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En el presente trabajo se han documentado las pruebas realizadas en la evaluacién y control de calidad de un sistema de
planificacion Monte Carlo (MC) para haces de fotones de una unidad de tratamiento dedicada a radiocirugia y radioterapia
estereotéxica extracraneal (SBRT).

El codigo empleado corresponde a XVYMC disponible en el sistema de planificacion iPlan RT Dose de BrainLAB, basado
en Modelos de Fuente Virtual que simulan mediante distribuciones gaussianas las componentes de radiaciéon primaria,
radiacion dispersa y contaminacion electrénica, para cuyo modelado son necesarios perfiles de dosis, rendimiento de dosis
en profundidad y factores de campo, tanto en agua como en aire.

Se ha analizado la precision dosimétrica de la simulacion del transporte de particulas validando su comportamiento en
medios homogéneos y heterogéneos frente a medidas efectuadas en las mismas condiciones que el calculo de dosis, com-
probando su naturaleza estocastica mediante el analisis de los valores computados segln su varianza estadistica.

Asimismo, se ha verificado el modo en que el sistema de planificacion realiza la conversion de dosis referida a medio
a dosis referida a agua, mediante el cociente de poderes de frenado agua-medio en presencia de heterogeneidades donde
este fendmeno es relevante, como sucede en medios de elevada densidad (hueso cortical).

Palabras clave: Monte Carlo, SBRT, control de calidad, campos pequefios, medios heterogéneos.

The commissioning procedures of a Monte Carlo treatment planning system (MC) for photon beams from a dedicated stereo-
tactic body radiosurgery (SBRT) unit has been reported in this document.

XVMC has been the MC Code available in the treatment planning system evaluated (BrainLAB iPlan RT Dose) which is based
on Virtual Source Models that simulate the primary and scattered radiation, besides the electronic contamination, using gaussian
components for whose modelling are required measurements of dose profiles, percentage depth dose and output factors, perfor-
med both in water and in air.

The dosimetric accuracy of the particle transport simulation has been analyzed by validating the calculations in homogeneous
and heterogeneous media versus measurements made under the same conditions as the dose calculation, and checking the
stochastic behaviour of Monte Carlo calculations when using different statistical variances.

Likewise, it has been verified how the planning system performs the conversion from dose to medium to dose to water, applying
the stopping power ratio water to medium, in the presence of heterogeneities where this phenomenon is relevant, such as high
density media (cortical bone).

Key words: Monte Carlo, SBRT, quality assurance, small fields, heterogeneous media.

Introduccion la bondad de los resultados calculados en comparacion

En algunos sistemas de planificaciéon comerciales
se han incorporado algoritmos de calculo de dosis para
haces de fotones basados en Monte Carlo (MC),12 de
modo que es necesario desarrollar una serie de prue-
bas de control de calidad destinadas a la evaluacion de
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con las medidas experimentales, previamente a su uso
clinico. En el presente trabajo se ha evaluado el algorit-
mo de calculo de dosis MC implementado en el siste-
ma de planificacién (TPS) iPlan RT Dose de BrainLAB
(Feldkirschen, Alemania), para haces de fotones de
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6 MV procedentes de un acelerador dedicado a radioci-
rugia (SRS), radioterapia estereotéxica craneal (SRT) y
extracraneal (SBRT).

Los mecanismos de interaccion de la radiacion con
la materia se manifiestan como un campo macroscopi-
co de radiaciéon electron-foton que matematicamente
puede describirse en términos de un conjunto de
ecuaciones de transporte integro-diferenciales acopla-
das, de dificil resolucién analitica excepto bajo diversas
aproximaciones.

Una solucién al problema del transporte de particulas
en la materia puede obtenerse mediante simulacion MC
en base a distribuciones de probabilidad que describen
el comportamiento de la interaccion, hasta alcanzar una
energia de corte por debajo de la cual finaliza la simu-
lacion de esa historia. La mayoria de cédigos MC de
proposito general emplean esquemas de historias con-
densadas para el transporte de particulas cargadas.3

En el transporte de particulas cargadas, la eleccion
de la energia de corte puede afectar al calculo de
dos maneras importantes; cuanto mayor sea el valor
de corte, mas rapido sera el calculo pero, salvo que
se realice con la debida precaucion, detenerse en un
valor de corte demasiado elevado puede perturbar las
distribuciones de dosis, debido a que la particula car-
gada supuestamente detenida puede haber depositado
energia a una distancia mayor de donde su trayectoria
ha sido finalizada.

En una simulacién MC las cantidades fisicas son
computadas promediando sobre un conjunto dado de
particulas en cascada y sobre un volumen finito o véxel.
Conforme aumentan las dimensiones del véxel, para
una incertidumbre estadistica determinada, el tiempo
de computacion decrecera, ademas de la consecuente
reduccion de la resolucion espacial. Un aspecto impor-
tante de los célculos MC es la presencia de incertidum-
bres estadisticas debido a la naturaleza estocastica del
método.

Una aproximacion para mejorar la eficiencia de la
simulacion consiste en desarrollar una simulacion de
los elementos del cabezal independientes del pacien-
te, almacenando un espacio de fase con parametros
de todas las particulas segln atraviesan el plano de
recuento, como energia, posicién, direccion, carga y
posiblemente otra informacién como la regién de crea-
cion o interaccion de las particulas. La ventaja de esta
aproximacion consiste en poder reutilizar esta parte del
célculo con la frecuencia necesaria. Las particulas son
transportadas posteriormente al sistema de colimacion
especifico del paciente y almacenadas en otro espacio
de fase en la base del acelerador, o trazadas a través del
paciente en la misma simulacion.

El denominado Modelo de Fuente Virtual, basado en
la caracterizacion del cabezal a partir de datos de haces
medidos como rendimiento en profundidad, perfiles de
dosis y factores de campo, consiste en una representa-
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cion paramétrica del espacio de fase mediante diversas
sub-fuentes generadoras de particulas en una simula-
cion MC. Este modelo, validado para haces de fotones y
electrones por diversos autores,*® tiene como principal
ventaja una rapida optimizaciéon para diferentes ace-
leradores a partir de un conjunto de medidas, siendo
menos crucial disponer de informacién detallada sobre
el cabezal de la unidad, al no resultar siempre sencillo
obtener esa informacién directamente del proveedor.
Ademas, presenta la ventaja de no contener ruido esta-
distico, a diferencia de los modelos basados en espacio
de fase, por lo que la denominada varianza latente? es
despreciable.

El codigo XVMC desarrollado por Fippell® como ex-
tensién para haces de fotones del codigo VMC creado
por Kawrakow y cols.!! corresponde a esta clase de
modelo implementado en el sistema de planificacion
iPlan RT Dose, el cual esta formado por tres componen-
tes principales: la primera empleada como fuente virtual
generadora de particulas mediante distribuciones gaus-
sianas que simulan las fuentes de radiacién primaria
(target), secundaria y contaminacion electrénica (filtro
aplanador y colimador primario) de la parte superior del
cabezal. Los parametros que definen estas fuentes se
ajustan segun las medidas en aire, mientras que la com-
ponente de contaminacion electrénica se modela a par-
tir de la medida de rendimiento de dosis en profundidad
(PDD) en agua para el campo de referencia, mientras
que el resto de las medidas en agua es empleado para
ajustes finos de comprobacién del modelo simulado.

