EDITORIAL

Pas6 el XVI Congreso Nacional de Fisica Médica de
Granada y el verano y el XI Congreso Nacional de la So-
ciedad Espafiola de Proteccion Radioldgica de Tarragona
y el X Congreso de la EFOMP y la 9% Bienal de la ES-
TRO en Barcelona y el n° 2 de la Revista de Fisica Médi-
ca de 2007 no llegaba a nuestras manos. Finalmente,
aunque con cierto retraso, ya estamos de nuevo en circu-
lacion. De todos esos eventos ya pasados se publican di-
ferentes resefias en este numero. Cabe sefialar que los
congresos de la SEFM y de la SEPR, celebrados por se-
parado, van a ser la antesala del proximo congreso con-
junto de ambas sociedades de Alicante. Esperamos y de-
seamos que la experiencia de ese congreso conjunto sea
un éxito y nos sirva para avanzar en la colaboracion cien-
tifica y organizativa entre ambas sociedades.

La asamblea de la SEFM celebrada en la sede del
congreso de Granada nos ha dado una renovacién par-
cial de la Junta Directiva, en la presidencia y en dos vo-
calias. De la asamblea y de la renovacion se informa en
la seccidon de informacion de la SEFM. Desde la revista
agradecemos el esfuerzo de los miembros salientes y les
deseamos acierto y buena suerte a los entrantes. El con-
greso nos ha dado también trabajos cientificos de cali-
dad. Nuestro deseo es que un numero importante de
ellos sean publicados en la revista. En particular, hay
cuatro trabajos que han sido considerados como los me-
jores por los miembros del Comité Cientifico del con-
greso que seran publicados en este y en el proximo nu-
mero de la revista. En el numero actual se incluyen dos
de ellos que versan, respectivamente, sobre el disefio de
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una camara PET para animales pequeifios y sobre la si-
mulacion de tratamientos con radioterapia estereotaxica
de tumores pulmonares. Los dos restantes se publicaran
en el proximo numero de este afio. Otra de las aporta-
ciones del congreso fue la sesion dedicada al andlisis y
perspectivas de la revista. La asistencia relativamente
elevada a dicha sesion se corresponde probablemente
con el interés de los participantes por la marcha de la re-
vista. Sin embargo tal vez sea necesario encontrar vias
que estimulen una participaciéon mas activa y un inter-
cambio mas directo de informacion sobre la evolucion
de la revista. Esperamos cambiar el modelo en las proxi-
mas citas.

En el resto de contenidos cientificos se incluyen dife-
rentes aproximaciones dosimétricas en radioterapia, una
comparacion de protocolos para haces clinicos de foto-
nes y un estudio de la contaminacién electronica en la
especificacion de haces de fotones.

Finalmente, consideramos importante resefiar aqui que
el comité de editores de revistas de fisica médica de la
Organizacion Internacional de Fisica Médica (IOMP)
continua sus actividad. Los temas tratados en los tltimos
meses estan relacionados con las implicaciones éticas de
las investigaciones en la que se incluyen voluntarios hu-
manos y con los problemas asociados con las diferentes
variedades de plagio y autoplagio en revistas cientificas.
Sobre este tema se esta preparando un comentario edito-
rial con contenidos muy similares que aparecera simulta-
neamente en todas las revistas. En la nuestra se publicara
con toda probabilidad en el proximo niimero.
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Radiochromic film verification of dose calculation algorithms in lung inhomogeneities for small fields
in radiotherapy

Resumen

La dosimetria de campos pequefios en presencia de hetero-
geneidades, caso habitual en radiocirugia e IMRT, depende pa-
ra su buen fin de algoritmos que calculen en estas situaciones
con suficiente precision. En este trabajo se comparan los resul-
tados del nuevo algoritmo AAA ("Analytical Anisotropic Algo-
rithm") con 3 algoritmos pencil beam (PB) implementados en
planificadores comerciales, Batho, EQTAR ("Equivalent TAR")
y path length corrected pencil beam y con un cdédigo Monte-
carlo (Penelope) en una situacion dosimétrica con presencia de
heterogeneidades de tipo pulmoén. Como sistema de medida se
emplearon placas radiocromicas Gafchromic EBT. Se analiza-
ron curvas de rendimiento en profundidad (PDD), perfiles y
distribuciones bidimensionales de dosis para campos de 2x2 y
4x4 cm? y rendimientos para un campo de 10x10 cm?. Los re-
sultados obtenidos demuestran que los algoritmos PB con co-
rreccion de heterogeneidades sobreestiman la dosis en la zona
equivalente a pulmoén hasta en un 20% en promedio para cam-
pos 2x2 cm? mientras AAA y Penelope obtienen resultados al-
go mejores con diferencias promedio de -4,5% y -5,4%, res-
pectivamente, para este tamafio de campo. Para campos mayo-
res las diferencias son menores, asi como en la zona equivalen-
te a agua. En la comparacion de penumbras, inicamente AAA
y PENELOPE obtienen resultados con una diferencia menor a
1 mm respecto a la medida. En el analisis de indice gamma,
AAA obtiene el mejor resultado frente a los algoritmos PB.

Palabras clave: Campos pequeiios. Pelicula radiocromica. Analyti-
cal anisotropic algorithm. Inhomogeneidades tipo pulmon.

Abstract

Dosimetry of small and complex fields in presence of hete-
rogeneities, as usual in radiosurgery and IMRT, depends on al-
gorithms that calculate accurately in these situations to get go-
od results. In this work, results of the new algorithm AAA
("Analytical Anisotropic Algorithm") were compared against
three commercially available algorithms, Batho, EqQTAR
("Equivalent TAR") and path length corrected pencil beam and
a Montecarlo code (Penelope) in a situation including a lung
equivalent heterogeneity. Radiochromic films, model Gafchro-
mic EBT, were used as reference detector. Beam pdd’s, profi-
les and gamma index for 2x2 and 4x4 cm? fields and pdd for a
10x10 cm? field were analyzed. Results showed that the hete-
rogeneity based correction algorithms overestimated the dose
in the lung equivalent part of the phantom with an average de-
viation of as much as 20% for 2x2 cm? fields while AAA and
Penelope got better results with average underestimations of,
respectively, -4,5% and -5,4%, for this field size. Results for
wider fields and also in the water equivalent part were better.
For penumbra comparisons, only AAA and PENELOPE got
differences lower than 1 mm, compared to the experimental re-
sults. AAA got better results in the gamma index test than the
correction based algorithms.

Key words: Small fields. Radiochromic film. Analytical anisotropic
algorithm. Lung inhomogeneities.
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Introduccion y Objetivos

En los sistemas de planificacion dosimétrica habitual-
mente empleados en radioterapia, cada vez mas frecuen-
temente, se implementan algoritmos de convolucidén-su-
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perposicion con kernels generados por simulaciéon Mon-
tecarlo que consiguen modelar de un modo mas exacto la
interaccion de la radiacion al atravesar medios de densi-
dad diferente al agua'. Estos medios se encuentran de
manera natural en el cuerpo humano, tanto los de baja
densidad relativa (pulmoén, cavidad oral,...) como los de
alta densidad (huesos). De este modo, los algoritmos de
calculo para fotones que convolucionan un kernel inva-
riante de tipo pencil beam derivado de medidas realiza-
das en agua, se van viendo sustituidos progresivamente
por ser menos precisos. Una modelizacion completa de
todas las interacciones de las particulas ionizantes, tanto
con los diversos componentes de la cabeza de un acelera-
dor como con el medio a irradiar, inicamente es posible
haciendo uso de los algoritmos Montecarlo®* que han si-
do implementados incluso en algun sistema comercial®.

No obstante, y aun cuando en la bibliografia se en-
cuentran referencias que corroboran la superioridad de
los algoritmos de convolucidon-superposicion®’ frente a
los de tipo pencil beam lo cierto es que los fabricantes si-
guen incluyendo estos ultimos en sus sistemas de planifi-
cacién. En ocasiones, como una opcién mas de célculo y
en otras como Unica alternativa. Los algoritmos de pencil
beam suelen incorporar correcciones que modelan con
diversos niveles de aproximacion la radiacion secundaria
de fotones y el transporte de electrones en medios no ho-
mogéneos'. De este modo, a dia de hoy, se siguen
empleando en muchos servicios de radioterapia algorit-
mos no 6ptimos para el calculo en situaciones con pre-
sencia de heterogeneidades.

Técnicas radioterapicas como la IMRT y la radiociru-
gia conllevan el uso de pequeiios tamafios de campo.
Con estos tamafios se llega a presentar una falta de equi-
librio electronico lateral como consecuencia de que el re-
corrido libre medio de las particulas secundarias creadas
por la interacciéon de la radiacidon primaria es comparable
o superior a las dimensiones laterales de los campos. Es-
te efecto es especialmente patente en presencia de hete-
rogeneidades de baja densidad relativa en las que los
electrones secundarios generados tienen un mayor alcan-
ce.

El objetivo principal de este trabajo es verificar el de-
sempefio de un nuevo algoritmo, AAA ("Analytical Ani-
sotropic Algorithm"), incluido en los de tipo de convolu-
cion-superposicion. Este algoritmo fue implementado
por primera vez en un sistema comercial, Eclipse (Varian
Medical Systems, Palo Alto, CA), en el afio 2005. En el
presente trabajo se estudiaron los resultados del algorit-
mo AAA en una situacion en que se conjugan la presen-
cia de campos pequefios y heterogeneidades de baja den-
sidad relativa (tipo pulmén). Se empled como detector
pelicula radiocromica y se extrajo la informacién de la
misma mediante un procedimiento que combina, con cri-
terios estadisticos asociados a la incertidumbre experi-
mental, la informacion contenida en los canales verde y
rojo, a diferencia de lo que sucede en la mayor parte de

las publicaciones en que so6lo se trabaja con uno de los
canales, generalmente el rojo. Los resultados se compa-
raron con los de otros investigadores que analizaron el
comportamiento del algoritmo AAA en una situacion ex-
perimental similar a la aqui presentada asi como con los
datos obtenidos mediante una simulacion con un cédigo
Montecarlo. Para describir las mejoras aportadas por el
algoritmo AAA, se compararon también sus calculos con
los de otros 3 algoritmos comerciales de tipo pencil be-
am, con diferentes correcciones de inhomogeneidades.

Material y métodos
a) Equipo de radiacion

Se empled el haz de energia nominal 6 MV (TPR?, =
0,666) de un acelerador Clinac 600 C/D (Varian Medical
Systems, Palo Alto, CA). Esta es la Ginica energia con
que cuenta este acelerador que se emplea en nuestra Ins-
titucion para la aplicacion de técnicas especiales como
son IMRT y radiocirugia estereotdxica.

b) Algoritmos de cdlculo

El algoritmo objeto del presente estudio, AAA (ver-
sion 7.5.18), fue desarrollado por Varian Medical Sys-
tems a partir del trabajo inicial de Ulmer y Harder®°. Se
trata de un algoritmo de tipo convolucion-superposicion
y desde su aparicion diversos estudios se han realizado
para verificar su comportamiento tanto en un medio
equivalente a agua!® como en presencia de heterogenei-
dades'!"14. El algoritmo AAA surge en un intento de me-
jorar los resultados del algoritmo Pencil Beam (PB) so-
bre todo en lo que respecta al calculo en presencia de he-
terogeneidades. Es por ello que en el presente trabajo se
incluyen también, a modo de comparacion, los resultados
de los algoritmos PB incluidos en dos planificadores co-
merciales, Eclipse version 7.3.10 (Varian Medical Sys-
tems, Palo Alto, CA) y Brainscan versioén 5.31 (Brain-
LAB, Feldkirchen, Alemania). En el primero de ellos, se
cuenta con un algoritmo PB con dos tipos de correccion
por heterogeneidad, Batho y EqTAR. Del planificador de
BrainLAB, que se emplea en los calculos para tratamien-
tos de radiocirugia, se extrajeron los calculos del algorit-
mo de pencil beam (PB Brainscan) que implementa una
correccion de heterogeneidades considerando espesores
equivalentes ("path-lenght correction™).

Se realizaron calculos y verificaciones experimentales
para 2 tamafios de campo pequefios, 2x2 y 4x4 cm? y
adicionalmente para un tamafio de campo de 10x10 cm?.
Los campos se irradiaron sobre un maniqui compuesto
de 5 cm de espesor de plastico RW3, white polystyrene
(PTW, Freiburg, Alemania), mas 12 cm de corcho y fi-
nalmente 8 cm adicionales de plastico RW3 (fig. 1). Se
utiliz6 corcho como material sustitutivo del pulmén. El
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Fig. 1. Maniqui de plastico RW3 y corcho utilizado para las medidas.
Consta de laminas de 30x30 cm? de 4rea y 1 cm de espesor. Se apila-
ron 5 laminas de RW3, 12 laminas de corcho y otras 8 laminas de
RW3.

peso de cada lamina se determind con una balanza de
precision y su volumen mediante el producto de las di-
mensiones lineales. La densidad media que se establecio
fue de 0,24+0,01 g/cm?® (factor de cobertura k=2). Esta
densidad estd muy proxima a la que el documento ICRU
445 asigna al pulmoén en inspiracion (0,258 g/cm?). Los
espesores se consiguieron a base de laminas que para
ambos materiales tienen un area de 30x30 cm? y un es-
pesor de 1 cm. En todos los casos se empled una distan-
cia fuente superficie (DFS) de 100 cm. Para los tamafios
de campo de 2x2 y 4x4 cm? se calcularon con cada algo-
ritmo curvas de rendimiento en profundidad (PDD) y se
obtuvieron perfiles y mapas de dosis a varias profundi-
dades: 3,5, 11,17 y 22 cm. Las medidasa 5y 17 cm co-
rresponden a las interfases RW3-corcho, lade 11 cmala
zona central del corcho y las otras dos corresponden a la
zona central de los espesores de RW3. Para el tamafio de
campo de 10x10 cm? tnicamente se realizaron verifica-
ciones para PDD.

Las medidas necesarias para configurar los algoritmos
de calculo de ambos planificadores y su posterior che-
queo se realizaron haciendo uso de un maniqui de agua
Blue Phantom (Scanditronix-Wellhofer, Schwarzen-
bruck, Alemania). Los perfiles se obtuvieron con una ca-
mara cilindrica modelo IC15 (Scanditronix-Wellhofer)
de volumen 0,125 cm?, salvo para el caso del campo 2x2
cm? para el cual empleamos un diodo semiconductor
modelo SFD (Scanditronix-Wellhéfer) de 0,6 mm de
area activa. Para la medida de PDDs se emple6 una ca-
mara plana modelo PPC40 (Scanditronix-Wellhofer) de
volumen 0,4 cm? para tamafios de campo iguales o supe-
riores a 6x6 cm? y una cadmara "pinpoint" modelo CCO1
(Scanditronix-Wellhéfer) de 0,01 cm?® para tamafios me-
nores. Las verificaciones dosimétricas posteriores a la
configuracién de cada algoritmo se realizaron segun los
procedimientos habituales en nuestro Servicio y que si-

guen las tolerancias especificadas en diferentes publica-
ciones!®!7. De esta manera se comprobd que en un me-
dio homogéneo (agua) los algoritmos se comportaban
dentro de las tolerancias aceptadas.

Con el fin de realizar los calculos necesarios en los
planificadores, se efectué un estudio CT del maniqui de
RW3 y corcho. La unidad CT empleada fue un General
Electric Light Speed 16. El conjunto de imagenes obteni-
das se transmitio mediante protocolo DICOM a ambos
planificadores. El espaciado entre cortes fue de 1 cm,
aunque una vez en el planificador las imagenes se inter-
polaron para obtener un espaciado entre cortes de 2 mm.
Los valores de densidad electronica, tanto de plastico
RW3 como del corcho, se obtuvieron a partir de los nu-
meros Hounsfield obtenidos en el estudio CT haciendo
uso de la curva de calibracion incluida en el sistema de
planificacion. A continuacidn, se realizaron planificacio-
nes para los 3 tamafios de campo estudiados con DFS =
100 cm y las distribuciones de dosis obtenidas, PDDs y
perfiles, se exportaron haciendo uso de las utilidades de
los sistemas de planificacion. La matriz de calculo em-
pleada en Eclipse tenia un tamafio de voxel de 2,0 mm
de arista para el algoritmo AAA y de 1,25 mm para Bat-
ho y EqTAR, que son las mayores resoluciones que per-
mite el sistema. En Brainscan utilizamos un tamafio de
rejilla de 1,5 mm.

Los codigos Montecarlo se han convertido en una he-
rramienta muy util y utilizada por diversos autores para
la comparacion y verificacion de los célculos de otros al-
goritmos'>!8, El cédigo Montecarlo que empleamos para
este trabajo fue la version 2006 de Penelope?. El fabri-
cante del acelerador, Varian Medical Systems, proporcio-
no, bajo contrato de confidencialidad, los esquemas ne-
cesarios para modelar la cabeza del acelerador, incluyen-
do los materiales que componen cada una de las partes
de la misma. Se sigui6 un proceso iterativo, mediante su-
cesivos ensayos de prueba y error, para hacer coincidir
los calculos de Penelope en agua con las medidas obteni-
das mediante el maniqui motorizado Blue Phantom. La
sistematica en la eleccion de los parametros iniciales y
en las sucesivas iteraciones del haz de electrones, basica-
mente energia media, dispersion energética y espacial se
baso6 en las indicaciones referidas en la bibliografia®!°.
Para afinar los parametros del haz inicial de electrones,
se emplearon la curva de rendimiento en profundidad de
un campo 10x10 cm? con DFS=100 cm y los perfiles en
sentidos transversal y longitudinal de un campo 35x35
cm? a la misma DFS y a dos profundidades, la del maxi-
mo y 5 cm en agua. Consideramos finalizado el proceso
de ajuste cuando el PDD calculado por PENELOPE
coincidia con el resultado de la medida en todos los pun-
tos de la curva con una tolerancia de un 1% en dosis y 1
mm en distancia, mientras que para los perfiles se utilizo
un criterio de un 2% y 1 mm, respectivamente. Estos cri-
terios coinciden con los aplicados en el proceso de veri-
ficacién y aceptacion de los algoritmos del sistema de
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planificacion. El haz inicial de electrones quedo caracte-
rizado con una distribucion energética de forma gaussia-
na con energia media 6,05 MeV y una desviacion tipica
0 = 0,10 MeV. La dispersion espacial, en el plano per-
pendicular al avance del haz de electrones, se modelizo
mediante una distribuciéon gaussiana centrada en el eje
del campo y con 0 = 1,5 mm.

Una vez optimizados los parametros iniciales del haz
de electrones, se realizaron simulaciones adicionales para
obtener un espacio de fases de las particulas primarias a
la salida del colimador primario del acelerador, a 20 cm
del blanco. Las simulaciones se realizaron empleando dos
procesadores Pentium 4 de doble nucleo. Este espacio de
fases sirvio luego como punto de partida para realizar los
calculos para este trabajo y permitié reducir el tiempo de
computo total, al no tener que transportar en cada simula-
cion las particulas primarias a través de toda la geometria
del acelerador. Haciendo uso de las rutinas contenidas en
el paquete PENELOPE, se modelizaron los colimadores
secundarios con el tamafio apropiado en cada caso y tam-
bién el maniqui de ldminas a DFS = 100 cm. A continua-
cién, se realizaron simulaciones para obtener los PDDs y
perfiles para cada tamafio de campo. La resolucion espa-
cial empleada para el calculo de los PDDs y perfiles de
dosis fue de 5 y 2 mm, respectivamente.

Es conveniente considerar que el detector empleado, la
pelicula radiocrémica, se calibro para medir la dosis en
agua y se emple6 como referencia frente a quien contras-
tar los resultados proporcionados por los distintos algorit-
mos. Cuando medimos en un medio equivalente a pulmon
lo que obtenemos es la dosis a un pequefio volumen de
agua rodeado por pulmon. Sin embargo, PENELOPE cal-
cula la dosis en el medio considerado, en este caso pul-
mon. Asi pues, para comparar los resultados experimenta-
les con la simulacién habra que convertir los resultados
de esta ultima a dosis en agua, siguiendo lo indicado por
Siebers y cols?’. Esto se realiza utilizando la expresion

D =0

H Pl ."ll'\'l Pk (1)

donde D,, y Dyyjs, sOn las dosis en agua y pulmon, res-
pectivamente, Y Sy, umen €8 la razon de poderes de frena-
do agua-pulmoén. Para la energia de 6 MV, Siebers y cols.
tabulan un valor de sy pumen = 0,999.

