera la region Compton.
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Figura 1.5: Esquema de la dispersion Compton [34].

Despues de describir los procesos cabe destacar otra caracter stica muy importante
de la interaccion de los fotones con la materia y que, ademas, va a ser muy relevante en
radioterapia. Esta caracter stica es que la atenuacion [33]. El coe ciente de atenuacion
lineal p se describe como la probabilidad por unidad de longitud de que un foton sea
eliminado de un haz monoenergetico atravesando un medio material:

pU=17+0+k (1.4)

donde 7 es la probabilidad de absorcion fotoelectrica, o es la probabilidad de disper-
sion Compton y k es la probabilidad de la produccion de pares.
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Figura 1.6: Coe cientes de atenuacion masicos para los tres procesos en aluminio (Al)
y en plomo (Pb) [29].

Por otro lado, podemos decir:

dN o« Ndx (1.5)

dN = —uNdx (1.6)

donde dN es el numero de fotones que atraviesa el material, N es el numero de
fotones que inciden en el material, dx es el espesor del material y u es la constante de
proporcionalidad o tambien llamado coe ciente de atenuacion. Escribimos esta misma
expresion en funcion de la intensidad:

dl = —plde — I(x) = Iye ™ (1.7)

La intensidad de radiacion de los fotones tiende a atenuarse exponencialmente
conforme aumenta el espesor del material que estan atravesando, pero sin llegar nunca
a anularse. Viendo la Figura 1.7 se puede comprobar que una consecuencia de la
atenuacion exponencial del haz de los fotones es que el maximo de la dosis de la
radiacion se deposita a pocos cent metros de profundidad del material que atraviesa
el haz.
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Figura 1.7: Curva de dosis en agua [32].
1.1.2.2. Interaccion de los neutrones con la materia

Los neutrones carecen de carga electrica y, por lo tanto, no pueden interaccionar
electromagneticamente con el medio material, trayendo como consecuencia la no io-
nizacion del medio de forma directa. Al interaccionar lo va a hacer con los nucleos
atomicos del medio pudiendo ser absorbido o cambiando signi cativamente su energ a
o direccion.

Comparados con los rayos gamma, la radiacion secundaria que emite un neutron
despues de interaccionar esta formada en su mayor a por part culas cargadas pesadas.
Ademas, los neutrones recorren una distancia relativamente grande antes de interac-
cionar con un nucleo, ya que estos ultimos son menos en numero que los electrones en
el medio, por lo que se dice que la radiacion neutronica es muy penetrante [15] [33].
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Cap tulo 2

Radioterapia

Las primeras utilizaciones de la radiacion con nes terapeuticos fueron poco des-
pues de que en 1895 Rontgen descubriera los rayos X y que en 1898 Curie descubriera
el Radio. El primer informe de una curacion a traves de esta tecnica data de 1899,
con lo que se mostro que pod a ser util en el tratamiento de lesiones malignas. Poco
despues, en 1904 el isotopo del Radio es usado para tratar cancer de cuello uterino
y lesiones de piel, persistiendo esta terapia mas de treinta anos aunque poco se co-
noc a acerca de las propiedades de la radiacion y su aplicacion cl nica era emp rica.
Es en 1922 cuando la oncolog a se establece como disciplina medica y, hasta hoy en
d a, todas las tecnicas que se han utilizado para tratar el cancer han evolucionado
vertiginosamente, sobretodo con la aparicion del acelerador lineal (1953) y el uso de

Cobalto [35].

En el caso concreto de la radioterapia, su plani cacion se realizaba con radiograf as
y veri caciones en dos dimensiones hasta 1980, por lo que los especialistas no eran
conscientes de la localizacion exacta del tumor. A partir de estos anos, con la ayuda
del TAC y los programas informaticos del calculo de dosis, comenzo la radioterapia
en tres dimensiones y en los posteriores anos se implantaron otras tecnicas de imagen
como RMN; ecograf a, PET. .. Estas tecnicas de imagen han logrado un gran avance
en la radioterapia, ya que gracias a ellas se puede obtener una delimitacion mas exacta
del volumen tumoral y as se intenta respetar al maximo los tejidos sanos circundantes
a este [35] [36].

Hoy en d a, la radioterapia es uno de los pilares fundamentales del tratamiento
contra el cancer porque se estima que mas del 50 % de los pacientes de cancer preci-
saran tratamiento con radioterapia para el control tumoral o como terapia paliativa
en algun momento de su evolucion (OMS, 2003). Estudia los tratamientos oncologicos
basados en el uso de radiaciones ionizantes para eliminar las celulas cancer genas en
el foco donde se aplique. Para tratar estos tumores con radiacion hay que administrar
altas cantidades de dosis en la zona localizada del organismo donde se encuentra dicho
tumor. Esta cantidad el paciente la recibe en pequenas dosis a lo largo de un tiempo,
pero son necesarias para cumplir el objetivo de impedir el crecimiento y la reproduc-
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cion de celulas tumorales danando el material genetico de la celula tumoral [37].

2.1. Tipos de radioterapia

Hay distintos modos de clasi car el tratamiento de radioterapia. En esta seccion
veremos algunos de dichos agrupamientos [15] [38] [39] [40].

Podemos clasi car la radioterapia segun la nalidad del tratamiento:

= Radical o curativa: su objetivo primordial es eliminacion del tumor, para lo que
se emplean dosis de radiacion altas.

= Paliativa: usada para calmar los s ntomas del paciente. En este caso las dosis
empleadas son menores que para la radioterapia curativa.

Si clasi camos la radioterapia segun la secuencia temporal con respecto a otros
tratamientos:

= Exclusiva: la radioterapia es el unico tratamiento oncologico que recibe el pa-
ciente.

= Adyuvante: la radioterapia se usa como complemento de un tratamiento prin-
cipal.

» Sincronica: uso simultaneo de la radioterapia y otro tratamiento.

La ultima manera de clasi cacion es segun la distancia en la que se encuentre la
fuente de radiacion del paciente:

= Radioterapia externa o teleterapia: es el mas habitual y se caracteriza porque
la fuente de irradiacion se encuentra a cierta distancia del paciente, es decir, el
tumor es irradiado con un haz externo. Se trata de equipos de grandes dimen-
siones, siendo la unidad de Cobalto o el acelerador lineal de electrones algunos
de los ejemplos mas destacables. El tratamiento suele administrarse diariamente
y de forma ambulatoria durante un periodo de tiempo variable.
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Figura 2.1: tratamiento de radioterapia externa o teleterapia [41].

= Radioterapia interna o braquiterapia: se implanta la fuente cerrada de radiacion
ionizante en el interior o cerca del tejido u organo que se quiera tratar. Normal-
mente, el radionuclido encapsulado es un emisor de fotones aunque tambien se
usan emisores de electrones. Este tipo de radioterapia se aplica, principalmente,
en tumores ginecologicos y de prostata. Algunos de los materiales usados co-
mo fuente de radiacion ionizante son: estroncio-90, cobalto-60 y cesio-137 entre
otros.

Figura 2.2: Semilla usada en braquiterapia y su implantacion [42].

Algunas de las ventajas que presenta la braquiterapia sobre la radioterapia externa
son:

» La radiacion solo afecta a una zona muy localizada que se encuentra alrededor
de la fuente de radiacion.

= Las fuentes de radiacion conservan sus posiciones en relacion con el tumor a
tratar aunque este o el paciente se muevan durante el tratamiento.

= Podemos tratar el tumor con dosis muy altas de radiacion localizada a la vez
que reducimos la probabilidad de un dano innecesario a los tejidos sanos que lo
rodean.
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Ademas, cabe destacar que existe diversa maquinaria empleada en teleterapia con
la que se emite la radiacion al tumor:

= Equipos de baja energ a u ortovoltaje: equipos de rayos X que se emplean,
principalmente, para tratamientos cutaneos consiguiendo tener dosis maximas
en la super cie. Su energ a oscila entre los miles de voltios y su profundidad es
de 4 a 6cm

Figura 2.3: Equipo de ortovoltaje (izquierda) y este equipo aplicando el tratamiento
a un paciente (derecha) [38].

» Equipos de media energ a: se tratan tambien de equipos de rayos X pero la
energ a es mayor que en los anteriores. Como consecuencia de esta diferencia
vamos a obtener dosis a mayor profundidad.

= Equipos de supervoltaje: destaca la bomba de cobalto. Este equipo contiene
cobalto-60 emisor de rayos gamma y, por lo tanto, capaz de irradiar tumores
voluminosos y localizados en partes del cuerpo profundas. Su energ a llega hasta
1.6 MeV.

Figura 2.4: Unidad de cobaltoterapia (izquierda) y este equipo aplicando el trata-
miento a un paciente (derecha) [38].
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= Equipos de alta energ a: constituidos por aceleradores lineales de electrones o
fotones. Dependiendo del tumor que tengamos que tratar o la profundidad a la

que deseemos la dosis, estos equipos permiten modular su energ a llegando a un
maximo de 25 MeV.

2.2. Radioterapia intraoperatoria (RIO)

La Radioterapia Intraoperatoria (RIO o IORT, IntraOperative Radiation The-
rapy) es una modalidad terapeutica que permite la administracion de una dosis ele-
vada y unica de radiacion durante el tiempo quirurgico, como sobreimpresion o co-
mo tratamiento unico de radioterapia (RT), en un tumor no resecado o en el lecho
quirurgico, permitiendo el desplazamiento y/o la proteccion de los tejidos norma-
les [5]. Esta tecnica se caracteriza, principalmente, por combinar elementos de la
radioterapia externa e interna haciendo que se practique durante la intervencion
quirurgica del paciente. Es decir, se expone el interior del paciente a la radiacion
generada en el exterior.

La primera radioterapia intraoperatoria fue documentada por Comas y Prio, en
1905 en Barcelona, para un caso de cancer de endometrio irradiado con rayos X de
kilovoltaje. En 1960 comienzo el enfoque moderno de RIO cuando el radiologo ja-
pones Mitsuyuki Abe en la universidad de Kyoto administra dosis altas de radiacion
(25-30 Gy) constituida por rayos gamma de una unidad de telecobaltoterapia y haces
de electrones generados en un betatron. Mas adelante se extendieron los tratamientos
con aceleradores lineales de electrones, concretamente en la decada de los 70 estos
fueron instalados en el Hospital de la universidad de Howard y en el Hospital General
de Massachusetts. En los anos 90 aparecen los aceleradores moviles de electrones y
los generadores miniaturizados de rayos X que se introdujeron en la practica cl nica.
Particularizando en Europa, el crecimiento de esta terapia fue fundamentalmente a
partir del ano 2000, concretamente en el ano 2006 con la creacion de la Sociedad Inter-
nacional de Radioterapia Intraoperatoria en Europa (ISIORT-Europa) para promover
un enfoque cient co y profesional en la actividad de la RIO [43] [44].

Figura 2.5: Tratamiento de radioterapia intraoperatoria de Comas y Prio en 1905
(izquierda) [45] y tratamiento de radioterapia intraoperatoria en 2014 [46].
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En la actualidad, la RIO se combina con la cirug a para reducir al maximo las
posibilidades de dejar cualquier residuo tumoral en el lecho quirurgico y optimizar los
efectos biologicos ya que se administra una unica dosis de radiacion elevada que variara
entre 10-20 Gy dependiendo del tamano del residuo tumoral, aunque para aquellos
pacientes que reciban junto con este tratamiento radioterapia externa podran recibir
una dosis de 45-54 Gy. Pero, a pesar de todos los avances tecnologicos y los bene cios,
esta tecnica hoy en d a es muy escasa porque durante la intervencion quirurgica es
necesaria la colaboracion y compenetracion de varios especialistas (cirujanos, oncolo-
gos especializados en radioterapia, f sico-medicos, anestesistas, enfermos y tecnicos de
radiacion) y, ademas, requiere una tecnolog a muy avanzada (aceleradores miniatu-
rizados portatiles) y/o unas infraestructuras complejas (acelerador convencional jo)
obligando el traslado a ellas del paciente durante la cirug a [47]. La compenetracion
de todos los elementos se consigue de forma adecuada con el seguimiento del proceso
radioterapico, que comprende desde el diagnostico hasta que se acaba el seguimiento
del paciente. Este proceso es complejo, y por ello integra diferentes etapas [48]:

» Evaluacion inicial y decision terapeutica: el medico especialista en Oncolog a
Radioterapica obtendra los datos necesarios que le permitan ofrecer la mejor
opcion terapeutica. Esta etapa es muy importante ya que si el planteamiento y
la indicacion terapeutica son erroneas, las posibilidades de curacion disminuyen
notablemente.

» Simulacion: una vez que los especialistas tienen decidido el tratamiento del pa-
ciente, se necesita identi car la lesion y los organos de riesgo. Con este objetivo
se le realizan diversas pruebas de imagen al paciente (resonancia magnetica
(RM), tomograf a computerizada (TC), tomograf a por emision de positrones
(PET)...). La importancia de este paso recae en la inmovilizacion del paciente
durante la irradiacion y la reproduccion de las condiciones de los equipos de
tratamiento.

= Delimitacion o localizacion de volumenes: una vez que tenemos todas las image-
nes, el especialista delimita los volumenes blanco y los organos cr ticos con sus
margenes correspondientes para la plani cacion del tratamiento. Se tienen que
tener en cuenta en la de nicion del volumen de tratamiento las indicaciones
de la ICRU (International Commission on Radiation Units and Measurement)
donde se distinguen distintos volumenes: GTV (Gross Target Volumen) es el vo-
lumen visible, CTV (Clinical Target Volumen) contiene el GTV y la enfermedad
subcl nica y PTV (Planning Target Volumen) es un concepto geometrico con el
que se especi can los margenes que deben anadirse al C'TV para prevenir los
posibles movimientos del paciente, tumor u organos ademas de las inexactitudes
del haz.
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Figura 2.6: Representacion esquematica de los volumenes en radioterapia [49].

= Plani cacion del tratamiento: por plani cacion se entiende al conjunto de pro-
cesos por el que se logra administrar la dosis deseada al volumen blanco que
anteriormente se ha delimitado. Haciendo uso de plani cadores, imagenes y da-
tos del paciente, se disenan los volumenes de nitivos que se van a irradiar, el
equipo necesario, energ as, modi caciones a lo largo del tratamiento... En es-
te momento entra en juego el radiof sico que, con la prescripcion de dosis y el
fraccionamiento elegido, realiza la dosimetr a cl nica que va a describir la dosis
que recibe el tumor y los organos de alrededor.

Puesta en marcha y veri cacion del tratamiento: Una vez que dicha dosimetr a
es correcta, es la Unidad de Tratamiento la que se encarga de comenzar con
el mismo reproduciendo lo que se ha plani cado anteriormente y veri cando
los datos dosimetricos y los campos de tratamiento realizando imagenes de
comprobacion.