Las particulas se transfieren a continuacion a la
segunda componente de modo que en funcién de la
configuraciéon del campo, las particulas se absorben,
se dispersan o atraviesan el sistema de colimacion sin
interaccionar. Las particulas supervivientes se transferi-
ran al motor de célculo de dosis en el paciente. En esta
tercera componente, se simula el transporte de radia-
cion a través de la geometria del paciente y se calcula
la distribucién de dosis, segln dosis referida a agua o
dosis referida a medio.!? Los componentes del sistema
de colimacién, mordazas y colimador micromultilamina,
(mMLC), se modelan de forma distinta; el rectangulo
formado por las posiciones de ambos pares de morda-
zas se utiliza para definir el drea de registro de las par-
ticulas iniciales; esto significa que soélo los fotones y los
electrones se consideran cuando atraviesan esta aber-
tura, es decir, el algoritmo MC presupone que no existe
transmision a través de las mordazas, estimandose que
el error asociado a esta suposicion es inferior a 0.5% en
base a las medidas experimentales de la transmision.

El modelado del colimador mMLC, basado en el
trabajo de Fippel,!3 puede simularse con dos niveles de
precision distintos, denominados accuracy optimized
y speed optimized. En la opcidn speed optimized se
ignoran los espacios de aire entre ldminas adyacentes
y el disefio tongue and groove correspondiente. Sin
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embargo, las propiedades fisicas de las laminas como
el espesor, la anchura, el material y el disefio frontal son
adecuadamente caracterizadas. Mediante esta opcion
es posible reducir el tiempo de computacién en un fac-
tor de 2 a 3, aunque la repercusién en la precision dosi-
métrica puede incrementarse en el caso de IMRT. Por
consiguiente, se recomienda emplear la opcion accura-
cy optimized que siempre considera el disefio tongue
and groove correcto en funcién del modelo de MLC.

La simulacién MC en el medio humano esta basa-
do en las referencias de Fippel,1° Kawrakow y cols.,!!
Kawrakow y Fippel,14 consistente en series de historias
condensadas para el transporte de electrones de con-
taminacion y secundarios a través de diferentes medios
empleando un algoritmo denominado boundary cros-
sing. La energia de un electrén al final de su trayectoria
se deposita localmente cuando su energia es inferior a
una energia de corte. En este codigo se ha implemen-
tado una aproximacion en la cual la parte final del reco-
rrido de los electrones es transportada por su alcance
residual en un Unico paso de historias condensadas.
Esta modificacion aumenta el tiempo de calculo por
historia, pero permite mayores energias de corte, con lo
gue en balance, la velocidad de computacién aumenta.

Basandose en la curva de calibracion de CT que
permite la conversion de valores de Unidad Hounsfield
(UH) especificos del estudio de imagen a densidad
electrénica propia del medio, el algoritmo de calculo
MC en iPlan RT Dose convierte internamente estas
densidades electrénicas en otros parametros necesarios
para el célculo como densidades masicas, secciones
eficaces y poderes de frenado. Esta conversion se
realiza sin el paso intermedio que implica calcular la
composicién estequiométrica fundamental. La relacién
entre densidad electrénica y densidad masica relativa
a agua se determina mediante una funcién de ajuste
cuyos parametros dependen de la densidad masica del
medio respecto a la densidad del agua para una serie
de materiales tabulados en ICRU 461° y que permite
calcular las secciones eficaces de absorcion fotoeléctri-
ca, interaccion Compton, produccion de pares, ademas
de los poderes de frenado de colisién y radiacion.

La resolucion espacial empleada en la matriz de cal-
culo esta condicionada como un multiplo entero de las
dimensiones del voxel, las cuales estan definidas por la
matriz de adquisicion de la imagen, las dimensiones del
campo de vision (FOV) y el espesor de corte empleado
en el estudio de CT, siendo 2.0 mm la resolucién mini-
ma admitida en iPlan RT Dose.

Para un numero constante de particulas, N, la in-
certidumbre estadistica estara condicionada por la re-
solucién espacial, mediante las dimensiones del voxel
utilizado; reduciendo sus dimensiones se aumentara la
incertidumbre relativa dado que una menor cantidad
de particulas depositara dosis en un volumen menor,
aunque aumentando las dimensiones del voxel dismi-

nuira la incertidumbre relativa a costa de introducir
errores debidos a la reduccion de la resolucion espacial
y efectos de promediado de dosis. En los calculos MC,
las dimensiones recomendadas de los voxeles son
de 1 mm a 2 mm de lado, para campos menores de
30 mm x 30 mm o en los célculos que requieran de la
consideracién de detalles especificos de MLC como la
transmision inter-lamina e intra-ldmina.

La precisién del céalculo de dosis con MC depen-
de de la varianza estadistica definida. El pardmetro
de varianza media calcula de forma aproximada el
namero de series de particulas que se necesitan para
alcanzar esta varianza por haz como porcentaje de la
dosis maxima de dicho haz. La varianza estadistica por
voxel, definida como el cuadrado de la desviacion tipica
relativa de la dosis de ese voxel, disminuye de modo
inversamente proporcional con el aumento del niamero
de historias, N.

Las técnicas que mejoran la eficiencia modificando
la varianza para un N dado sin introducir ningiin sesgo
en el resultado, es decir, sin cambiar el valor esperado
correspondiente a un célculo infinitamente extenso, se
denominan técnicas de reduccion de varianza. Estas
técnicas aumentan a menudo el tiempo de simula-
cion de una historia particular, siendo sélo utiles si la
eficiencia global es mejorada. El cédigo XYMC ofrece
significativas mejoras de velocidad de computacion
debido a técnicas de reduccion de varianza como des-
doblamiento de particulas, ruleta rusa y reutilizacion de
historias, en comparacién con cédigos MC para fines
generales, como EGSnrc.16 Las series de particulas de
MC pueden seguir hilos paralelos por lo que el codigo
aprovecha todas las ventajas de utilizar equipos con
varios procesadores.

La comprobaciéon del modelado en un sistema de
planificacion MC es necesaria al igual que sucede en
los algoritmos de calculo convencionales, porque pue-
den surgir errores sistematicos en el codigo, problemas
en el modelado del haz de radiacion, en la conversion
de la informaciéon del CT, en el uso de técnicas de
reduccion de varianza y métodos de reduccion de
ruido. Pueden seguirse dos métodos para la compro-
bacion, mediante la comparacion con un sistema de
célculo independiente y preciso, empleando otro cédigo
de simulacion MC distinto o mediante la comparacion
con medidas experimentales realizadas en maniquis de
diferente composicién, como se propone en el presen-
te documento, para asegurar la precision del modelo
empleado en la simulacion del haz y del transporte
de radiacion en medios homogéneos y heterogéneos,
enfatizando los efectos de desequilibrio electrénico.’

Este sistema de planificacién MC ha sido evaluado
mediante la comparacion de los resultados calculados
para una serie de campos de radiacion en medios
homogéneos y heterogéneos con los datos experimen-
tales, ademas de la comparacion entre las opciones
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speed optimized frente a accuracy optimized en la irra-
diacion de segmentos de IMRT.

Asimismo, se ha comprobado el modo en que iPlan
RT Dose realiza la conversion de dosis referida a medio
a dosis referida a agua mediante el cociente de poderes
de frenado agua-medio, comparandolo con los valores
tabulados por el NIST para los diferentes materiales
empleados y eludiendo la necesidad de conocer la
composicion estequiométrica del medio, como se ha
comprobado al realizar el calculo de dosis mediante
ambas opciones de calculo en un maniqui heterogéneo
compuesto de insertos de material equivalente a agua,
hueso cortical y material equivalente a agua con el valor
de UH forzado a hueso cortical.

Finalmente, se ha estudiado la aleatoriedad del
célculo en funcién de la varianza media para deter-
minar el significado estadistico de esta variable segin
es definida en iPlan RT Dose, comprobandose que se
corresponde con la desviacion tipica relativa, o coefi-
ciente de variacion (CV), proporcionado con un factor
de cobertura k = 2.