¢) Detector de referencia: pelicula radiocromica

Como se ha dicho mas arriba, para la verificacion ex-
perimental de los resultados proporcionados por los al-
goritmos de célculo se escogi6 un sistema de medida me-
diante pelicula radiocréomica?!. El tipo de pelicula
empleado fue Gafchromic™ EBT (International Spe-
cialty Products, NJ, USA). Los lotes de peliculas emple-
ados correspondian a los nimeros de serie 35076-002Al
y 36306-0011.

La pelicula radiocromica presenta varias ventajas fren-
te a la radiografica como su escasa dependencia con la
energia del haz?>?3, con la tasa de dosis empleada®!' y que
no precisa de revelado. Al igual que la pelicula radiogra-
fica, presenta una excelente resolucion espacial que la ha-
ce muy adecuada para la medida de penumbras®*. No
obstante, también puede presentar problemas en su proce-
sado y al realizar la digitalizacion de las placas mediante
un escaner de sobremesa puede introducirse una distor-
sion en los valores de densidad optica (DO) debido a la
dispersion de la luz de la ldmpara del escaner en la peli-
cula y también debido a la propia falta de uniformidad de
la luz?>2°. Todo esto provoca una pérdida de uniformidad
en la pelicula digitalizada. Pueden también obtenerse di-
ferentes lecturas en el proceso de digitalizacion de las
placas si no se usa siempre la misma orientacion de las
mismas en el soporte del escaner y también debido al au-
mento de temperatura derivado de prolongados y sucesi-
vos escaneos que hacen variar las medidas de DO?®.

Se sigui6 el procedimiento indicado por Devic et a
para el analisis de la informacion proporcionada por la
pelicula radiocrémica en lo referente al ajuste de la curva
de calibracion para los canales verde y rojo, asi como pa-
ra el célculo de incertidumbres. En la referencia citada se
pueden obtener los detalles del procedimiento, si bien,
cabe sefialar que respecto a este autor utilizamos un nu-
mero menor de placas a costa de un ligero aumento de la
incertidumbre asociada a los resultados.

Para obtener una curva de calibracion Dosis(Gy)-DO
de la pelicula radiocrémica recortamos pequefias piezas
de 2,5x2,5 cm? y se colocaron en un maniqui de ldminas
de plastico RW3 a una DFS = 100 cm y una profundidad
de 10 cm centradas en el eje del campo. Se irradiaron las
placas, con un tamafio de campo de 10x10 cm?, a los si-
guientes valores nominales de dosis en Gy: 0; 0,245;
0,496; 1,0; 1,5; 2; 3; 4; 5; 6 y 7 Gy. Estas dosis se deter-
minaron mediante una camara de ionizacion tipo Farmer
Scanditronix-Wellhofer IC-70 a la cual se habia realiza-
do previamente una calibraciéon cruzada agua-RW3. Cada
jornada de medida, y para cada nivel de dosis, se repitie-
ron las medidas 3 veces. En cada sesién de medidas se
corrigid por el estado de la dosis de referencia del acele-
rador para ese dia.

Tras irradiar las peliculas se dejé transcurrir un tiempo
superior a las 6 horas?® antes de su digitalizacion, para lo
que se empled un escaner plano Microtek ScanMaker
1900 (Microtek International Inc) junto con el software
Microtek ScanWizard Pro version 7.00 utilizando la op-
cion de escaneado en modo transparencia. Se coloco ca-
da placa en la zona central del escaner, para minimizar el
efecto de la falta de uniformidad de la luz del mismo?®, y
se digitaliz6 cada una de ellas tres veces con una resolu-
cion de 0,0085 cm por pixel (300 ppp) con una profundi-
dad de color de 48 bits y anulando todas las opciones de
correccion automatica y mejora de la imagen. Las ima-
genes se almacenaron en formato Tiff (Tag Image File
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Format) sin compresion usando el programa Adobe Pho-
toshop CS 8.01 (Adobe Systems Incorporated). Desde el
entorno de este software se procedio a filtrar el ruido de
las imagenes usando un filtro de mediana de radio 2 pi-
xeles (aproximadamente, 0,2 mm) y se separaron los ca-
nales verde, rojo y azul, desechando el ultimo de ellos.

Para cada uno de los dos canales restantes, se analizd
una region cuadrada de 1x1 mm? en el centro de cada
imagen y mediante las herramientas del citado software
se extrajeron para cada una de las placas los valores de
intensidad correspondientes a cada nivel de dosis. Se es-
cane6 también una imagen correspondiente a transmision
nula (obtenida a partir de cinco cuadrados superpuestos
de pelicula radiografica Kodak X-Omat-V que previa-
mente habian sido expuestos a la luz ambiente y revela-
dos). El valor correspondiente a transmision nula permite
corregir el valor de la DO y obtener un valor de DO neta.
Las expresiones detalladas para el ajuste de la curva de
dosis (Gy), Dyjusees frente a DO, asi como del analisis
de incertidumbres de los resultados obtenidos pueden en-
contrarse en la referencia de Devic et al?’. Baste decir que
la expresion utilizada para el ajuste de la curva Dy -
DO,,,,, corresponde a la siguiente forma analitica:

.II:I..'.ll.l.'\.' = |'-.'-I .I'::'I:'-.}n'.\l +LC" r.H}.u. ”.l‘] (2)

que fue ajustada mediante un método de minimos cua-
drados en una rutina implementada por los autores en el
entorno del software Mathcad 7 (Mathsoft Engineering
& Education Inc., Massachussets, USA).

A continuacion, se irradiaron placas en el maniqui de
cada uno de los campos estudiados para la determinacion
de PDDs, perfiles y mapas de dosis. En el caso de la de-
terminacion de los PDD se irradiaron placas de tamafio
2x2 cm? a varias profundidades. Para la determinacion de
perfiles y mapas de dosis, se cortaron peliculas de tama-
fio 5x5 cm? y 7x7 cm? para ser irradiadas, a las mismas
profundidades en que se realizaron los célculos de los

planificadores, es decir 3, 5, 11, 17 y 22 c¢cm, con tamafios
de campo de 2x2 y 4x4 cm?, respectivamente. Para el
campo 10x10 cm?, Ginicamente se midieron rendimientos.
Las placas para el calculo de rendimientos se radiaron
con 400 UM y el resto con 500 UM (equivalentes a 424 y
530 cQy, respectivamente, a la profundidad del maximo
de un campo de 10x10 cm?). Todas las placas se expusie-
ron centradas en el eje y se alinearon respecto a los ejes
del campo con ayuda de pequefias marcas realizadas con
rotulador en sus bordes. Cada medida se repitid entre tres
y cinco veces para disminuir la incertidumbre estadistica.
Para su digitalizacién y procesado se actudé del mismo
modo que para las placas de calibracion.

El analisis de los valores de transmision en el eje, ne-
cesario para calcular los rendimientos, se realizoé con el
software Photoshop CS 8.01 tomando una region cuadra-
da en el centro de la imagen de 1x1 mm?. Los perfiles de
intensidad se extrajeron mediante el software Imagel
version 1.37v (National Institutes of Health, USA) y se
convirtieron a perfiles de dosis haciendo uso de las cur-
vas de calibracion obtenidas en el paso anterior.

Los perfiles se analizaron para determinar la penum-
bra de los mismos, que para este trabajo qued6 definida
como la distancia entre los valores del 80 y el 20% de la
dosis en el eje central del campo. Basicamente, se trato
de verificar si los algoritmos estudiados son capaces de
modelar correctamente el efecto de ensanchamiento de la
penumbra al entrar el haz en la zona equivalente a pul-
moén pero también se estudid si modelaban correctamen-
te la penumbra fuera de esta region. Pequefios tamafos
de campo, como los que son objeto del presente estudio,
se emplean para radiar lesiones de reducido tamafo, por
lo cual una incertidumbre incluso de solo 1 6 2 mm en el
calculo de la penumbra puede afectar de manera efectiva
a la distribucion de dosis en los bordes del campo de tra-
tamiento y tener efectos en el control tumoral.

Conviene sefialar que para la combinacion de la pelicu-
la Gafchromic EBT y escaner Microtek ScanMaker 1900
y, tal como queda reflejado en las figs. 2 y 3, cada uno de

b=7838 g5=0,151
c=11877 0.=1,773 (;anal Yerde

¢ Canal rojo
n=2722 0,=0234

Dosis (Gy)

b=4,524  05=0,065
c=82235 0= 12,604
n=5626 0,=0,065

DO neta

* - Canal Verde
=— Canal rojo

Dosis (Gy)

Fig. 2. Curva de calibracion de los canales rojo y verde para la pelicu-
la radiocromica Gafchromic EBT analizada con un escaner Microtek
Scanmaker 1900.

Fig. 3. Incertidumbres relativas asociadas a la medida de dosis en los
canales rojo y verde de la pelicula radiocromica Gafchromic EBT
usando el escaner Microtek ScanMaker 1900.
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los dos canales, rojo y verde, presenta ventajas e inconve-
nientes. El canal rojo es muy sensible a bajas dosis pero
la incertidumbre experimental asociada a este canal au-
menta para dosis crecientes y su respuesta se satura a al-
tas dosis. Con el canal verde, por encima de 1,8 Gy, la in-
certidumbre asociada a la medida es menor que con el ca-
nal rojo y se obtiene una buena linealidad de la respuesta
con la dosis en todo el rango empleado. Para obtener las
curvas experimentales, rendimientos en profundidad y
perfiles, se decidi6é aprovechar la informacién contenida
en ambos canales, optando por calcular la dosis en cada
punto de medida tanto con la calibracién obtenida para el
canal rojo, Dy, como con el canal verde, Dj. La dosis en
cada punto de medida con coordenadas (X,y,z) se obtuvo
combinando de manera Optima la informaciéon obtenida
en cada canal para obtener un resultado con incertidum-
bre estadistica minima mediante la expresion

I_ e oy x|+ —ix pyz
D,y 2 )= T4 | “'I 3)

rT.-. o

es decir, pesando la dosis medida en los canales rojo y
verde, Dy y Dy, respectivamente, de acuerdo con el in-
verso de su varianza, Gz° y 0,2. De este modo se aprove-
cha la informacion de la incertidumbre asociada a la me-
dida en cada canal para pesar proporcionalmente en cada
punto del campo la informacién que aportan el canal rojo
y el verde. Se evita asi, como sucede en muchos casos en
la bibliografia, el tener que desechar uno de los dos cana-
les. En el caso de los perfiles de dosis, para valores infe-
riores a 35 c¢Gy para los cuales el canal verde tenia nula
sensibilidad, se emplearon unicamente los valores co-
rrespondientes al canal rojo. Finalmente, para obtener las
curvas de rendimientos en profundidad, se normalizaron
los valores de dosis al valor medido en el eje a 3 cm de
profundidad, y los perfiles de dosis relativa en cada pro-
fundidad se normalizaron a la dosis en el eje del campo.
En todos los casos, se emplearon las incertidumbres ob-
tenidas en el ajuste de las curvas de calibracion para rea-
lizar la propagacion de errores correspondiente.

Las placas de calibracion y las que contenian los mapas
de dosis se importaron también desde el software Omnipro-
IMRT 1.4 (Scanditronix-Wellhofer) para ser comparadas
con los calculos de los planificadores en las mismas condi-
ciones. Desde el entorno de este software se realiz6 un ana-
lisis mediante el calculo de funcién gamma?® de las placas
previamente radiadas. El software empleado no permite se-
parar los canales RGB de la pelicula ni tampoco, obvia-
mente, combinar la informacién de los canales en el modo
descrito en la ecuacién 3. De este modo, la calibracion y el
analisis de las placas se realizo considerando la informa-
cioén de los 3 canales de las placas, azul, verde y rojo, con el
mismo peso, combinacion que no es dptima desde un punto
de vista de la incertidumbre asociada a la medida.

Se realizé también un estudio para comprobar la de-
pendencia de la respuesta del sensor del escaner a la dis-
persion de la luz en la placa®. Para ello, se irradi6 un
juego de placas de 7x2 cm? a varios niveles de dosis
(desde 0 a 6 Gy en intervalos de 1 Gy) centradas en un
campo de 10x10 cm? a 10 cm de profundidad en el seno
de un maniqui de agua soélida. Se realizaron medidas ali-
neando las placas paralelamente al avance de la lampara
del escaner. Tras extraer los perfiles de intensidad de las
placas, en la direccién del eje mayor de las mismas, se
convirtieron los datos obtenidos a dosis. Seguidamente,
se compararon los perfiles (OAR, "Off Axis Ratios") ob-
tenidos en los canales rojo y verde frente a los obtenidos
con una camara Scanditronix Wellhdfer IC15 en un ma-
niqui de agua en las mismas condiciones mediante el cal-
culo del cociente OARGafenromic (Di1) / OARcys (r). De
este modo, y si fuera necesario, se corregirian los datos
obtenidos al escanear las placas tanto por la dosis, D, co-
mo por la distancia, », del punto de medida en la placa
respecto al centro de la misma.

Resultados y discusion
a) Calibracion de la pelicula radiocromica

En la fig. 2 se representan los resultados tipicos de una
calibracion Dosis frente a DO de la pelicula radiocrémi-
ca Gafchromic EBT con el escdner Microtek ScanMaker
1900. En la fig. 3 se presentan los resultados del andlisis
de incertidumbre asociado a la medida en los canales
verde y rojo. A la vista de los resultados, se observan va-
rios detalles. La pelicula Gafchromic EBT es mas sensi-
ble a la radiacién a bajas dosis en el canal rojo. De he-
cho, por debajo de los 35 cGy, la respuesta en el canal
verde no se diferencia del velo de la propia pelicula. Con
el canal rojo es posible medir dosis inferiores.

Para dosis superiores a los 180 cGy, el canal rojo pre-
senta ya una tendencia rapida a la saturacion, y la incerti-
dumbre asociada a la medida se incrementa considera-
blemente. Sin embargo, el canal verde presenta en todo
el rango de medida una respuesta mucho mas lineal y
una incertidumbre asociada a la medida considerable-
mente mas baja.

b) Dependencia de la respuesta del sensor del escaner a
la dispersion de la luz en la placa

El andlisis realizado demuestra que, siempre y cuando
se use la porcidn central del escaner para situar la pelicu-
la, no existe una dependencia directa entre la lectura de
intensidad de los puntos de la pelicula escaneada y la po-
sicidn radial que ocupan estos respecto al centro de la
placa, a ningtin nivel de dosis y para ambos canales. Las
placas individuales presentan valores maximos del co-
ciente OAR Gafenromic (D,¥) / OAR;c5 () que se separan en
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un +4% de la unidad, debido probablemente a la falta de
uniformidad introducida por el sistema dosimétrico em-
pleado (placa + escaner). Si se promedia un numero sufi-
ciente de perfiles, 3 o mas, el cociente resulta ser, para
cualquier posicion r, igual a 1,00+£0,02 (k=2) lo cual esta
dentro de los margenes de incertidumbre asociados a la
calibracion de las peliculas y de acuerdo con lo obtenido
por otros autores®S. Asi pues, no se aplico a los perfiles
obtenidos ninguna correccion por este efecto.

¢) Rendimientos en profundidad de los campos
analizados

En la fig. 4 se representan, para cada campo estudiado,
los rendimientos en profundidad calculados por cada uno
de los algoritmos, asi como los medidos con la pelicula
radiocromica. Todas las curvas se han normalizado al
100% a una profundidad de 3 cm, y no en el maximo,
para evitar que pequefias incertidumbres estadisticas en
esta zona de alto gradiente afecten de manera considera-
ble a las curvas. Para una mayor claridad de la grafica,
unicamente se representan las barras de error (k=2) co-
rrespondientes al calculo del codigo PENELOPE.

Adicionalmente, los valores de dosis absoluta propor-
cionados por la pelicula Gafchromic EBT fueron con-
trastados frente a las medidas con una camara de ioniza-
cion "pinpoint" Scanditronix-Wellhéfer CCO1 de volu-
men 0,01 cm® que colocamos a 3 cm de profundidad en
el maniqui. Los valores que se obtuvieron en esta pro-
fundidad para los tamafios de campo de 2x2, 4x4 y
10x10 cm?, irradiando con 400 UM en todos los casos,
fueron de 3,47 Gy, 3,69 Gy y 3,96 Gy con la camara de
ionizacion y de 3,37 Gy (-2,9%), 3,66 Gy (-0,8%) y 3,84
Gy (-3,0%) con la pelicula radiocromica, respectivamen-
te. Las incertidumbres (k=2) asociadas a estas lecturas son
de un 2,5% para la camara de ionizacion y de un 3,0% pa-
ra la pelicula radiocromica.

El andlisis de incertidumbre de los PDDs obtenidos
con la pelicula radiocromica proporciona valores prome-
dio para los datos de las curvas de un £4% (k=2).

En la tabla 1 se presentan los resultados comparativos
para todos los algoritmos en cuanto a su desempefio en
el calculo de PDDs en el maniqui empleado. Se propor-
cionan las diferencias promedio y maximas en las zonas
equivalentes a agua y pulmon respecto a la medida. To-
das las diferencias porcentuales indicadas en la tabla y en
la discusion que sigue se refieren a diferencias locales en
las curvas de PDD, es decir:

R - e
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donde PDD yg0imo(2) Y PDDexperimentai(z) s€ refieren, res-
pectivamente, a los PDD calculados y medidos a la pro-
fundidad z.

A la vista de la tabla 1 y de la fig. 4, se hacen patentes
varios resultados en relacion al algoritmo estudiado,
AAA.

En primer lugar, los resultados del algoritmo AAA,
para la zona equivalente a agua anterior a la interfase con
el corcho, son comparables a los que se obtienen con los
algoritmos PB. En este sentido, el algoritmo AAA no su-
pone una mejora respecto a los algoritmos PB. La dife-
rencia de los PDD calculados por AAA, tanto con los re-
sultados de la medida como con los de la simulacién
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Fig. 4. Rendimientos en profundidad calculados para cada uno de los
algoritmos estudiados y medidos con pelicula Gafchromic EBT para
los tamafios de campo a) 2x2 cm? , b) 4x4 cm? y ¢) 10x10 cm?. Se
muestran las barras de error, k=2, para los calculos de PENELOPE.
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Tabla 1. Diferencias porcentuales de los calculos de rendimientos en profundidad de los algoritmos analizados respecto a las medidas expe-
rimentales con pelicula Gafchromic. Entre paréntesis se indica la desviacion tipica.

Campo (cm?) Algoritmo
Batho EqTAR Brainscan AAA PENELOPE

Dif. prom. RW3 1.8 (2,4) 23(12) 0,4 (0,7) 1,1 (1,0) 1,52,1)
Dif. max. RW3 3,8 33 1,3 2,3 3,8

2x2 Dif. prom. Corcho 14,9 (2,8) 19,4 (4,4) 19,9 (4,0) 45(2,3) 5.4(2,0)
Dif. max. corcho 18,1 24,5 24,4 -7,4 -8,4

Dif. prom. RW3 1,0 (1,7) 3,0 3,9) 1,3 (3,6) 2,4 (3,6) 1,3 (1,6)
Dif. max. RW3 2,6 7,6 6,0 6,7 32

4x4 Dif. prom. Corcho 6,7 (1,5) 13,5 (3,6) 13,4 (3,2) 2,1(1,6) 1,0 2,2)
Dif. max. corcho 8,9 16,7 17,1 3,7 3,7

Dif. prom. RW3 0,3 (1,9) 3,4(2,1) -0,1 (2,0) 3,4 (2,6) 0,1(0,8)
Dif. max. RW3 2.4 5,8 -3,2 6,4 1,3

10x10 Dif. prom. Corcho -1,6 (0,6) 0,6 (2,3) 2,0 (2,0) 23,2 (1,0) -1,0 (0,5)
Dif. max. corcho 2,4 3,7 3,9 -4,2 -1,6

Montecarlo, estan por debajo del 1% en esta zona para
todos los tamafios de campo. Esto estd de acuerdo con lo
obtenido por otros autores!%-12,

Es facil ver, en la fig. 4, que las mayores discrepancias
en el plastico RW3 se producen en la zona de acumula-
cion ("build-up") situada a la salida del haz de la zona
equivalente a pulmoén. En esta region, el algoritmo AAA
sobreestima la dosis para los tamafios de campo 4x4 y
10x10 cm?. Los resultados de este algoritmo no se co-
rresponden con los de la medida en los siguientes centi-
metros después de la interfase, obteniéndose diferencias
promedio de un 4,2% (maximo 7,2%) para el campo 4x4
cm? y de un 4,9% (maximo 7%) para 10x10 cm?. Estos
resultados confirman lo indicado en la bibliografia'l-!4.
Van Esch et al'! informan, para campos mayores de 5x5
cm?, de sobreestimaciones por parte del algoritmo AAA
en esta region de hasta un 7% y con diferencias prome-
dio que aumentan al hacerlo el tamafio de campo. De he-
cho, como puede verse en la tabla 1, AAA obtiene en es-
ta zona peores resultados que uno de los algoritmos PB
(PB Batho). Por su parte, PENELOPE resuelve adecua-
damente los calculos en RW3 para todos los tamafios de
campo con diferencias promedio respecto a la medida
por debajo del 1,5%.