2.2.1. Aceleradores lineales en RIO

Actualmente el acelerador lineal de electrones (LINAC) es el equipamiento basi-

co de la mayor a de los centros de radioterapia, siendo capaz de producir haces de
electrones de la energ a deseada en el uso terapeutico [32]. Los LINAC se dividen en
convencionales y moviles dedicados.

2.2.1.1. Aceleradores lineales convencionales

Se emplean en radioterapia para producir haces de electrones y fotones, ademas de
dar lugar a una radiacion de alta energ a formando un espectro que va de los keV hasta
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los MeV. Su funcionamiento se basa en electrones acelerados entre dos electrodos
debido a un gradiente electrico y que llegan a alcanzar energ as cineticas entre los
4 y 25 MeV siguiendo trayectorias lineales utilizando campos no conservativos de
radiofrecuencias de microonda (10-100MHz) dentro de la gu a de ondas o aceleradora.
Esta gu a se encuentra orientada horizontalmente, pero para que el haz se dirija hacia
la camilla de tratamiento es necesario que sufra una de exion. Para ello se emplea un
campo magnetico trasversal generado por electroimanes, el cual va a ser atravesado
por el haz haciendo que se dirija hac a la ventana de salida fabricada con dos laminas
metalicas nas [2].

Sistema deflector

Figura 2.7: Esquema de los componentes basicos de un acelerador lineal convencional
Varian Clinac 21 EX, instalado en la Cl nica La Luz de Madrid [32].

Todos los componentes descritos hasta ahora se encuentran dentro del gantry que
contiene la unidad de tratamiento y la estructura de aceleracion de las part culas,
ademas de poder girar 360° alrededor de su eje de rotacion. Por ultimo, tenemos el
cabezal en el que se localizan los sistemas de colimacion, estabilizacion y monitoriza-
cion. En la gura 2.7 podemos ver un esquema de todos estos componentes.

Estos aceleradores presentan dos modos de funcionamiento [2] [32] [50]:

= Modo de tratamiento con fotones: el haz de electrones de alta energ a es frenado
bruscamente por un blanco de alto numero atomico, haciendo que se produzcan
fotones por radiacion de frenado. Una vez que se obtienen dichos fotones del
blanco, estos atravesaran el Itro aplanador provocando una homogeneizacion
de la radiacion que mejorara la distribucion de dosis en el paciente.

= Modo de tratamiento con electrones: en este caso, a diferencia con el modo con
fotones, el blanco se retira y en su lugar se colocan las laminas dispersoras.
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Figura 2.8: Esquema de los componentes que conforman el cabezal de un LINAC. La
figura A es la posicién de los componentes para la terapia con fotones y la figura B
es en el caso de terapia con electrones [51].

Hay que tener muy presente todos los elementos que modifican el haz ya que de
ellos depende la distribucién de dosis que obtenemos. Algunos de los elementos que
producen dichas modificaciones son [32] [50]:

= Colimadores: se colima el haz a través de unas mandibulas o mordazas que
permiten disponer de varios tamanos de campo de radiacion ajustados al trata-
miento. Dentro del cabezal del acelerador encontramos dos colimadores llamados
primario y secundario.

» Laminas dispersoras: para producir la difusiéon del haz se emplean laminas
metdlicas que amplian la seccion del mismo. Este elemento es necesario por-
que el haz pulsado de electrones que sale a través de la ventana del acelerador
lineal es direccional, siendo sus aperturas del orden de los miliradianes lo que
no es util para la radiacion de voliimenes anatémicos. Para maximizar la razén
entre el poder dispersor y la pérdida de energia en la lamina y reducir el espesor
necesario para extender el haz hasta el tamano requerido, el material con el que
las laminas son fabricadas es de elevado nimero atémico.

= Filtro aplanador: elemento metédlico mas grueso por la parte central que por
la periferia y cuya funcién principal es la de homogeneizar el perfil de fluencia
ya que este en el haz dispersado es aproximadamente gaussiano, es decir, esta
disenado para que la tasa de fluencia de energia o la tasa de dosis absorbida en
el material de interés sea razonablemente constante en toda la anchura del haz.
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Figura 2.9: Efecto producido por el ltro aplanador sobre la tasa de uencia de energ a
del haz de fotones [50].

= Aplicador: Los aplicadores RIO se emplean tanto en aceleradores convenciona-
les como en los dedicados y van a tener, principalmente, tres funciones: dar la
colimacion de nitiva del haz de electrones, delinear el volumen a tratar y re-
tractar los tejidos normales sanos. Pueden presentar un corte recto u oblicuo
(bisel), evitando con esta ultima modalidad de corte los gaps de aire. Ademas,
para su fabricacion se emplea el metacrilato o el laton, con un grosor de entre
3mm y 8mm y distintas longitudes y diametros dependiendo del tamano y la
localizacion del tumor.

Figura 2.10: Ejemplo de aplicadores RIO de metacrilato de 7cm de diametro. Se
aprecia que uno de ellos esta cortado de forma recta (izquierda) mientras que los
otros dos presentan un corte oblicuo o bisel de 30° (centro) y de 45° (derecha) [45].

Los aceleradores lineales convencionales tienen varios inconvenientes ya que para
operar al paciente es necesario hacerlo dentro del bunker del propio acelerador o
bien transportar al paciente, una vez que esta anestesiado, de la sala de cirug a a
la de irradiacion. Por estos inconvenientes se han disenado los aceleradores moviles

dedicados.

2.2.1.2. Aceleradores lineales moviles dedicados

Estos aceleradores, a diferencia con los anteriores, solo producen haces de electro-
nes y son facilmente manejables para poder introducirlos en la sala de operaciones.
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Algunos de los que se encuentran en el mercado son Mobetron, Novac7, Novacll,
Liac®.

Figura 2.11: Acelerador Mobetron (izquierda), Liac®) (derecha) [52] [53].

2.2.2. Fuentes de rayos X: el INTRABEAM

Durante el siglo XIX el cient co William Crookes investigo los efectos que ten an
ciertos gases cuando se les aplicaban descargas electricas. Para desarrollar dichos
experimentos creo el tubo de Crookes que constaba de un tubo vac o y electrodos
para generar corrientes de alto voltaje. Al realizar dichos experimentos observo que,
en las placas fotogra cas que ten a cerca, se generaban imagenes borrosas.

Figura 2.12: Tubo de Crookes iluminado por el paso de la corriente electrica a traves
de un gas enrarecido [54].

En 1895 el fsico aleman Wilhelm Conrad Roentgen se intereso por los rayos
catodicos que se generaban en el tubo de Crookes gracias a una chispa electrica que
saltaba desde el anodo hasta el catodo a traves del vac o. Estos rayos muestran sus
efectos hasta una distancia de 10-15cm, siendo capaces de velar el papel fotogra co

28



y producir uorescencia en el vidrio y en pantallas especiales. Al igual que le paso
anteriormente a Crookes, Roentgen observo uorescencia en un papel impregnado
con platino-cianuro de bario que estaba a dos metros del tubo de Crookes. Dicha
distancia era demasiada para que ese efecto lo hubieran producido los rayos catodicos,
por lo que realizo diversos experimentos hasta que pudo observar como el pequeno
resplandor verdoso, que proven a del papel impregnado con platino-cianuro de bario,
desaparec a al apagar el tubo. Caracterizo dichos rayos desconocidos llamandolos
rayos X y pudo determinar que eran generados por los rayos catodicos al chocar
contra ciertos materiales, que creaban una radiacion muy penetrante e invisible y que
eran capaces de atravesar grandes espesores de materia. Para demostrarlo uso placas
fotogra cas realizando la primera radiograf a humana a la mano de su mujer [35] [55]
[56].

Figura 2.13: Wilhelm Conrad Roentgen (izquierda) y radiograf a de la mano de la
esposa de Roentgen (derecha) [55].

Para generar los rayos X es necesario un sistema de rayos X el cual esta formado
por [57] [58]:

= Tubo de rayos X: consta de una ampolla de cristal en cuyo interior se encuentra
el catodo y el anodo al vac o. En el catodo hay un lamento que al calentarse
emite electrones en forma de haz que son acelerados hacia el anodo gracias a una
fuente de alto voltaje (aproximadamente de 1keV). Los electrones colisionan con
el anodo cediendo su energ a al material y dando lugar a la emision de rayos X
por dos procesos: emision de los rayos X caracter sticos y radiacion de frenado.
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Figura 2.14: Fotograf a (izquierda) y esquema (derecha) de un tubo de rayos X [56]
[58].

= Generador: para que los electrones sean acelerados es necesario que haya una
diferencia de tension. Dicha diferencia de tension va a producirla el generador.

= Sistema de imagen: dicho elemento no es esencial, puede estar o no estar en el
sistema.

= Seguridad: blindajes

Como hemos mencionado anteriormente, la produccion de los rayos X se puede
dar por dos procesos [35] [56] [58]:

Emision de rayos X caracter sticos

Si al colisionar el electron que sale del catodo contra un electron de las capas internas
del atomo del material que constituye el anodo le imparte la su ciente energ a, el
electron blanco se escapara de la atraccion del nucleo dejando el nivel atomico. Al
dejar el nivel atomico tambien deja un hueco que va a ser ocupado por los electrones
de las capas mas externas, emitiendo de esta forma radiacion de energ a (un foton de
rayos X) que equivale a la diferencia de las energ as de enlace del electron en cada
una de las capas.

Algunas de las caracter sticas de este tipo de rayos X son: su espectro es discontinuo
correspondiendose con cada salto orbital y es caracter stica de cada elemento blanco
(tungsteno, molibdelo. . .)
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Figura 2.15: Esquema del proceso de emisién de rayos X caracteristicos [32].

Radiacion de frenado o de Bremsstrahlung
Este proceso se da al pasar el proyectil lo suficientemente cerca del nicleo. En ese
caso se produce una interaccion electrostatica que va a hacer que el proyectil se frene
y se desvie perdiendo asi su energia cinética la cual va a emitirse en forma de foton
de rayos X.

2. Emision de un foton
de frenado producido
| ) por el cambio en la

' (Y p e Ry direccién y velocidad

‘ [ | . en la trayectoria del e

1. e incidente - ) / incidente procedente
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Figura 2.16: Esquema del proceso de radiacién de frenado o de Bremsstrahlung [32].

Como caracteristicas principales de este proceso tenemos: la cantidad de energia
cinética que pierde el proyectil varia dependiendo de la situacion, a diferencia con
el proceso anterior ahora tenemos un espectro continuo, la energia maxima de los
fotones que se producen es igual al voltaje del tubo de rayos X, la pérdida de energia
es mayor cuanto mayor es el niimero atéomico y al aumentar la energia del electron vy,
por ultimo, el nimero de fotones es proporcional al inverso de la energia.

Actualmente los rayos X tienen numerosas aplicaciones dentro del campo de la
medicina, de la industria y de la seguridad, entre otros. Dentro del campo de la me-
dicina su uso mas habitual es en el diagndstico de enfermedades y en el tratamiento
de tumores. Ademas, gracias al desarrollo de otras tecnologias (electrénica, ciencia de
materiales. .. ) su aplicacién es hoy en dia mas sofisticada.
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De todas las aplicaciones que tiene en medicina nos vamos a centrar en la que esta
enfocada en la radioterapia intraoperatoria, mas concretamente en el sistema de ra-
dioterapia innovadora INTRABEAM. Este acelerador miniaturizado genera rayos X
de baja energ a que son emitidos de forma isotropica depositando as la alta dosis de
radiacion directamente en el tumor o en el lecho tumoral. Cuenta con la autoriza-
cion de la FDA (Food and Drug Administration) en EEUU y con el certi cado CE
(Conformite Europeenne) en Europa para poder irradiar lesiones de nidas en las que
se emplean tecnicas de irradiacion intraoperatorias, intersticiales, intracavitarias y de
super cie [59] [60].

Figura 2.17: Sistema INTRABEAM con la aguja desnuda (izquierda) y con un apli-
cador esferico (derecha) [61] [62].

Algunas de sus caracter sticas y bene cios que caben destacar son [60] [63]:

» Terapia localizada y con alta e cacia radiobiologica.

= Movilidad practica y exible gracias a que se trata de un acelerador miniatu-
rizado. Ademas, el sistema INTRABEAM cuenta con seis grados de libertad
facilitando de ese modo el posicionamiento de los aplicadores y aumentando la
precision en el area a tratar.

» Gran versatilidad en la aplicacion ya que ha sido aprobado para el tratamiento
de todas las areas corporales, aunque su aplicacion mas exitosa hoy en d a ha
sido el tratamiento del cancer de mama.

= Permite supervisar y ajustar la dosis en el momento de su aplicacion y, al
tratarse de un acelerador miniaturizado, puede moverse con facilidad.

Despues de describir el sistema en general, vamos a detenernos en dos elementos
clave [59] [59] [61] [63]:
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Acelerador miniaturizado del INTRABEAM

Acelera los electrones, con un potencial maximo de 50 kV a traves de una sonda
de 100 mm de longitud hasta un blanco de oro con un grosor de 1pym. Una vez que
el haz de electrones interacciona con el blanco de oro se produce emision de rayos
X caracter sticos y/o Bremsstrahlung, generando as rayos X de baja energ a que se
emiten de forma isotropica. Ademas, cuenta con un monitor interno de rayos X que
detecta la parte de estos que los son emitidos en direccion al catodo y registra la
potencia de radiacion, es decir, la dosis liberada en tiempo real. El resultado de la
potencia registrada se muestra en una pantalla de terapia, permitiendo as el control
permanente de la dosis liberada durante todo el tratamiento.

B 1 Gy/min ¥ 3 Gy/min M 5 Gy/min
M 2 Gy/min 4 Gy/min M 6 Gy/min
20 — M 7 Gy/min

-10 —

-20 & Source Settings:
50 kV, 40 pA

.30 [ I [ ! !
30 20 10 0 10 20 30

Figura 2.18: Esquema interno del acelerador miniaturizado del INTRABEAM XRS
4 (izquierda) y distribucion esferica de dosis de los rayos X emitidos (derecha) donde
se puede apreciar la rapida disminucion de la dosis, permitiendo as comprobar que
la distribucion de dosis es localizada [59].

Aplicadores
Como hemos dicho anteriormente, INTRABEAM cuenta con la autorizacion de la
FDA y con el certi cado CE para poder irradiar lesiones de nidas en diferentes partes
del cuerpo excepto en el corazon y en el sistema circulatorio central. Es por ello
se emplean distintos aplicadores que se adaptan a las distintas zonas corporales y
requerimientos cl nicos.