Material y métodos

El acelerador lineal BrainLAB NOVALIS (Palo Alto,
CA) es una unidad dedicada a tratamientos de radio-
cirugia y SBRT para lo que dispone de un colimador
micromultildmina (mMLC) compuesto por una serie de
26 pares de laminas de disefio frontal redondeado y
anchura variable (14 centrales de 3.0 mm, 6 mediales
de 4.5 mmy 6 distales de 5.5 mm), que proporciona un
campo méaximo de radiacion de 100 mm x 100 mm en
isocentro para haces de fotones de energia nominal 6 MV.

El sistema de planificacion BrainLAB iPlan RT Dose
4.1.4. (Feldkirschen, Alemania) dispone de un algoritmo
de célculo de dosis mediante MC para haces de fotones
que estd basado en el codigo XVMC,7:10.11,13,14,18,19
para cuyo modelado es necesario la medida de perfiles
de dosis, factores de campo y coeficientes de calibra-
cion tanto en agua como en aire para un conjunto de
campos cuadrados y rectangulares segun las recomen-
daciones incluidas en la Guia de Referencia de Fisica
de BrainLAB.2°

El equipo de dosimetria empleado ha sido el sistema
analizador de haces PTW MP3 (PTW Freiburg GmbH)
con electrometro PTW TANDEM para la medida de los
perfiles de dosis con diodo blindado PTW 60008, mien-
tras que los factores de campo en agua han sido obte-
nidos con los diodos no blindado PTW 60012 y este-
reotédxico PTW 60018, ademés de micro-caAmara PTW
31014, y en aire mediante camara semiflex PTW 31010
provista de su correspondiente caperuza de equilibrio
electronico de laton, ademas del electrometro PTW
UNIDOS E. La relacién de equivalencia entre dosis/UM
ha sido obtenida con camara de ionizacién PTW 30013
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y electrometro PTW UNIDOS E en condiciones de (dis-
tancia fuente-superficie) DFS 90 cm y DFS 100 cm a
100 mm de profundidad en agua para el campo de
radiacion de referencia (100 mm x 100 mm).

Verificacion experimental en medios
homogéneos

Es importante comprobar el correcto modelado por
MC del transporte de energia en un medio equivalente a
agua antes de someterlo a estudio en otras circunstan-
cias. Por esta razon, se ha realizado una comparacion
entre dosis calculada MC respecto a dosis medida en
agua para una serie de casos propuestos que compren-
den PDD, perfiles de dosis, dosis absorbida y factores
de campo.

Rendimiento de dosis en profundidad y perfiles de
dosis

En primer lugar, se han medido PDD vy perfiles de
dosis en agua a DFS 90 cm y profundidades de 15 mm,
100 mm y 200 mm, mediante diodo PTW 60008 en
orientacion axial y electrometro PTW TANDEM, con
una resolucién espacial de escaneo de 1.0 mm para
el siguiente grupo de campos de radiaciéon: 12 x 12,
18 x 18, 24 x24, 42 x42, 60 x 60, 80 x 80,
100 x 100, 24 x 100, 42 x 100, 100 x 24, 100 x 42
(mm x mm).

Asimismo, se ha evaluado la fluencia del haz a DFS
100 cm para el campo méximo de radiacion (100 mm
x 100 mm), mediante los perfiles de dosis diagonales
medidos en agua a 7 profundidades, apreciandose la
forma debida al filtro aplanador, comparando cada una
de las medidas con el correspondiente calculo de dosis
MC, con una resoluciéon espacial de 2.0 mm (voxel
de 1.0 mm x 1.0 mm x 1.0 mm), varianza media de
0.5% vy dosis referida a agua. Los perfiles de dosis y
PDD calculados MC han sido exportados para su com-
paracion con un paso de 1.0 mm de separacion entre
puntos.

Dosis absorbida

En segundo lugar, se ha registrado la dosis absorbi-
da en agua a DFS 90 cm y profundidades de 50 mm,
100 mm y 150 mm, mediante micro-cAmara PTW
31014 en orientacion axial y electrémetro PTW UNIDOS
E, para una serie de campos de radiacion recomenda-
dos en las pruebas DOH-2, DOH-3 y DOH-8 incluidas
en el Protocolo para Control de Calidad en Sistemas de
Planificacién de Terapia con Radiaciones lonizantes.?!

En el caso DOH-2, dedicada a evaluar el célculo de
la dosis en campos cuadrados y rectangulares, han sido
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realizadas las medidas centradas en eje para el siguien-
te listado de campos: 12 x 12, 24 x 24, 30 x 30,
60 x 60, 100 x 100, 100 x 12, 100 x 24, 100 x 30,
100 x 60, 12 x 100, 24 x 100, 30 x 100, 60 x 100
(mm x mm), mientras que en el caso DOH-3, dedicada
a campos asimétricos, han sido realizadas las medidas
centradas en sendos campos cuadrados de radiacion
de 30 mm x 30 mm desplazados 35 mm fuera de eje
para hacerlos colindantes con las esquinas del campo
maximo de 100 mm x 100 mm.

En el caso DOH-8, dedicada a campos conformados
irregulares, se ha medido la dosis en puntos fuera de
eje desplazados 35 mm y en isocentro con bloqueo del
punto de medida por parte de las laminas del colimador
mMLC, para campos con forma de diabolo y ele.

Factores de campo

En tercer lugar, se han medido los factores de
campo para la serie de campos cuadrados y rectangu-
lares especificados en el listado de medidas necesarias
para el modelado por MC, obtenidos en isocentro a DFS
90 cm mediante diodos PTW 60012 y PTW 60018, y
micro-camara PTW 31014 en orientacion axial y conec-
tados al electrometro PTW UNIDOS E. Existen diferen-
tes documentos publicados sobre recomendaciones
en el uso de detectores en la dosimetria de campos
peqguefios, de modo que en general, se ha sugerido
emplear detectores con radios inferiores a la mitad de
las dimensiones del campo de radiacion.?2

Entre las ventajas de los diodos se incluye una alta
resolucion espacial, respuesta lineal, buena reproduci-
bilidad y estabilidad, facilidad de uso y la ausencia de
polarizacion. No obstante, el principal inconveniente de
los diodos es su no equivalencia a agua y la dependen-
cia de su respuesta con la energia, aunque Bjarngard,
Tsai y Rice?? documentaron que para la medida de
factores de campo de haces estrechos este aspecto no
causaba ninguna desviacion relevante.

Los factores de campo han sido medidos emplean-
do un procedimiento de dos pasos?® consistente
en la correcciéon del factor de campo medido para
haces estrechos mediante diodo PTW 60018 norma-
lizando las lecturas por la medida con micro-camara
PTW 31014 correspondiente a un campo intermedio
(24 mm x 24 mm), haciendo coincidir asi las lectu-
ras entre ambos detectores para este mismo campo.
Mediante este procedimiento es posible minimizar la
dependencia en la respuesta del diodo con las dimen-
siones del campo. Finalmente, para campos superiores
a 24 mm x 24 mm han sido consignados los valores de
los factores de campo obtenidos directamente mediante
micro-camara PTW 31014.

Entodos los casos propuestos, se han empleado como
parametros de calculo de dosis MC una resolucion espa-

cialde 2.0 mm (véxelde 1.0 mm x 1.0 mm x 1.0 mm),
varianza media de 0.5% vy dosis referida a agua.