En cuanto a los resultados en el interior del material
equivalente a pulmon el algoritmo AAA, salvo para el
campo 10x10 cm?, mejora los resultados de todos los al-
goritmos PB con correccion por heterogeneidades (Bat-
ho, EqTAR, PB Brainscan), algoritmos que fallan de
manera muy notoria en regiones de baja densidad relati-
va a la hora de predecir la dosis, sobreestimandola. Las
diferencias mas notorias se dan para el caso del campo
2x2 cm?. La falta de equilibrio electrénico lateral no es
correctamente modelada o ni siquiera tenida en cuenta
por estos algoritmos, dando lugar a diferencias promedio
con respecto a la medida en torno al 15-20% para este
ultimo tamafio de campo. Todos los resultados obtenidos
para el algoritmo PB corroboran los ya extensamente do-

cumentados en la bibliografia!®3°. Se puede observar
que, para todos los tamafios de campo y dentro de las in-
certidumbres asociadas a los resultados, el algoritmo
AAA reproduce de manera razonable los datos experi-
mentales. La diferencia mayor se produce, de nuevo, en
el campo 2x2 cm?, para el cual AAA subestima la dosis
experimental un promedio de un -4,5% (diferencia maxi-
ma -7,4%) si bien obtiene resultados muy similares a PE-
NELOPE, con diferencias respecto a este codigo por de-
bajo del 1,0% en promedio. Probablemente, la discrepan-
cia entre PENELOPE y la medida con pelicula radiocro-
mica para este caso (-5,4% en promedio), se deba en par-
te a un conocimiento sélo aproximado de la composicion
estequiométrica del corcho empleado, lo cual introduce
una incertidumbre en los resultados de este codigo. De
hecho, variando la composicidn estequiométrica se obtie-
nen variaciones de un 2-3% (k=2) en las curvas de PDD;
aun asi, teniendo en cuenta la incertidumbre experimen-
tal de la pelicula radiocromica y la incertidumbre esta-
distica de la simulacion Montecarlo, el resultado es acep-
table y comparable al que obtienen Carrasco et al'® usan-
do un maniqui de pulmén comercializado por CIRS Inc.,
Norfolk, USA. Para un tamafio de campo de 4x4 cm?, las
diferencias promedio en la zona de pulmoén respecto a
Gafchromic son del 2,1% para AAA y del 1,0% para Pe-
nelope con diferencias maximas del 3,7% en ambos ca-
sos. Para un tamafio de campo de 10x10 cm? se observa
que el algoritmo AAA subestima la dosis en tejido equi-
valente a pulmén un -3,2% en promedio con una diferen-
cia maxima de -4,2%. A este respecto, Sterpin et al'? en-
cuentran también ligeras subestimaciones (2-4%) por
parte de AAA en el calculo de la dosis en la zona de cor-
cho para tamafios de campo de 6x6 y 10x10 cm?. Por su
parte, PENELOPE obtiene para este tamafio de campo
una diferencia promedio con la medida en corcho de un
-1,0% y una diferencia maxima puntual de un -1,6%. Los
resultados, dentro de las incertidumbres experimentales,
son comparables a los obtenidos para AAA por otros au-
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tores!"12. También Carrasco y cols.!® obtienen resultados
similares para otro algoritmo de convolucidén-superposi-
cion (Collapsed Cone, Helax-TMS).

d) Comparacion de penumbras

En este punto se han comparado las penumbras calcu-
ladas por cada uno de los algoritmos, prestando atencion
a los resultados de AAA frente al resto. Los dos algorit-
mos PB con correccion de heterogeneidades implemen-
tados en Eclipse, Batho y EqTAR, proporcionan resulta-
dos equivalentes para la geometria sencilla empleada,
por lo cual sus resultados se analizardn conjuntamente
(PB Eclipse).

Como ya se ha comentado, se analizaron los perfiles
de dosis relativa a 5 profundidades diferentes. En la fig.
5 se representan para los dos tamafios de campo, 2x2 y
4x4 cm?, los perfiles de dosis relativa medidos con la pe-
licula radiocrémica a varias profundidades. El analisis de
incertidumbre aplicado a los perfiles experimentales ob-
tenidos mediante la expresion 3 arroja una incertidumbre
promedio de un 4% (k=2).

En la tabla 2, se ofrecen los resultados del analisis de
la penumbra a cada una de las profundidades empleadas.
Las incertidumbres asociadas al calculo de las penum-
bras se corresponden con el tamafio de la rejilla de calcu-
lo utilizada para cada algoritmo, indicada en el apartado
anterior, y se pueden estimar en 1,8 mm para PB Eclipse,
2,1 mm para PB Brainscan y 2,8 mm para AAA y PE-
NELOPE. Las penumbras experimentales llevan asocia-
da una incertidumbre de 0,2 mm (k=2).

En lo que respecta a los algoritmos PB es evidente, a
la vista de los datos, que no modelan el ensanchamiento
de la penumbra al entrar en la region equivalente a pul-
mon, asi como tampoco la posterior disminucion de este
parametro al entrar de nuevo en la zona equivalente a
agua. Practicamente, los valores obtenidos son compati-
bles con los que se obtendrian en un maniqui compuesto
totalmente de agua. En el caso del algoritmo PB de
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Fig. 5. Perfiles experimentales medidos con la pelicula Gafchromic
EBT a profundidades de 3, 11 y 22 cm en el maniqui empleado para
los tamafios de campo a) 2x2 cm? y b) 4x4 cm?.

Brainscan llama incluso la atencidon que los valores de
penumbra calculados son inferiores a los que se obtienen
experimentalmente con la pelicula Gafchromic. Conclu-
siones similares respecto de los algoritmos PB ya se han
ofrecido anteriormente en la bibliografia!®.

En la tabla 2 puede observarse que los calculos de
AAA discrepan respecto a los de PENELOPE en la zona
equivalente a agua y donde prevalecen las condiciones de
equilibrio en £0,3 mm, y en 0,6 mm respecto a la medi-

Tabla 2. Penumbras experimentales y calculadas (mm) a varias profundidades en el maniqui de RW3-corcho. Las incertidumbres estima-
das (k=2) son de 1,8 mm para PB Eclipse, £2,1 mm para PB Brainscan, 2,8 mm para AAA y PENELOPE y +0,2 mm para las penumbras

experimentales con Gafchromic EBT.

Campo (cm?) Profundidad (cm) Algoritmo
PB Eclipse Brainscan AAA PENELOPE Gafchromic
3 5,2 2,8 3,9 3,5 3,3
5 5,3 3,0 43 34 3,7
2x2 11 5,5 3.2 6,5 5,5 5,9
17 6,0 3,5 5,7 6,2 6,0
22 6,3 3,7 4,5 4,6 4,0
3 5,5 3,0 4,1 3,7 3,7
5 5,6 3,6 42 4,7 4.4
4x4 11 6,0 3,8 8,3 8,2 7,8
17 6,6 42 7,0 7,3 7,9
22 7,0 5,4 4,6 4,7 4.4
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da con pelicula. Comparados con estos valores, los resul-
tados de PB Eclipse son de +2,1 mm y £2,2 mm, respec-
tivamente. Estos resultados concuerdan con los ofrecidos
en la bibliografia. Asi Gagné et al'® obtienen diferencias,
tanto para AAA como para PB, por debajo de los +2 mm
respecto a los calculos de su cddigo Montecarlo en las
zonas de penumbra, pero indican que los valores de DTA
("Distance to agreement") son tres veces mayores para
algoritmos PB que para AAA (£1,5 mm frente a +0,5
mm). Estos datos a su vez confirman lo indicado por Fo-
gliata y cols'?. Van Esch et al'! indican que los valores
de penumbra son reproducidos por AAA con una discre-
pancia inferior a 1 mm.

Por otra parte, en el material equivalente a pulmén y
en las zonas donde no se encuentra una situaciéon de
equilibrio (interfases), tanto AAA como PENELOPE
modelan de manera mas adecuada la falta de equilibrio
electronico lateral respecto a lo que sucede con los algo-
ritmos PB. En el corcho, la discrepancia maxima entre
los calculos de AAA para la penumbra del haz y la medi-
da con pelicula radiocromica es de +0,6 mm y -0,9 mm
para los campos 2x2 y 4x4 cm?, respectivamente. Los re-
sultados de PENELOPE son, por su parte, de -0,4 mm y
-0,6 mm. Los algoritmos PB obtienen diferencias bastan-
te mayores que AAA, lo cual estd de acuerdo con lo ex-
presado por Gagné et al'3. También Van Esch et al'!, em-
pleando un maniqui compuesto de agua solida y corcho,
informan de considerables mejoras en el modelado de las
penumbras por parte de AAA en la zona equivalente a
pulmon respecto a algoritmos PB.

e) Andlisis del indice gamma

Desde el programa OmniPro-IMRT se han importado
los planos de dosis correspondientes a las distribuciones
de dosis calculadas en los planificadores. En este punto no
se han analizado resultados para el codigo PENELOPE.

En la tabla 3 se recogen los resultados del analisis del
indice gamma (y) a 5 profundidades diferentes, de los
planos de dosis calculados por los diferentes algoritmos,

tomando como referencia los correspondientes planos
medidos con la pelicula radiocromica. Los datos que
aparecen corresponden al porcentaje de puntos que pre-
sentan un valor y>1. Se evaluaron los planos con dos cri-
terios para el cdlculo del indice gamma: 1 mm como
DTA y 3% en diferencia de dosis relativa en un primer
caso y 1 mm /2% en el segundo caso. Quedaron exclui-
dos del analisis aquellos puntos que presentaban una do-
sis inferior al 10% de la correspondiente al eje central;
de este modo no se tienen en cuenta puntos que se hallan
alejados de la zona irradiada que Unicamente reciben ra-
diacion dispersa. De nuevo aqui, como en el caso del
analisis de las penumbras, los dos algoritmos, EqTAR y
Batho, ofrecen calculos idénticos y sus resultados se
ofrecen conjuntamente (PB Eclipse).

Como nota general, debe tenerse en cuenta, en los re-
sultados recogidos en la tabla 3, que la incertidumbre
asociada a la lectura de los datos de dosis en las peliculas
radiocromicas se encuentra en torno al 4-5% (k=2). Por
lo tanto, el resultado mismo del indice gamma debe en-
tenderse afectado de cierta incertidumbre que, sin em-
bargo, no oculta las grandes diferencias encontradas en-
tre el algoritmo AAA y los algoritmos PB, especialmente
en la zona de corcho. Asi, se observa que el algoritmo
que presenta los mejores resultados, en promedio, es el
AAA. Si bien, éste obtiene sus peores resultados en los
primeros 5 cm equivalentes a agua y en la interfaz cor-
cho-RW3. En lo que respecta a los algoritmos PB, el al-
goritmo de Brainscan obtiene resultados en la zona equi-
valente a agua, antes de la interfaz con el corcho, simila-
res e incluso mejores a los del algoritmo AAA, si bien
falla claramente dentro de la region equivalente a pul-
mon, donde afecta claramente el hecho, como se ha di-
cho, de que no modela el ensanchamiento de la penum-
bra de los haces. El algoritmo PB Eclipse curiosamente
obtiene resultados buenos en la zona correspondiente a
pulmon. Esto puede deberse a que, aunque no modela el
ensanchamiento de la penumbra en esta region, los valo-
res que para ésta predice casualmente no estan muy ale-
jados de los medidos con Gafchromic; pero en conjunto

Tabla 3. Porcentaje de puntos con indice gamma > 1 para los algoritmos de calculo analizados, con dos criterios de analisis 1 mm/3% y 1

mm/2%.
Campo (cm?) Profundidad (cm) Criterio (1 mm; 3%) Criterio Y(1 mm; 2%)
PB Eclipse Brainscan AAA PB Eclipse Brainscan AAA
2x2 3 10,10% 1,53% 1,41% 13,89% 3,98% 4,27%
5 8,45% 0,27% 0,65% 12,58% 1,21% 2,21%
11 0,51% 11,31% 0,12% 1,52% 14,11% 0,68%
17 0,00% 4,11% 0,00% 0,03% 6,99% 0,02%
22 11,32% 0,05% 0,00% 14,98% 0,47% 0,38%
4x4 3 13,27% 1,33% 5,58% 20,08% 4,53% 10,46%
5 8,59% 0,31% 1,04% 14,50% 2,45% 4,32%
11 5,96% 29,16% 0,74% 12,41% 36,68% 1,60%
17 8,26% 25,18% 5,12% 15,06% 31,33% 10,85%
22 10,29% 0,91% 1,86% 14,74% 4,56% 3,54%
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los resultados de este algoritmo son considerablemente
peores que los de AAA, sobre todo en la zona equivalen-
te a agua.

Bragg et al'* indican que obtienen concordancia entre
medida y calculo de AAA para zonas equivalentes a agua
aplicando un criterio de 2% en dosis y 2 mm DTA y para
pulmon aplicando un criterio de 2,5% - 2 mm.

Parece claro que el tnico algoritmo que pasa adecua-
damente el test de la prueba gamma es el AAA. Sus peo-
res resultados se obtienen alli donde la incertidumbre ex-
perimental de los resultados de la medida con pelicula
radiocrémica son mayores (pequefia profundidad, dosis
altas) y en la zona de acumulacion correspondiente a la
transicion corcho-RW3 donde también obtenia peores re-
sultados en el calculo de rendimientos en profundidad.
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Conclusiones

En este trabajo se han comparado los resultados de los
calculos, en un maniqui no homogéneo y con campos pe-
quefios, del algoritmo AAA frente a varios algoritmos
comerciales de tipo Pencil Beam, con diferentes correc-
ciones por heterogeneidades, y con un cdédigo Montecar-
lo. Si bien, la situacion planteada no se corresponde con
una situacion clinica real si pone de manifiesto la mejora
que supone el algoritmo AAA frente al resto de algorit-
mos. Por lo general, de entre los algoritmos comerciales
analizados, unicamente AAA es capaz de resolver, con
ciertas limitaciones, la situacion dosimétrica propuesta,
obteniendo resultados que se comparan razonablemente
con los obtenidos por el cddigo Montecarlo, PENELO-
PE, y con los resultados de las medidas con pelicula ra-
diocrémica.

Por lo general, AAA calcula correctamente la dosis en
agua, con resultados similares a los que obtienen los al-
goritmos PB, y los calculos en la zona equivalente a pul-
moén mejoran claramente los que obtienen estos ultimos
algoritmos. Su principal limitacién se encuentra en los
calculos en las interfases entre medios, donde se encuen-
tran las mayores discrepancias, especialmente en la inter-
fase pulmon-agua. Estas discrepancias aumentan al am-
pliar el tamafio de campo.

El uso clinico de un determinado algoritmo para el
calculo de dosis en pacientes reales en situaciones con
presencia de heterogeneidades hace recomendable la rea-
lizacién de medidas complementarias a las aqui presen-
tadas que deben ser realizadas sobre maniquies antropo-
morfos. Si bien, los resultados sobre maniquies como el
empleado en el presente trabajo, permiten descartar de
entrada algoritmos como los PB con correccion de hete-
rogeneidades que fallan incluso en situaciones sencillas.
Seria pues deseable que los planificadores comerciales
incorporasen de serie un algoritmo de convolucion-su-
perposicion (o incluso de tipo Montecarlo) que permitie-
se resolver de modo adecuado situaciones dosimétricas

como las aqui presentadas o incluso bastante mas com-
plejas, como las que se dan en determinados tratamientos
radioterapicos que plantean el calculo de dosis en hetero-
geneidades con campos pequefios.

El detector empleado, la pelicula radiocrémica Gafch-
romic EBT, permiti6 realizar con fiabilidad las medidas
requeridas para este estudio, si bien para ello precisa de
un proceso cuidadoso para su manejo y analisis, si se
quiere garantizar unos buenos resultados que presenten
una incertidumbre experimental pequefia. Aun asi, su
empleo como detector de referencia en el calculo del in-
dice gamma, podria requerir ampliar las tolerancias en
dosis generalmente empleadas para casos clinicos (3%).
En el presente articulo se ha presentado un esquema de
trabajo que asegura una buena incertidumbre, si se em-
plean un nimero suficiente de placas para cada medida,
y una 6ptima utilizacion de la informaciéon contenida en
los canales rojo y verde de la pelicula, si bien los autores
reconocen que este procedimiento podria resultar excesi-
vamente laborioso para una practica rutinaria.
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Influence of electron contamination on therapeutic high energy photon beams quality specification
for its calibration

Resumen

Evaluar la influencia de la contaminacion electronica en la
especificacion de la calidad de haces terapéuticos de fotones
de alta energia para su calibracion fue el objetivo del presente
trabajo. Para ello se compararon los indices de calidad pro-
puestos por los protocolos TG-51 y TRS-398, calculados para
un haz de fotones de 18 MV de un acelerador lineal Siemens
Primus® a partir de las distribuciones de porcentaje de dosis
en profundidad obtenidas por simulacion Monte Carlo. Se em-
plearon para su simulacion los espacios de fases generados
previamente para un campo de 10x10 cm? a 100 cm del blanco,
utilizando el codigo de simulacion Monte Carlo BEAMnrc y
verificados a partir de la comparacion de las distribuciones de
dosis calculadas con medidas experimentales. Los espectros de
electrones de contaminacion para ambos haces, filtrado y sin
filtrar, resultaron muy similares y dependientes del haz de fo-
tones que incide en el filtro de plomo y para el caso del haz
con filtro la mayor parte de esta contaminacion se genero en el
propio filtro de plomo. Se obtuvo que el protocolo TG-51 su-
bestima ligeramente la contaminacion electronica cuando es
calculada utilizando las medidas experimentales respecto a los
valores calculados por Monte Carlo.

Palabras clave: Valores calculados por Monte Carlo. Acelerador li-
neal. Contaminacion electronica.

Abstract

The Monte Carlo BEAMnrc has been used to simulate a
photon beam from a Primus linear accelerator with nominal
energy of 18 MV. The full Monte Carlo simulation includes
target, flattening filter, monitor chambers, collimators, as well
as the water phantom used for experimental measurements.
Dose distributions in water are simulated with the EGS4-based
code DOSXYZ using phase spaces generated for a 10x10 cm?
photon beam at /100 cm distance from the target. Conditions of
TG-51 are reproduced through insertion of a 1 mm lead slab in
the incident beam at 50 cm over water phantom surface. In-
fluence of electron contamination is evaluated by comparing
filtered and unfiltered spectra of contaminating electrons and
beam quality identifiers proposed by TG-51 and TRS-398 pro-
tocols. Dose distributions in water agree well with experimen-
tal measurements using an ionization chamber. Results show
that electron spectra for both filtered and unfiltered 18 MV
photon beams are similar; electron contamination spectra are
photon beam dependent and for filtered photon beam electron
contamination is almost totally generated in the lead filtered. It
is concluded that TG-51 protocol slightly underestimates va-
lues of electron contamination when it is calculated using ex-
perimental measurements in comparison with values calculated
by Monte Carlo.

Key words: Monte Carlo calculation. Linear accelerator. Electron
contamination.
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Introduccion

En afios recientes los esfuerzos realizados para desa-
rrollar nuevos protocolos de medidas de dosis absorbida
se han orientado a la implementacion de protocolos basa-
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dos en factores de calibracion medidos en agua', siendo
los mas extendidos los desarrollados por la American As-
sociation of Physicist in Medicine (AAPM)? y el Orga-
nismo Internacional de Energia Atémica (OIEA)2. Los
protocolos anteriores®® se basaban en patrones de kerma
en aire en el seno de aire. Multiples comparaciones entre
los actuales y anteriores protocolos pueden encontrarse
en la bibliografia’.

Especial atencién se le ha prestado a la seleccion de
los parametros utilizados en la especificacion de la cali-
dad de los haces de radiacion, particularmente para haces
de fotones de alta energia. La mayoria de los protocolos
de dosimetria, basados tanto en patrones de kerma en ai-
re como en patrones de dosis absorbida en agua, reco-
miendan la magnitud TPRy 9, como identificador de la
calidad de los haces de fotones de alta energia>®19-16, e]
cual se define como la razon de las dosis absorbidas en
el eje del haz a 20 cm y a 10 cm de profundidad en un
maniqui de agua, obtenido con una distancia fuente de-
tector (SCD) constante de 100 cm y un tamafio de campo
de 10x10 cm? en la posicién del detector.