» Aplicador esferico (Spherical Applicator)
Tiene diferentes diametros (1.5, 2, 2.5, 3, 3.5, 4, 4.5, 5 cm) y son usados en
radioterapia intracavitaria o intraoperatoria del lecho tumoral. El caso en el
que mas se emplea es en las intervenciones de cancer de mama en las cuales se
quiere conservar la misma.
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Figura 2.19: Diferentes didmetros de los aplicadores esféricos (izquierda) y empleo de
los mismos en un caso de cancer con conservacién de la mama (derecha). En esta
ultima imagen podemos ver como el aplicador llena totalmente la cavidad que queda
al extirpar el tumor ya que se ha elegido el didmetro adecuado y porque el tejido del
lecho tumoral se adhiere al aplicador por tensién superficial [63] [64].

» Aplicador de aguja (Needle Applicator)
El didmetro de este aplicador es de 4.4 mm y se puede utilizar para la irradiacion
intersticial de tumores como la terapia de la metéstasis dsea.

Figura 2.20: Aplicador de aguja (izquierda) e imagen de la pre-planificacién con el
software Radiance del tratamiento de metdstasis de columna vertebral [63] [65].

» Aplicador plano (Flat Applicator)
Este aplicador dispone de diferentes didmetros (1, 2, 3, 4, 5 y 6cm) y genera,
a través de un filtro, un campo de radiacion plano optimizado a bmm de la
superficie del aplicador. Su uso mas comun es en el tratamiento de tumores
que se encuentran en superficies expuestas quirurgicamente, como por ejemplo
tumores localizados en el tracto gastrointestinal.
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Figura 2.21: Diferentes didmetros de los aplicadores planos de INTRABEAM [63].

= Aplicador de superficie (Surface Applicator)
Este aplicador dispone de diferentes didmetros (1, 2, 3 y 4 cm) y, al igual que el
aplicador plano, genera a través de un filtro un campo plano de radiaciéon con
la diferencia de que este lo genera en la superficie de interés. Es empleado para
tratamientos de tumores localizados en la superficie corporal, como el cancer de
piel.

-

TN

Figura 2.22: Diferentes didmetros de los aplicadores de superficie de INTRABEAM
[63].

= Aplicador cilindrico V (Cylinder V Applicator)
Los didmetros en los que podemos encontrar este aplicador son varios (2, 2.5,
3y 3.5cm) y ademds cuenta con un protector para la sonda. Se emplea para la
irradiacion de los tumores de la pared vaginal.

Figura 2.23: En la izquierda de la imagen tenemos en aplicador cilindrico de INTRA-
BEAM vy derecha vemos el protector de la sonda [63].
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Por ultimo, INTRABEAM posee una serie de dispositivos para la dosimetr a y
el control de calidad. Aunque el sistema es calibrado en fabrica, antes de cada tra-
tamiento hay que realizar una serie de pruebas para asegurar que la isotrop a, la
dosis liberada y el monitor interno de radiacion se encuentran dentro de los niveles
de tolerancia jados por el fabricante.

Figura 2.24: En la imagen de la izquierda tenemos el dispositivo de veri cacion de la
curva de penetracion de dosis empleando un maniqu de agua que permitira posicionar
la punta del acelerador XRS 4 en relacion con una camara de ionizacion en el agua.
A la derecha tenemos dos PDA (Photon Diode Array) en cuyo interior se encuentran
cinco diodos que miden la radiacion del XRS 4 en todas las direcciones, por lo que
este dispositivo veri ca la isotrop a o distribucion esferica de los rayos X [66].

2.2.3. Dosimetr a en un tratamiento de RIO

Tenemos que valernos de instrumentos apropiados para detectar y medir la radia-
cion ionizante, ya que los seres humanos no la percibimos por los sentidos. Existen
diversos dispositivos llamados detectores de radiacion que son aquellos capaces de pro-
porcionar una senal analizable cuando son alcanzados por la radiacion, siendo algunos
de ellos los contadores Geiger, los detectores de ionizacion gaseosa, los centelladores
o los detectores de semiconductor.

Los detectores se pueden clasi car de variar formas [32]:
= Activos o pasivos: necesidad o no de electronica durante la irradiacion para
proporcionar una senal.

= Integradores o contadores: si la senal que dan es el resultado de integrar todos
los elementos de multiples interacciones individuales o si funcionan basandose
en las interacciones de una sola part cula.

= Contadores, espectrometros o dos metros: dependiendo de la informacion que
proporcionan. Los contadores indican el numero de interacciones que ocurren
en el detector (contador Geiger), los espectrometros dan informacion sobre la

36



distribucion energetica de la radiacion incidente (detectores de centelleo) y los
dos metros indican la cantidad neta de energ a depositada en el detector por
interacciones multiples.

Ademas, los detectores tienen una serie de parametros que cabe mencionar [29]:

= Rendimiento: capacidad que tiene el detector para contabilizar las part culas
que inciden sobre el. Viene expresado en %.

» Resolucion: suele denotarse como FWHM (Full Width at Half Maximum) y
es la capacidad para distinguir dos medidas distintas que tienen un valor muy
proximo. En concreto, la resolucion en energ a es la capacidad del detector para
separar dos | neas de energ a cercanas.

= Resolucion en tiempo y el tiempo muerto: intervalo de tiempo que debe trans-
currir entre dos sucesos de tiempo consecutivos para poder ser registrados sepa-
radamente por el sistema de medida. Tendremos un sistema de tiempo muerto
no extensible si la llegada de un impulso dentro del tiempo muerto de un suceso
anterior no incrementa el tiempo muerto. En el caso de aumentar dicho tiempo
muerto, diremos que el sistema es de tiempo muerto extensible.

N = No extensible (2.1)

1 - Rt
R = Ne ™™ Extensible (2.2)

donde N es el numero de sucesos que llegan al detector, R es el recuento obser-
vado en el detector y 7 es el tiempo muerto.

= Factor de calibracion: valor por el que hay que multiplicar la lectura del de-
tector si queremos tener un valor correcto de la magnitud medida. Se obtiene
comparando con fuentes de radiacion conocida o detectores cuya respuesta se
conoce perfectamente. Este factor var a con la energ a.

= E ciencia: se denota como € y es la relacion entre los sucesos detectados y los
emitidos por una fuente radiactiva.
sucesos detectados

sucesos emitidos por la fuente radiactiva (23)

Teniendo en cuenta que la e ciencia depende de la naturaleza de la radiacion
que se mide, del tipo de detector que se utiliza y de la disposicion geometrica
del sistema fuente-detector podemos escribir la e ciencia como sigue:

€ = €46, (2.4)
donde ¢4 es la e ciencia intr nseca (fraccion de sucesos detectados de entre todos

los que llegan al detector) y €, es la e ciencia geometrica (fraccion de sucesos
que llegan al detector entre todos los emitidos por la fuente).
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2.2.3.1. Detectores de ionizacion gaseosa

Estos detectores estan constituidos por un volumen lleno de gas (aire, xenon,
argon...) y con paredes delgadas para no interferir con la radiacion incidente. Al
atravesar la radiacion ionizante dicho volumen, el gas, que es un aislante electrico,
pasa a ser parcialmente conductor ya que provoca la ionizacion de una parte de sus
atomos. Los pares de iones se van a dirigir a los electrodos correspondientes gracias
al campo electrico producido por el voltaje que se ha aplicado en las paredes del
volumen.
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Figura 2.25: Esquema ideal de un detector de ionizacion gaseosa trabajando en modo
de corriente [32].

Los diferentes detectores gaseosos (camara de ionizacion, proporcionales y Geiger-
Muller) se distinguen por su operacion en diferentes regiones de voltaje. En la Figura
2.26 se muestran estas regiones para un detector t pico [28] [29] [32] [33]:
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Figura 2.26: Regiones de operacion de un detector gaseoso. Se gra ca el numero de
iones recogidos en los electrodos contra el voltaje aplicado para part culas alfa y
beta [15].

La region I normalmente no se usa porque se puede perder informacion. El motivo
de esto es que hay una alta probabilidad de que los iones y los electrones se recombinen
ya que el voltaje es muy bajo y, por lo tanto, la velocidad de estos es muy pequena.

En la region II, el numero de iones recogidos en los electrodos no cambia con
el aumento del voltaje. Ademas, no hay ni recombinacion ni ionizacion secundaria,
es decir, los electrodos recogen todos los iones primarios y, por ello, el tamano del
pulso depende de la ionizacion primaria y en consecuencia de la energ a depositaba
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por cada radiacion. Esta region recibe el nombre de camara de ionizacion y es usada
para medir la energ a de la radiacion. Cabe destacar que en general se requiere de
un circuito electronico ampli cador muy sensible para medir la corriente generada en
estas camaras debido a que es muy pequena.

Zona proporcional es el nombre que recibe la region III, donde la carga que se
ha recolectado aumenta cuando el voltaje se incrementa. El motivo de esto es que
los iones iniciales se aceleran con el campo magnetico que genera el voltaje, pudiendo
llegar a crear nuevos pares de iones. Si aumenta el voltaje, la produccion de ionizacion
secundaria cada vez va a ser mayor dando lugar a un efecto de multiplicacion. En esta
zona los pulsos van a ser mayores, pero la dependencia en la energ a de las radiaciones
se conserva.

La region IV se llama proporcional limitada y es muy inestable, lo que la hace
poco util en la practica.

Sin embargo, en la region V o zona Geiger-Muller la ionizacion secundaria y la
multiplicacion son tan intensas que se logra una avalancha de cargas en cada pulso.
En esta zona los pulsos seran grandes por la cantidad de iones recolectados, pero se
pierde la dependencia en la ionizacion primaria.

Llegamos a la region VI si se incrementa mas el voltaje, donde obtendremos una
descarga continua. Esta region no es util para el conteo.

A continuacion, explicamos mas en detalle la camara de ionizacion, la cual se
utiliza en radioterapia.

La camara de ionizacion esta basicamente constituida por una cavidad que contie-

ne gas en su interior (desde aire a gases nobles, especialmente el argon) y recubierta
por una pared que dispone de dos electrodos aislados. Cuando la tension de satu-
racion se encuentra en la region II se produce un campo electrico que evita que los
iones se recombinen con los electrones haciendo que estos se separen, que todos los
pares sean recolectados por los electrodos y que den lugar a una senal que puede
ser medida. Si representamos el comportamiento de dicha corriente en funcion de la
tension de polarizacion, obtendremos la curva caracter stica de la camara que debe
ser practicamente horizontal.
Las camaras de ionizacion se dividen en camaras de corriente o de pulsos dependiendo
de la forma de operar. Las primeras miden intensidad media de corriente que circu-
la por la camara o, dicho de otro modo, es proporcional al ujo de radiacion que
interactua. Sin embargo, las camaras de pulsos detectan individualmente los pulsos
correspondientes a la llegada de cada part cula ionizante que interactua en el detector.
Este detector alcanza una resolucion de 2-3% y se usa, preferiblemente, para la de-
teccion de fotones (radiacion X y gamma) y de part culas . Para las ultimas tiene
un rendimiento de deteccion del 100 % mientas que para los fotones es del 1%.
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2.2.3.2. Detectores de centelleo

Este tipo de detectores se basan en aprovechar los pequenos destellos luminosos
que produce la radiacion en ciertos solidos, recogiendolos y transformandolo en un
pulso electrico. Estan compuestos por [28] [29] [32] [33]:

= Cristal de centelleo: material que produce el destello. Tiene que tener una alta
e ciencia para la luminiscencia, debe ser transparente para transmitir la luz
producida y se debe encontrar a oscuras para que luz ambiental no le afecte.
Algunos de los materiales mas empleados para cristales de centelleo son el Nal,
Csl y los materiales organicos como los plasticos (estilbeno, antraceno. . .) para
la deteccion de neutrones.

» Fotomultiplicador: dispositivo sellado y al vac o usado para transformar la can-
tidad de luz producida por el cristal de centelleo en una senal electrica. La cara
de este dispositivo que se encuentra en contacto optico con el cristal de cente-
lleo tiene en su interior el fotocatodo que es un material que emite electrones al
recibir luz y opera como una celda fotoelectrica. Los electrones son acelerados
por un campo electrico hacia los electrodos que reciben el nombre de dinodos,
lograndose en esta serie de dinodos que los electrones sean multiplicados. En
el ultimo de los dinodos la senal electrica es su cientemente grande para poder
ser manejada con ampli cadores y analizadores de pulsos convencionales.
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Figura 2.27: Esquema de las distintas partes de un detector de centelleo [67].

Presentan algunas ventajas sobre los detectores de gas explicados anteriormente:

= E ciencia mayor: al detener la radiacion, el solido es mas e ciente que un gas
porque su densidad es mayor.

= Menor tiempo muerto: el proceso de absorcion de la luz y su posterior emision
(luminiscencia) es muy rapido haciendo que disminuya el tiempo muerto.

2.2.3.3. Detectores de semiconductor

Materiales solidos semiconductores, como es el caso del germanio y del silicio,
se usan para construir detectores de radiacion, presentandose como una alternativa
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a los centelladores. Estos materiales forman cristales solidos en los que los atomos
de valencia crean cuatro enlaces covalentes con los atomos vecinos, haciendo as que
todos los electrones de valencia participen en los enlaces y la estructura de bandas
muestre una banda de valencia llena y una banda de conduccion vac a.

El salto que encontramos entre la banda de valencia y la de conduccion es el llamado
gap v el tamano de este es el que nos va a dictar la diferencia entre un aislante, un
semiconductor y un conductor. Si el orden del gap es de 5eV hablamos de un aislante,
si la diferencia es de 1eV tendremos un semiconductor y si no hay gap estaremos ante
un conductor.

Conductor Semiconductor Aislante
Banda de conduccion

Banda de conduccion

A
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Banda de valencia

Figura 2.28: Esquema de las diferencias entre las bandas de un conductor, un aislante
y un semiconductor [68].

Cuando se quiere controlar la conduccion electrica de los semiconductores se les

anade pequenas cantidades de materiales que responden al nombre de dopantes y que
contienen atomos con valencia 3 o 5 en la red cristalina.
Si se introducen atomos de valencia 3, estos van a intentar formar cuatro enlaces
covalentes produciendo un exceso de vacantes. Forman estados .2ceptores justo sobre
la banda de valencia y el material recibe el nombre de semiconductor tipo-p debido
a que los conductores dominantes de carga son las vacantes cargadas positivamente.
En el caso de los atomos de valencia 5, cuatro de los electrones forman enlaces co-
valentes con los atomos vecinos de Si o Ge. El quinto se puede mover libremente a
traves de la red cristalina y forma un conjunto de estados discretos donores justo
bajo la banda de conduccion. Debido a que existe un exceso de transportadores de
carga negativa, este material se llama semiconductor de tipo-n.