Transmision de MLC

Es preciso conocer las implicaciones dosimétri-
cas relacionadas con el célculo de dosis empleando
las opciones speed optimized respecto a accuracy
optimized, especialmente donde las diferencias entre
ambas opciones mas pueden ponerse de manifiesto,
como sucede en la irradiacién de campos de tra-
tamiento mediante IMRT. Una porcion de la dosis
impartida es debida a la dosis transmitida a través de
la secuencia de segmentos generada con el colimador
mMLC durante la irradiacién, de modo que un calculo
de dosis impreciso al emplear unos parametros de
célculo MC inadecuados, puede conducir a valores
incorrectos en la dosis administrada. Por esta razon,
empleando las opciones speed optimized 'y accuracy
optimized, se ha calculado una secuencia correspon-
diente a 4 segmentos de IMRT conformando las posi-
ciones de laminas de la bancada X; en —=50 mm y X,
en O mm para los segmentos 1y 3, X;en 0 mm y X,
en 50 mm para los segmentos 2 y 4, mientras que el
espacio definido por las mordazas se ha mantenido en
100 mm x 100 mm. Para comprobar la exactitud del
resultado dosimétrico, se han comparado los perfiles
de dosis transversal y longitudinal medidos mediante
matriz bidimensional de camaras de ionizacion, PTW
2D Array seven29, con los que se han evaluado los
valores de transmision interldmina e intraldmina res-
pectivamente.

Verificacion experimental en medios
heterogéneos

La precision en el transporte de particulas en condi-
ciones de desequilibrio electrénico suele comprobarse
experimentalmente empleando maniquies de laminas
con insertos de baja densidad e irradiados con fotones
de alta energia. Asimismo, es posible la evaluacion de
los efectos de ensanchamiento de las penumbras en
las distribuciones de dosis debido al transporte lateral
de electrones.?426 Por estos motivos, se ha estimado
la dosis absorbida en estas circunstancias empleando
un maniqui compuesto de laminas de material de baja
densidad (styrofoam) en medio de ldminas de material
equivalente a agua (RW3), con una cédmara semiflex
PTW 31010 provista de caperuza de equilibrio de
PMMA insertada en el seno del medio de baja densidad
(véase la fig. 1). La finalidad ha sido la estimacion de la
dosis absorbida en agua en el seno de un medio de baja
densidad, por lo que se ha registrado la dosis absorbida
para el mismo conjunto de campos cuadrados y rectan-
gulares necesarios para la caracterizacion dosimétrica
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Fig. 1. Maniqui heterogéneo compuesto de ldminas de ma-
terial equivalente a agua (RW3) y de material de baja den-
sidad (styrofoam) empleado para el célculo de dosis MC
como Dy y Dw, y medida con una camara de ionizacion
PTW 31010 con una caperuza de equilibrio de PMMA.

de este algoritmo de calculo y se ha comparado con
la calculada mediante MC en una ROl de volumen
equivalente a la cavidad de la cdmara de ionizacion.

El célculo de dosis ha sido realizado con una reso-
lucién espacial de 2.0 mm y considerando que las
dimensiones del voxel son de 0.9 mm x 0.9 mm x
3.0 mm, proporciona un tamafio de cuadricula interna
de célculo MC de 1.8 mm x 1.8 mm x 3.0 mm, mien-
tras que la varianza media seleccionada ha sido de
0.5%, ademés de las opciones de dosis referida a agua
y dosis referida a medio.

Dosis referida a agua y dosis referida a medio

Los algoritmos de célculo de dosis convencionales
generalmente calculan en términos de dosis referida a
agua, Dy, dado que para el modelado de los haces se
emplean distribuciones de dosis y parametros medidos
en agua, que no consideran la conversion a valores de
dosis referidos a medio bioldégico, Dy, aunque es una
buena aproximaciéon porque la mayoria de los tejidos
(excepto hueso) tienen propiedades radiologicas simi-
lares al agua.

Para considerar el efecto de las heterogeneidades
anatomicas del paciente, estos algoritmos emplean
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agua con diferentes densidades electrénicas para
escalar el TERMA asociado a los fotones primarios y/o
a los kernel de deposicion de dosis para particulas
secundarias en medios heterogéneos,?’ debido a que
la dispersion Compton, dependiente de la densidad
electrénica, es la interaccion predominante en haces
de fotones de uso clinico, registrando por defecto dosis
referida a agua.

Los métodos MC calculan la deposicién de energia
en diferentes medios, documentando dosis referida a
medio directamente, Dy, Cualquier diferencia signifi-
cativa entre Dy y Dy, puede conllevar un cambio en la
dosis de prescripcion con el objetivo de mantener una
consistencia en los resultados clinicos.

La relacion entre Dy y Dy, se obtiene mediante la
raz6n de poderes masicos de frenado por colisién no
restringida para electrones en agua respecto al medio
calculada a partir del espectro del haz de fotones. Esta
relacion es aproximadamente de 1.0 para tejidos blan-
dos con una densidad de masa aproximada de 1.0 g/
cm3, aumentando a aproximadamente 1.15 en el caso
de los tejidos 6seos con una densidad de masa maxi-
ma de 2.0 g/lcm3. Las diferencias entre Dy y Dy con
la mayoria de tipos de tejido blando humano pueden
considerarse inferiores a 2% dado que, a modo de
ejemplo, la razén de poderes masicos de frenado entre
agua y tejido adiposo es cercana a 0.98. Sin embargo,
Dy puede ser hasta un 15% mayor que Dy, con tejidos
de material 6seo (AAPM TG 1051) debido a la razén de
poderes masicos de frenado.

La influencia de la conversiéon a densidad maésica y
composicion estequiométrica empleando la curva de
calibracion de CT en el resultado dosimétrico obtenido
mediante MC se ha estudiado utilizando un maniqui de
CIRS modelo 062 (CIRS, Inc., Norfolk, VA) con insertos
de diferentes materiales tisulares con densidad masica
y densidad electronica relativa a agua certificada por el
fabricante.

El comportamiento del algoritmo de célculo en fun-
cion de las caracteristicas del medio se ha estimado
mediante la variacion del cociente de dosis calculada
MC como dosis referida a agua, Dy, entre dosis referi-
da a medio, Dy, normalizando los resultados de cada
cociente respecto al cociente de dosis calculadas para
agua, empleando ademas una resolucion espacial de
2.0 mm vy varianza media de 0.5%. Estos resultados
representan los cocientes de poderes masicos de frena-
do entre agua y medio seglin son calculados por el sis-
tema de planificacién, los cuales han sido comparados
con los correspondientes cocientes de poderes masicos
de frenado calculados para cada medio considerado
seglin la pagina web del NIST" empleando el codigo
ESTAR.%8

* http://physics.nist.gov/PhysRefData/Star/Text/ESTAR.html
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Fig. 2. Maniqui heterogéneo compuesto de material equi-
valente a hueso cortical y agua (RW3), asi como agua con
densidad ¢sea y agua (RW3) empleado en la evaluacion
de la conversion de Dy a Dy.

En la evaluacion de la conversion de Dy, a Dy en
iPlan RT Dose se han comparado las distribuciones de
dosis en profundidad en una situacion en la que la dife-
rencia entre ambas opciones de célculo sea patente,
como sucede en medios de alta densidad intercalados
entre medios de densidad equivalente a agua.

Para este proposito, se ha considerado un maniqui
heterogéneo compuesto por tramos de densidad 6sea,
intercalados de material equivalente a agua (RW3) y
otro semejante compuesto por tramos de densidad
agua sobre los que ha sido forzado el valor de UH a
hueso (véase la fig. 2), obteniendo agua con densidad
0sea. El calculo de dosis se ha realizado con resolucion
espacial de 2.0 mm, varianza media de 0.5%, dosis
referida a agua y dosis referida a medio para los insertos
de hueso, y dosis referida a agua para insertos de agua
con densidad ésea.