La caracteristica mas importante de este indice de cali-
dad es su independencia respecto a la contaminacion de
electrones del haz incidente. También proporciona una
medida del coeficiente de atenuacion efectivo, describien-
do el decrecimiento aproximadamente exponencial de la
curva de dosis en profundidad de los fotones mas alla de
la profundidad del maximo!”-!°. Desde el punto de vista
practico, el TPRy ;¢ no estd influido por la incertidumbre
del factor de desplazamiento de una camara de ionizacion
porque este factor se cancela en el cociente a dos profun-
didades, al igual que se cancelan posibles errores sistema-
ticos al medir a dos profundidades. Esto permite prescin-
dir del uso de factores de correccion por desplazamiento a
ambas profundidades ya que esta correccion no introduci-
ra cambios importantes en el valor de TPRy j¢.

Aunque el TPRy ;o se define en términos de cociente
de dosis absorbida, en el caso de fotones se puede utilizar
el cociente de ionizacidon con una precision aceptable de-
bido a la escasa variacion con la profundidad de las razo-
nes de los poderes de frenado agua-aire y de los factores
de perturbacion a profundidades mayores del maximo.

Otros identificadores de la calidad del haz para la do-
simetria de haces de fotones estan, en la mayoria de los
casos, relacionados con el valor maximo de la dosis ab-
sorbida y pueden ser, por tanto, afectados por la contami-
nacion electronica a esta profundidad. El Suplemento 17
de la Revista Britinica de Radiologia?’ recomienda el
empleo del pardmetro dg, para la determinacién de la ca-
lidad de los haces de fotones de alta energia. Este para-
metro se define como la profundidad que corresponde al
80% del maximo de dosis para un tamafio de campo de
10x10 cm? y una distancia fuente superficie (DFS) de
100 cm. Este pardmetro se recomienda también en el Su-
plemento 25 de la BJR?! como un indicador de la calidad
del haz de fotones. Sin embargo, en ambos suplementos

se alude a la contaminacion electronica como un gran
problema para la normalizacion en d,,,, tal que cam-
biando la dosis en esta profundidad la contaminacion
electronica puede variar la calidad aparente del haz. Por
su parte, el TG-513 propone el uso de los porcentajes de
dosis en profundidad en un haz puro (es decir sin conta-
minacion electronica), PDD(10),, a 10 cm de profundi-
dad, para identificar la calidad de haces de fotones y se-
leccionar los factores de conversion y correccion. De
acuerdo con los autores esto se puede conseguir usando
una hoja de plomo como filtro que permite sustraer del
haz de fotones la contaminacion electronica proveniente
del cabezal y reemplazarla por la que se genera en el
propio filtro y que se puede caracterizar por la energia
del haz de fotones que incide en la lamina; el PDD(10),
se calcula a partir del PDD(10)p, medido en el haz filtra-
do. Sin embargo, aunque la mayor parte de los electrones
de contaminacion generados en los elementos de cabezal
se absorben en la lamina de plomo, cabria esperar que el
nuevo espectro de electrones de contaminacion genera-
dos en el plomo dependa del espectro de fotones que in-
cide en el filtro y por tanto de los elementos del cabezal
donde se genera este espectro de fotones y no so6lo de la
energia del haz de fotones incidente.

Como se observa, la definicion de la calidad del haz
difiere entre protocolos, lo que implica que la contami-
nacion electronica tenga diferente relevancia en el célcu-
lo de la dosis absoluta*® medida a la profundidad de re-
ferencia cuando se siguen las recomendaciones de los di-
ferentes protocolos.

El presente estudio se desarrolld con el objetivo de
evaluar la influencia de la contaminacion electronica en
la especificacion de la calidad de haces terapéuticos de
fotones de alta energia para su calibracion y el efecto de
la insercion de una lamina de plomo en un haz real de fo-
tones que consiste tanto de fotones (18 MV) como de
electrones contaminantes producido por un acelerador
clinico.

Materiales y métodos

Las mediciones experimentales de porcentaje de dosis
en profundidad y perfiles de dosis se realizaron con un
sistema dosimétrico integrado por un maniqui de agua y
un analizador de haces PTW MP3 ®, una camara de io-
nizacion de campo W31010 (semiflex), camara de refe-
rencia W31010 (semiflex), electrometro PTW (UNI-
DOS) y software Mephysto Version v 7.31.

La distancia Fuente-Superficie (DFS) para la realiza-
cién de las medidas se establecié a 100 cm y fueron nor-
malizadas a la profundidad de 10 cm. En el caso de me-
diciones de PDD el barrido se realiz6 desde la parte infe-
rior del tanque del MP3 hacia la superficie. La velocidad
de desplazamiento de la cdmara de ionizacion de campo
fue de 10 mm/seg con un tiempo de coleccion de 0,3 seg.
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El maniqui utilizado para las mediciones de ionizacion
es un tanque de 50 x 50 x 50 cm? con paredes de PMMA
(densidad 1,19 g/cm?®) de 1,72 ¢cm de espesor. El haz en-
tra verticalmente al tanque sin atravesar las paredes de
éste.

La camara de campo utilizada en este estudio es una
camara cilindrica semiflex (PTW, Freiburg Germany, ti-
po W31010) con un volumen activo de 0,125 cm? y radio
interno de la cavidad de 2,75 mm, sumergida en la cuba.
Un detector del mismo tipo ha sido utilizado como ca-
mara de referencia en aire para reducir el efecto de las
fluctuaciones inevitables en la tasa de dosis suministrada
por el acelerador.

La camara de ionizacion se posiciond con su eje longi-
tudinal perpendicular al eje del haz. Dicha posicion se
corrigié por P g = 0,6, considerando 1;,; = 2,75 mm y
derivando una correccion de 1,65 mm por lo que se uso
el valor de 1,7 mm, de acuerdo con el protocolo del
OIEAZ. Todas las mediciones se realizan aplicando volta-
je positivo al electrodo central de la camara de +300 V.

La correccion por efecto de recombinacion, P;,, para
la camara utilizada en este estudio se calcula por el mé-
todo de dos voltajes®> y su desviacién de la unidad es
menor del 0,5%. Asimismo, el factor de correccién por
polaridad medido es de 1,001.

Un total de 5 mediciones son llevadas a cabo: una me-
dicién de porcentaje de dosis en profundidad y 4 perfiles
horizontales a 3,2 (d.y), 5, 10, y 20 g/cm?). Los datos
experimentales presentados para la mediciéon de porcen-
taje de dosis en profundidad y para cada uno de los per-
files corresponden al promedio de tres lecturas en cada
caso realizadas de forma continua con un unico enrasado
de la camara de campo. Las profundidades de medicion
corresponden al posicionamiento del punto efectivo de la
camara. El escaner es controlado por computadora con
una precision de posicionamiento de 0,05 cm.

Las incertidumbres se determinaron siguiendo las re-
comendaciones de la ISO?’. La incertidumbre tipo A es
la desviacion estandar del promedio de las medidas para
las magnitudes experimentales y una combinacién en
términos de varianzas para las magnitudes no medibles
directamente, como establece la teoria de propagacion de
errores. Para las magnitudes simuladas por Monte Carlo
las incertidumbres tipo A corresponden a la desviacion
estandar reportada por el programa de simulacion. Las
incertidumbres tipo B se basan en las desviaciones estan-
dar de los ajustes utilizados para calcular el PDD(10),, a
partir de los calculos o las medidas de rendimiento en
profundidad?

PDD(10),=(0,8905+0,00150 - PDD(10)py,) - PDD(10)p, (1)

y el TPRyg 19, a partir de los calculos o las medidas de
PDD20’102.

TPRZO,I(): 1,2661 : PDD2O,1() - 0,0595 (2)

Acelerador Lineal Primus

Para el desarrollo de este estudio se modeld el cabezal
del acelerador lineal Siemens Primus® ubicado en el
Servicio de Oncologia y Radioterapia del Hospital Méxi-
co (San José, Costa Rica). Este modelo dispone de siste-
ma de colimacion multilimina, dos energias nominales
de fotones (6 y 18 MV) y 6 de electrones (6, 9, 12, 15,
18 y 21 MeV) y permite administrar la mayoria de los
tratamientos actuales de Teleterapia.

Para la simulacion del cabezal se utiliz6 el paquete
BEAMnrc??; desarrollado por el NRC de Canada (con-
juntamente con la Universidad de Wisconsin) como parte
del proyecto OMEGA para el disefio de un sistema de
planificacion 3-D de radioterapia. Su fisica esta construi-
da sobre el sistema de cédigos de EGSnrc?32* Monte
Carlo para el transporte de radiacion, un paquete de pro-
posito general para la simulacion del transporte de elec-
trones y fotones que utiliza la técnica de "historias con-
densadas".

En la fig.1 se muestra una representacion esquemati-
ca sin escala del cabezal del acelerador. Sus compo-
nentes, incluyendo el blanco, colimador primario, fil-
tro aplanador, la cdmara monitora, el espejo y los coli-
madores secundarios se simularon empleando la infor-
macion suministrada por el fabricante. Se empled un
haz polienergético de electrones (espectro suministra-
do por el fabricante) de 2 mm de didmetro en el blan-
co.

Compensador == == Blanca
Colimacion primaria —blﬁ
1*-‘ — Filtro homogeneizador

" . .
. = Camara monitora
Espejo—=

Mordazas Y == | : j I :

Multilaminas X =#

w=—=Ranura de reticula
Lamina de - ~—Ranura de cuia

plomo de 1,0 mm I

50 cm

Plano del espacio
— 1 de fases
10cm x 10 cm
+— Maniqui de agua
(50x50x50)

Fig.1. Esquema de la geometria del cabezal del acelerador lineal Sie-
mens Primus® simulada por Monte Carlo. Los espacios de fase se cal-
cularon en el plano localizado a 100 cm de distancia de la fuente para
un campo abierto de 10x10 cm? (linea discontinua sobre el maniqui de
agua).
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Parametros de simulacion

Los fotones y electrones son transportados hasta ener-
gias de 0,01 MeV y 0,7 MeV (incluyendo la energia de re-
poso), respectivamente. Cuando la energia de la particula
alcanza estos valores de corte, su energia es depositada lo-
calmente. Para reducir el tiempo total de CPU de la simu-
lacion se utiliza la técnica de rechazo de alcance. Como se
conoce, la mayor parte del tiempo de CPU de la simula-
cién se debe al transporte de los electrones de bajas ener-
gias en elementos donde no se requiere un conocimiento
de la distribucion de dosis absorbida, por lo que el empleo
de esta técnica reduce este tiempo de simulacion. En cual-
quier lugar del acelerador fuera del blanco, si la energia de
los electrones se hace menor de los 2 MeV (ESAVE) y su
alcance no le permite escapar de la region de la geometria
que se encuentra atravesando, entonces este electron es re-
chazado y su energia se absorbe localmente. Este valor pa-
ra ESAVE permite un incremento de 3-4 veces en la velo-
cidad de la simulacion e ignora sélo alrededor del 0,1% de
los fotones que alcanzan la superficie del maniqui®®, pro-
ducidos por frenado en cualquier parte del acelerador ex-
cepto el blanco. Ademas del blanco, el rechazo de alcance
no se empleo en la region del maniqui de agua.

Los calculos se realizaron utilizando como técnica de
reduccion de varianza la "bremsstrahlung splitting" uni-
forme (division uniforme de los fotones de frenado
UBS). De acuerdo con esta técnica de reduccion de va-
rianza, cada evento de frenado produce no uno, sino
NBRSPL fotones de frenado con un peso inverso al fac-
tor de division utilizado, es decir 1/ NBRSPL. El factor
de division utilizado fue de 20. En la simulacion no se
empleo la técnica de "ruleta rusa".

Espacios de fases

Los espacios de fases consisten en ficheros que con-
tienen datos relativos a la posicion, direccion, carga,
energia y peso de cada particula que cruza el plano don-
de se genera el espacio de fases, asi como otros datos so-
bre el total de particulas contenidas en el mismo, total de
fotones, energia maxima de las particulas almacenadas
en el fichero, etc.

La simulacion del acelerador se realizd en una Pen-
tium IV con un procesador Intel HT 3,2 GHz. Un total
de 15 x 107 historias de electrones fueron simuladas. Los
espacios de fases fueron producidos en un plano locali-
zado a 100 cm de distancia de la fuente para un campo
de 10x10 cm? (fig.1). El proceso fue repetido en condi-
ciones idénticas a las del haz sin filtro pero afiadiendo
una lamina de plomo de 1,0 mm de espesor colocada a
50 cm de la superficie del maniqui de agua con el objeti-
vo de reproducir las condiciones descritas en el protoco-
lo TG-513. Los espacios de fases fueron producidos en el
mismo plano situado a 100 cm de distancia de la fuente
para el campo filtrado de 10x10 cm? (fig.1).

El analisis de los espacios de fases incluyo el procesa-
miento de éstos empleando el codigo BEAMdp?® para
obtener los espectros de energia de fotones y electrones
tanto para el haz sin filtro como para el haz filtrado de
18 MV.

Calculos con DOSXYZ

Uno de los cédigos de usuario distribuidos con BE-
AMnrc??, DOSXYZnrc?¢, fue empleado para calculos de
porcentaje de dosis en profundidad y perfiles.
DOSXYZnrc?¢ es un codigo de usuario del paquete NRC
EGS42324 para calcular dosis en voxels cartesianos. Cada
voxel (elemento de volumen) puede ser de diferente ma-
terial y densidad para su uso con datos de tomografia. La
geometria utilizada para los calculos con DOSXY Znrc
se muestra en la fig. 2.

El maniqui de agua esta dividido en 3 x 75 x 53 cortes
en las direcciones X, Y y Z, respectivamente, resultando
en 11925 voxels con volumenes entre 0,08 cm® y 104
cm?. La division irregular del maniqui obedece a mini-
mizar el numero de voxels mientras se mantiene una
buena resolucion en las regiones donde se necesita calcu-
lar perfiles y dosis en profundidad.

Los calculos con DOSXYZnrc?¢ se realizaron utilizan-
do los espacios de fases generados en la seccion 2.3 an-
terior, reciclando cada particula del espacio de fases un
total de 50 veces, suficiente para obtener una incerti-
dumbre menor del 0,4% en el primer voxel en el eje cen-
tral del haz (fig. 2); los fotones y electrones son trans-
portados hasta energias de 0,01 MeV y 0,521 MeV (in-
cluyendo la energia de reposo), respectivamente. Al reci-
clar las particulas del espacio de fase se introducen co-
rrelaciones adicionales que son tomadas en considera-
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Fig. 2. Geometria empleada para calcular las distribuciones de dosis
con el programa DOSXYZ.
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cion de manera adecuada en el método utilizado en BE-
AMnrc22 y DOSXYZnrc?® para estimar las incertidum-
bres. El método de historia por historia?’ de estimacion
de las incertidumbres que emplean estos cddigos agrupa
las magnitudes que se cuantifican por cada historia pri-
maria que la genero, de modo que tanto las correlaciones
de las particulas en el espacio de fase?® como las correla-
ciones introducidas por el reciclado de las particulas del
espacio de fases?’ son tratadas adecuadamente. Por otra
parte, reciclar cada particula un nimero de veces antes
de moverse hacia la otra particula del espacio de fases
evita reiniciar el espacio de fases en cuyo caso, como
describen Walters y col., las correlaciones entre las parti-
culas incidentes no son consideradas adecuadamente y
como resultado se subestiman las incertidumbres?’.

Para determinar el efecto de la contaminacion de elec-
trones en ambos protocolos, TRS-3982 y el TG-513, se
calcula el indice de calidad para el haz estudiado de foto-
nes de 18 MV siguiendo las recomendaciones de ambos
protocolos, a partir de las curvas de PDD obtenidas de la
simulacion por Monte Carlo empleando el cédigo
DOSXYZnrc? y la geometria descritos en los parrafos
anteriores. Los resultados se comparan con los obtenidos
experimentalmente tras aplicar ambos protocolos a las
medidas experimentales de PDD.

Dependencia de los espectros de contaminacion de
electrones y positrones del espectro de fotones incidente
en el filtro

Con el objetivo de evaluar la dependencia de los es-
pectros de contaminacion que se generan en la lamina de
plomo del haz de fotones incidente se realiz6 el célculo
por Monte Carlo de los espectros de electrones de conta-
minacion que se generan en dos condiciones diferentes:

1. Espectros de contaminacion de electrones genera-
dos en una lamina de plomo de 1 mm de grosor, co-
locada a 50 cm de la superficie de un maniqui de
agua, para cuatro espectros diferentes de fotones:
espectro de Mohan de 24 MV vy tres espectros de
fotones del National Radiation Council, incluidos
en el paquete EGSnrc?3. Todos los calculos se reali-
zaron simulando una fuente puntual a 100 cm de la
superficie del maniqui, para un campo de 10 x 10
cm?.

2. Espectros de contaminacién de electrones genera-
dos por el haz de fotones de 18 MV del acelerador
lineal Siemens Primus® en una segunda lamina de
plomo de 1 mm colocada a 5 cm por debajo de la
primera ldmina de plomo de 1 mm.

El objetivo del punto 1 anterior consiste en verificar la
dependencia de los espectros de contaminacién de elec-
trones y positrones del espectro de fotones incidente en
la l[dmina de plomo, empleando para ello tanto espectros
de fotones clinicos, en este caso el mismo conjunto de
espectros clinicos de Mohan empleado para derivar la re-

lacion entre el PDD(10) y el PDD(10), empleadas en el
TG-513, como espectros producidos en aceleradores con
filtros y blancos no clinicos, como los empleados en la-
boratorios de calibracion que poseen blancos y filtros
considerablemente mas gruesos que los empleados en los
equipos clinicos.

Resultados y discusion
Andlisis de espacios de fases y fluencias

Las figs. 3 y 4 muestran los espectros de energia de
electrones, obtenidos del andlisis de los espacios de fases
calculados en la superficie del maniqui de agua tanto pa-
ra el haz de fotones sin filtro como para el haz filtrado
con la lamina de plomo. La fluencia diferencial en ener-
gia® se cuantifica en una regién de 10 x10 cm? en el eje
central, normalizada por el ancho del bin (100 keV), el
area de la region considerada y el nimero de electrones
que incide en el blanco.

El espacio de fases para el haz de fotones de 18 MV,
fue producido en un plano localizado a 100 cm de distan-
cia de la fuente para un campo de 10x 10 cm?; un total
de 15 x 107 historias de electrones fueron simuladas. Co-
mo resultado se obtuvo, para el haz estudiado de fotones
de 18 MV un espacio de fases que contiene 2,0 x 107
particulas, de ellas el 1,13% son electrones y positrones,
con una energia minima de 0,69 MeV (incluyendo la
energia en reposo), una energia maxima de 14,7 MeV y
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Fig. 3. Fluencia diferencial en energia/(MeV) normalizada a la fluen-
cia incidente para el haz estudiado de 18 MV sin filtrar: espectro de
electrones sin filtro (linea discontinua), espectro de positrones sin fil-
tro (linea de puntos) y espectro total de electrones/positrones sin filtro
(linea continua). La fluencia se cuantifica en una regién de 10x10 cm?
en el eje central. Los datos representan la fluencia diferencial en ener-
gia de electrones/positrones para un haz sin filtro, normalizada por el
ancho del bin (100 keV), el area de la region considerada y el numero
de electrones que incide en el blanco.
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Fig. 4. Fluencia diferencial en energia/(MeV) de electrones/positrones
de contaminacion, normalizada a la fluencia incidente, para el haz estu-
diado de 18 MV. En la figura se muestra el espectro de electrones de
contaminacion para el haz de fotones con filtro de 1,0 mm de plomo
colocado a 50 cm de la superficie del maniqui: espectro de
electrones/positrones con filtro (linea continua), espectro de electro-
nes/positrones generados en el filtro de plomo (linea discontinua) y es-
pectro de electrones/positrones generados en el cabezal o en el aire en-
tre el cabezal y el plano del espacio de fases (linea gruesa de puntos).
La fluencia se cuantifica en una regién de 10x10 cm? en el eje central.
Los datos representan la fluencia diferencial en energia de
electrones/positrones para el haz, normalizado por el ancho del bin
(100 keV), el area de la region considerada y el nimero de electrones
que incide en el blanco.

una energia media de 4,25 MeV; la mayor parte de esta
contaminacion es debida a los electrones como se obser-
va de la fig. 3.