Podemos poner en contacto ambos materiales tipo-p y tipo-n haciendo as que los
electrones del semiconductor de tipo-n se puedan difundir a traves de la union del
tipo-p y combinarse con las vacantes. En las proximidades de la union p-n se crea
la zona de deplexion donde los conductores de carga son neutralizados. La difusion
de electrones de la region tipo-n deja atras estados ionizados donores jos, mientras
que en la region tipo-p quedan estados aceptores jos cargados negativamente. Se
crea por tanto un campo electrico que nalmente impide que la difusion continue. Se
forma una union p-n t pica de un diodo.
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Regidn de Agotamiento

Figura 2.29: Esquema de la union p-n [69].

La radiacion va a crear pares electron-hueco a su paso por la zona de deplexion.
Estos pares seran dirigidos por el campo electrico hacia los electrodos que se encuen-
tran situados en los extremos del contador y el numero nal de electrones recogidos
crearan un pulso electronico cuya amplitud sera proporcional a la energ a de radiacion.

Algunas de las ventajas que presentan este tipo de detectores son [28] [29]:

= Muy buena resolucion energetica: los detectores de semiconductores necesitan
menos energ a para formar un par electron-hueco que los detectores de gases y
los de centelleo. Eso se traduce en que para una misma energ a la cantidad de
portadores de carga producidos en los semiconductores es mucho mayor que en
los otros dos, lo que implica que las uctuaciones estad sticas son menores vy,
por tanto, se obtiene una mejor resolucion.

= Alta resolucion temporal: el volumen del medio detector tiene dimensiones pe-
quenas y la movilidad de los electrones y huevos. Estas caracter sticas hacen
que los tiempos de recoleccion de cargas sean pequenos, dando lugar a una alta
resolucion temporal del orden de 10 100 ns.

s Alta e ciencia de deteccion por unidad de volumen efectivo del detector: el
medio ionizado tiene una alta densidad y por eso se tiene una alta e ciencia de
deteccion.

2.2.3.4. Pel culas radiocromicas

Las pel culas radiocromicas entran en juego porque los dos metros convencionales
(camaras de ionizacion, detectores de semiconductor...) normalmente no consiguen
cumplir todos los requerimientos. Estas pel culas tienen dos caracter sticas principales
que las convierten en instrumentos muy utiles para obtener buenos mapas de dosis,
ademas de destacar sobre otros detectores de radiacion [28] [32]:

= Se colorean al ser irradiadas, siendo este color mas oscuro segun aumenta la
dosis de radiacion absorbida. La coloracion que adquieren es permanente, lo
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que hace que puedan ser le das muchas veces y almacenadas como archivos de
dosis. Ademas, este proceso de coloracion es un proceso de autorrevelado.

= Muestran una excelente resolucion espacial, la cual es necesaria para gran parte
de los tratamientos de radioterapia y no es proporcionada por los detectores
descritos anteriormente.

Cuando el principio activo de las pel culas se expone a la radiacion, este sufre una
reaccion de polimerizacion en las capas activas dando lugar a moleculas o pol meros
en forma de aguja y alineados de forma paralela a los lados cortos de las pel culas.
Este proceso de polimerizacion se completara pasadas de 2 a 4 horas aunque algunos
autores estiman el tiempo optimo de espera en 24 o 48 horas, despues del cual dichas
pel culas estan listas para ser digitalizadas.

|
Figura 2.30: Hoja de pel cula radiocromica EBT-2 irradiada [70].

Las pel culas radiogra cas convencionales tienen buena resolucion espacial, pero

muestran desventajas [15]: dependiendo de la energ a de los fotones incidentes mues-
tran diferencias de sensibilidad, sus propiedades de absorcion de la radiacion no son
equivalentes a las del tejido biologico, son sensibles a la luz ambiental. . .
Todas estas desventajas que presentan son superadas por las pel culas radiocromi-
cas que presentan como ventajas: resolucion espacial muy alta, variacion baja en la
sensibilidad espectral, no son sensibles a la luz visible pero si a la ultravioleta y no
requieren de un proceso qu mico de revelado. Aunque tambien presentan algunas des-
ventajas: se rayan facilmente, al cortar las pel culas se puede introducir una zona
danada, son sensibles a la luz ultravioleta y el proceso de lectura modi ca la dosis de
las pel culas porque se usa luz ultravioleta.

2.2.4. Magnitudes y unidades de dosimetr a

Cualquier evaluacion numerica de la radiacion ionizante requiere la formulacion
de magnitudes apropiadas para as poder conocer los efectos de dichas radiaciones y
poder determinar y cuanti car los riesgos, la probabilidad de bene cio, optimizar el
enfoque de la radioterapia y tomar decisiones fundamentadas [71].

Las magnitudes radiologicas estan asignadas en diferentes categor as [28] [71]:
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= Radiometricas: magnitudes asociadas a un campo de radiacion, mas concre-
tamente trata la cantidad ( uencia de part culas) y la calidad (distribucion
espectral) de un haz de radiacion.

= Coe cientes de interaccion: magnitudes asociadas a la interaccion de la radiacion
con la materia.

= Dosimetricas: magnitudes relacionadas con la medida de la energ a absorbida y
de su distribucion. Algunas de ellas son la exposicion, la tasa de exposicion, la
dosis absorbida, el KERMA y la dosis media absorbida en un tejido.

= Radiactividad: magnitudes asociadas con el campo de radiacion producido por
las sustancias radiactivas.

= Radioproteccion: magnitudes relacionadas con el efecto biologico de las magni-
tudes dosimetricas. Entre dichas magnitudes cabe destacar la dosis equivalente
y efectiva.

A continuacion, describiremos con mas precision algunas de las magnitudes que
hemos nombrado [71]:

Exposicion (X)
Magnitud dosimetrica basada en la capacidad para producir ionizacion en aire que
solo esta de nida para fotones (rayos X y gamma) y que no se de ne para energ as
mayores de 3MeV. Viene dada por el valor absoluto de la carga total de los iones de
un solo signo producidos en una masa pequena de aire, cuando todos los electrones
liberados por los fotones en aire son completamente parados en el aire, dividido por
la masa del aire. Su expresion es:

_dQ

X =
dm

(2.5)
donde dQ es la carga total de los iones de un solo signo y dm es la masa de aire.
La exposicion se mide en roentgen (R), donde 1R = 2.58:10-4 C/kg

Si ahora de nimos la exposicion producida por unidad de tiempo, nos encontramos
con otra magnitud llamada tasa de exposicion (X/t) cuyas unidades son C/kg:s.

Dosis absorbida (D)
Magnitud dosimetrica de nida para cualquier tipo de radiacion ionizante y para cual-
quier material. Se de ne como la energ a absorbida por unidad de masa y su unidad

de medida es el Gy (1Gy = 1 J/kg)

D=2 (2.6)
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KERMA (Kinetic Energy Released per unit MAss)
Esta magnitud dosimetrica describe la suma de las energ as cineticas iniciales de
todas las part culas cargadas ionizantes liberadas por part culas ionizantes sin carga
(neutrones y fotones) en un material cualquiera de masa dm. Su unidad de medida
es el Gy y viene dada por la expresion:

. dEtrans

K
dm

(2.7)

Dosis media absorbida en un tejido u organo (DT)
Magnitud dosimetrica que hace referencia a la energ a depositada en el organo dividida
por la masa de este.

Dosis equivalente (H)
Magnitud de radioproteccion que viene dada por la dosis absorbida multiplicada por
un factor sin dimensiones de ponderacion de la radiacion (wg) que expresa la e cacia
biologica de un cierto tipo de radiacion. Su unidad internacional de medida es el
sievert (Sv) y su expresion es:

Dosis efectiva (E) Magnitud de radioproteccion que tiene en cuenta la combi-
nacion de diferentes dosis en distintos organos como consecuencia de una irradiacion
del cuerpo entero.

E = ZwTwRD = ZwTHT (29)

donde wr es el factor de ponderacion del tejido y Hr es la dosis equivalente en el
tejido u organo.

2.2.5. Caracter sticas dosimetricas de los haces de fotones en
el INTRABEAM

Para las unidades de F sica Medica hay dos conceptos importantes. El primero es
la dosimetr a f sica que hace referencia al calculo de la distribucion de dosis absor-
bida, en condiciones ideales, de los haces de radiacion mediante el uso de maniqu es
homogeneos y regulares. El segundo concepto es la dosimetr a cl nica que es el calcu-
lo de la distribucion de dosis absorbida en condiciones de tratamiento de pacientes,
teniendo en cuenta la falta de homogeneidad del medio.

En este punto del trabajo se describiran las variables dosimetricas con las que
se puede explicar el comportamiento del haz de radiacion en el medio y el metodo
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de determinarlas. Como dicho trabajo se centra en la aplicacién en INTRABEAM,

vamos a explicar las caracteristicas dosimétricas de los haces de fotones en dicho
dispositivo [31] [32] [33] [35] [50]:

Espectro energético o distribucién de energia

Es una caracteristica muy importante del haz de fotones. Como se describié anterior-
mente, el acelerador miniaturizado del INTRABEAM acelera los electrones a través
de una sonda hasta un blanco de oro. Una vez que el haz de electrones interacciona
con el blanco de oro de la aguja, se produce el haz de fotones de rayos X de baja
energia. Dicho haz se va a ir endureciendo segin atraviese los materiales de los dis-
tintos aplicadores. Este endurecimiento va a provocar que en el espectro energético
se pueda ver una disminucién de los picos caracteristicos y un aumento de la cola de
Bremsstrahlung.

- Full HC simulation ——
Experimental spectrum -

Intensity [a.u.]

0 10 20 40 50 0

30
Energy [keV] Energy [ke¥]

Figura 2.31: La imagen de la izquierda muestra el espectro de la aguja desnuda,
mientras que en la derecha tenemos el espectro del aplicador esférico de 1.75cm de
radio [32].

Perfiles de dosis en profundidad o curvas de rendimiento en profundi-
dad
Es uno de los pardmetros fundamentales que caracterizan un haz de radiacién. Se
trata de la representacion grafica de la dosis generada en funcién de la profundidad
a lo largo del eje central. Esta relacionada con la forma de atenuacion que tiene la
radiacion cuando penetra en un medio.
A la hora de hacer la representacién, el valor de la dosis media a distintas profun-
didades se normaliza respecto al maximo valor medio. Por lo tanto, a estas curvas

también se las conoce como porcentaje de dosis en profundidad (PDD, Percentage
Depth Dose).
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Figura 2.32: PDD correspondientes a un haz de electrones (izquierda) y un haz de
fotones (derecha) en agua [2].

Gracias a la Figura 2.32 podemos apreciar algunas de las diferencias de las PDD
de electrones y fotones:

= La dosis relativa en super cie de los electrones es mas elevada.

= Los haces de fotones depositan casi toda su dosis cerca de la super cie, haciendo
que la region de dosis efectiva (region entre z=0 y z=Ryq,) sea mas amplia en el
caso de los electrones.

= La ca da que muestran los haces de fotones despues del maximo, es mucho mas
suave que la del haz de electrones.

Los per les de dosis en profundidad de un haz dependen de varios factores como
la energ a del haz, la distancia entre el foco generador de radiacion y la super cie
irradiada o el tipo de aplicador.

47



« == Pnmary Beam Model
+ Measured

——Monta Carlo Model \ -
100 A N 1 E+(0

3 £ — |
a8 : '
-
£ £ |
- k- -
I3 0 —
s ® 1E01 |
01
[—Nsasement
oo b =« Monte Carlo Modsi
1EL T e T
0.001 o - = - ; )
00 50 100 150 200 260 300 350 - e &® 3 -
Distance from Sourc e (mm)

Distance from source (mm)

ot from the Intrabeam for the 50 kV beam for
Results of Monte Carlo simulations are shown

Fici. 5. The relative dose [all

Fic. 3. Relative dose distributions (dose with distance in water) for the three
beam energies comparing calculated and measured distributions. Normaliza- a varety of applicator s
tion is at 10 mm from the source to a value of 10.0 for 50 kV, 1.0 for 40 kV with manulacturer’s measured data. Curves are normalized at a distance of
and 0.1 for 30 kV. 10 mm from the applicator surface in each case.

Figura 2.33: PDD de INTRABEAM. La imagen de la izquierda corresponde a PDD
de un mismo aplicador y diferentes energias, mientras la imagen de la derecha se
corresponde a PDD de distintos tamanos de aplicadores esféricos [32].

Perfiles transversales u off-axis

Medidas de dosis fuera del eje central del campo que tienen en consideracién la va-
riacion espacial del haz y se usan para conocer como se distribuye la dosis en sentido
perpendicular al haz. Gracias a estos se puede conocer informacién importante del
haz, como es su simetria y homogeneidad.

Estos perfiles transversales constan de una zona central y una penumbra. La primera
representa la parte central del campo, mientras que la segunda viene caracterizada
por una variacion de dosis muy pronunciada.
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Figure 3. Dose distribution for 2 cm flat (a) and surface (b) applicators, normalized to the dose at 1 mm depth along the central axis.
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Figure 4. Dose profiles at different depth for 3 cm flat (a) and surface (b) applicators, normalized to the dose along the central axis.

Figura 2.34: Perfiles transversales para aplicadores planos (figuras a) y de superficie
(figuras b) [71].

Curva de isodosis e isotropia
Si combinamos los dos tipos de curvas que se acaban de describir tendremos una
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representacion bidimensional del haz. Cada una de las curvas que se representan son
un nivel de isodosis, es decir, engloba puntos del espacio que reciben una cantidad
igual o superior de dosis a la indicada por la curva. Ademas, una de las caracter sticas
principales del INTRABEAM es que se generan rayos X de baja energ a que se emiten
de forma isotropica, es decir, de forma homogenea en todas las direcciones.

Gracias a esta representacion se puede modelar la distribucion de dosis en el
interior de un paciente mientras esta siendo irradiado.

30
M 1 Gy/min 13 Gy/min M5 Gy/min
M 2 Gy/min 4 Gy/min M 6 Gy/min
20 — W 7 Gy/min

-20 — Source Settings:
50 kV, 40 pA

-30 | | | | |
-30 -20 -10 0 10 20 30

Figura 2.35: Curva de isodosis de la aguja desnuda de INTRABEAM [59].

2.2.6. Metodos de comparacion cuantitativa de dosis. Crite-
rio gamma

Para evaluar si una plani cacion que se ha realizado en radioterapia es adecuada,
se tiene que comparar de forma cuantitativa la distribucion de dosis calculada con la
de referencia, que sera una u otra dependiendo de la situacion en la que se haga la
evaluacion. Hay varios metodos para realizar una comparacion cuantitativa entre las
dosis [2] [15] [32]:

Diferencia de dosis
Criterio adecuado para areas con gradientes de dosis muy pequenos e inadecuado si
nos vamos a las zonas donde el cambio de dosis es brusco en poco espacio, ya que un
cambio de origen f sico o de calculo puede ocasionar una gran diferencia en la dosis.