Analisis de la varianza estadistica

Las distribuciones de dosis obtenidas en una region
no seran uniformes al calcularlas mediante MC, debido
a las fluctuaciones estadisticas entre las dosis de voxe-
les adyacentes, por lo que los voxeles de dosis méaxima
y minima pueden diferir de la dosis media de la distribu-
cion hasta en varias desviaciones estandar. La prescrip-

cion de dosis y calculo de UM no deberia estimarse de
manera puntual sobre un véxel especifico, como suce-
derfa convencionalmente, sino a una isodosis relativa,
debido a la existencia de ruido en ese voxel,2? causando
una posible pérdida de la precision para el céalculo de
UM. Para campos de radiacién bien definidos, como
campos rectangulares empleados en el comisionado de
los haces, incluso una incertidumbre estadistica de 1%
(k = 1) causa fluctuaciones observables en los contor-
nos de las isodosis. Keall y cols.30 han sugerido que una
incertidumbre estadistica de 2% sobre el voxel de dosis
maéaxima es adecuada para la evaluacion de las isodosis.

Por esta razon, se ha propuesto un método basado
en el andlisis de las dispersiones de dosis calculadas en
una ROl en el plano del isocentro. En el anélisis de la
varianza estadistica, se ha supuesto que la componente
aleatoria de la distribucion, representada por la varian-
za usada en el célculo, puede obtenerse mediante el
cociente de la distribucion de dosis Monte Carlo entre
la distribucion de dosis determinada por el algoritmo
Pencil Beam (PB), considerando que la distribucion de
dosis real se corresponde con el resultado obtenido con
este algoritmo dado que la caracterizaciéon de la fluen-
cia del haz en medios homogéneos es adecuadamente
modelada en PB basédndose en perfiles diagonales a
diferentes profundidades.

Se ha extraido un plano de dosis de 30 mm x 30 mm
con una separacion entre puntos de dosis de 1.0 mm
(ROI compuesta de 961 puntos), correspondiente a la
region central de un campo de 100 mm x 100 mm,
calculado sobre un manigqui homogéneo equivalente a
agua, empleando varianza media de 2%, 1.5%, 1%,
0.5%. Las dimensiones de esta ROI debfan ser lo sufi-
cientemente pequefias como para que la distribucion
de dosis no estuviera afectada por la geometria del filtro
aplanador, pero lo suficientemente grande como para
abarcar un numero estadisticamente significativo de
puntos.

Con histogramas se ha estimado la probabilidad de
obtener cierto valor de dosis MC, normalizado al valor
de dosis PB, y se ha analizado la dispersion de los resul-
tados segun varianza media seleccionada, ajustando
cada histograma a una distribuciéon gaussiana. Se ha
obtenido la desviacion tipica relativa asociada a cada
distribucién, calculado como el cociente de la desvia-
cion estandar entre el promedio de dosis de la distribu-
cién gaussiana, de modo que con un factor de cobertu-
ra de k = 2 proporciona con un nivel de confianza del
95% la probabilidad de encontrar un resultado dentro
de la varianza estadistica empleada.

Resultados y discusion

Los resultados de la simulacion MC son sensibles
a parametros como la posicion, direccion y energia del
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haz inicial de fotones emergente del acelerador y de la
geometria del cabezal de tratamiento. El fabricante es
el responsable de ajustar los parametros que describen
las fuentes en que se basa este cédigo MC consideran-
do las medidas desarrolladas durante la caracterizacion
dosimétrica de los haces, siendo responsabilidad del
usuario su posterior validacion experimental mediante
la elaboracion de procedimientos como los presentados
en este documento.

Verificacion experimental en medios
homogéneos

PDD y perfiles de dosis

El estudio comparativo de las distribuciones de
dosis calculadas mediante MC en agua respecto a los
datos medidos se ha realizado mediante estadistica de
puntos que cumplen los criterios de diferencia de dosis
y distancia, desglosados en la zona de acumulacion o
build up, y en la zona a partir del maximo de dosis para
los PDD y en zona interior, zona de penumbra y zona
exterior, definida la zona de penumbra entre las isodosis
de 10% y 90%, para los perfiles de dosis transversales,
longitudinales, y diagonales, en las profundidades indi-
cadas.

Las tolerancias aplicadas en la evaluacion de la
comparacion son las establecidas en el Protocolo para
Control de Calidad en Sistemas de Planificacién de
Terapia con Radiaciones lonizantes,?! siendo acepta-
bles valores de histograma de puntos superiores a 95%,
y como desviacién menor se han considerado valores
superiores a 90%.

Las méaximas desviaciones registradas en la zona
de acumulacién han sido de 92.3% de puntos con
discrepancia inferior a 15%, mientras que la zona a
partir del maximo ha presentado coincidencias supe-
riores a 95.8% dentro del criterio de 2% y 2 mm. En
cuanto a los perfiles de dosis, las mayores desviaciones
en la zona interior se encuentran para algunos perfiles
transversales, definidos por la posicion de las morda-
zas, aunque dentro del 2% de diferencia de dosis. En
la zona de penumbra, el criterio de diferencia de dosis
inferior a 15% Unicamente es conseguido en los perfiles
diagonales, aunque es satisfecho el criterio de distancia
inferior a 2 mm en la totalidad de los casos.

De modo similar, en la zona externa se cumple con
mayor facilidad el criterio de 2% diferencia de dosis
global respecto al eje en lugar del 50% de diferencia
de dosis local. A modo de casos representativos para
el estudio, en la fig. 3 se representa la comparacion
de los perfiles de dosis transversales y longitudinales
a la profundidad de 100 mm pertenecientes a los
campos de 12 x 12, 42 x 42, 80 x 80, 100 x 100
(mm x mm).
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Dosis ahsorbida

La comparaciéon de los valores de dosis absorbi-
da en agua correspondiente a las pruebas DOH-2,
DOH-3 y DOH-8 presenta desviaciones en todos los
casos propuestos inferiores a 2%, acorde a la toleran-
cia establecida en las recomendaciones nacionales,?!
siendo la desviacién promedio a 5 cm de profundidad
de 0.9% ([0.3%,1.8%]1), a 10 cm de profundidad 0.1%
([-0.5%,1.0%]1) y a 15cm de profundidad -0.8%
([-1.6%,0.3%1), mientras que los puntos en eje para
las pruebas DOH-3 y DOH-8, debidos a la medida de
dosis en transmision de laminas, presentan variaciones
porcentuales mayores al tratarse de valores de dosis
muy bajos (desviacion promedio 9.5%, [7.3%,12.5%],
aunque en términos absolutos presenten un acuerdo
satisfactorio. La incertidumbre relativa de dosis media
depositada en un véxel decrece conforme aumenta la
dosis depositada en ese voxel, por lo que la incertidum-
bre relativa en las regiones de altas dosis sera inferior a
la asociada a las regiones de bajas dosis.

Factores de campo

La desviacion registrada entre los factores de campo
calculados mediante MC respecto a los obtenidos
empleando el procedimiento de dos pasos para la
correccion de la medida realizada con diodo PTW
60018 en campos pequefios aparece representada en
la fig. 4, con sus correspondientes barras de incerti-
dumbre, mostrando una satisfactoria compatibilidad
entre los resultados encontrados.

Estas diferencias entre factores de campo son simi-
lares a las encontradas por otros autores3! (desviacion
promedio 0.5%, [0%,1.5%]) para el mismo sistema de
planificacion y acelerador, pero empleando en su caso
micro-camara Scanditronix-Wellhofer CC-01 y norma-
lizando cada medida respecto al campo de referencia
de 98 mm x 98 mm, ademés de utilizar una varianza
media inferior a 1% y resolucién espacial de 2 mm a
3 mm como parametros de calculo MC.