El proceso fue repetido en condiciones idénticas a las
del haz sin filtro pero con una ldémina de plomo colocada a
50 cm sobre la superficie del maniqui de agua con el obje-
tivo de reproducir las condiciones descritas en el protocolo
TG-513. Para el haz de 18 MV el espacio de fases del haz
filtrado contiene 1,8 x 107 particulas, de ellas el 1,12%
son electrones y positrones, con una energia minima de
0,69 MeV (incluyendo la energia en reposo), una energia
maxima de 14,80 MeV y una energia media de 3,84 MeV.
Como se observa de estos resultados, la colocaciéon de la
ldmina de plomo de 1,0 mm reduce el nimero de electro-
nes y positrones de contaminacioén contenidos en los espa-
cios de fase en un 9,7%. La fig. 4 muestra que en el caso
del haz estudiado filtrado esta contaminacion se genera
fundamentalmente en el filtro de plomo.

Por otra parte la fig. 5 muestra que los espectros de
electrones y positrones con y sin filtro son muy simila-
res. Sin embargo, en la fig. 5 la fluencia se cuantifica en
una region de 10x10 cm? en el eje central donde la dife-
rencia entre estos espectros es mayor que la que se obser-
va cuando los espectros se cuantifican en regiones mayo-
res. Esto se debe a que la colocacion de la ldmina de plo-
mo de 1,0 mm no sélo modifica cuantitativamente el es-

Fig. 5. Fluencia diferencial en energia/(MeV) normalizada a la fluen-
cia incidente para el haz estudiado de 18 MV. En la figura se muestran
los espectros de fotones y los espectros de electrones de contamina-
cién tanto para el haz de fotones sin filtro como para el haz de fotones
filtrado con una lamina de plomo de 1,0 mm colocada a 50 cm de la
superficie del maniqui: Espectro de fotones del haz real filtrado (linea
fina discontinua), espectro de fotones del haz real sin filtro [contami-
nado (linea fina continua )], espectro de electrones/positrones de con-
taminacion para el haz sin filtro (linea gruesa continua) y espectro de
electrones de contaminacion para el haz con filtro (linea gruesa de
puntos). La fluencia se cuantifica en una regién de 10x10 cm? en el
eje central. Los datos representan la fluencia diferencial en energia de
fotones y de electrones/positrones para un haz con y sin filtro, norma-
lizado por el ancho del bin (100 keV), el area de la region considerada
y el nimero de electrones que incide en el blanco.

pectro de contaminacién sino que ademas varia su distri-
bucion angular y espacial como se observa de la fig. 6.
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Fig. 6. Distribucion angular de los electrones/positrones de contamina-
cién calculados para una regién de 25x25 cm? del espacio de fases del
haz estudiado de 18 MV de fotones. Se muestran la distribucion angu-
lar de los electrones/positrones de contaminacion para el haz sin filtro
(histograma de lineas continuas) y la distribucion angular de los elec-
trones/positrones de contaminacion para el haz con filtro (histograma
de lineas discontinuas).
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Las figs. 7 y 8 muestran las curvas de porcentaje de
dosis en profundidad para los espectros de fotones del
paquete de EGSnrc seleccionados, calculadas por Monte
Carlo en el maniqui de agua para un campo de 10 x 10
cm? a DFS = 100 cm.

Como se observa de la fig. 7, el espectro de fotones de
24 MV de Mohan con una energia media de 6.35 MV
(mohan24.spectrum)?>2* genera una curva de PDD en
agua similar a la curva para el espectro de fotones de 20
MYV vy energia media de 6,30 MV del acelerador lineal
del NRC producido en un blanco grueso de aluminio y
un filtro grueso adicional de aluminio de 14 cm de gro-
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== 20MVnrc Al target measure + 14 cm Al(calc)
= {24 MV Mohan

PDD, %
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Fig. 7. Curva de porcentaje de dosis en profundidad en agua para un
campo de 10x10 cm?, DFS=100 cm: espectro de fotones de 20 MV del
acelerador lineal del NRC con blanco grueso de Al y filtro adicional
de aluminio de 14 cm (linea continua) y espectro de fotones de 24 MV
de Mohan (linea discontinua con marcadores triangulares).
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Fig. 8 Curva de porcentaje de dosis en profundidad en agua para un
campo de 10x10 cm?, DFS=100 cm: espectro de fotones de 20 MV del
acelerador lineal del NRC con blanco y filtro central de Al (linea dis-
continua con marcadores triangulares) y espectro de fotones de 20 MV
del acelerador lineal del NRC con blanco de plomo (linea continua).

sor (20mvalnremfilt.spectrum)?>24, es decir, resultan si-
milares en términos de TPR, ;o. Asimismo, para el es-
pectro medido de 20 MV de fotones del acelerador lineal
NRC, generado en un blanco grueso de plomo con una
energia media de 4,04 MV (20mvpbnrcm.spectrum)?3-24
la curva de PDD es similar en términos de TPR, o a la
obtenida con el haz de fotones de 20 MV del acelerador
lineal del NRC con un espectro producido en un blanco
grueso de aluminio y aplanado en filtro de aluminio y
cuya energia media es de 3,74 MV (nrc20mv.spec-
trum)?3-24,

El empleo de estos espectros para simular un haz de
10x10 cm?, filtrado por una lamina de plomo de 1 mm,
genera un espectro de contaminacién de electrones para
el espectro de fotones de 20 MV del acelerador lineal del
NRC (con blanco grueso de Al y filtro adicional de alu-
minio de 14 c¢cm) similar al generado por el espectro de
fotones de 24 MV de Mohan pero no idéntico (Fig. 9).
Las curvas de porcentaje de dosis en profundidad debida
a estos electrones de contaminacién se muestran en la
fig. 11. Como se observa, para este primer par de espec-
tros de fotones, similares en términos de TPRy ;o y ener-
gia media, los espectros de contaminacion de electrones
que se generan en la lamina de plomo y las curvas de
porcentaje de dosis en profundidad son muy similares.

Por el contrario, los haces simulados empleando el se-
gundo par de espectros (20mvpbnrecm.spectrum y
nrc20mv.spectrum), similares en términos de TPRy ;o (fig.
8) pero diferentes en forma y energia media, generan en la
misma lamina de plomo espectros de electrones de conta-
minacién que difieren mas entre ellos que los obtenidos
para el primer par (fig. 10), lo que se refleja en diferencias
mas pronunciadas entre las curvas de porcentaje de dosis
en profundidad que estos espectros de contaminacion de
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Fig. 9. Fluencia diferencial en energia/(MeV) normalizada a la fluen-
cia incidente para el haz estudiado filtrado con lamina de Pb de 1 mm
colocada a 50 cm de la superficie del maniqui, campo de 10 x10 cm?,
DFS = 100 cm: espectro de fotones de Mohan (linea discontinua) y es-
pectro de fotones de 20 MV del acelerador lineal del NRC (blanco
grueso de Al y filtro grueso de Al de 14 cm, curva continua). La fluen-
cia se cuantifica en una regién de 10x10 cm? en el eje central.
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Fig. 10. Fluencia diferencial en energia/(MeV) normalizada a la fluen-
cia incidente para el haz estudiado filtrado con lamina de Pb de 1 mm
colocada a 50 cm de la superficie del maniqui, campo de 10x10 cm?,
DFS=100 cm: espectro de fotones de 20 MV del acelerador lineal del
NRC con blanco y filtro central de Al (linea continua) y espectro de
fotones de 20 MV del acelerador lineal del NRC (blanco de Pb, curva
discontinua). La fluencia se cuantifica en una region de 10 x10 cm? en
el eje central.

electrones generan en agua. Una ultima conclusion de es-
tas figuras es que los espectros de contaminacion de elec-
trones difieren significativamente de un par a otro, como
era de esperar. Vale recordar que los tres espectros de foto-
nes del National Radiation Council utilizados han sido
"forzados" para que se comporten como haces clinicos por
medio del empleo de blancos y filtros no clinicos con el
fin de que tengan los mismos TPR ;o que los haces clini-
cos. Otro aspecto que explica las mayores diferencias entre
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Fig. 11. Curva de porcentaje de dosis en profundidad en agua para un
campo de 10x10 cm?, DFS=100 cm debida a los electrones de conta-
minacion generados en una lamina de plomo de 1 mm colocada a 50
cm sobre la superficie del maniqui de agua para: espectro de fotones
de Mohan (), espectro de fotones de 20 MV del acelerador lineal del
NRC con blanco grueso de Al y filtro grueso de Al de 14 cm (), es-
pectro de fotones de 20 MV del acelerador lineal del NRC con blanco
y filtro central de Al (e ) y espectro de fotones de 20 MV del acelera-
dor lineal del NRC con blanco de Pb (¢).

las curvas de PDD para el segundo par de espectros y que
no se ilustra en el presente trabajo esta relacionado proba-
blemente con mayores diferencias en las distribuciones an-
gulares de los espectros de contaminacion de electrones y
positrones que se generan en la ldmina de plomo.

Los resultados son mas ilustrativos cuando se emplea
el haz de fotones de 18 MV del acelerador lineal Sie-
mens Primus® para calcular por simulacion el espectro
de contaminacién de electrones generado en una segunda
ldmina de plomo de 1 mm colocada a 5 cm por debajo de
la primera ldmina de plomo de 1 mm. Las condiciones
empleadas fueron idénticas a las utilizadas cuando se re-
produjeron las condiciones descritas en el TG-513 excep-
to por la colocacion de esta segunda lamina. De la fig.
12 se observa que el espectro de contaminacion generado
en esta segunda lamina de plomo es practicamente idén-
tico al obtenido en ausencia de esta segunda lamina
cuando se reprodujeron las condiciones del TG-51. Las
minimas diferencias entre ambos espectros se explican
por el efecto de doble atenuacion del haz de fotones y la
menor distancia de la segunda ldmina a la superficie del
maniqui de agua.

De estos resultados se concluye que aunque la lamina
de plomo reemplaza la contaminacidon proveniente del
cabezal, la nueva contaminacion que se genera en la la-
mina es similar a la anterior. Puede observarse que, el
numero de electrones que se genera en el plomo esta le-
jos de ser un numero conocido de electrones, lo que con-
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Fig. 12. Fluencia diferencial en energia/(MeV) normalizada a la fluen-
cia incidente para el haz estudiado de 18 MV del acelerador lineal Pri-
mus para un campo de 10 x 10 cm?, DFS=100 cm, obtenida en las
condiciones descritas anteriormente (filtrado con laminas de Pb de 1
mm colocadas a 50 cm y a 45 cm de la superficie del maniqui): espec-
tro de contaminacion generado en la primera lamina de plomo y el aire
entre ésta y la superficie del agua en las condiciones del TG-51 sin la
segunda lamina de plomo (linea continua) y espectro de contamina-
cién generado en la segunda ldmina de plomo y el aire entre ésta y la
superficie del agua (linea discontinua). La fluencia se cuantifica en
una region de 10x10 cm? en el eje central. Los datos representan la
fluencia diferencial en energia de electrones/positrones normalizada
por el ancho del bin (100 keV), el area de la region considerada y el
numero de electrones que incide en el filtro.
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firma el argumento de Andreo’>3? al cuestionar a Ro-

gers; este espectro de electrones de contaminacion de-
pende del espectro de fotones de frenado incidente, por
lo que espectros diferentes de fotones generaran espec-
tros diferentes de contaminacion. Estos resultados con-
firman la necesidad de estudiar otros espectros clinicos
de fotones que permitan evaluar las consecuencias del
empleo del filtro de plomo en la determinacion de la ca-
lidad del haz a partir de la relacion entre el PDD(10)py, ¥
PDD(10),, propuesta por Rogers31:36:39:40:41

Curvas de dosis en profundidad

La fig. 13 muestra la curva de porcentaje de dosis en
profundidad medida con camara de ionizaciéon en un ma-
niqui de agua y la curva de porcentaje de dosis calculada
por Monte Carlo para el campo de 10x10 cm? a 100 cm
de DFS. Como se observa, la coincidencia entre ambos
conjuntos de datos es buena, con diferencias menores
que 1,0%; para puntos situados a profundidades mayores
que la profundidad del maximo de dosis estas diferencias
no superan el 0,5%.

Las mayores diferencias se observan para puntos situa-
dos en la superficie, como puede observarse al ampliar la
region de "build-up" (fig.14), con valores que no superan
el 1,0%, efecto que se debe probablemente a la combina-
cion de dos causas: fallas de lectura de la cdmara de ioni-
zacion por la falta de equilibrio electrénico y a errores en
el posicionamiento de ésta. En las figs. 13 y 14 se mues-
tra un inserto con las diferencias entre ambas distribucio-
nes.

Los datos experimentales presentados corresponden al
promedio de tres lecturas y la incertidumbre experimen-
tal se considera la desviacion estandar de estas tres medi-
das. Las medidas de porcentaje de dosis en profundidad
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Fig. 13. Curva de dosis en profundidad en un maniqui de agua para un
campo de 10 x10 cm?, DFS=100 cm, 18 MV de fotones, normalizadas
a la profundidad de 10 g/cm?. Se muestran la curva experimental (cur-
va discontinua) y la simulada con BEAMnrc (curva continua con
tridngulos). En el inserto se muestra la diferencia entre la curva del
haz experimental y la curva obtenida por simulacion Monte Carlo.
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Fig. 14. Curva de dosis en profundidad en un maniqui de agua para un
campo de 10x10 cm?, DFS=100 cm, 18 MV de fotones, normalizadas
a la profundidad de 10 g/cm?, regién de buildup. Se muestran la curva
experimental (linea discontinua) y la simulada con BEAMnrc (curva
continua con triangulos). En el inserto se muestra la diferencia entre la
curva obtenida por simulaciéon Monte Carlo y la curva del haz experi-
mental.

estan referidas a la dosis a 10 cm de profundidad y por
tanto la dosis relativa se refiere al porcentaje de dosis
considerando esta normalizacion.

La contaminacion electronica debida al cabezal para
un campo de 10x10 cm? a una distancia fuente superficie
igual a 100 cm para el haz estudiado de fotones de 18
MV se estimo para ambos protocolos empleando la ecua-
cion:

%EDC(d, ) j0n= (100¥PDD(10))(1-PDD(10)/PDD(10),(3)

donde PDD(10), y PDD(10) son los porcentajes de do-
sis en profundidad a 10 cm de profundidad para el haz
puro de fotones y para el haz contaminado, respectiva-
mente. Para el haz filtrado el valor de PDD(10) utilizado
en la ecuacion (3) corresponde al PDD(10)py, es decir, el
porcentaje de dosis a 10 cm de profundidad para el haz
contaminado de fotones con filtro. El valor de PDD(10),
utilizado para el TG-51 fue el calculado siguiendo el pro-
cedimiento descrito en dicho protocolo.

En la tabla 1 se presenta una comparacion entre la
contaminacién de electrones obtenida por Monte Carlo a
la profundidad del maximo de dosis y la estimada con el
formalismo del TG-51 utilizando la ecuacion (3) descrita
en el parrafo anterior. Los valores fueron normalizados a
10 cm de profundidad para compararlos con los reporta-
dos por otros autores.

Los resultados de la tabla 1 muestran que los valores
de dosis relativa debida a electrones de contaminacién
calculados por Monte Carlo son similares a los obtenidos
por Lopez*? y muy similares cuando se comparan los re-
sultados siguiendo ambos protocolos.

La fig.15 muestra las distribuciones para el campo de
10 x 10 cm? de fotones de 18 MV, a una distancia fuente
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Tabla 1. Dosis relativa a la profundidad del maximo de dosis, normalizada a 10 cm de profundidad, debida a la contaminacién de electro-
nes, calculada como la diferencia entre las curvas de rendimiento en profundidad del haz real y el haz puro, normalizadas a 10 cm de pro-

fundidad.
Dosis relativa Dosis relativa
Posicion debida a debida a
del electrones de electrones de
Acelerador Energia Modificador TPRY mAaximo contaminacion contaminacion
(cm) calculada estimada por
por MC TG-51
Primus 18 MV Ninguno 3,2 1,4 1,3
Primus 18 MV Pba 50 cm 3.2 1,0 1,1
Primus! 18 MV Ninguno 3.1 1,2 1,3
Primus! 18 MV Pb a 50 cm 3.2 0,9 1,0

'Datos reportados por Lopez>*

superficie de 100 cm, obtenidas por Monte Carlo para el
haz puro (s6lo fotones), la distribucion debida a los elec-
trones de contaminacion y la distribucion para el haz real
(contaminado). Una ampliacion de la region de buildup
comparando el haz real (contaminado) con el haz puro
de fotones se muestra en la fig.16. En los insertos se ob-
serva que las diferencias entre las distribuciones de por-
centaje de dosis del haz puro y el haz contaminado para
profundidades mayores que la profundidad del maximo
de dosis son menores del 1%. Para profundidades mayo-
res al alcance maximo de los electrones la coincidencia
entre estas dos curvas mejora, con diferencias que no su-
peran el 0,5%.

Los resultados de colocar una lamina de 1,0 mm de
plomo a 50 cm de la superficie del maniqui para repro-
ducir las condiciones descritas en el protocolo TG-513 se
muestra en las figs. 17 y 18, donde se compara la curva
medida (haz real filtrado experimental) con la obtenida

de simular estas condiciones por Monte Carlo. Para pro-
fundidades mayores a d,,, la coincidencia entre ambas
curvas es excelente, con diferencias que no superan el
0,5%.

Las mayores diferencias se observan en la region de
"build-up", donde la curva medida sobreestima las dosis
calculadas por Monte Carlo (fig.18). El desplazamiento
en la regién de buildup es menor de 1 mm. Esta diferen-
cia que se observa podria explicarse por un cambio en la
posicion del punto efectivo de la camara por la modifica-
cion del haz o debido a fallas de lectura de la camara de
ionizacién por la falta de equilibrio electrdénico.

La fig.19 muestra una comparacion de la curva de por-
centaje de dosis en profundidad del haz real filtrado con
el haz puro en la region de buildup. Como se observa la
diferencia entre ambas curvas a la profundidad de d,,,, es
de aproximadamente el 1%; este valor es similar al cal-
culado siguiendo el procedimiento descrito anteriormen-
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Fig. 15. Influencia de la contaminacion electronica en la dosis en pro-
fundidad para un campo de 10x10 cm? de fotones de 18 MV, DFS=100
cm, normalizada a la profundidad de 10 g/cm?, obtenida por Monte
Carlo: Haz puro (s6lo fotones) de 18 MV (curva continua con triangu-
los), espectro de electrones de contaminacion (curva continua) y haz
real (contaminado) (curva discontinua), normalizadas a la profundidad
de 10 g/cm?. En el inserto se muestra la diferencia entre el haz real
(contaminado) y el haz puro (sélo fotones).

Fig. 16. Influencia de la contaminacion electronica en la dosis en pro-
fundidad para un campo de 10x10 cm? de fotones de 18 MV, DFS=100
cm, normalizada a la profundidad de 10 g/cm?, obtenida por Monte
Carlo: Haz puro (s6lo fotones) de 18 MV (curva continua con triangu-
los) y haz real (contaminado) (curva discontinua), normalizadas a la
profundidad de 10 g/cm?, region de buildup. En el inserto se muestra
la diferencia entre el haz real (contaminado) y el haz puro (sélo foto-
nes).
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Fig. 17. Distribucion de dosis en profundidad para un campo de 10x10
cm? de fotones de 18 MV, DFS=100 cm, normalizada a la profundidad
de 10 g/cm?, para: Haz real (filtrado TG-51) (curva continua con trian-
gulos) obtenida por Monte Carlo y Haz real (filtrado con lamina de Pb
de 1,0 mm) (curva discontinua) obtenida por medicion en maniqui de
agua. En el inserto se muestra la diferencia entre ambas curvas.

te en este mismo apartado (ecuacion (3), tabla 1). En el
inserto se muestra la diferencia entre ambas curvas que
como se observa describe una curva similar a la obtenida
por simulacion Monte Carlo para los electrones/positro-
nes de contaminacion (fig. 20). Este mismo patron se ob-
servo en la fig.16 cuando se compararon las curvas de
PDD del haz real de fotones sin filtro con el haz puro de
fotones.

La diferencia entre ambas curvas de porcentaje de
dosis en profundidad para los electrones de contamina-
cion con y sin filtro (inserto de la fig. 20) es menor del
0,5% del maximo de dosis. La colocacion de la lamina
de plomo reduce estos porcentajes de dosis a la profun-
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Fig. 18. Distribucion de dosis en profundidad para un campo de 10x10
cm? de fotones de 18 MV, DFS=100 cm, normalizada a la profundidad
de 10 g/cm?, en la regién de buildup: Haz real (filtrado TG-51) (curva
continua con triangulos) obtenida por Monte Carlo y Haz real (filtrado
con lamina de Pb de 1,0 mm) (curva discontinua) obtenida por medi-
cién en maniqui de agua. En el inserto se muestra la diferencia entre
ambas curvas.