DTA (Distance-to-agreement)
Distancia espacial entre un punto del volumen que se evalua y el punto mas cercano
de la distribucion de dosis de referencia que presenta la misma dosis. La diferencia de
dosis y el DTA son parametros complementarios a la hora de determinar la equiva-
lencia de la dosis a evaluar con la dosis de referencia. As , una dosis bajo evaluacion
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puede ser adecuada si tiene una pequena diferencia de dosis, o una diferencia de dosis
relativamente elevada, pero con un DTA inferior a la precision del tratamiento o a
los margenes de seguridad introducidos por el terapeuta.

Criterio gamma
Surge como una tecnica que combina en un unico indicador la diferencia de dosis
y el criterio DTA. El parametro de aceptabilidad en este caso es la diferencia (o
distancia) en el espacio multidimensional de dosis y distancia f sica entre los puntos
de la distribucion bajo evaluacion y la de referencia. Desde que se introdujo, el criterio
gamma ha sido utilizado por los investigadores para evaluar los algoritmos de calculo
de dosis y comparar medidas dosimetricas.

Figura 2.36: Esquema del criterio gamma donde se comparan dos distribuciones de
dosis [72].

El estudio del criterio gamma se realiza punto a punto hasta pasar por todos los
puntos medidos, pero para explicar dicho criterio se ilustrara el caso de un punto 7,
en el origen de la gura anterior [72] [73].

Representamos con los ejes x e y la localizacion espacial del punto evaluado r,
relativo al punto de referencia r.. Ademas, vemos que hay un tercer eje llamado D
que representa la diferencia entre la dosis medida (D, (r,)) v la calculada (D.(r.)).

El criterio DTA se representa en un disco en el plano 7, 7. cuyo radio es  dy,.
Si hay interseccion no nula entre la super cie de distribucion de dosis de referencia,
D.(r.), con el disco, podremos decir que el criterio DTA esta dentro del criterio de
aceptacion y la distribucion de dosis calculada aprueba el criterio en ese punto.

La 1 nea vertical representa el test de diferencia de dosis, D). Si la distribucion
evaluada cruza la I nea por algun punto, la distribucion aprueba el test de diferencia
de dosis en ese punto.

|De(re) = Di(r)] £ D (2.10)
La super cie que representa la region de aceptacion del criterio gamma viene
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de nida por un elipsoide cuya ecuacion en super cie es:

r2 D2
1= = 2.11
donde
r=r, r (2.12)
es la distancia entre el punto de referencia y el calculado y
D =|D.(r.) D,(r,)| (2.13)

es la diferencia de dosis

Para que la distribucion evaluada coincida con la de referencia en r,, necesita
contener al menos un punto (r., D.) dentro del elipsoide de aceptacion, es decir, un
punto en el que:

7,2 D2
(1 Do) = 4|+ <1 (2.14)
& D,

Se puede dar una estimacion cuantitativa de la comparacion con la referencia si
se considera el punto con la desviacion mas pequena del punto de referencia, que es
el punto en el que . (7., D.) es m nimo. Este valor m nimo se conoce como el ndice
de calidad del valor de referencia y viene dado por:

v(ry) =min (re, De) (2.15)

para todo r..

Por lo tanto, el criterio de aceptacion o rechazo se convierte en:

v(r,) <1 dosis compara adecuadamente con la referencia (2.16)

v(r;) > 1 la dosis evaluada no es equivalente a la de referencia (2.17)

Explicado con un ejemplo: si se toman criterios gamma del 3% y 3mm, tendra
un valor de ndice de calidad gamma menor que uno todos aquellos puntos que esten
a 3mm o menos de algun punto en el que la dosis de referencia di era de un 3% o
menos.

Hay que tener en cuenta que los | mites del criterio gamma no estan estipulados
y dependen del tipo de radioterapia y de la localizacion. Para los tratamientos de
radioterapia intraoperatoria es razonable usar 1 mites para Dy v dy en 3% y
3mm, dando por buena la dosimetr a cuando el 95% de los puntos superan este
criterio.
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2.2.7. radiance

Como ayuda en la aplicacion de las tecnicas de RIO, hubo la necesidad de una
herramienta que permitiera al oncologo radioterapeuta calcular con anticipacion y
de forma virtual la dosis de radiacion precisa en tratamientos de tumores. Esto dio
lugar al desarrollo del primer plani cador mundial de RIO, radiance, creado por el
grupo espanol GMV y con la participacion de diversos hospitales y universidades de
Madrid [2].

radiance es el unico producto en el mundo disenado para plani car la radiote-
rapia intraoperatoria y facilitar que el proceso sea repetible. Esta herramienta ha
demostrado ser de gran importancia para los profesionales puesto que les permite
realizar de una manera mas able el procedimiento de RIO, cubriendo todas las fases
de su protocolo [16] [74]:

= Pre-plani cacion: el especialista puede realizar con bastante exactitud la prepa-
racion para la situacion real de cirug a a traves de estudios preliminares realiza-
dos sobre los sistemas de navegacion. Estos estudios permiten la valoracion de
diferentes alternativas de colocacion del aplicador, de los parametros de estos
(tipo, diametro, energ a del haz...) y abordajes quirurgicos.

= Intra-plani cacion: durante la cirug a se puede acceder a la plani cacion previa
y modi carla si la situacion en el momento de la operacion lo requiere.

= Post-plani cacion: tras la intervencion, los estudios de imagen de control per-
miten evaluar el resultado y compararlo con la plani cacion.

Algunas de las caracter sticas mas destacables del plani cador radiance son [2]

[16] [74]:

» Elevada calidad para la reconstruccion multiplanar ya que dispone de un motor
gra co de 3D. Ademas, mientras se realiza la intervencion quirurgica, muestra
una representacion volumetrica en imagenes del paciente.
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Figura 2.37: Esquema de navegacion en tiempo real durante la intervencion quirirgica
[75].

s Permite cargar y visualizar imagenes CT del paciente, logrando asi encontrar los
parametros éptimos para maximizar la dosis depositada en el tumor y proteger
los o6rganos sanos. Estos pardmetros de tratamiento que se han obtenido se

pueden almacenar pudiendo reproducir mas tarde la simulacion y planificaciéon
realizada.
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Figura 2.38: Pre-planificacién con el software radiance del tratamiento de metastasis
de columna vertebral usando el aplicador de aguja de INTRABEAM [65].

= Genera un informe completo de planificacion que puede incluirse en el historial
del paciente actuando como documentacion del proceso que se ha llevado a cabo.

= Dispone de herramientas para medir distancias y angulos de forma precisa.

= El cédlculo de la dosis depositada en cualquier momento puede llevarse a cabo
mediante la superposicién de medidas obtenidas en agua o mediante un célculo
de dosis a tiempo real. Para ello, el simulador tiene implementados dos algorit-
mos de calculo de dosis: Pencil Beam y Monte Carlo. Ademas, cabe destacar el
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algoritmo Hybrid Monte Carlo que se ha desarrollado de forma conjunta con las
Universidades Complutense y Politecnica de Madrid para el calculo de la dosis.
El Hybrid Monte Carlo es un algoritmo que permite en tiempos de calculo pe-
quenos (compatible con su uso en quirofano) obtener niveles de precision muy

elevados, comparables con los alcanzados por los algoritmos de Monte Carlo
covencionales en un tiempo mucho mayor.

LI -

v N S==

Figura 2.39: Pantalla de radiance donde se muestran los resultados del calculo de

la dosis depositada para el caso del aplicador de agua de INTRABEAM en un trata-
miento de metastasis en columna vertebral [65].
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Cap tulo 3

Codigos de simulacion Monte
Carlo (MC) usados en radioterapia

Para poder determinar la e cacia de un tratamiento en radioterapia y evaluar
los efectos de la radiacion en la materia, es importante conocer la distribucion de
dosis. Como ya hemos dicho en puntos anteriores, la medida de la dosis se puede
llevar a cabo con detectores o con programas de calculo que implementan distintos
modelos que describen los mecanismos que dirigen el transporte de part culas y su
interaccion con la materia. Para el calculo de la energ a absorbida hay dos metodos
que predominan: la estrategia determinista basada en la ecuacion de Boltzmann y el
metodo de Monte Carlo basado en la simulacion. Aunque el metodo de Monte Carlo
tenga un tiempo de ejecucion mayor, actualmente en radioterapia es el mas usado,
principalmente, porque no tiene inconvenientes en medios heterogeneos.

3.1. Introduccion al metodo de Monte Carlo

El metodo de Monte Carlo es una tecnica para obtener soluciones aproximadas de
problemas f sicos 0/y matematicos mediante procedimientos de muestreo estad stico
basados en el empleo de numeros aleatorios, de nidos en un espacio dimensional nito,
y leyes de distribucion. Por lo tanto, se puede decir que este metodo es una tecnica
cuantitativa que utiliza la estad stica y los ordenadores para imitar el comportamiento
de sistemas reales mediante modelos matematicos [76] [77].

Si analizamos la aplicacion en radioterapia y dosimetr a del metodo de Monte Car-
lo, diremos que la historia o trayectoria de una part cula es vista como una secuencia
aleatoria de desplazamientos libres que terminan con un evento de interaccion don-
de la part cula cambia su direccion de movimiento, pierde energ a y puede generar
part culas secundarias. Todo ello se realiza aplicando las leyes de la fsica, vigilan-
do las funciones de probabilidad determinadas por las secciones e caces adecuadas
y, dependiendo del medio, la energ a de la part cula y la disposicion geometrica del
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sistema [77].

Los metodos Monte Carlo son las herramientas mas adecuadas para la simulacion
de la distribucion de dosis en los tratamientos de radioterapia. De este cabe destacar
[32] [76]:

= Tiene un error absoluto que decrece como 1/ V/N, siendo N el numero de historias
simuladas. Este error absoluto es independiente de la dimension del problema
a estudiar y si se quiere reducir solo hay que aumentar el numero de historias
simuladas.

= Tanto en medios homogeneos como en heterogeneos, los sistemas de plani cacion
de tratamientos con radioterapia que se basan en los metodos de Monte Carlo
obtienen gran precision a la hora de calcular la dosis absorbida.

= Necesita un gran tiempo de calculo.

Algunos de los codigos o programas de simulacion MC mas populares para el
transporte de part culas en medios materiales son ETRAN, FLUKA, EGS, GEANT4,
MCNP, MCNPX, PENELOPE, DPM, penEasy [76] [78] [79].

3.2. PENELOPE

PENELOPE (PENetration and EnergyLoss of Positrons and Electrons) es un
codigo Monte Carlo escrito en Fortran77 y hecho para la simulacion del transporte
acoplado de electrones, fotones y positrones dentro de un rango de energ a de 50 eV a
1 GeV [79]. A diferencia de otros codigos MC, lleva a cabo de forma consistente una
simulacion mixta para todos los mecanismos de interaccion, es decir, para colisiones
elasticas, inelasticas y radiativas.

La estructura general de PENOLOPE es:
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Figura 3.1: Esquema de la estructura general de PENELOPE [2].

PENELOPE esta dividido en dos paquetes de rutinas, uno destinado al transpor-
te de part culas y otro, denominado PENGEOM, es de geometr a permitiendo crear
cuerpos solidos mediante super cies de nidas por cuadricas. Tambien contiene una
base de datos con las caracter sticas f sicas y qu micas de 272 materiales. Al ser PE-
NELOPE un paquete de subrutinas, requiere de un programa principal que coordine
la simulacion para una nalidad espec ca [80].

Viendo la Figura 3.1, podemos describir como las fuentes basicas de PENELOPE
[32]:
= penelope.f: paquete de subrutina para la simulacion MC del transporte acoplado

de fotones y electrones en un medio homogeneo.

» pengeom.f: permite la simulacion en cualquier sistema de materiales formado
por diferentes cuerpos homogeneos limitados por super cies cuadricas.

= penvared.f: permite aplicar tecnicas de reduccion de varianza.

= material.f: permite crear el archivo de materiales que contiene la informacion
f sica de cada material que usaremos en la simulacion.

3.3. penEasy

penEasy es un es programa generico, desarrollado como programa principal para
PENELOPE, que provee modelos de fuentes de radiacion y permite calcular diversas
magnitudes de interes. Ademas, es una herramienta apropiada para un amplio rango
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de problemas, especialmente en el campo de la radioterapia, de tal forma que el
usuario no tenga que desarrollar un codigo espec co para cada nueva aplicacion [81].

3.3.1. Modelo fuente

La generacion del estado inicial de las part culas se lleva a cabo con la subrutina
source que de ne la posicion, direccion, energ a, peso estad stico y tipo de part cula.
Para la de nicion de la fuente, penEasy incluye dos modelos con gurables [2] [32]:

Fuente BIGS (Box Isotropic Gauss Spectrum)
Permite la de nicion de fuentes volumetricas limitadas por super cies cuadricas.
Ademas, se pueden simular fotones, electrones o positrones con un espectro de energ a
arbitrario o de nido por medio de una funcion gaussiana. La distribucion angular tie-
ne una probabilidad constante por unidad de angulo solido y puede ser limitada por
una super cie conica con una orientacion espacial arbitraria.

Fuente PSF (Phase-Space File)
Lee el estado inicial de las part culas que se van a simular de un chero externo de
espacio de fases. El espacio de fases contiene la informacion para identi car todas
las part culas descendientes de la misma part cula primaria. Encontraremos una des-

cripcion mas detallada del concepto de espacio de fase y su generacion en el punto
3.3.3.

3.3.2. Tallies

Un tally o registro es un contador de las contribuciones producidas por cada
historia durante una simulacion Monte Carlo. Este registro es necesario porque en
este tipo de simulaciones cada part cula emitida por la fuente puede contribuir a la
magnitud dosimetrica que se desea estimar.

Los tallies implementados en penEasy son [2] [32]:

Section Tally Spatial Dose Distrib
Calcula la dosis absorbida por historia simulada en voxeles de nidos por el usuario.

Section Tally Cylindrical Dose Distrib
Calcula la dosis absorbida por historia simulada en elementos de volumen cil ndricos
de nidos por el usuario.

Section Tally Spherical Dose Distrib
Calcula la dosis absorbida por historia simulada en elementos de volumen esfericos
de nidos por el usuario.

Section Tally Energy Deposition Pulse Spectrum
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Proporciona la energ a total depositada en el material de deteccion por historia si-
mulada.

Section Tally Fluence Track Length
Determina el espectro de uencia por unidad de historia simulada integrada en el
material de deteccion.

Section Tally Phase Space File
Genera cheros de espacio de fase.

Section Tally Particle Current Spectrum
Proporciona el tipo y espectro de energ a de las part culas que entran en el material
de deteccion por unidad de historia simulada.