Los factores de campo dependen de las dimensio-
nes y geometria de las fuentes de radiacion primaria
y dispersada, dado que los elementos de colimacion
bloguean la componente extrafocal cuando las dimen-
siones del campo son reducidas (30 mm x 30 mm) de
modo que para campos inferiores, incluso la compo-
nente debida a la fuente de radiaciéon primaria puede
resultar parcialmente bloqueada por los colimadores.

La combinacion asociada a los bloqueos parciales
de ambas fuentes causa un rapido decrecimiento de
los valores de los factores de campo a medida que se
reducen las dimensiones de los campos de radiacion.
Otro efecto con influencia en los factores de campo
es debido a la cantidad de radiacion retrodispersada
gue alcanza a las cdmaras monitoras dependiendo de
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Comparacion de perfiles de dosis calculados vs medidos en medio homogéneo
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Fig. 3. Perfiles de dosis transversales (izquierda) y longitudinales (derecha) medidos y calculados con 2.0 mm de resolucion

espacial y varianza media de 0.5%, para campos de radiaci
100 mm x 100 mm.

6nde 12 mm x 12 mm, 42 mm x 42 mm, 80 mm x 80 mm y

la posicion de las mordazas, siendo tanto mayor este
aumento de radiacion cuanto menor sea el campo.
Diferentes publicaciones sobre algoritmos de célculo
MC en haces de fotones32-3> han mostrado que existe
una desviacion de hasta 1.5% entre los factores de
campo calculados y medidos, si se consideran los efec-
tos debidos a radiacion retrodispersada.

Relacion de factol

La ausencia de equilibrio electronico lateral es el
principal factor que contribuye a las dificultades en la
dosimetria de campos pequefios. Cuando el detector no
es equivalente a tejido, cualquier cambio en el espectro
de fotones o electrones causa un cambio en la res-
puesta respecto a un detector equivalente a tejido.3¢ En
caso de que el detector sea una camara de ionizacion,

res de campo calculados vs medidos
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Fig. 4. Factores de campo medidos y calculados con 2.0 mm

de resolucioén espacial y varianza media de 0.5%, normalizados

al valor del campo de referencia de 100 mm x 100 mm. Se muestran las barras de incertidumbre para evaluacion de la

compatibilidad de los resultados.

Rev Fis Med 2016;17(1):27-44



36

la cavidad de aire puede incrementar el desequilibrio
electronico resultando en una menor dosis en el aire de
la cavidad respecto a la que existiria en tejido en esa
misma posicion.3® Los diodos sobreestiman ligeramen-
te los factores de campo para haces estrechos debido
a la no equivalencia tisular del volumen activo de silicio,
asi como del material acrilico de densidad superior a
agua que rodea al volumen activo, los cuales aumentan
la dispersion lateral y reducen, consiguientemente, el
desequilibrio electrénico lateral, por lo que los factores
de campo pueden levemente sobreestimarse para los
campos mas pequefios.

Para campos pequefios con diametros inferiores al
alcance méaximo de los electrones secundarios, equi-
valente a la profundidad del méximo de deposicion de
dosis, la energia promedio del espectro de electrones
puede aumentar debido a la pérdida de equilibrio elec-
tronico lateral.36 Para electrones secundarios genera-
dos por un haz de 6 MV, la razén de poderes masicos
de frenado por colision entre agua y silicio muestra
una ligera reducciéon conforme aumenta la energia de
los electrones.3® Por tanto, los factores de campo para
los campos mas pequefios, evaluados como el cocien-
te entre lecturas del detector, puede ser ligeramente
sobreestimado.

La incertidumbre asociada a la medida de los
factores de campo estimada como la propagacion
cuadratica de las incertidumbres de la medida del
campo problema respecto al campo de referencia,
siendo cada una de estas incertidumbres determinada
mediante la desviacion estandar entre medidas suce-
sivas con micro-camara para los campos superiores
a 24 mm x 24 mm, y diodo y micro-cdmara para los
campos mas pequefios, ha sido inferior a 0.3%, con un
factor de cobertura de k = 2.

La incertidumbre asociada al céalculo MC de los
factores de campo estimada como la propagacién cua-
drética de las incertidumbres de la dosis calculada para
el campo problema respecto al campo de referencia,
aplicando una varianza media de célculo MC de 0.5%,
ha sido inferior a 0.7%, con un factor de cobertura de
k=2.

Transmision de MLC

La comparacion de los perfiles de dosis calculados
como speed optimized'y accuracy optimized respecto a
la dosis medida con matriz bidimensional de camaras
de ionizacién, aparece en la fig. 5 donde se observa
coémo el calculo basado en la opcién speed optimized
subestima la dosis al no considerar adecuadamente ni
la transmision interlamina ni intraldmina. Las barras de
incertidumbre que han sido aplicadas a los valores de
dosis medida se corresponden con el criterio de 2 mm
de distancia de acuerdo y 2% de diferencia de dosis
local respecto a la dosis calculada como accuracy opti-
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mized, con la excepcion de los valores inferiores al 20%
de la dosis maxima correspondientes a la zona externa
en cuyo caso la tolerancia ha sido ampliada al 50% de
diferencia de dosis local.

Verificacion experimental en medios
heterogéneos

Las diferencias entre la dosis calculada MC como
dosis referida a agua, Dy, y dosis referida a medio, Dy,
respecto a la dosis medida en un medio heterogéneo
con insertos de baja densidad, aparecen representa-
das para los distintos campos de radiacién en la fig. 6,
donde se registra un aumento de las desviaciones
conforme las dimensiones del campo se reducen,
aunque en estos resultados deberian considerarse las
diferencias encontradas en la variacion de los factores
de campo calculados MC, ligeramente superiores res-
pecto a los medidos para esa misma serie de campos.

Esta circunstancia pone de manifiesto la necesi-
dad de disponer de un algoritmo de calculo de dosis
qgue presente un modelado adecuado de la dispersion
lateral para campos pequefios en medios de baja den-
sidad, dado que segun disminuyen las dimensiones
del campo de radiacion, existe un mayor desequilibrio
electrénico lateral, especialmente cuanto menor sea la
densidad del medio.

Un aspecto a resaltar en este procedimiento es el
uso de camaras de ionizacion para la medida de dosis
en el seno de medios no equivalentes a agua. En base
a la referencia de Araki,3” la perturbacion debida a la
presencia de una camara semiflex PTW 31010 en un
material equivalente a tejido pulmonar es insignificante
excepto en condiciones de desequilibrio electrénico
lateral como sucede en campos inferiores a 30 mm x
30 mm. En esta situacion, los factores de perturbacion,
Py, para medios de baja densidad son un 2% inferior
a los correspondientes al agua, debido principalmente
a efectos de perturbacion de la pared vy el tallo de la
camara, Py Y Psem, Mientras que el cociente de los
poderes de frenado para el medio pulmonar es aproxi-
madamente 1% superior a medio equivalente a agua y
practicamente independiente de las dimensiones del
campo.3’

Por consiguiente, los factores de correccion por
heterogeneidad, calculados como el producto del
cociente de poderes de frenado y los factores de per-
turbacion entre agua y medio, para la estimacion de
dosis absorbida en medio pulmonar mediante camara
de ionizacion seria de 0.99 para el campo de 30 mm x
30 mm, mostrando que la no equivalencia a medio de
las paredes de la camara puede ignorarse dentro de
estas diferencias.3’