Fig. 19. Distribucion de dosis en profundidad para un campo de 10x10
cm? de fotones de 18 MV, DFS=100 cm, normalizada a la profundidad
de 10 g/cm?, para: Haz real (filtrado TG-51) (curva discontinua) y Haz
puro (curva continua con triangulos) obtenidas ambas por Monte Car-
lo. En el inserto se muestra la diferencia entre ambas curvas.

didad de d,,, de 1,4% para el haz sin filtro al 1,0% pa-
ra el haz filtrado. Los resultados analizados en la sec-
cion 3.1 arrojaron espectros de electrones de contami-
nacién muy similares para el haz sin filtro y para el haz
filtrado en un 4area de 10x10 cm?. Cabria esperar, por lo
tanto, distribuciones de porcentaje de dosis en profun-
didad para los electrones de contaminacion muy simila-
res en ambos casos. Sin embargo, el hecho de que los
espectros de contaminacién sean muy parecidos y cuan-
titativamente se redujera so6lo en un 9,7% el numero de
electrones y positrones de contaminacion en el espacio
de fases con la colocacion del filtro, no es suficiente
para explicar la reduccién en un 30% a la profundidad
de d,;.x de la curva de PDD. La distribucién angular del
espectro de contaminacidon que se genera en el filtro
(fig. 6) difiere de la distribucion angular del espectro
de contaminacién producido en los elementos del cabe-
zal, de la cual dependera la dispersion espacial y por
tanto la fluencia y la dispersion angular en la superficie
del maniqui. Las diferencias de estas dos caracteristicas
para el espectro filtrado respecto al espectro sin filtro
determinan las diferencias observadas en las curvas de
porcentajes de dosis en profundidad entre ambos casos
(fig. 20).

Perfiles de dosis

La comparacion de los perfiles de dosis relativa calcu-
lados por Monte Carlo para el haz de 18 MV (para las
profundidades: 3,2 (d,y), 5, 10, y 20 g/cm?) con los per-
files medidos mostraron buena coincidencia. L.as mayo-
res diferencias se observan alrededor de los bordes geo-
métricos del campo, particularmente para los perfiles ob-
tenidos a 5 g/cm? , donde se observan valores de 4,9%.
En la region central del haz, delimitada por el nivel de
dosis de 80%, las diferencias no sobrepasan el 2%.
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Fig. 20. Distribucion de dosis en profundidad de electrones de conta-
minacioén generados por un campo de 10 x10 cm? de fotones de 18
MYV, DFS=100 cm, normalizada a la profundidad de 10 g/cm?, para:
electrones/positrones sin filtro (curva continua) y electrones positro-
nes con filtro (curva discontinua), obtenidas por Monte Carlo. En el
inserto se muestra la diferencia entre ambas curvas.

Un resumen de la comparacion de los perfiles de dosis
medidos en agua, con los perfiles calculados por Monte
Carlo se muestra en la tabla 2.

Tabla 2. Comparacion de los perfiles de dosis medidos en agua,
con los perfiles calculados por Monte Carlo.

. Tamafio de campo | Diferencia maxima
Profundidad (cm) (%)
/ 2
Energia (g/em?) Medido Calculado | Plato Pen  Perif
5 10,60 10,52 1,8 49 04
10 11,10 11,04 1,2 46 03
20 12,10 12,03 0,9 30 0,2
Indices de calidad

Para determinar el efecto de la contaminaciéon de
electrones en ambos protocolos, TRS-398 y TG-51, se
realizaron medidas del indice de calidad del haz de fo-
tones de 18 MV. Los datos calculados a partir de medi-
das experimentales se comparan con los obtenidos de
la simulacion por Monte Carlo del cabezal del acelera-
dor. La tabla 3 muestra los indices de calidad del haz y
sus incertidumbres asociadas. La incertidumbre experi-
mental tipo A se ha calculado combinando una desvia-
cion estandar de las medidas y la propagacion de erro-
res en las formulas 1 y 2. En el caso del PDD(10), cal-
culado por Monte Carlo la incertidumbre experimental
se determina a partir de las incertidumbres reportadas
por el programa de calculo DOSXYZnrc?®. Finalmen-
te, para el TPR;( o la incertidumbre experimental se ha
calculado considerando la expresion habitual para un
cociente.

Discusion

La reproduccion de las condiciones descritas en el
protocolo TG-513, por medio de la colocacion de un fil-
tro de plomo de 1,0 mm a 50 cm de la superficie del
maniqui de agua, gener6 espectros de electrones de
contaminacion muy similares tanto para el haz sin filtro
como para el haz filtrado. Para el haz filtrado de foto-
nes de 18 MV se observd que la mayor parte de estos
electrones de contaminacidn se generan en el propio
filtro de plomo. Otros autores (Andreo®?%) han sefiala-
do que esta contaminacién depende del acelerador em-
pleado, y no unicamente de la energia utilizada. Por
ello el calculo de la contaminacion de electrones em-
pleando haces genéricos constituye una fuente impor-
tante de incertidumbre.

Como se mencioné anteriormente, el TG-513 propone
el uso de los porcentajes de dosis en profundidad en un
haz puro a 10 cm de profundidad, para identificar la cali-
dad de haces de fotones. De acuerdo con los autores esto
se puede conseguir usando una hoja de plomo como fil-
tro que permite sustraer del haz de fotones la contamina-
cion electronica proveniente del cabezal y reemplazarla
por la que se genera en el propio filtro y que se puede
caracterizar por la energia del haz de fotones que incide
en la lamina; el PDD(10), se calcula a partir del
PDD(10)p, medido en el haz filtrado. Sin embargo el
propio uso del plomo como material absorbente de los
electrones secundarios procedentes del cabezal del acele-
rador ha sido objeto de controversia’?3335, a pesar de
otros estudios de Li y Rogers®® que concluyen, utilizando
simulacion Monte Carlo, que el tungsteno y el plomo son
los mejores filtros para un haz de electrones monoener-
gético de 23,75 MeV, considerando una distancia a la su-
perficie del agua de 50 cm. Los resultados obtenidos en
el presente trabajo empleando tanto el espectro de foto-
nes de 18 MV del acelerador lineal Siemens Primus®
como algunos espectros de haces de fotones reportados
en la literatura?>?437 muestran que el empleo de un fil-
tro de plomo produce una nueva contaminacion electro-
nica cuya distribucion angular y energética depende del
espectro de fotones que incide en el filtro de plomo, y
por tanto del acelerador empleado, y no inicamente de la
energia utilizada, confirmando asi las predicciones de
Andreo®?33,

Estos resultados confirman la necesidad de estudiar
otros espectros clinicos de fotones que permitan evaluar
las consecuencias del empleo del filtro de plomo en Ila
determinacion de la calidad del haz a partir de la relacion
entre el PDD(10) y PDD(10),, propuesta por Rogers®3!.
La serie de publicaciones sobre este tema de Rogers y
col. estd basada en un llamado "conjunto estandar" de es-
pectro de haces de fotones, el cual contiene los haces cli-
nicos tipicos calculados por Mohan y col?’ y como entra-
da a algunos de los calculos necesarios se han utilizado
espectros simples de electrones.
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Los espacios de fases obtenidos para los haces de fo-
tones de 18 MV sin filtro fueron verificados, a partir de
su empleo como datos de entrada para calcular perfiles
de dosis en profundidad y transversales utilizando el
programa de céalculo DOSXYZnrc?%, resultados que
fueron comparados con datos experimentales obtenidos
de mediciones con camara de ionizaciéon en un maniqui
de agua, para un campo de 10x10 cm? y una distancia
fuente superficie de 100 cm. En general, la coinciden-
cia entre los porcentajes de dosis en profundidad calcu-
lados por simulacién Monte Carlo y los medidos expe-
rimentalmente es buena, con diferencias menores que
1,0% del maximo de dosis, excepto para puntos situa-
dos muy proximos a la superficie, donde estas diferen-
cian alcanzan hasta un 3%, efecto debido probablemen-
te a fallas de lectura de la cdmara de ionizacién por la
falta de equilibrio electrénico, errores de posiciona-
miento del punto efectivo de la camara durante el enra-
sado de ésta o a cambios del punto efectivo de la cama-
ra por la modificacion del haz cuando se emplea el fil-
tro de plomo.

En el interior del campo, para puntos situados a mas
de 1 cm de los bordes geométricos del campo, las dife-
rencias entre los perfiles de dosis calculados por Monte
Carlo y los medidos en agua, para cuatro profundidades
diferentes [3,2 (dpay), 5, 10, y 20 g/cm?)] son menores
del 2% del maximo de dosis. Para puntos situados fuera
del campo estas diferencias no superan el 0,5% del ma-
ximo de dosis, mientras que alrededor de los bordes ge-
ométricos del campo estas diferencias son mas signifi-
cativas, con valores que alcanzan hasta un 4,9% del ma-
ximo de dosis para el haz de 18 MV a 5 cm de profundi-
dad. Algunos resultados muestran que los perfiles de
dosis de los haces son sensibles al ancho del haz de
electrones incidente®®, efecto que se expresa en variacio-
nes de las medidas de la penumbra del haz y en la mayor
o menor presencia de cuernos. En nuestro caso se utilizo
un haz de electrones de 2 mm de didmetro, que corres-
ponde al dato suministrado por el fabricante. Un aspecto
pendiente a evaluar en nuestro acelerador es el ajuste de
los perfiles calculados a los obtenidos experimental-
mente y determinar si las diferencias observadas obede-
cen a las dimensiones del haz de electrones incidente en
el blanco o si estas diferencias estdn relacionadas con
las dimensiones de la cdmara de ionizacion utilizada pa-
ra las medidas experimentales de los perfiles de dosis
del haz.

En el caso de las curvas de porcentaje de dosis en pro-
fundidad para los electrones de contaminacion con y sin
filtro, éstas resultaron muy similares en ambos casos, lo
que era de esperar teniendo en cuenta la similitud entre
los espectros de contaminacioén de electrones con y sin
filtro. Las diferencias entre ambas en general son meno-
res del 0,5% del maximo de dosis. La colocacion de la
lamina de plomo reduce estos porcentajes de dosis a la
profundidad de d,, de 1,4% para el haz sin filtro al

Tabla 3. Indices de calidad e incertidumbres asociadas calculados
para el haz de 18 MV del acelerador lineal Siemens Primus ®.

Energia | Método Indice de calidad
TPRYf 9 0,7750£0,0024

MV | TRS9% TPRS 10 0,7701+0,0011
PDD(10)¥¢ 79,640+0,236

ey ot PDD(10)g® 78,728+0,122

1,0% para el haz filtrado de fotones de 18 MV. Estos re-
sultados se corresponden con los reportados por otros
autores para haces de energias similares®* y se explican
por dos razones: las diferentes distribuciones angulares
de los espectros de contaminacion producidos en los ele-
mentos del cabezal y en el filtro, de las cuales dependera
la dispersion espacial y por tanto la fluencia y la disper-
sion angular en la superficie del maniqui; y la disminu-
cion en la energia media del espectro de electrones de
contaminacion.

La comparacion entre los indices de calidad para el
haz estudiado de fotones de 18 MV, a partir del cociente
de los indices obtenidos de medidas experimentales, con
los obtenidos de la simulacion por Monte Carlo del cabe-
zal del acelerador (tabla 3) muestra una discrepancia del
0,65% cuando se utiliza el TPRy ;. Esta discrepancia es
del 1,15% cuando se utiliza el PDD(10),. Aunque las di-
ferencias obtenidas por ambos protocolos son similares,
éstas resultan menores para el caso del TPR, ;o que las
obtenidas para el PDD(10), para el haz estudiado de 18
MV.

Por otra parte, la dosis relativa a la profundidad del
maximo de dosis debida a la contaminacion de electro-
nes, se estimo como la diferencia entre las curvas de ren-
dimiento en profundidad del haz real contaminado y el
haz puro, normalizadas a 10 cm de profundidad (tabla 1).
Para el TRS-398 se emplearon las curvas de PDD obteni-
das por simulacién Monte Carlo con y sin filtro de plo-
mo; para el TG-51 se emplearon las mismas curvas de
PDD simuladas por Monte Carlo pero para el haz puro se
utilizé el valor de PDD(10), calculado luego de aplicar
dicho protocolo. Los resultados obtenidos siguiendo el
procedimiento descrito, muestran resultados similares.
Cuando no se emplea el filtro de plomo, esta contamina-
cion se estimo en 1,3% de acuerdo con el TG-51 mien-
tras que el TRS-398 la estimd en 1,4%. Sin embargo,
cuando se utiliza el valor de PDD(10), obtenido de las
curvas experimentales, el TG-51 subestima ligeramente
la contaminacién electronica al obtenerse un valor de
1,0%.

Conclusiones
Se realiz6 la simulacién por Monte Carlo del cabezal

del acelerador lineal Siemens Primus® del Hospital Mé-
xico (San José, Costa Rica) para obtener los espacios de
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fases de las particulas del campo de radiacion que llega a
la superficie del maniqui, utilizando el programa de cal-
culo BEAMnrc?? de simulacion Monte Carlo del trans-
porte de fotones y electrones, para un campo cuadrado
de 10x10 cm? y una distancia de 100 cm, tanto para ha-
ces sin filtro como para haces filtrados por una lamina
de plomo de 1,0 mm colocada a 50 cm sobre la superfi-
cie del maniqui de agua.

Los espacios de fases calculados por Monte Carlo fue-
ron verificados a partir de su empleo como datos de en-
trada para calcular perfiles de dosis en profundidad y
transversales utilizando el programa de calculo
DOSXYZnrc?® y su posterior comparacioén con datos ex-
perimentales. Se ha encontrado una buena corresponden-
cia entre las distribuciones calculadas por simulacion
Monte Carlo y las obtenidas de medidas experimentales
en agua empleando una camara de ionizacion.

Se evaluaron los espectros de contaminacion electroni-
ca con y sin filtro obtenidos por simulaciéon Monte Carlo
para un haz de fotones de 18 MV. Los espectros de elec-
trones y positrones de contaminacion generados resulta-
ron muy similares tanto para el haz sin filtro como para
el haz filtrado pero con diferencias en sus distribuciones
angulares; estas ultimas provocan diferentes fluencias y
distribuciones angulares que determinan las diferencias
observadas en las distribuciones de dosis. Se observé
que la mayor parte de estos electrones de contaminacion
se generan en el propio filtro. Se estudié ademas la con-
taminacion electronica generada en el filtro de plomo
por algunos espectros de fotones reportados en la litera-
tura con el propodsito de evaluar la dependencia de los es-
pectros de contaminacién del espectro de fotones inci-
dente en la lamina de plomo. Los resultados observados
para los casos estudiados apuntan a la dependencia de
esta contaminacién del espectro de fotones incidente y
por consiguiente del acelerador utilizado. Por tanto en
los casos que se utilice el PDD(10), como identificador
de la calidad del haz, al reproducir las condiciones des-
critas en el TG-51, la contaminacién electrénica que se
genera en la ldmina de plomo es dependiente del haz de
fotones que incide en la lamina. Esto confirma el criterio
de que utilizar haces genéricos introduce fuentes adicio-
nales de incertidumbre y la necesidad de estudiar otros
espectros clinicos de fotones que permitan evaluar las
consecuencias del empleo del filtro de plomo en la deter-
minacion de la calidad del haz a partir de la relacion en-
tre el PDD(10)p, y PDD(10),. Esto es particularmente
importante para haces de fotones de alta energia pero
cercanos al limite de 10 MV propuesto en el TG-51
puesto que estudios en haces de 15 MV3* muestran que
el TG-51 subestima la contaminacién de electrones.

Se ha determinado el efecto de la contaminacion de
electrones en ambos protocolos, TRS-398 y TG-51 a par-
tir de calculos por Monte Carlo y medidas experimentales
del indice de calidad del haz estudiado de fotones de 18
MV. Los datos calculados a partir de medidas experimen-

tales para un campo cuadrado de 10x10 cm? y una distan-
cia Fuente-Superficie de 100 cm se compararon con los
obtenidos de la simulacién por Monte Carlo del cabezal
del acelerador. Se ha encontrado que ambos protocolos,
siguiendo el procedimiento descrito en el estudio para
calcular la contribucion a la dosis por contaminacion
electrénica, reportan valores similares de contaminacion
electronica a la profundidad de d,,,, para el haz estudiado
de 18 MV cuando se emplean los datos calculados por
Monte Carlo; sin embargo cuando se utiliza el valor de
PDD(10), obtenido de las curvas experimentales, el TG-
51 subestima ligeramente la contaminacion electronica.
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Application of the Max & Mean Linearized Equivalent Uniform Dose concept in IMRT
treatment plan optimization

Resumen

Introduccion: La optimizacion de tratamientos en Radio-
terapia con Intensidad Modulada (IMRT) esta basada habi-
tualmente en criterios fisicos. Sin embargo, las soluciones
obtenidas no han de ser bioldgicamente Optimas, necesaria-
mente. Se propone el uso de la Dosis Uniforme Equivalente
(EUD) lineal como alternativa frente a la EUD generalizada,
por ser la primera mas abordable desde el punto de vista
computacional.

Material y método: Se optimizan las fluencias de unos seg-
mentos predisefiados en un caso de prdstata y otro de orofarin-
ge, buscando la mayor homogeneidad de la dosis absorbida en
el volumen blanco (PTV), compatible con unas restricciones de
EUD para los 6rganos de riesgo. Se compararon las soluciones
obtenidas con criterios fisicos y bioldgicos, y los tiempos de
calculo correspondientes al uso de la EUD generalizada y line-
alizada.

Resultados y conclusiones: En ambos casos, la solucion
optima bajo criterios fisicos no lo es en términos bioldgicos.
Las diferencias no son muy significativas para el caso de pros-
tata, pero son importantes para el caso de orofaringe, donde
existe un fuerte antagonismo entre los 6rganos de riesgo y el
PTV. Se recomienda la optimizacién mediante el modelo line-
al, ya que consigue reducir el tiempo de calculo un factor 4
frente al modelo generalizado.

Palabras clave: Optimizacion. IMRT. EUD. Tiempo de computa-
cion.

Abstract

Introduction: Treatment plan optimization in Intensity Mo-
dulated is usually based on physical criteria. Nonetheless, such
optimal plans are not necessarily optimal from a biological
point of view. The use of the linearized Max-Mean Equivalent
Uniform Dose (EUD) is suggested as an alternative of the ge-
neralized EUD, due to the mathematical properties of the for-
mer.

Material and methods: Optimized fluences of some pre-
designed segments (for both prostate and oropharynx cases)
are obtained by minimizing the standard deviation from a pres-
cription dose value restricted to an EUD value and maximum
dose constraints for the critical structures. Results of physical
and biological optimization are compared as well as the com-
putation times related to the use of generalized and linearized
Max-Mean EUD.

Results and conclusions: For both clinical cases, optimal
plans obtained from physical criteria are not biologically opti-
mal. While slight differences exist in the prostate case they are
much more important when dealing with oropharynx, where
the need of making trade offs between organ sparing and target
volume dose homogeneity is much more evident. Linearized
EUD could be then a good solution for treatment plan optimi-
zation, as it reduces computation time by a factor of 4 compa-
red to generalized EUD.

Key words: Optimization. IMRT. EUD. Computation time.
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Introduccion y objetivos

En el disefio de un tratamiento de Radioterapia con In-
tensidad Modulada (IMRT) existen varios procesos sus-
ceptibles de optimizacion. Sin pretender ser exhaustivos,
podriamos citar: la eleccion del nimero de incidencias y
sus angulos correspondientes, la definicion de la funcion
objetivo mas acorde con el resultado deseado, la obten-
cion de la matriz de fluencia que conduzca a la mejor
distribucion de la dosis absorbida (en adelante dosis)
compatible con la funcién objetivo y la secuenciacion de
segmentos en el colimador multilaminas que dé lugar a
las fluencias tedricamente calculadas.

El primero de estos procesos suele reducirse a elegir
las direcciones de incidencia mds favorables de acuerdo
con la disposicidon anatémica de los 6rganos implicados
y a emplear un nimero impar de haces para evitar su dis-
posicién en direcciones opuestas.

Por otra parte, existen diversos algoritmos de secuen-
ciacion que determinan, para cada fabricante, los seg-
mentos minimos necesarios para obtener las matrices de
fluencia calculadas tedricamente.

Sin embargo, los algoritmos de optimizacién de la ma-
triz de fluencia usados en planificacion inversa emplean,
generalmente, criterios matematicos los cuales, resol-
viendo el problema, no lo hacen de forma 6ptima en tér-
minos de la cantidad de segmentos resultante y del nu-
mero total de unidades monitor (UM).

Por su parte, el paso anterior depende de la definicion
de la funcion objetivo que, al tratar de adecuarse a dos
procesos en competencia (obtener la distribucion de do-
sis mas homogénea en el PTV, a la vez que tratar de mi-
nimizar el impacto en los érganos de riesgo), puede con-
ducir a resultados distintos a partir de pequeias variacio-
nes de sus parametros.