Section Tally Particle Track Structure
Permite la representacion gra ca de la trayectoria de las part culas.

Section Interaction Forcing
Relacionado con las tecnicas de reduccion de varianza.

Una vez lanzada la simulacion nalizara si se completa el numero predeterminado
de historias que van a ser simuladas, si se agota el tiempo permitido (tiempo real o
de CPU), cuando se alcanza un numero predeterminado de incertidumbre estad stica
o cuando el usuario manda una orden con la que lo para.

3.3.3. Espacio de fase (PS)

Para el calculo de dosis en radioterapia, tanto en medio homogeneos como en
heterogeneos, los metodos de plani cacion basados en las tecnicas de Monte Carlo
son los mas precisos. Unos de los requisitos indispensables en dosimetr a es que estos
codigos MC necesitan una descripcion realista y able del haz de fotones o electro-
nes que es empleado en el procedimiento de radioterapia, es decir, requieren como
entrada el espacio de fases (PS, Phase Space). El chero de PS describe el haz cl nico
de part culas y dentro de el se encuentra toda informacion para identi car todas las
part culas descendientes de las part culas primarias (tipo de part cula, energ a, po-
sicion, cosenos directores...) que cruzan el plano de incidencia de la radiacion con el
medio. Para poder construir dichos PS se llevan a cabo simulaciones realistas de los
aceleradores, por lo que se requiere conocer el isocentro, el aplicador y los posibles

ltros que tenga [2] [19] [20] [22].

El PS que obtenemos a partir de penEasy es un chero que puede solicitarse en for-
mato binario o estandar e incluye 9 columnas que se corresponden con la informacion
siguiente [32]:

» Particle type: tipo de part culas que estamos simulando (1 - electron, 2 - foton,
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3 positron).

Energy: energ a en eV que posee la part cula en ese momento.

X, Y, Z: coordenadas espaciales (en cm).

U, V, W: angulos que marcaran la direccion de las part culas.

histories: numero de historias.

Este espacio de fases tiene 841 variables aunque en realidad tiene 7+1 ya que U,
V, W no son independientes.

La generacion de los archivos de espacio de fases que se requieren para llevar a
cabo simulaciones de MC en radioterapia es un procedimiento que consume tiempo y,
ademas el tamano de los archivos los hace dif ciles de trabajar, por lo que cada uno de
los archivos de PS monoenergeticos va a ser parametrizado (bineado) para que sean
mas faciles de manejar [17] [18] [20] [23] [24]. Uno de los puntos clave de Radiance es
la capacidad de reconstruir los espacios de fase de los aplicadores de INTRABEAM
en pocos minutos, en base a simulaciones de fuentes monocromaticas y las PDD s que
producen en agua, que se han obtenido previamente.

Una vez que tenemos generados los PDD monocromaticos y los PS bineados, co-
menzamos a realizar el ajuste de ambos. Este ajuste se puede resumir con el siguiente
esquema:

Experimental Monochromatic

oop | Genetic Algorithm f— bl

Monochromatic Fitted
PHSP l Spectrum

PHSP Weighting

Algorithm
|
Fitted Red: Experimental Data

PHSP Blue: Precomputed Database

Figura 3.2: Esquema general del ajuste de los PDD y PS [18].

Podemos comprobar que dentro de este ajuste tenemos dos algoritmos destacados:
algoritmo genetico (GA) y algoritmo mezclador.

En el primero introducimos las PDD monoenergeticas o monocromaticas, que
hemos obtenido de la simulacion anterior con penEasy, y una PDD experimental. El
GA genera un espectro energetico optimizado de tal forma que la combinacion lineal
de las PDD monocromaticas se ajusta a la PDD experimental.
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A continuacion se aplica el algoritmo mezclador, que tiene como archivos de entrada
el espectro obtenido en GA y los PS parametrizados. Este algoritmo combinara los
PS monoenergeticos con los pesos dados por la energ a del espectro, dando lugar
a un PS optimizado que describe el haz cl nico de part culas para cada uno de los
aplicadores [18] [20].

El siguiente paso ser a calcular la dosis suministrada por la fuente en el paciente,
la cual viene representada por el PS optimizado que nos ha generado el mezclador.
En el caso de calcular dicha dosis mediante penEasy, tendremos que tener en cuenta
que hay que desbinear el chero externo de PS optimizado.

3.3.3.1. Simetr as: planos, de super cie y electrones

Figura 3.3: Esquema general de los angulos 6 y ¢ en la parametrizacion de los cheros
de espacio de fases [32].

Como hemos dicho anteriormente, este espacio de fases tiene 7+1 grados de liber-
tad.

Todas las historias parten a una z dada, lo que reduce un grado de libertad (6+1).
Tenemos que tener en cuenta que hay simetr a de revolucion con respecto al eje fuente
o acelerador, es decir, el PS es el mismo en el plano XZ que en el YZ, y en todos los
planos similares. Esto hace que los grados de libertad se reduzcan en dos y tengamos
4+1. Bastara entonces con guardar la distancia al eje del escaner del punto de partida
de la part cula.

Del PS de simulacion eliminados el grado de libertad super uo para aumentar la
estad stica. De este modo acumulamos todas las historias en funcion solo de p.

Por otro lado, en cuanto al angulo de emision, solo es necesario especi car el angulo
con respecto al eje del escaner, el del plano que contiene al plano XZ (o YZ o cualquier
otro de referencia) y el que contiene a la direccion de la part cula.

Durante la generacion del PS de la simulacion se traslada y acumula cada posicion y
angulo de emision a la situacion de referencia.

61



Una vez que hemos llegado a este punto de la explicacion, podemos decir que
hemos bineado el PS, es decir, lo hemos comprimido. En esta compresion pasamos de
tener un PS con energy, X, Y, Z, U, V, W a un PS con energy, p, 6, ). Ademas, el

chero de PS bineado contiene una la con el t tulo, otra con los pasos en las variables
y el factor de escala.

Ahora recorrer amos los algoritmos genetico y mezclador. El siguiente paso ser a

calcular la dosis suministrada por la fuente en el paciente, la cual viene representada
por el PS optimizado que nos ha generado el mezclador. Dicha dosis nosotros la cal-
culamos mediante penEasy, por lo que tendremos desbinear el chero externo de PS
optimizado para que este en formato de penEasy, es decir, tendremos que descom-
primir el tamano del espacio de fases. Entonces, haremos lo contrario que cuando lo
hemos bineado, pasando de un PS con energy, p, 6, ¢» a un PS con energy, X, Y, Z,
U, vV, W.
Para ello, elegiremos un bin y sacaremos las variables en el plano XZ. A continuacion,
se escoge de forma aleatoria en que plano que pasa por el eje del escaner se situa la
part cula. Luego se giran las variables obtenidas del bin E, p, 6, ¢ al plano elegido
aleatoriamente, es decir, obtener X, Y y los angulos U, V, W.

3.3.3.2. Simetr as: esfericos

Figura 3.4: Esquema general de los angulos «, 8 en la parametrizacion de los cheros
de espacio de fases [32].

En un principio este espacio de fases tiene 741 grados de libertad.

Para binearlo o comprimir este espacio de fases, hacemos como en la simetr a
cil ndrica, pero en vez de acumular en p, acumulamos en «a que es el angulo que
indica la latitud. Esto hace en este punto tengamos 4+1 grados de libertad.
Ademas, hay simetr a en el angulo de emision con respecto a la direccion del radio.
El unico grado de libertad relevante es el angulo entre el radio y la trayectoria de la
part cula que se emite. Esto hace que acumulemos todas las historias en funcion de
B. (3+1)

Para aumentar la estad stica, del espacio de fases de la simulacion eliminamos los
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grados de libertad super uos, acumulando todas las historias en funcion solo de « y

B.

Llegados a este punto de la explicacion, podemos decir que hemos bineado el PS,
es decir, lo hemos comprimido. En esta compresion pasamos de tener un PS con
energy, X, Y, Z, U, V, W a un PS con energy, o, 3. Ademas, el chero de PS bineado
contiene una la con el t tulo, otra con los pasos en las variables y el factor de escala.

Ahora recorrer amos los algoritmos genetico y mezclador. El siguiente paso ser a
calcular la dosis suministrada por la fuente en el paciente, la cual viene representada
por el PS optimizado que nos ha generado el mezclador. Dicha dosis nosotros la cal-
culamos mediante penEasy, por lo que tendremos desbinear el chero externo de PS
optimizado para que este en formato de penEasy, es decir, tendremos que descom-
primir el tamano del espacio de fases. Entonces, haremos lo contrario que cuando lo
hemos bineado, pasando de un PS con energy, «, # a un PS con energy, X, Y, Z, U,
V, W.

Para ello elegiremos aleatoriamente el plano (longitud) y el angulo azimutal de emi-
sion.
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Cap tulo 4

Calculo de dosis para
INTRABEAM

Para el calculo de dosis en radioterapia, tanto en medios homogeneos como en

heterogeneos, los metodos de plani cacion basados en las tecnicas de Monte Carlo
son los mas precisos [2] [21] [23] [24].
El calculo de la dosis requiere dos partes. Por un lado la determinacion del conjunto
de part culas y radiacion que produce el conjunto de fuente+aplicador (o acelera-
dor+aplicador) y que se guarda en los denominados espacios de fase. Por otro lado,
el calculo de la dosis suministrada por la fuente, representada en el espacio de fases,
en el paciente.

En este cap tulo describiremos paso a paso el proceso de calculo de dosis pa-
ra la radioterapia intraoperatoria que usa dispositivos de rayos X de baja energ a.
Para describir dicho proceso, nos centraremos a modo de ejemplo en el dispositivo
INTRABEAM con un aplicador esferico de 3cm.

Primero realizamos la geometr a del aplicador dentro del maniqu o phantom en el
que lo queramos simular. Por ejemplo, en la siguiente gura mostramos un aplicador
esferico de 3cm de diametro en un phantom de agua:

!TYPE MATERIAL ¥ CENTER Y CENTER Z_ CENTER R1 RZ HEIGHT [cm]
PH INC TH INC[DEG] BISEL

B=S10.00.00.00.01.50. 0. 0. 0. lmatl=vacuum
BE s 2 0.00.00.01.57.5 0. 0. 0. 0. matZ=water
ER1 0.0 0.0 0.0 20. 30. 30. 0. 0. 0. 'world

(mat2 = wvacuum)
IWRITE ONE OBJECT PER LINE. FILE END WITH & STARTING CHARATER

NOT VALID FOR TYFPE

Representando esta geometr a con el programa GVIEW tenemos:
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donde la primera esfera (morada) representa el aplicador, la esfera naranja es el
maniqu de agua y la esfera azul pertenece al mundo que nosotros ponemos como vac o.
Esta representacion es importante ya que con ella comprobamos que la geometr a que
hemos escrito en el caso anterior es correcta.

Una vez tenemos la geometr a, la introducimos dentro de penEasy con el que vamos
a poder obtener las PDD vy los espacios de fase (PS, Phase Space) monoenergeticos
en un rango de energ as de 1keV a 50keV. A continuacion, describimos las distintas
partes que encontramos en penEasy y que son necesarias para la generacion de ambos:

Fichero de con guracion general
En el se de ne el numero de historias que se van a simular, el tiempo maximo per-
mitido de simulacion y se proporcionan las semillas iniciales para la generacion de

numeros aleatorios.

- FOR HISTCRIES)

[END OF CONFIG SECTION]

De nicion de la fuente

HO. OF HISTORIES (<1.0el5)
ALLOTTED TIME (s) (+ FOR REAL TIME; - FOR CFU

UFDATE INTEEVAL (+ FOR RERL TIME (3} < &8.0e4;

INITIAL RANDCOM SEEDS
READ BANDOM SEEDS FROM FILE (USED ONLY IF

{SIGNALS THE END OF THIS SECTION)

Se ha elegido la opcion BIGS para la de nicion de la fuente. Para ello, se pone en ON
el estado de esta seccion y se de nen los principales parametros relativos a la energ a,
posicion, forma y apertura angular de la fuente.

De nicion de materiales y datos correspondientes al transporte de part cu-

En la imagen de penEasy que se muestra a continuacion se de nen todos los materia-
les presentes en la simulacion, as como los parametros relacionados con el transporte
de part culas tales como la energ a absorbida de fotones y electrones y positrones,
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[SECTICH SCURCE BOX ISCTROPIC
CH
2
=PHCTON,
0
=YES,
000
BOLARTSATICH=0)
Energy (eV) Probability

F=POSITROH)

0=NO)

FAUOS55 SPECTRUM w.2005-10-30]
S5TATUS (OH or OFF)
PARTICLE TYPE (1=ELECTERCH, 2

ACTIVATE PHOTOCN POLARISATICH (1

S5TCFES PARAMETERS (UNUSED IF

EHNERGY SPECTRUM (see

instructions in ~/documentation/)

30e+03 1
30e+03 -1
of the list
1.0e3
DISTRIB.
0.0 0.0 0.0
ENCLOSURE (cm)
0.1 0.1 0.1
puntual en en centro
10
CH)
0.001 0.001
DISTRIE=.
0.0 0.0 0.0
ROTATE BCX
0
0.0 0.0 1.0
HOEMALIZE
180.0
[0,180] (deg)
[END CF BIGS SECTICH]

CIRCULAE/SPHERICAL SCURCE

4 negative walue =ignals the end

FWHM (eV) OF GRAUSSIAN ENERGY

CENTEER CCCRDINATES CF THE BCH

BOX SIDES (cm) I una fuente
(0 - CFF, 1 -
FWHM=

(cm) OF GRUSSIAN X,Y

EULER RNGLES [Rz,Ry,Rz] (deg) TO

MATERIAL (0=DC HNOT CARE)
DIRECTICHN VECTCOR, NO HEED TO

BNGLE OF SEMI-APERTURE

energ as de corte (Weoe v Wep) o los parametros C) y Cy que controlan las interac-
ciones elasticas y determinan la exactitud y velocidad de la simulacion.

m
[SECTICN PENELCFE v.200%-10-01]

METH FILE___{max 20 char) EZES(e-) ERES (ph) EAEBS (e+) cl c2 WCZ WCR

DSMRX CCMMENTS
1 ./mat/vacio.mat 10.0e3 1.00e3 10.0e3 0.1 0.1 10.0e3 1.00e3 1.0e30
2 ./mat/water.mat 10.0e3 1.00e3 10.0e3 0.1 0.1 10.0e3 1.00e3 1.0e30
o] (SET MAT=0 TC END LIST)

[END OF PEN SECTICN]

Seleccion de los tallies

Se selecionan los tallies adecuados para que se escriban los

monoenergeticos.