Las desviaciones entre los valores de dosis calcula-
da MC mediante ambas opciones de célculo respecto
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Fig. 5. Perfiles de dosis transversales (izquierda) y longitudinales (derecha) medidos y calculados para un campo de IMRT
compuesto por dos segmentos rectangulares adyacentes, irradiados dos veces cada uno, empleando accuracy optimized
respecto a speed optimized, donde resaltan las diferencias dosimétricas en el célculo debidas a la transmisién de ldminas.
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absorbida en presencia de heterogeneidades propuesta  excepto en el campo de 30 mm x 30 mm, con desvia-

Dosis medida y calculada para un medio heterogéneo
con densidad pulmonar segln Dy, 0 D, respecto a tamafo de campo
88 qmmmmm e e e e e e e e m e
T T T et SRR SIS
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Fig. 6. Comportamiento del algoritmo de célculo MC para un medio con densidad pulmonar en funcién de las dimensiones
del campo, mostrandose las diferencias entre Dy y Dy respecto a la dosis medida con camara de ionizacion, apareciendo
las mayores diferencias para los campos mas pequefios donde las condiciones de desequilibrio electrénico lateral son
mayores.
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Tabla 1. Cuadro recopilatorio con las caracteristicas fisicas de los diferentes materiales empleados en la evaluaciéon de la
conversion de Dy a Dy asociadas al cociente de poderes masicos de frenado, ademas de la comparacion con los resultados

obtenidos a través del NIST.

Material o" CIRS o CIRS UHmedia Dw/Dy €p, /D,y SPR¥ NIST
Pulmén (inhalacion) 0.20 0.190 —799 1.007 0.007 1.007
Pulmon (exhalacion) 0.50 0.489 -489 0.989 0.007 0.989
Tejido adiposo 0.96 0.949 -73 0.995 0.007 0.994
Tejido mamario 0.99 0.976 -36 1.001 0.007 1.008
Agua 1.00 1.000 —64 1.000 0.007 1.000
Tejido muscular 1.06 1.043 31 1.011 0.007 1.011
Higado 1.07 1.052 46 1.013 0.007 1.012
Hueso trabecular 1.16 1.117 222 1.028 0.007 1.028
Hueso cortical 1.53 1.456 865 1.081 0.008 1.081

cioén de 4%) para el mismo sistema de planificacion y
acelerador, pero empleando en su caso micro-camara
Scanditronix-Wellhofer CC-01 y aplicando a la medida
el cociente de poderes de frenado mésicos para la con-
version de Dy a Dy, ademas de utilizar una varianza
media de 1% a 2% y resolucion espacial de 2 mm a
3 mm como parametros de calculo MC. No obstante, el
cociente de poderes de frenado masicos entre agua y

medio pulmonar para este rango de energias es aproxi-
madamente de 1.0.

Krieger y Sauer3® desarrollaron una comparacion
entre algoritmo PB (Helax TMS) convolucién/super-
posicion (Helax TMS) y simulacion Monte Carlo para
haces convencionales calculados sobre un maniqui de
multiples capas consistente en styrofoam (equivalente
a tejido pulmonar de baja densidad) y poliestireno. Los

Variacion de Dy a Dy, en funcion de la densidad del medio
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Fig. 7. Comportamiento del algoritmo de célculo MC en funcién de la densidad del medio, mostrandose las diferencias entre
Dy y Dy asociadas al cociente de poderes masicos de frenado, donde las mayores diferencias aparecen para medios de

alta densidad (hu

eso cortical).
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Dosis calculada en profundidad para un medio heterogéneo

con densidad 6sea segin Dy, 0 D),
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Fig. 8. Rendimientos de dosis en profundidad calculados sobre el maniqui heterogéneo descrito en la fig. 2, indicando que
para la conversion de Dy a D,, Unicamente es relevante la densidad electrénica especificada por el valor de UH en vez de

la composicién estequiométrica.

resultados mostraron una concordancia entre convo-
lucién/superposicion y MC respecto a la medida en
poliestireno, mientras que PB se desviaba hasta un
12%. En styrofoam, incluso convolucién/superposicion
se desviaba mas del 8% respecto a los resultados MC y
medida. Los autores atribufan estas desviaciones a las
aproximaciones realizadas en el modelado del transpor-
te lateral de electrones en regiones de baja densidad en
los algoritmos de calculo de dosis convencionales.

Considerando que la incertidumbre en la simulacién
MC es del orden de 0.5%, definida por la varianza
media seleccionada, y que la incertidumbre asociada a
la medida con camara de ionizacion en medios equiva-
lentes a agua es del orden de 2% a 2.5%, segun refe-
rencia de Carrasco y cols.,3 las desviaciones respecto
a la medida pueden consignarse como aceptables.

Dosis referida a agua y dosis referida a medio

En el documento AAPM TG 105! aparecen reco-
mendaciones de que los resultados MC deberian expli-
citamente indicar el material en el que esta calculada
la dosis, asi como permitir la conversion entre Dy y Dy,
basado en la teorfa de la cavidad de Bragg-Gray, bien

durante o después de la simulacién MC. EI comporta-
miento del algoritmo de calculo MC sobre diferentes
materiales, estimado como el cociente de los poderes
masicos de frenado entre el agua y el medio particular
considerado, se ha comparado con los correspondien-
tes valores calculados segun los datos proporcionados
por el NIST (véase la fig. 7) encontrdndose que las
diferencias estan contenidas dentro de las barras de
incertidumbre.

La interpretacion de los resultados presentados en
la tabla 1 para los diferentes materiales evaluados, con
sus correspondientes densidades masicas y electroni-
cas relativas a agua certificadas, muestran una diferen-
cia de hasta un 8.1% entre las opciones Dy y Dy, en
medios de alta densidad (hueso cortical), reduciéndose
en torno a 2.8% en medios de densidad intermedia
(hueso trabecular), mientras que las diferencias son
inferiores a 1% para medios de baja densidad (pulmén
inhalacion).

La existencia de estas diferencias entre Dy, y el valor
convertido a Dy, que en algunos casos son destaca-
bles, tiene una repercusion directa en la evaluacion de
los histogramas dosis-volumen (HDV) y distribuciones
de dosis*®4! por lo que deberian tomarse decisiones
clinicas al prescribir la dosis a diferentes medios bio-
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Variacion de Dy, a D), en funcion de la profundidad
para un medio heterogéneo con densidad 6sea
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Fig. 9. Variacion de la conversiéon de Dy a Dy con la profundidad para el maniqui heterogéneo descrito en la fig. 2, aprecian-
dose una diferencia aproximada de 12.5% debida al cociente de poderes de frenado agua-hueso, mientras que la diferencia
entre Dy para hueso y agua con densidad ésea es, en general, inferior a 5%, indicando un comportamiento similar para
ambos medios, independientemente de su composicion estequiométrica.

l6gicos empleando Dy, 0 Dy convertida. En la fig. 8
se representa la variacion de dosis en profundidad
calculada como Dy y Dy, para el maniqui heterogéneo
compuesto de hueso cortical —-RW3— hueso cortical
—-RW3 (véase la fig. 2), ademas del calculo D, para el
maniqui compuesto de agua (densidad ésea) —-RW3-
agua (densidad 6sea) —RW3, obtenido al forzar la UH
de los tramos de densidad agua a hueso, aunque man-
teniendo la composicion estequiométrica a agua.

En las regiones de densidad agua, todas las opcio-
nes de célculo MC coinciden, pero claramente se dife-
rencian en las regiones de densidad 6sea, donde mues-
tran una separacion las opciones Dy (calculadas tanto
sobre hueso como agua con densidad 6sea) respecto
a Dy, proporcionando valores de dosis practicamente
equivalentes ambos modos Dy, demostrando que en
la conversion de Dy a Dy mediante el codigo XVMC
Unicamente importa la densidad electronica a través del
valor de UH, independientemente de su composicion
estequiométrica.