La estrategia directa para IMRT, que implica la elec-
cion de segmentos prediseilados para cada patologia
(class solution), reduce considerablemente el numero de
segmentos y de UM en relacién con la inversa'2. Sin em-
bargo, persiste la incertidumbre de cudl es la mejor defi-
nicién de funcién objetivo para un caso determinado.

Esto es asi debido a que la optimizacion de las fluen-
cias estd basada habitualmente en criterios fisicos®. No
obstante, existen propuestas para construir la funcioén ob-
jetivo a partir de criterios basados en el efecto dosis-vo-
lumen biolégico, tales como la probabilidad de control
tumoral (TCP), la probabilidad de complicaciones en te-
jido sano (NTCP) o la Dosis Uniforme Equivalente Ge-
neralizada’ (gEUD). Tales propuestas se basan en mode-
los de comportamiento radiobiologico, cuya validez, asi
como el valor de sus pardmetros, estan aun en fase de
evaluacion.

En el caso habitual de que nos encontremos con mas
de un volumen de interés, las soluciones optimas difie-
ren segun el valor de las restricciones impuestas, lo que
implica la necesidad de explorar una gran cantidad de

soluciones antes de poder decidir qué plan elegir®. Esto
requiere un tiempo de computacién que puede llegar a
ser incompatible con las exigencias diarias. En este tra-
bajo se utiliza el concepto de EUD linealizada® para for-
malizar el problema de la optimizacion, se evalaa el aho-
rro de tiempo de calculo que supone emplear esta fun-
cién como aproximacion de la EUD generalizada y se
comparan los resultados obtenidos frente a la optimiza-
cion convencional basada exclusivamente en criterios fi-
sicos.

Material y método

En la formulacién del problema de optimizacion de un
plan de tratamiento, a cada estructura, 6rgano de riesgo o
volumen tumoral, se asocia una funcidn objetivo que de-
be ser optimizada (minimizada o maximizada).

Una primera eleccion de la funcion objetivo se basa en
criterios puramente fisicos. Es decir, eligiendo unas dosis
medias para cada 6rgano o region de interés y unas des-
viaciones permitidas respecto de éstas, la funcidon objeti-
vo se define de la siguiente manera:

o)

F=3n% (1)

En ella se han considerado N regiones i, cada una con
un factor de importancia relativo r;, que indica la priori-
dad de una region respecto a las demas, en cuanto a la
aplicacion de las restricciones impuestas. La funcion x?

. (D, - Oy
r=y—t 2)

a

representa la dispersion (o ji cuadrado) de los puntos de
dosis D; que pertenecen a la region i respecto a una do-
sis de prescripcion D) y una desviacion permitida o;
proporcionadas por el usuario!?. Asi pues, la funcién
objetivo parcial de cada una de las regiones vendra defi-
nida por el tipo de 6rgano de que se trate, bien sea orga-
no de riesgo o volumen blanco (OAR o PTV, respectiva-
mente). En el primer caso, la desviacion permitida o;
sera tal que el limite superior del intervalo de dosis no
supere la tolerancia del 6rgano en cuestion. En cambio,
si la optimizacién afecta al PTV, el valor de g sera el
minimo posible (tipicamente +£3%), con el objetivo de
alcanzar la mayor homogeneidad compatible con el res-
to de restricciones.

Sin embargo, para que estas funciones objetivo sean
efectivas, deberian introducir criterios radiobiologicos en
su definicion. De este modo, para el PTV, la funcion ob-
jetivo debe estar asociada a la probabilidad de llegar a
eliminar todas las células clonogénicas que contiene el
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tumor. El concepto de TCP (Tumor Control Probability)
es una herramienta que permite valorar la probabilidad
de que no sobreviva ninguna célula clonogénica, a partir
del conocimiento de la distribucion de la dosis en el vo-
lumen tumoral. De su definicion!? se deduce que una zo-
na ligeramente fria en el PTV puede compensarse, en
términos de TCP, por una zona caliente (de dosis mayor
que la de prescripcion). Sin embargo, esta compensacion
no es simétrica, con lo cual pueden ser necesarios de
puntos muy calientes para superar el efecto producido
por algunas zonas frias e incluso, a veces, no llegar a
equilibrar el PTV.

Estas consideraciones tienen implicaciones muy im-
portantes en el ambito de la optimizacion de planes de
tratamiento. En efecto, la maximizacion de la TCP bajo
restricciones para los érganos de riesgo lleva a distribu-
ciones de dosis muy heterogéneas para el PTV!!. Sin em-
bargo, estas distribuciones heterogéneas de dosis en el
PTV no son deseables, por razones clinicas. Asi, se de-
mostrdé que el control local esta correlacionado clinica-
mente con una distribucién homogénea de la dosis en el
PTV!2,

Por estas razones, la opcion elegida para la optimiza-
cion en el PTV en este trabajo ha sido caracterizar la ca-
lidad de la distribucion de dosis mediante la desviacion
estandar respeto a una distribucion homogénea (a una
dosis igual a la dosis de prescripcion). Es decir, la misma
funcién definida por criterios fisicos [ecuacion (1)], don-
de ahora la inica region es el PTV.

Para incluir criterios radiobioldgicos en los 6rganos de
riesgo se ha utilizado el concepto de Dosis Uniforme
Equivalente (EUD) o Efectiva!’ en lugar de la magnitud
NTCP (Normal Tissue Complication Probability)'*. Ello
es debido a que la funciéon EUD es convexa respecto a
los valores de dosis de los voxeles de los drganos de ries-
go (OARs), lo que facilita notablemente el proceso de
optimizacion. No obstante, el minimo global se corres-
ponde con el que se obtendria partiendo de un modelo de
NTCP.

Asi pues, para obtener una soluciéon con un nivel acep-
table de homogeneidad de dosis en el PTV dada por
DpTV + Opry Yy compatible con las toleranmas de los
OARs implicados (EUD menores que E UD para cada
organo i), tendremos el problema de optimizacién si-
guiente (en el caso de considerar R 6rganos de riesgo):

o ‘I

= Slo,
Ty P

EUD, < EUD™ vie[l. K]

Min y2 ., = My

Existen varios modelos para la determinacion de la
EUD. Uno de los mas utilizados es la Dosis Uniforme
Equivalente Generalizada (gEUD)'. Su definicion es la
siguiente:

Il o Iid
]

Qv xb 4)

EEELY ] )

gELD

Donde V; es el volumen parcial del érgano que recibe
una dosis D y a es el parametro que describe el efecto
dosis-volumen. Asi pues, para un 6rgano paralelo tipico,
en el que la EUD coincide con la dosis media, a=1 . Por
el contrario, a un érgano serie, para el que resulta funda-
mental la dosis méxima, le corresponde a — +co.

En este trabajo se ha optado por el empleo del modelo
de la Dosis Equivalente Linealizada (dEUD) que tiene la
ventaja, con respecto al de la generalizada, de que las
restricciones, en términos de los valores de la dosis en
los distintos voxeles, se expresan como desigualdades li-
neales, como se muestra a continuacion.

La Dosis Equivalente Linealizada no es mas que una
simplificacion del concepto de gEUD que resulta de una
combinacion convexa de las dosis media y maxima y es-
ta definida como:

aE L = = 1..4.1'[.”. : } “ - I‘.d i (5)

donde D es la dosis media de la distribucion de dosis y
all [0,1]. De ahi que, para un 6rgano de riesgo determina-
do y para una class solution dada, la desigualdad (3) es
ahora, para cada drgano de interés 7, equivalente a un siste-
ma de M desigualdades lineales en funcion de las fluen-
cias wy. Es decir, sustituyendo (5) en aEUD,, < EUDM*
se tiene:

ibl[[l o e o)

nxd, |SEUDM  WieDAR,  (6)

donde N es el nimero de segmentos, “* <" 7% e
la dosis media asociada al segmento , dj; la contribucion
de dosis del segmento & en el punto j y M, el nimero to-
tal de voxeles (o puntos j) de volumen parcial normaliza-
do v; en el drgano de riesgo considerado (OAR)).

Puesto que las restricciones del problema de optimiza-
cion (3) son ahora lineales, su resolucion es sencilla des-
de un punto de vista computacional utilizando el algorit-
mo Active Set de programacion cuadratica implementado
en Matlab 6.5% (The Mathworks Company).

Para poder comparar estos métodos de resolucion, se
aplicaron en casos reales de prostata y de orofaringe. Pa-
ra los casos de prostata las limitaciones aplicadas fueron
el nivel de EUD para el recto, relacionado con un criterio
de valoracion o endpoint correspondiente a una compli-
cacion gastrointestinal aguda de grado 2 y la dosis maxi-
ma recibida por las cabezas femorales (debido a la esca-
sez de datos para evaluar una FUD adecuada). Los valo-
res de los parametros correspondientes a los modelos



Aplicacion del concepto de Dosis Equivalente Uniforme Linealizada para la Optimizacion en tratamientos de IMRT 297

fueron obtenidos del ajuste a una base de datos clinicos,
del que se obtuvo un valor de o = 0,6 para el recto'®. La
limitacion de la dosis maxima en las cabezas femorales
pretende reducir el riesgo de necrosis radioinducida. Para
los casos de orofaringe, las limitaciones se aplicaron a la
dosis maxima en médula y a la dosis media en las glan-
dulas parotidas, magnitudes que se corresponderian con
las EUD de estos organos. De hecho, es interesante re-
cordar que, segun la ecuacién (5), la dosis maxima y la
dosis media de una distribucion de dosis son sdlo casos
particulares del valor de la EUD (para alfa igual a 0 y al-
fa igual a 1, respectivamente).

Fig.1. Comparacion entre los histogramas dosis-volumen (DVH) de un
plan de tratamiento de prostata optimo, segun la funcién F (optimiza-
cién fisica) y el plan de tratamiento bioldgicamente equivalente (en
cuanto a los organos de riesgo) optimizado segtn la ecuacion (3) (op-
timizacion bioldgica).

Para ambas localizaciones se compararon los resulta-
dos obtenidos a partir de optimizaciones basadas tanto
en criterios fisicos como biologicos.

Resultados y discusion

La fig. 1 muestra los histogramas dosis volumen co-
rrespondientes a un plan de tratamiento de prdstata, opti-
mizado mediante criterios fisicos’? y mediante el méto-
do propuesto. De acuerdo con las limitaciones impues-
tas, ambos planes son equivalentes desde el punto de
vista de los OAR, ya que la dosis maxima para las cabe-
zas femorales no se supera en ninguno de los dos casos y
los valores de la dEUD para el recto, calculados a partir
de los datos del histograma, son similares. No obstante,
la optimizacion basada en criterios bioldgicos permitié
reducir el valor de la x?>en el PTV.

La fig. 2 muestra como varia el valor de la X? para el
PTV en funcidn de los valores de las restricciones sobre
el valor de la EUD y de la dosis maxima en las cabezas
femorales. Las curvas bidimensionales de esta figura re-
presentan el frente Pareto, es decir los valores de las
funciones objetivo para las soluciones 6ptimas. Como
puede apreciarse, la dosis maxima en las cabezas femo-
rales empieza a tener cierta influencia cuando se restrin-
ge a un valor inferior a 55 Gy. Por debajo de este valor
es necesario incrementar el valor tolerado de la EUD pa-
ra el recto para conseguir mantener la homogeneidad de
la dosis en el PTV (x? < 1). Para valores superiores a 55
Gy, la restriccion correspondiente deja de ser saturada
(el valor de la dosis maxima en las cabezas femorales
del plan éptimo es inferior a la limitacién impuesta), y
la solucidén 6ptima estd unicamente dominada por la
EUD del recto. Gracias a este tipo de calculo, pueden
elegirse los valores de las restricciones en funcion del
grado de homogeneidad de dosis que se pretenda conse-
guir.

En el caso de orofaringe, al igual que en el caso de
prostata, se gener6 un plan de tratamiento y se optimizo
con criterios fisicos y mediante el método desarrollado
en el que se minimiz6 la x> del PTV con restricciones de

EUD Max (recto) L m o
= T EUD Max (Cabezas Femorales)

&
L

na
= WT

z

EUD Max (Cabezas Femorales)

£
2

L L3 L3 m "
EUD Max (recto)

Fig. 2. Variacién de la X2 del PTV en funcién de los valores de las restricciones impuestas a las cabezas femorales (EUD equivalente a dosis maxi-

ma) y a la EUD del recto (0= 0,6).
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los valores de EUD en los OAR (dosis media en paroéti-
das y dosis maxima en médula). Esto resalta atin mas la
necesidad de optimizar bioldgicamente estos tratamien-
tos.

En un trabajo reciente!® se han realizado estos mismos
estudios utilizando la EUD generalizada. Los resultados
muestran que la obtencion de la EUD linealizada en fun-
cion de la EUD generalizada, o lo que es equivalente, el
parametro 0 (de la linealizada) en funcioén del parametro a
(de la generalizada), depende a su vez, del nimero de vo-
xeles empleado en el calculo. Cuando éste se hace muy
| grande, del orden de 109, el valor de o en funcion de a [ver
ecuaciones (4) y (5)] se hace practicamente independiente

X » . - del niimero de voxeles. En ese caso, el ajuste de una base
Flg. 3.. Corynparacwn.ent're' los DVH de los planes optlmlzadps seguin de datos clinicos mediante un procedimiento u otro lleva a
criterios fisicos y biologicos en un tratamiento de orofaringe con T : .

IMRT. resultados similares. Sin embargo, segun esta misma refe-
rencial®, el tiempo de computacién aumenta un factor 4 si
se utiliza la gEUD [ comparacién con el consumido usan-

EUD para las glandulas pardtidas y la médula. Se consi- do el modelo linealizado (aEUD) propuesto en este traba-
gui6 disminuir significativamente el valor de la x* y de jol. Si la estrategia empleada es la IMRT directa, estas di-
la dosis méxima recibida en el PTV, manteniendo los de- ferencias no serian significativas, ya que se trataria de pa-
mas niveles de las restricciones, tal como se aprecia en sar de 2 a 8 segundos. En cambio, si se pretendiese adaptar
los histogramas dosis-volumen de la fig. 3. Aunque los este método de optimizacion a la IMRT con planificacion
histogramas de las glandulas paroétidas apenas cambiaron inversa, la diferencia en los tiempos de computacion seria
(puede considerarse que ambos eran "Optimos" desde el un factor importante a tener en cuenta.

punto de vista bioldgico), el correspondiente a la médula
sufri6 un cambio importante. Este hecho se debe a que

hemos considerado que el comportamiento de este orga- Conclusiones

no es completamente "en serie" (s6lo es sensible a la do-

sis maxima). Existen diferencias entre los planes de tratamiento ob-
La variacién del valor de la X2, en funcién de las res- tenidos mediante la optimizacion basada en criterios fisi-

tricciones impuestas, estd representada en la fig. 4 en cos y en criterios bioldgicos y son aiin mas notables en el

un caso de orofaringe. Como puede observarse, al con- caso de orofaringe, donde se demostrd un fuerte antago-

trario que en el caso de prostata, donde la dosis maxima nismo entre las restricciones impuestas a la médula y a

en las cabezas femorales no jugaba un gran papel en la las glandulas parétidas. En cambio, en el caso de prostata

homogeneidad en el PTV, en este caso existe un antago- la homogeneidad de la dosis en el PTV esta condicionada

nismo importante entre la homogeneidad en el PTV y fundamentalmente por la EUD tolerada por el recto.
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Fig. 4. Variacion de la X* del PTV en funcién de los valores de las restricciones impuestas a la medula espinal (dosis maxima) y a las glandulas pa-
rotidas (dosis media).
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A pesar de que los resultados obtenidos no estan apli-
candose aun en la practica clinica diaria en nuestro cen-
tro, afiaden un elemento mas a la hora de evaluar los tra-
tamientos con Intensidad Modulada.
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Comparacidn entre protocolos para la dosimetria de haces clinicos
de fotones de alta energia: IAEA TRS-398 frente a SEFM 84-1
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A comparison of protocols for the dosimetry of clinical high-energy photon beams: IAEA TRS-398 versus
SEFM 84-1

Resumen

El protocolo publicado por la IAEA en 2000, TRS-398, re-
comienda el uso de una camara de ionizacion calibrada en tér-
minos de dosis absorbida en agua, para la realizacion de la do-
simetria absoluta de haces clinicos empleados en radioterapia
externa. El objetivo del trabajo es cuantificar el cambio que su-
pone en la dosis, para haces de fotones de alta energia, la im-
plementacion del TRS-398 en lugar del procedimiento emplea-
do anteriormente dentro del ambito nacional, SEFM 84-1, ba-
sado en kerma en aire. Para ello, se ha determinado, en cuatro
calidades de haz diferentes, entre 6 y 25 MV de energia nomi-
nal, la dosis absorbida en agua mediante uno y otro procedi-
miento. Los resultados sefialan que las diferencias varian entre
0,7% y 1,0% dependiendo de la calidad de haz utilizada. Estas
discrepancias se deben en su mayor parte al nuevo patron de
calibracion, cerca de 1,0%, siendo de menor importancia la
componente debido al cambio de procedimiento, por debajo de
0,3%. Ademas, se estudia el cambio que supone en el valor de
la dosis, la utilizaciéon de camaras trazadas a dos laboratorios
de calibracion diferentes, BIPM y PTB. Las diferencias encon-
tradas reflejan una dosis en torno a 0,8% mayor al utilizar la
camara trazada al BIPM.

Palabras clave: Protocolo para dosimetria. Haces fotones. Dosis
absorbida en agua. Kerma en aire.

Abstract

Since 2000, with the publication by the IAEA of the dosi-
metry protocol TRS-398, the ionisation chambers used for the
absolute dosimetry of clinical beams in external radiotherapy
have been recommended to be calibrated in terms of absorbed
dose to water. In Spain, the general procedure previously used
was based on an air kerma standard for the calibration of ion
chambers. The aim of this study is to quantify the differences
between both procedures in the determination of the dose deli-
vered in the clinical practice for photon beams. Measurements
for four different beam qualities between 6 and 25 MV of no-
minal energy, have been carried out, in order to determine the
absorbed dose to water using both protocols. The results show
that the differences between TRS-398 and SEFM 84-1 vary
from 0.7% to 1.0%, depending on the beam quality chosen.
The discrepancies are mainly caused by the change of the cali-
bration standard, near 1.0%, being the differences in data in
both protocols smaller than 0.3%. Finally, the variation of the
absorbed dose to water has been analysed when chambers cali-
brated in different laboratories are employed, BIPM and PTB.
The resulting differences indicate a dose 0.8% higher when
measured with the chamber traceable to BIPM.

Key words: Dosimetry protocol. Photon beams. Absorbed dose to
water. Air kerma

Introduccion y objetivos

El documento publicado por la IAEA en 2000 para la
determinacién de la dosis absorbida en agua, TRS-398!,
ha supuesto un cambio en la metodologia de trabajo en la
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Leon, 62. 28006 Madrid.

Fecha de recepcion: 4-6-2007
Fecha de aceptacion: 9-10-2007

dosimetria de haces en el campo de la radioterapia. Este
hecho ha tenido repercusion tanto a nivel hospitalario co-
mo a nivel de laboratorios de calibracion. En este ultimo
caso, ha sido necesaria, ademas, la adaptacion, o incluso
el cambio, de los patrones de calibracion, antes basados
en kerma en aire, ahora basados en dosis absorbida en
agua. La diseminacidon de esta nueva magnitud ha dado
lugar a la utilizacion, para los dispositivos de medida, de
nuevos coeficientes de calibracion, Np,,, en términos de
dosis absorbida en agua.

La aplicacion de este nuevo protocolo puede dar lugar
a una homogeneizacidn, a nivel internacional, de la siste-
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matica de trabajo en la determinacion de la dosis absor-
bida en agua para haces radioterapicos. Esta situacion
era diferente a la que predominaba con la dosimetria ba-
sada en kerma en aire. La existencia de multiples proto-
colos nacionales habia llevado a una pérdida de unifor-
midad en la dosimetria de referencia europea. En Espa-
fia, el protocolo a seguir se dio a conocer en 19842, Pos-
teriormente, en 1987, se presentd un suplemento® en el
que se recogian, fundamentalmente, actualizaciones en
los valores de algunos parametros. A pesar de la publica-
cion en 1987 por parte de la IAEA del documento TRS-
2774, y sus posteriores actualizaciones TRS-277 segunda
edicion (1997) y TRS-381°, para la determinacién de la
dosis absorbida en agua, la repercusion, a nivel nacional,
fue minima. En parte, esto fue debido a la semejanza del
formalismo y de las cantidades y factores empleados.