cheros de PDD y PS

Como hemos dicho en cap tulos anteriores, la generacion de los archivos de espacio
de fases que se requieren para llevar a cabo simulaciones de MC en radioterapia es
un procedimiento que consume tiempo y ademas el tamano de los archivos los hace
dif ciles de trabajar. Por lo tanto, se hara una parametrizacion (bineado) de cada uno
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[SECTICN TALLY CYLINDRICRL DOSE DISTRIB v.2003-0&-15]

OFF STATUS (ON or QFF)

0.0 Z.5 25 BEMIN, BMRY (cm) MREEBIN (>0)

ag.a 5.0 50 ZMIN, ZMRY (cm)  NZBIN (0 for DE=infty)

1 DRINT COORDIMATES IN RERORT (1=YES, K 0=HQ)
0.0 RELATIVE UNCERTAINTY (%) REQUESTED

[END OF CDD SECTION]

[SECTICN TALLY SPHERICAT. DOSE DISTRIB w.2003%-0&-15]

oM S5TATUS (OM or OFF)

1.5 7.5 240 EMIN, BMRX {cm) ,HREIN (>0}

1 DRINT COORDIMATES IN REDPORT (1=YES, 0=NO)
0.0 BELRTIVE UNCERTLINTY (%) REQUESTED

[END OF SPD SECTICN]

[SECTICN TARALLY ENERGY DEPOSITION PULSE SPECTREOM v.2003-0&-15]

OFF STATUS (OM or QOFF)

1 DETECTION MRTERIRL

0.0 1.1e7 100 EMIN, EMRX (eV), MNo. OF E BINS

1.0 BEELATIVE UNCERTAINTY (%) REQUESTED

[END OF EPS SECTICH]

[SECTICH TALLY FLUENCE TRACE LENGTH v.2005%-08-15]

OFF STATUS (OM or OFF)

1 DETECTION MATERIAL

1.0e2 1.0e3 70 EMIN, EM2X {(eV), No. OF E BINS (LOG SCRLE)
1.0e30 BRELATIVE UNCERTAINTY (%) REQUESTED

[END OF FIL SECTION]

[SECTICHN TALLY PHRSE SBACE FILE . 2003-0&-15]

oM STATUS (OM or QOFF)

a] DSF FOBRMART (0=STRNDARD penEasy ASCII; 1=IRER BINARY)
2 DETECTION MRTERIRL (MOT EQURL 0)

XICRT-111/output _psf DSF FILEMAME, REMOVE EXTENSION IF FORMAT=1

[END OF PSF SECTICNM]

de los archivos de PS monoenergeticos para que sean mas faciles de manejar.

Una vez que tenemos generados los PDD monocromaticos y los PS parametriza-
dos, comenzamos a realizar el ajuste de ambos. Este ajuste se puede resumir con el
siguiente esquema:
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Experimental Monochromatic

op | Genetic Algorithm t— Fabe

Monochromatic Fitted
PHSP l Spectrum

PHSP Weighting

Algorithm
|
Fitted Red: Experimental Data

PHSP Blue: Precomputed Database

Figura 4.1: Esquema general del ajuste de los PDD y PS [18].

Podemos comprobar que dentro de este ajuste tenemos dos algoritmos destacados:
algoritmo genetico (GA) y algoritmo mezclador.

En el primero introducimos las PDD monoenergeticas o monocromaticas, que
hemos obtenido de la simulacion anterior con penEasy, y una PDD experimental. El
GA genera un espectro energetico optimizado de tal forma que la combinacion lineal
de las PDD monocromaticas se ajusta a la PDD experimental.

A continuacion se aplica el algoritmo mezclador, que tiene como archivos de en-
trada el espectro obtenido en GA y los PS parametrizado. Este algoritmo combinara
los PS monoenergeticos con los pesos dados por la energ a del espectro, dando lugar
a un PS optimizado que describe el haz cl nico de part culas para cada uno de los
aplicadores [18] [20].

Una vez que tenemos el PS optimizado, lo desbinearemos para calcular la dosis
de cada uno de los aplicadores con penEasy o con el algoritmo h brido (usado por
radiance).

En el caso de calcular la dosis con penEasy, tendremos que tener en cuenta que al
de nir la fuente usaremos el Fuente PSF (Phase-Space File) que lee el estado inicial de
las part culas que se han simulado en el chero externo de PS optimizado desbineado.

[SECTICN SOURCE PHASE SPACE FILE w.2009-0&-15]

oM STATUS (0N ocr OFF)

a PSF FORMAT (0=STREMNDRRD penEasy RSCII; 1=IRER BIMREY)
P5_penEasy-opt.psf PSF FILEMAME,K PEMOVE EMTEMNSION IF DSF FOEMRT=1
1 SPLITTING FACTCR

0.0 0.0 0.0 EULER ANGLES [Rz, By, Rz] (deg) TO ROTATE DOSITICN END
DIRECTION

0.0 0.0 0.0 CARTESIAZN COMBONENTS [DX,DY,DZ] {(cm) OF BOSTTION SHIFT
1 VALIDATE BEFCRE STMITTATION (1=YES, MAY TREE R WHILE; O=H0)
0.000e0 MR PSF ENERGY (eV) (UNUSED IF VALIDRTE=1; RADD 10Z3 keV FCR et)

[END OF SPSF SECTICNM]
La dosis que se obtiene mediante penEasy hay que multiplicarla por un factor

de escala, que nos va a aparecer indicado en el chero de PS optimizado que nos
proporciona el mezclador. Pero de donde se obtiene este factor de escala?
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El primer factor de escala lo proporciona el algoritmo genetico. Este es necesario ya
que escala las PDD monocromaticas a la PDD experimental. Sin embargo, este valor
es necesario pero no su ciente para escalar todo nuestro problema, por lo que tenemos
que tener en cuenta diversos factores que han modi cado el numero de historias a lo
largo del proceso e incluir una escala extra que no va a ser siempre la misma ya que
la generacion de las PDD monocromaticas es distinta segun el aplicador.

El factor de escala que tenemos que aplicar a la dosis nal vendra dado por:

f = fgeneticofbinning (4 1)
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Capitulo 5

Simulaciones y validaciones

En este capitulo se pueden ver los resultados obtenidos para cada tipo de aplica-
dor y su validacién, tanto en medios homogéneos como heterogéneos. Ademas, estos
resultados serdn comparados con datos experimentales y con las simulaciones que
realiza radiance haciendo uso del algoritmo hibrido.

5.1. Aplicadores esféricos

Como se ha descrito anteriormente, INTRABEAM cuenta con aplicadores esféri-
cos de diferentes didmetros (1.5, 2, 2.5, 3, 3.5, 4, 4.5, 5 cm) usados en radioterapia
intracavitaria o intraoperatoria del lecho tumoral. Ademas, también cuenta con el
aplicador de aguja cuyo didmetro es de 4.4 mm y su principal uso es en irradiacién
intersticial de tumores como la terapia de la metastasis ésea.

Figura 5.1: Diferentes didmetros de los aplicadores esféricos (izquierda) y aplicador
de aguja (derecha) [63].

Siguiendo los pasos del capitulo anterior, nos centraremos en el aplicador de 3
cm para mostrar los distintos pasos del proceso tanto en un medio homogéneo como
en medios heterogéneos, teniendo en cuenta que las simulaciones de penEasy se han
realizado con 100 millones de historias. Hemos elegido el aplicador esférico de 3 cm
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de diametro porque de estos es el mas representativo. Sin embargo, cabe destacar que
a la hora de hacer la comparacion gamma entre los resultados de la distribucion de
dosis obtenidos con penEasy y con radiance, se analizaran sobre todos los aplicadores
esfericos.

5.1.1. Homogeneidad: phantom de agua

Despues de calcular las PDD y los PS monocromaticos, hacemos el ajuste de estos.
Primero introducimos las PDD monocromaticas y la PDD experimental en el algo-
ritmo genetico. Este algoritmo genera, principalmente, dos salidas. La primera es el
espectro energetico optimizado (espectro.dat) y la segunda es la PDD ajustada a la
experimental (test-dose.dat).

Spherical 3cm (water)

0.9 T T T T T

PDD experimental penEasy —+—
0.8 - PDD fitted penEasy =
PDD experimental Radiance —s—
0.7 - POD fitted Radiance

06

0.5 |

Dose

0.4
0.3
0.2 |-
0.1 |-

Depth (cm)
Figura 5.2: PDD experimentales y ajustadas de penEasy y de radiance.

La Figura 5.3 sirve para comprobar que, al hacer el algoritmo genetico, el ajuste
con la PDD experimental se esta haciendo correctamente.

Una vez que hemos obtenido los resultados del algoritmo genetico y hemos compro-
bado que dichos resultados son coherentes, continuamos con el algoritmo mezclador.
Recordamos que dicho algoritmo tiene como archivos de entrada el espectro del GA
y los PS que se han parametrizado anteriormente. Obtendremos como resultado un
PS optimizado y caracter stico de cada aplicador, que describe el haz de part culas.
Estos PS optimizados describen el haz cl nico y cada aplicador tiene el suyo propio.
Cuando se quiera comprobar la dosis en otro medio que no sea agua, se partira de
este PS optimizado, es decir, cuando de namos la fuente con penEasy usaremos el
Fuente PSF que lee el estado inicial de las part culas que se han simulado en el chero
externo de PS optimizado.

Lanzamos penEasy con la fuente apropiada para que lea este PS optimizado y
desbineado y calculamos la dosis. Queremos comparar la dosis calculada con penEasy
con la que muestra radiance. Para ello tenemos que tener en cuenta que hay que

71



multiplicar la dosis de penEasy por el factor de escala que viene indicado en el PS
optimizado.

Para poder realizar una comparativa, representamos con el programa AMIDE la
distribucion de dosis espacial obtenida con penEasy y la obtenida con radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v v

(] [T}

[~]

transverse 3 coronal 3 sagittal 3

v v v

O O

v

Figura 5.3: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

Para que la comparativa sea mas facil, representamos las dos juntas:

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v

Figura 5.4: Representacion de ambas distribuciones de dosis juntas.
Esta imagen sirve para comprobar que ambas imagenes se encuentran centradas

y podemos comprobar que as es. Por lo tanto, obtenemos la PDD de la distribucion
de dosis espacial de radiance:
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Figura 5.5: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y

la obtenida mediante radiance.

El per 1de dosis obtenido con penEasy y el experimental se corresponden bastante
bien. Sin embargo, el per 1 de dosis de radiance tiene dos o tres puntos menos, es
decir, no se muestra dosis justo en el borde del aplicador. Tenemos que tener en cuenta
que la PDD de radiance la hemos obtenido de la distribucion de dosis espacial, lo

que puede que la PDD que se obtiene tenga ese aspecto:

= El primer motivo es que la imagen de dosis esta voxelizada, haciendo que algunos
de los voxeles que se encuentren pegados al aplicador tengan como material el
mismo aplicador, agua o ambos. Esto provoca que en alguno de los voxeles
que se encuentran en el aplicador encontremos dosis y, por lo tanto, cuando
representamos la PDD desde el borde del aplicador, esos puntos que contienen

dosis no aparecen.

= La segunda razon es que no se ha podido localizar perfectamente el centro del
aplicador en las imagenes de la distribucion espacial de dosis que proporciona
radiance. Por lo tanto, el centro que esta puesto es aproximado.
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5.1.2. Heterogeneidades

Los maniqu es en los que hemos basado el estudio de heterogeneidades son:

water / bone
{surface cancer)

lung / bone
(spinal m&tastasis]__

water / bone / lung
(breast cancer)

lung
bone
water

applicat

E e

Figura 5.6: Maniqu es heterogeneos que se estudian. El primero (izquierda) corres-
ponde a un maniqu de agua-hueso, el segundo (centro) corresponde a un maniqu de
pulmon-hueso y el tercero (derecha) corresponde a un maniqu de agua-hueso-pulmon.

Las medidas que hemos utilizado para cada uno de los materiales son:

Figura 5.7: Esquema de las medidas de los phantoms heterogeneos. La primera esfera
de heterogeneidad mide 0.5 cm, la segunda es de 0.3 cm y la ultima heterogeneidad

es un cubo de 7.5 cm de lado.

Si vemos los pasos descritos en el cap tulo 4, para hacer las heterogeneidades
recuperamos el PS optimizado correspodiente al aplicador que queremos simular y

de nimos como fuente en penEasy el Fuente PSF.
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Maniqu agua-hueso
Procedemos igual que en el caso homogeneo y hacemos una comparativa entre la dosis
calculada con penEasy (multiplicada por el factor de escala correspondiente) y la que
muestra radiance.

Representamos con el programa AMIDE la distribucion de dosis espacial obtenida
con penEasy y la obtenida con radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v v

Y
<] i) B

transverse 3 coronal 3 sagittal 3

v v v

| B
Bl

Figura 5.8: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

En la imagen de radiance, se aprecia un corte en la vista transversal y sagital,
cuya explicacion es que dicho corte representa el mango del aplicador.

Para que la comparativa sea mas facil, representamos las dos juntas:

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v

Figura 5.9: Representacion de ambas distribuciones de dosis juntas.
Esta imagen sirve para ver si ambas imagenes se encuentran centradas y podemos

comprobar que as es. Por lo tanto, extraemos la PDD de la distribucion de dosis
espacial de radiance:
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PDD spherical d=3cm (water-bone)

2.5 T T T T T T
penEasy —
Radiance
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Figura 5.10: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y
la obtenida mediante radiance.

En la gura anterior se puede observar el ajuste del per 1 de dosis obtenido con
penEasy y con radiance es bueno.
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Maniqu pulmon-hueso
Al igual que en el caso anterior, hacemos una comparativa entre la dosis calculada
con penEasy (multiplicada por el factor de escala correspondiente) y la que muestra
radiance.

Representamos con el programa AMIDE la distribucion de dosis espacial obtenida
con penEasy y la obtenida con radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v AL

a

] [T |*

transverse 3 coronal 3 sagittal 3

v v
| bmd b.d
A A

Figura 5.11: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

v

A

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v v
qu bq bq
A A A

Figura 5.12: Representacion de ambas distribuciones de dosis juntas.
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Esta imagen sirve para ver si ambas imagenes se encuentran centradas y podemos
comprobar que as es. Por lo tanto, extraemos la PDD de la distribucion de dosis
espacial de radiance:

PDD spherical d=3cm (lung-bone)

2'5 1 1 ] ] 1
] penEasy —+—
] radiance
2+ H N
= 1
£ {
= 15[ ] -
2 ¥
2 {
E \
n'.l I -
: |
(=]
wp N ]
b
0 L e ———— "
1 2 3 4 5 6 7 8
Depth (cm)

Figura 5.13: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y
la obtenida mediante radiance.

En la gura anterior se puede observar el ajuste del per 1 de dosis obtenido con
penEasy y con radiance es bueno.
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Maniqu agua-hueso-pulmon
Hacemos una comparativa entre la dosis calculada con penEasy (multiplicada por el
factor de escala correspondiente) y la que muestra radiance.