Esta diferencia en la conversién de Dy, a Dy se
documenta explicitamente en la fig. 9 donde se repre-
senta la variacion con la profundidad del cociente entre
Dy y Dy, mostrando una diferencia aproximadamente
constante de entre 12% y 13% en las regiones de

Rev Fis Med 2016;17(1):27-44

hueso debido a la aplicacion directa del cociente de
poderes masicos de frenado agua-hueso, mientras
que el cociente entre Dy calculado sobre hueso y Dy
calculado sobre agua con densidad 6sea proporciona
escasas diferencias, probablemente debido a un disefio
experimental distinto entre ambos procedimientos.

Fippel!© evalué la precision del codigo XVMC
mediante comparacion con el cddigo DOSXYZnrc en
medios homogéneos y heterogéneos (laminas com-
puestas de hueso y pulmén) encontrandose pequefias
desviaciones para el maniqui de pulmon.

La conversion de nimero CT a tipo de medio tiene
una incertidumbre significatival-242-45 debido a artefac-
tos en la imagen de CT y a la mezcla de aire, hueso, y
otros tejidos bioldgicos en el interior de cada uno de los
voxeles empleados en el célculo. Esta incertidumbre,
sin embargo, tiene un impacto reducido en las distri-
buciones de dosis referidas a medio, dado que existen
pequefas diferencias dosimétricas entre diferentes
medios biolégicos, inferiores a 4% para haces de 6 MV
entre tejido normal y hueso blando,1? dado que el
cociente de poderes de frenado mésicos entre ambos
medios es aproximadamente de 1.04.

No obstante, si se realiza la conversion de Dy, a Dy
la incertidumbre puede aumentar al introducirse un
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Histograma de puntos calculados Monte Carlo
(varianza media 1.5%)
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Fig. 10. Probabilidades asociadas al célculo de dosis MC para distintas varianzas medias mediante las cuales se resalta la
naturaleza estocastica de los resultados dada por la dispersion de los valores de dosis calculada, ademas de su dependencia
con la varianza media seleccionada: 2.0% (superior izquierda), 1.5% (superior derecha), 1.0% (inferior izquierda) y 0.5%

(inferior derecha).

cambio de hasta un 12% en el valor de la dosis, depen-
diendo del tipo de medio, especialmente para voxeles
que contengan mezcla de diferentes medios como aire,
tejido blando y hueso compacto (AAPM TG 1051).

Analisis de la varianza estadistica

Un aspecto importante a considerar en los métodos
de calculo no deterministas son las dispersiones en
el resultado dosimétrico asociadas a las fluctuaciones
estadisticas sobre un gran nimero de puntos de dosis
para comprobar con mayor detalle el caracter aleatorio
de la distribucion. Un modo de visualizar esta natu-
raleza estocéastica consistiria en representar mediante

histogramas que agrupen en torno al valor promedio
de dosis las diferentes fluctuaciones estadisticas obte-
nidas para cada distribucién, atendiendo a las distintas
varianzas medias seleccionadas en este procedimiento.

En la fig. 10 se representan de este modo la pro-
babilidad de obtener una determinada dosis dentro de
la dispersion de valores normalizados al promedio de
dosis de cada ROI, ademas de sus respectivas barras
de incertidumbre, proporcionadas como la raiz cuadra-
da del numero de puntos correspondiente a cada rango
de dosis. Para cada uno de los histogramas es posible
realizar un ajuste a distribucion gaussiana de manera
que la anchura de cada una de las distribuciones repre-
senta la fluctuacion estadistica asociada a la varianza
media de célculo empleada para cada ROI.
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La desviacion tipica relativa, representada por el
cociente de la desviacion estandar entre el promedio de
cada distribucion gaussiana, proporciona una dispersion
respecto a la dosis promedio calculada en cada ROI,
con un intervalo de confianza de 95% (k = 2), de 2.0%
[1.9%,2.2%], 1.6% [1.4%,1.7%], 1.1% [1.0%,1.2%]
y 0.5% [0.5%,0.6%], resultados que en cada caso son
comparables a las varianzas medias seleccionadas,
2%, 1.5%, 1% y 0.5%, respectivamente, quedando de
manifiesto que el concepto de varianza media segln
es considerado en el sistema de planificacion iPlan RT
Dose se corresponde estadisticamente con el coeficien-
te de variacion o desviacion tipica relativa, dado con un
factor de cobertura de k = 2.

Conclusiones

En el presente articulo se ha sometido a evaluacion
un algoritmo de célculo de dosis MC mediante la ela-
boracion de pruebas que han permitido determinar la
precision dosimétrica en condiciones en que sea mas
dificil la modelizacion del transporte de particulas en
un medio, como es el caso de medios de baja den-
sidad y campos pequefios. En estas circunstancias,
a los problemas asociados al célculo de dosis MC en
cuanto a las aproximaciones y técnicas de reduccion
de varianza empleadas, se suman los efectos debidos a
imprecisiones dosimétricas relacionadas con la pérdida
de equilibrio electronico lateral.

Las desviaciones encontradas entre la dosis calcula-
da MC y medida mediante camara de ionizacién en el
seno de un medio de densidad equivalente a medio pul-
monar han sido inferiores a 3%, considerando que los
factores de correccién por heterogeneidad asociados a
la medida experimental en estas circunstancias serian
del orden de 1%.

Asi mismo, se ha demostrado la necesidad de
emplear la opcion accuracy optimized en lugar de speed
optimized en el célculo de las distribuciones de dosis
en tratamientos de IMRT, dado que de lo contrario se
subestimaria la componente debida a dosis transmitida
a través de las laminas.

Una particularidad de los algoritmos de céalculo MC
es la relacionada con el medio respecto al cual se pro-
porcionan los resultados dosimétricos, bien sea dosis
referida a agua, Dy o bien dosis referida a medio, Dy,
asi como el modo en que se realiza la conversion de una
magnitud a otra mediante el cociente de los poderes
masicos de frenado agua-medio, de modo que en el
caso de iPlan RT Dose para esta conversion simple-
mente es requerida la UH asociada al medio mediante
la curva de calibracién a densidad electroénica, sin ser
necesaria informacioén relativa a la composiciéon este-
quiométrica. Por esta razén, el célculo de dosis referida
a agua, Dy, en un medio de alta densidad como hueso
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cortical proporciona resultados similares al caso de
considerar agua con un valor de UH forzado al nimero
CT correspondiente a la densidad electrénica del hueso.

En el estudio de la aleatoriedad asociada a la simu-
lacion MC se ha comprobado que la varianza media
definida en iPlan RT Dose se corresponde ciertamente
con la desviacion tipica relativa asociada a las fluctua-
ciones estadisticas de la distribucién proporcionado con
un factor de cobertura de k = 2. Este parametro es el
gue determina la anchura de la distribucion gaussiana
mediante la cual se ajustan las fluctuaciones. Segun las
recomendaciones del fabricante, es necesario calcular
con una varianza media de 1% o inferior para que la
desviacion entre el resultado dosimétrico calculado y el
valor esperado de la dosis sea inferior a este valor con
una probabilidad del 95%.

La precision dosimétrica obtenida en la confluencia
de N haces, como sucederia en el entorno de la lesion,
correspondera a una desviacion tipica relativa corregida
por 1/\/1V. Dado que la varianza media se normaliza
respecto al nimero de haces involucrados, la varianza
definitiva dentro del PTV serd menor. Ademas, al defi-
nirse la varianza estadistica con respecto a la dosis méas
alta del plan de tratamiento, la incertidumbre de la dosis
calculada dentro de los OAR en las zonas de dosis bajas
es mayor en relacion con la dosis maxima.
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