Representamos con el programa AMIDE la distribucion de dosis espacial obtenida
con penEasy y la obtenida con radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v v

transverse 3 coronal 3 sagittal 3

v v v
bd Dq Dq
A A A

Figura 5.14: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

Vv v v
I:>.<1 D.q pq
A A A

Figura 5.15: Representacion de ambas distribuciones de dosis juntas.

Esta imagen sirve para ver si ambas imagenes se encuentran centradas y podemos
comprobar que as es. Por lo tanto, extraemos la PDD de la distribucion de dosis
espacial de radiance:

Al igual que en los casos anteriores, el per 1 de dosis obtenido con penEasy y con
radiance es bueno.

79



PDD spherical d=3cm (water-bone-lung)
2.5 T T T T T

r.aenEa'ss,r
Radiance
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Figura 5.16: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y
la obtenida mediante radiance.

5.1.3. Criterio gamma

A continuacion analizaremos de forma cuantitativa los resultados obtenidos ayudando-
nos del criterio gamma con un umbral de dosis de un 10 %

v(r,) <1 dosis compara adecuadamente con la referencia (5.1)

v(r,) > 1 la dosis evaluada no es equivalente a la de referencia (5.2)

Criterio gamma para esfericos en agua (% de valores con gamma < 1)
d(em) [ 044 | 15 [ 2 | 3 [ 45 | 5
| 1%-0.5 mm | 42.33% | 85.98% | 86.08% [ 95.62% [ 91.62% [ 91.98% |

Criterio gamma para esferico de d=3cm ( % de valores con gamma < 1)
\ agua-hueso \ pulmon-hueso \ agua-hueso-pulmon

[1%-05mm]| 7980% | 532% | 14.07% |

Los resultados, en general, son buenos ya que un numero alto de los puntos de las
distribuciones de dosis cumplen el criterio gamma en el 1 mite 1 %-0.5 mm.

Los mayores porcentajes de gammas se consiguen en las dosis en agua y disminuyen
en los medios heterogeneos y en el aplicador de aguja.
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5.2. Aplicadores planos y de superficie

Ademas de los aplicadores esféricos, INTRABEAM cuenta con aplicadores planos
y de superficie. Ambos disponen de diferentes didmetros y generan, a través de un
filtro, un campo de radiacién plano. La diferencia entre ambos radica en que el cam-
po de radiacién plano que genera el aplicador plano estd optimizado a 5 mm de la
superficie del aplicador, mientras que el aplicador de superficie lo genera en la propia
superficie de interés. Esta diferencia hace que se empleen en diferentes tratamientos:
para el tratamiento de tumores que se encuentran en superficies expuestas quirirgi-
camente se emplea el aplicador plano y para tratamientos de tumores localizados en

la superficie corporal se usa el aplicador de superficie.
“ tI!oI \&W X \ \\%\
e . ’ h,’

Figura 5.17: Diferentes didmetros de los aplicadores planos (izquierda) y de superficie
(derecha) de INTRABEAM [63].

Para estos aplicadores tnicamente se han podido simular los de didmetro de 3
cm para un phantom de agua, es decir, para un medio homogéneo. Mostraremos los
resultados que hemos obtenido con penEasy de estos aplicadores, compararemos con
los resultados obtenidos con radiance y realizaremos el criterio gamma entre ambos.
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5.2.1. Aplicador plano d=3 cm en un maniqu de agua

Al hacer la geometr a de este aplicador, tenemos que tener en cuenta el ltro que
tiene.

Para saber si este ltro es correcto, comparamos los per les transversales obtenidos
con penEasy con per les transversales experimentales.

Viendo la gura de comparacion de los per les transversales, cabe destacar que sa-
bemos que es un aplicador plano porque los per les transversales presentan cuernos
hasta, aproximadamente, una profundidad de 0.50 cm, a partir de la cual se aprecia
como comienza a aplanarse. Ademas, vemos que los per les de dosis obtenidos con
penEasy hay ruido, y aumenta segun aumenta la profundidad, que puede paliarse
aumentando el numero de historias.
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Figura 5.18: Comparacion a distintas profundidades del per 1 transversal experimen-
tal con un per 1 transversal de 30 MeV calculado con penEasy.

Despues de calcular las PDD y los PS monocromaticos, realizamos su ajuste. Para
ello, como se ha explicado anteriormente, primero utilizamos el algoritmo genetico y
obtenemos el espectro de energ a optimizado (espectro.dat) y la PDD ajustada a la
PDD experimental (test-dose.dat)
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PDD experimental penEasy —+—
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Figura 5.19: PDD experimentales y ajustadas de penEasy y de radiance.

Una vez que hemos obtenido los resultados del algoritmo genetico y hemos compro-
bado que dichos resultados son coherentes, continuamos con el algoritmo mezclador,
que nos dara como resultado un PS optimizado y caracter stico de cada aplicador,
que describe el haz de part culas.

Lanzamos penEasy con la fuente apropiada para que lea este PS optimizado y desbi-
neado y calculamos la dosis.

84



Queremos comparar la dosis calculada con penEasy con la que muestra radiance.
Para ello tenemos que tener en cuenta que hay que multiplicar la dosis de penEasy por
el factor de escala que viene indicado en el PS optimizado. Para poder realizar una
comparativa, representamos con el programa AMIDE la distribucion de dosis espacial
obtenida con penEasy y la obtenida con radiance. Despues, extraemos la PDD de la
distribucion de dosis espacial de radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

vV Ve v
D | b‘-‘ﬂ | |
A A A
@ i [ & (] & (& D] B
transverse 3 coronal 3 sagittal 3
v v v
a—, o————
B
pay iy A

Figura 5.20: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

Extraemos la PDD de la distribucion de dosis espacial de radiance:

PDD flat d=3cm (water)

0.9 T T T T T T T T
penEasy
0.8 | experimental
radiance —=—
0.7
=
£ 0.6 =
=
0 05
-
@ 04 —
g
a 0.3 -
=]
0.2 -
0l |
0 - I
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Depth (em)

Figura 5.21: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y
la obtenida mediante radiance.
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5.2.2. Aplicador de super cie d=3 cm en un maniqu de agua

Al igual que hemos hecho para el caso del aplicador plano, tenemos que tener en
cuenta el ltro de este aplicador a la hora de hacer la geometr a del mismos.

Para saber si este ltro es correcto, comparamos los per les transversales obtenidos
con penEasy con per les transversales experimentales.

Los per les transversales que obtenemos en la comparacion parecen bastante acep-
tables, aunque segun aumenta la profundidad son mas similares. Ademas, podemos
ver que en los datos experimentales se da algun pico y no son del todo simetricas, lo
que se puede deber a que la pel cula radiocromica no estuviera bien centrada, tuviera
polvo... a la hora de tomar la medida. Por ultimo, al igual que pasa para el caso
del aplicador plano, en el per | de dosis obtenido con penEasy hay ruido que puede
paliarse aumentando el numero de historias.

86



St de hom [wabte)

s Leun '3
by, i=0. 1%
I e Pt
Rt
1000
e
§ 100G g L 4
L) o |
e
00
e o bl
L) o s
» - L] 3 i L 1 & L] + 1 H ] n L] 7 L 3 ¥
Nemi bl
Surteca d=3m {me | Burtpcn d= e [wated)

oy ey, el Isem o [ e T ——
..... 0 8em —a— o0 - [ e
oo0
oo

i I

g |
F I
I,I 1o
L]
5 a ¥ 1 ' u 1 1 T s s+ ' ] 1. 4 1 Voo 4
wiemi wiem)
Burtacs deJom (watar| Sathce S=30m 1watni
otefany: £alAScm — [ -
o R Bl A —— a0 £=0 330 ———
500 1
g f Ly
1
g 08 g i
| {'
00 f 00 II
1o 100 J
. ___,.J, i —
4 s ' 7 1 n i 7 ' [ 5 4 ' T 1 ¥ z [ a 4
wiemi temi
Bt e i iy efect de b ity
s we
ety £e0 855 R —— pr—
o wag duD Bt w0 g el P
i ]
aon
Y
30
g § 00
00 ! i
o
180 |
W oo
” _m-:J 5 -@'—E
8

o temi femi

Burtaer e o |nase] St Sa e Gmattry
50 ¥
erany: 10 Bbom, —— penknsy el B
wap wm 0 B, —— A e
e =0
o
ou
P
! y §
= ome i l‘:
||' 100 i
00 |
b ’
w 1| L |
. !ﬁ.‘{“ .\J').
[ ) ’ et
) N 1 r ' oot ] 3 i [ a 4 3 r 4 0 i N 1 4 s
¥ fem) wum]

Figura 5.22: Comparacion a distintas profundidades del per 1 transversal experimen-
tal con un per 1 transversal de 30MeV calculado con penEasy.

Despues de calcular las PDD y los PS monocromaticos, realizamos su ajuste. Con

el algoritmo genetico obtenemos el espectro de energ a optimizado (espectro.dat) y la
PDD ajustada a la PDD experimental (test-dose.dat)
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Flat d=3cm (water)
2.5 T T T

PDD experimental penEasy —
PDD fitted penEasy
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Figura 5.23: PDD experimentales y ajustadas de penEasy y de radiance.

Una vez que hemos obtenido los resultados del algoritmo genetico y hemos compro-
bado que dichos resultados son coherentes, continuamos con el algoritmo mezclador,
que nos dara como resultado un PS optimizado y caracter stico de cada aplicador,
que describe el haz de part culas.

Lanzamos penEasy con la fuente apropiada para que lea este PS optimizado y desbi-
neado y calculamos la dosis.
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Queremos comparar la dosis calculada con penEasy con la que muestra radiance.
Para ello tenemos que tener en cuenta que hay que multiplicar la dosis de penEasy
por el factor de escala que viene indicado en el PS optimizado.Para poder realizar una
comparativa, representamos con el programa AMIDE la distribucion de dosis espacial
obtenida con penEasy y la obtenida con radiance.

transverse 1 coronal 1 sagittal 1

v

transverse 3 coronal 3

v v

d P

A Fay Jay

Figura 5.24: Distribucion de dosis espacial de penEasy (arriba) y de radiance (abajo).

Extraemos la PDD de la distribucion de dosis espacial de radiance:

PDD surface d=3cm (water)

3 I i i i i i I i ]
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Figura 5.25: Comparativa de PDD nal entre la dosis de penEasy, la experimental y
la obtenida mediante radiance.
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Cap tulo 6

Conclusiones

Con este trabajo se ha realizado la validacion de diferentes aplicadores usados en
INTRABEAM. Para dicha validacion se han empleado datos experimentales, datos
simulados con penEasy y otros con radiance.

En todas las simulaciones se aprecia, mas o menos, ruido estad stico en penEasy,
el cual se puede disminuir si aumentamos el numero de part culas, ademas de que
ese ruido siempre es mayor que en radiance. Esto es as porque radiance utiliza
un algoritmo h brido con super-historias condensadas, las cuales no llevan asociado
ruido estad stico. Gracias a ellas el unico ruido que esta presente es el de los fotones
secundarios.

En este trabajo hemos estudiado las dosis generadas a partir de espacios de fase
que han sido producidos con penEasy. Las dosis obtenidas se han comparado con
dosis experimentales y con dosis generadas con radiance.

Hemos hecho tres grupos de validaciones:

= Distribuciones de dosis en agua para aplicadores esfericos de INTRABEAM

En este bloque hemos podido comprobar que los per les de dosis obtenidos
con radiance se ajustan muy bien a los experimentales y a los obtenidos con
penEasy. Aunque cabe destacar que hemos tenido problemas a la hora de en-
contrar el centro del aplicador en las distribuciones de dosis que proporciona
radiance y con el voxelizado de las mismas.

Por otro lado hemos comparado las dosis obtenidas con penEasy y con radiance
de forma cualitativa y cuantitativa mediante el criterio gamma. Los porcentajes
obtenidos son buenos, ya que gran parte de los puntos se encuentran por debajo
de 1 en el 1 mite 1 %-0.5 mm.
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= Calculo de las distribuciones de dosis en tres heterogeneidades para el aplicador
esferico de INTRABEAM de 3 ¢m de diametro
En este bloque hemos podido comprobar que los per les de dosis obtenidos
con radiance se ajustan bien a los obtenidos con penEasy, aunque se aprecian
algunas diferencias.
Por otro lado hemos comparado las dosis obtenidas con penEasy y con radiance
de forma cualitativa y cuantitativa mediante el criterio gamma. Los porcentajes
obtenidos son peores que en el caso anterior, y solo en el caso de agua-hueso
este pocentaje es aceptable ya que la gran parte de los puntos se encuentran
por debajo de 1 en el I mite 1 %-0.5 mm.

= Calculo de las distribuciones de dosis en agua para el aplicador plano y de su-
per cie de INTRABEAM de 3 cm de diametro
En estos aplicadores es muy importante el ltro, cuya geometr a se ha construi-
do con detalle. Por ello hay que hacer una comparativa de la dosis transversal
obtenida con penEasy y de datos de dosis experimentales obtenidos a partir
de pel culas radiocromicas. Con dicha comparativa hemos comprobado que los

ltros implementados son adecuados.

La comparativa de la distribuciones de dosis y de las PDD de penEasy y ra-
diance es satisfactoria tanto para el aplicador plano como para el de super cie.
Para este tipo de aplicadores no se han realizado las validaciones en heteroge-
neidades. Sin embargo, podemos saber como tendr an que ser estas para el caso
de un maniqu de PMMA-hueso y un aplicador plano de 3 ¢cm de diametro [82]:
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Optimized PSF : Optimized PSF

. R e

Figura 6.1: Distribuciones de dosis experimentales (arriba) y simuladas (abajo) para
un phantom de PMMA-hueso para un aplicador plano de 3cm de diametro. Pasan el
criterio gamma 3 %-1mm mas de un 90 % de los voxeles [82].

A partir de la realizacion de este trabajo podemos concluir que queda mucho aun
por investigar dentro de este campo. Algunos puntos que ser an interesantes:

» Validacion de todos los aplicadores tanto en medios homogeneos como en hete-
rogeneos.

= Obtencion del criterio gamma para todos los aplicadores. Ademas, los casos que
se han realizado en este trabajo se pueden mejorar para intentar que, aproxima-
damente, el 90 % de los puntos de las distribuciones de dosis cumplan el criterio
gamma en el 1 mite 1 %0.5mm.

= Aplicar al sofware radiance y validar contra penEasy y datos experimenta-
les, el aplicador cil ndrico. Este aplicador es muy importante para los casos de
tratamiento de tumores en la pared vaginal.

Como conclusion general de este trabajo, se puede indicar que radiance reproduce
los resultados de simulaciones de referencia de penEasy.
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