Con la adopcion del protocolo TRS-398 se pasa a uti-
lizar un formalismo mas simple, y, por tanto, se reduce
la posibilidad de cometer errores. Ademas, se puede im-
plementar en practicamente todo el rango de haces utili-
zados en radioterapia. También incluye datos de un gran
nimero de cdmaras de ionizacién comercializadas para
dosimetria absoluta. Estos valores, al mismo tiempo, re-
presentan el estado del arte en la dosimetria de referen-
cia. Todas estas peculiaridades hacen atractiva la imple-
mentacidn, a nivel hospitalario, de este nuevo formalis-
mo. Por supuesto, estas razones van aparejadas a otras
de mayor peso. En primer lugar, se puede mencionar la
fiabilidad que presenta: existe una excelente convergen-
cia de los métodos utilizados por laboratorios de calibra-
cion que poseen patrones primarios basados en distintos
fendmenos fisicos, que estan poco o nada correlaciona-
dos. Por otra parte, la potencial reduccién en la incerti-
dumbre a la hora de determinar la dosis, respecto a la
dosimetria basada en kerma en aire, supone también un
argumento a su favor. Sin embargo, hay que decir que,
hoy por hoy, este objetivo no es alcanzado, a excepcion
de los escasos laboratorios que son capaces de propor-
cionar valores experimentales del factor kg o, distin-
guiendo asi la respuesta individual de cada camara. La
determinacion de este factor se realiza habitualmente de
manera teorica, por lo que se ignoran las variaciones
con la energia entre camaras del mismo tipo y hace que
resulte cuestionable la mencionada disminucion en la in-
certidumbre.

Las ventajas hasta ahora expuestas han sido suficien-
tes para la implementacion del nuevo protocolo TRS-398
en el H.U. de la Princesa. La aplicacion de esta nueva
metodologia de trabajo puede dar lugar a diferencias en
la dosis absorbida en agua para los haces utilizados en la
clinica, en relacién con la obtenida mediante el protocolo
de la SEFM basado en kerma en aire. Determinar la
cuantia y el origen de esta discrepancia es el objetivo del
presente trabajo. Esta diferencia dependera de diversos
factores: tipo y calidad del haz, camara empleada y labo-
ratorio en el que haya sido efectuada la calibracion.

Han sido publicadas en la literatura varias comparacio-
nes entre 'antiguos' protocolos, basados en Nk, y 'nuevos'
protocolos, basados en Np,,,; y no sélo en lo que respecta
a protocolos de la TAEA, TRS-277 (TRS-381) frente a
TRS-398, sino también de la AAPM, TG 21° frente a TG
517. Una recopilacion de estas comparaciones se recoge
en un trabajo de Huq y Andreo®.

El modelo de camara utilizado en este estudio es una ca-
mara tipo Farmer NE 2571 (Nuclear Enterprise Beenham,
Gran Bretafia) calibrada en la energia del ®°Co por el
Ciemat (Centro de Investigaciones Energéticas, Medio-
ambientales y Tecnoldgicas), laboratorio nacional secun-
dario trazable al BIPM (Bureau International des Poids
et Mesures). Este tipo de camara es una de las mas habi-
tuales a la hora de efectuar la calibracion de haces en ra-
dioterapia externa y ha sido incluida en numerosas publi-
caciones. Asi, por ejemplo, en el propio TRS-398 se
muestra una discrepancia, al comparar TRS-277 y TRS-
398, entre 0,5 y 1,0%, para la energia del ®°Co emplean-
do distintas camaras NE 2571 cuyos coeficientes de cali-
bracién estan trazados al BIPM. Andreo et al® realizan el
estudio para cdmaras con coeficientes de calibracion
proporcionados por la IAEA y el SSSDL (Swedish Se-
condary Standards Dosimetry Laboratory). Para el tipo
de camara NE 2571 las diferencias, TRS-277 frente a
TRS-398, se sittan entre 0,8-1,2% para calidades de haz
comprendidas entre TPR, ;;=0,613 y 0,799 (que corres-
ponden a 4 y 25 MV de energia nominal, respectivamen-
te). El documento IAEA-TEC-DOC-1455'? publicado
por la IAEA en 2005, extiende el estudio a diversas ca-
maras y calidades de haz. En dicho informe entran en
juego diversos laboratorios de calibracion secundarios
trazables a la TAEA. Se encuentran, para el caso de la ca-
mara NE 2571, diferencias que varian desde 0,7% hasta
1,1% para calidades de haz entre las del °Co y haces
con TPRy( 19=0,799 (energia nominal 25 MV). Los datos
mostrados por Palmans et al'!, indican que la diferencia
entre procedimientos, para la cdmara NE 2571, con coe-
ficiente de calibracién suministrado por el LSDG (Labo-
ratorium voor Standaardosimetrie, Gante, Bélgica), se
encuentra en torno a 0,2-0,3% para calidades de haz en-
tre TPR;(,19=0,672 (energia nominal 6MV) hasta
TPR;0 19=0,776 (energia nominal 18MV).

En nuestro centro, el cambio de procedimiento trajo
consigo, ademas, un cambio en la cdmara empleada para
la calibracion de los haces. Como ultimo objetivo del tra-
bajo, se hallara experimentalmente la diferencia en el va-
lor de la dosis absorbida en agua al aplicar el mismo pro-
cedimiento, TRS-398, pero con camaras trazadas a dis-
tintos laboratorios de calibracion primarios: la NE 2571
trazada al BIPM a través del Ciemat y una cdmara PTW
M30013 trazada al PTB (Physikalisch-Technische-Bun-
desanstalt) a través del PTW (PTW-Freiburg, Freiburg,
Alemania). Las referencias encontradas en la literatura
establecen el valor del cociente entre patrones primarios
PTB/BIPM en 0,993112 13,
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Materiales y métodos

La camara de ionizacion utilizada en este estudio es una
camara cilindrica tipo Farmer NE 2571 (N/S 244). Las ca-
racteristicas geomeétricas y de construccion de este modelo
pueden encontrarse en el TRS-398. El conjunto formado
por dicha camara y el electrémetro Farmer NE 2570/1 ha
sido calibrado periddicamente por el Ciemat, laboratorio
espanol secundario trazable al BIPM, en primera instancia
en kerma en aire, proporcionando un coeficiente Ny, y
luego en dosis absorbida en agua, proporcionando un coe-
ficiente N, ambos en la energia del °Co. La constancia
de la sensibilidad del conjunto camara-electrometro entre
calibraciones ha sido garantizada realizando medidas con
una fuente de comprobacién de *°Sr.

Para el estudio de las diferencias entre patrones PTB-
BIPM se utiliz6, ademas del conjunto cdmara-electrometro
mencionado, el formado por la camara PTW M30013 (N/S
1143) y el electrometro PTW MP3TANDEM. Este conjunto
fue calibrado en términos de dosis absorbida en agua, N,
en %°Co por PTW, laboratorio secundario trazado al PTB.

Las medidas se llevaron a cabo para varios haces clini-
cos de fotones con energias nominales de 6, 15y 25 MV,
proporcionados por los aceleradores lineales Varian Cli-
nac 2100C/D (Varian Medical Systems, Palo Alto,
EEUU) y Saturno 43 (General Electric Medical System,
Buc, Francia). Las medidas se realizaron con las camaras
inmersas en un maniqui de agua o analizador de haces
MP3 de PTW en las condiciones de referencia recogidas
en los dos protocolos. Para realizar las medidas con la
camara NE 2571 fue necesaria la colocacion de una ca-
pucha para hacerla sumergible. Durante su calibracion en
el Ciemat y durante las medidas en los haces clinicos se
utilizaron dos capuchas diferentes, ambas de PMMA pe-
ro de distinto espesor, 1 y 0,8 mm, respectivamente. Los
trabajos de Gillin et al'* y Hanson y Tinoco!> estudian la
influencia de la capucha en la medida de la ionizacion, e
introducen el formalismo necesario para tener en cuenta
el espesor y el material empleados.

A continuacidn se analizan las similitudes y discrepan-
cias entre protocolos en lo que respecta a condiciones de
referencia, especificacion de la calidad de haz, formula-
cion, factores de perturbacion y otras cantidades. La fi-
nalidad es establecer un paralelismo entre ambos proce-
dimientos que tiene su importancia a la hora de poder
realizar una comparativa adecuada.

Condiciones de referencia: Segtn el protocolo SEFM
84-1, las condiciones geométricas establecidas durante
las medidas deben ser fijadas por cada usuario. Asi, es
posible elegir tanto una distancia especifica DFS (distan-
cia fuente-superficie) o DFC (distancia fuente-camara).
Lo habitual es utilizar 100 cm en cualquiera de los casos,
recomendacion reflejada en el TRS-398, ya que son las
situaciones convencionales de tratamiento. El tamafio de
campo definido es de 10 cm x 10 cm en la superficie del
maniqui (caso de haber elegido una configuracién DFS

fija) o en la posicion de la camara (caso de haber elegido
una configuracion isocéntrica). La profundidad de medi-
da aconsejada por el TRS-398 es 10 cm, aunque permite
escoger 5 cm para haces con TPRy ;9<0,7, mientras que
en el protocolo espafiol varia de acuerdo al valor de la
energia nominal: 5 cm para haces entre 1-10 MeV, 7 cm
por encima de 10 hasta 25 MeV y 10 cm desde 25 a 50
MeV. Para poder establecer una correcta comparacion,
las dosis se van a referenciar a la profundidad del méxi-
mo. Ademads, aquellos factores que pudieran cambiar con
la profundidad de medida, por ejemplo, k,y; y kg4 fueron
determinados en las distintas profundidades para evitar
errores en la comparacion.

En cuanto al posicionamiento de la camara, la sustitu-
cion de un volumen de agua por la cavidad de la camara
puede originar que la dosis absorbida en el medio no
coincida con la del centro geométrico de la cavidad, de-
bido al gradiente de fluencia de particulas en su interior.
El TRS-398 recomienda realizar las medidas colocando
el centro de la camara a la profundidad de referencia, pa-
ra luego aplicar un factor de perturbacion por desplaza-
miento, p;, incluido dentro del factor kg ¢, Igual sucede
en SEFM 84-1, aunque el factor de perturbacion, denota-
do en este caso por p,, se introduce de forma explicita en
la formulacion. Otra manera de corregir este efecto es
mediante la asociacion de la dosis absorbida en el medio
en un punto distinto del centro geométrico de la cavidad,
punto efectivo de medida, opcidon que también recoge el
protocolo espafiol, pero que se recomienda so6lo en casos
puntuales. A la hora de aplicar SEFM 84-1 se empled la
primera opcion, esto es, utilizar el factor de perturbacion
por desplazamiento.

Especificacién de la calidad del haz: En el caso del
protocolo SEFM 84-1, la calidad del haz viene especifi-
cada por el cociente entre ionizaciones medidas a 100 y
200 mm de profundidad, J;y¢/Jog0, para un campo 10 cm
x 10 cm en superficie y una DFS de 100 c¢cm, o una dis-
tancia DFC constante de 100 cm con un campo 10 cm x
10 cm en el plano de la cdmara. En el caso del TRS-398
la calidad del haz se obtiene mediante la determinacion
experimental del TPRy o, es decir, el cociente entre los
valores de dosis medidos a una profundidad de 20 y 10
cm, con DFC fijo a 100 cm y un tamaifio de campo de 10
cm x 10 cm en el plano de la camara. El hecho de utilizar
el cociente de ionizacion para determinar TPRy ;o no su-
pone un aumento apreciable en la incertidumbre, debido,
por una parte, al minimo cambio experimentado por la
razon de poderes de frenado agua-aire al variar la pro-
fundidad, y, por otra parte, a la constancia de los factores
de perturbacion a partir de la profundidad del maximo de
dosis. Por tanto, se puede comprobar que ambos indices
de calidad son equivalentes, basta simplemente invertir
el valor medido de J;yy/J299 con DFC= 100 cm. Ademas,
es posible deducir TPR, ;¢ a partir de la medida de
J100/J200 con DFS=100 cm mediante una expresion empi-
rica recogida en el TRS-398 (pagina 62, nota 25). Las ca-
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lidades correspondientes a los haces empleados en el es-
tudio se recogen en la tabla 1.

Formulacién: En SEFM 84-1 la dosis absorbida en
agua en un haz clinico de calidad Q en las condiciones
de referencia viene determinada por:

D (SEFMY=M, -Np . (5. 0o Pp (D

Por conveniencia para realizar la comparacion se ha
modificado la notacién original, en la que Np ;. era sim-
plemente Ny Q era u (de usuario). En la expresion, M*
es la lectura corregida del electrometro por presion y
temperatura, efecto de polaridad y recombinacion ionica,
Np.ir €s el coeficiente de calibracion en unidades de do-
sis absorbida en el aire de la cavidad, s,,,,, es la razon de
poderes de frenado masicos agua-aire y py es un factor
que corrige la perturbacion introducida por la camara y
que puede desglosarse en las siguientes componentes

p'&' = Peav * Pais * Povan ()

donde el significado de cada uno de los factores se indi-
ca en el mencionado protocolo.

Previamente al calculo de dosis, debe determinarse
Np,.i»cuyo valor viene dado por la expresion

"ﬁl — llwri.' '[]_.gj'-k,._.. .IE:HI (3)

{
d 1 aur

donde Nk es el coeficiente de calibracion en unidades de
kerma en aire, en el seno de aire, para la energia del ®°Co
suministrado por un laboratorio de calibracion y estable-
cido en unas condiciones de presion, temperatura y hu-
medad dados. El significado del resto de factores que in-
tervienen en la expresion estan recogidos en el protocolo.
Valores actualizados de estos parametros fueron inclui-
dos en un apéndice publicado en el afio 19873 (el factor
k,s se puede encontrar en otros documentos, como por
ejemplo el TRS-277, expresado como k).

Hay que decir que los factores p,.; y k..;, que tienen en
cuenta la no equivalencia a aire del electrodo central de
la camara en las medidas en el interior del maniqui y du-
rante su calibracién en términos de kerma en aire, res-
pectivamente, no estaban incluidos explicitamente en la
expresion de la dosis. Sin embargo, dentro del anexo

Tabla 1. Calidades de los haces empleados en el estudio.

, . TPRy,19 J100/9200
Energia nominal y acelerador (DFC=100 cm)
X06 Varian Clinac 2100C/D 0,668 1,497

X06 Saturno 43 0,686 1,458
X15 Varian Clinac 2100C/D 0,761 1,314
X25 Saturno 43 0,786 1,272

SEFM 87-13, se consideraba que su efecto combinado
era despreciable para haces de fotones al medir con el ti-
po de camara NE 2571, en concreto, generalizandose pa-
ra el resto de camaras cilindricas, en virtud de los datos
publicados antes de la fecha de aparicion del documento.
Esta aproximacion, k. *p..~ 1, es la que se adoptd en su
momento y se va a seguir en el presente estudio.

En el TRS-398, la dosis absorbida en agua en un haz
clinico de calidad Q en las condiciones de referencia vie-
ne determinada por:

D, (TRS ~308)= M} - N, . -k 4)

D, "0,
donde M es la lectura del electrometro corregida por las
distintas magnitudes de influencia, Np,,, €l coeficiente
de calibracion en unidades de dosis absorbida en agua
suministrado por el laboratorio de calibracion y estable-
cido en unas condiciones climaticas especificas. El fac-
tor kg o, tiene en cuenta las diferencias entre las calida-
des de haz de usuario, Q, y la de referencia Q,, tipica-
mente °°Co. Se puede determinar experimentalmente pa-
ra cada camara, pero son muy pocos los laboratorios que
tienen la posibilidad de reproducir las mismas calidades
de haz que las del usuario. Asi, en la mayoria de los ca-
sos, este factor se calcula de manera teodrica usando la
teoria de Bragg-Gray, mediante la expresion

E - I:"'-"u air ]I_- ) I:||I:I'|-\Jl.'.' " P Par " Pt :I-;-' (5)

R [.'-'I- T :I';_-l. [I?...u'-' ) p-ul : nll':l||'l-\- ' I:l-\.-rl "';.'

donde se ha supuesto que el valor de la energia media
para crear un par iénico en aire, W, es constante. Puede
comprobarse que la expresion de kg o, €s una relacion
con la razén de poderes de frenado aire-agua y con los
distintos factores de perturbacion de la camara (correc-
ciones al detector ideal de Bragg-Gray) tanto en la cali-
dad de haz del usuario como en la calidad de haz de cali-
bracién. Los datos que propone el TRS-398 para estos
parametros suponen la mejor eleccion de acuerdo al esta-
do del arte en dosimetria de camaras de ionizacion. Sin
embargo, los valores de kg, asi determinados, no tienen
en cuenta la respuesta individual de cada camara y, por
tanto, su incertidumbre es mayor que en el caso de que
se determinaran experimentalmente.

Valores de dosis: Se han llevado a cabo las siguientes
comparativas:

1) Mediante el conjunto formado por la camara NE
2571 y electrometro NE 2570/1 se determina la dosis ab-
sorbida en agua segun los protocolos SEFM 84-1 y TRS-
398, aplicando las expresiones (1) y (4), respectivamen-
te. Se aprovecha el hecho de que, para este conjunto de
medida, se dispone de los coeficientes de calibracion Ny
Y Npywo,- Al comparar estos dos valores de dosis se eva-
Iua la diferencia tanto de procedimientos como la dife-
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rencia entre patrones de calibracion, al estar incluidos en
las dos expresiones coeficientes de calibracion asociados
a ambos patrones.

2) A partir de la comparacion de las expresiones (1) y

(4) definimos el coeficiente 7., :

""I-.'.l wL L = 'II'". faar -{.1r ar }:_-' : .“'- (6)

Mediante este nuevo coeficiente &7 .. , calculado de
manera teorica a partir de Ny, se determina la dosis ab-
sorbida en agua aplicando TRS-398. Al comparar dicho
valor con aquel obtenido usando SEFM 84-1 junto con
un coeficiente de calibracion experimental Ny, es posible
evaluar la diferencia de procedimientos sin tener en
cuenta la existente entre patrones primarios. Esto es, sdlo
se consideran las discrepancias en los datos proporciona-
dos por uno y otro protocolo.

3) Por ultimo, la aplicacioén del nuevo protocolo tam-
bién ha supuesto, para nuestro centro, la adquisicion de
una nueva camara para la calibracion de los haces. Mas
concretamente, se ha pasado de utilizar la NE 2571 con
el protocolo 'antiguo' (Ng) a usar la cdmara sumergible
PTW 30013 con el protocolo 'nuevo' (Np,,). Como ya se
menciono, la primera de ellas fue calibrada por el Cie-
mat, trazable al BIPM y la segunda fue calibrada por
PTW trazable al PTB. Por tanto, se ha llevado a cabo un
cambio tanto de procedimiento como de laboratorio. Es
posible estudiar cada una de estas componentes por sepa-
rado para asi conocer cual ha sido la cuantia total del
cambio. El cambio de protocolo va a ser determinado
mediante la comparacion 1, mientras que el cambio de
laboratorio de calibracion, esto es, la diferencia entre pa-
trones primarios BIPM y PTB, se puede evaluar experi-
mentalmente a partir de las diferencias en el valor de las
dosis medidas con una y otra camara.

Resultados

1) En la tabla 2 se muestran los valores que resultan al
realizar la primera comparacion.

Los resultados muestran que los valores de dosis obte-
nidos aplicando el TRS-398 son cerca de 1% mayores
que aquellos encontrados con el protocolo SEFM 84-1.
Ademas, las diferencias encontradas estan proximas a los
valores publicados citados anteriormente, excepto los
presentados por Palmans et al'!. En esta referencia la di-
ferencia entre procedimientos, para la camara NE 2571
con coeficiente de calibracion suministrado por el
LSDG, se situa en torno a 0,2-0,3% para calidades de
haz similares a las que han sido empleadas en el presente
estudio. Estos valores, mas bajos que los encontrados,
pueden explicarse, en su mayor parte, por las diferencias
encontradas entre patrones, Np,,(LSDG) / Np,,(BIPM)=
0,9945 y Nx(LSDG) / Ng(BIPM)= 1,0025'6.

Por otra parte, el analisis de incertidumbre, conside-
rando que el factor se determina de manera tedrica, nos
lleva a valores de incertidumbre muy similares para am-
bos protocolos, en torno a 1,4% (factor de cobertura
k=1). Las diferencias encontradas, por tanto, se situan
dentro del rango de incertidumbre asociado. La variacion
que ha experimentado la respuesta del equipo de medida
entre calibraciones, una basada en kerma en aire y la otra
en dosis absorbida en agua, y que deberia incluirse den-
tro del analisis de incertidumbre, se ha encontrado des-
preciable, por debajo de 0,1%, a través de las medidas
efectuadas con la fuente de verificacion de estabilidad de
0.

2) Mediante esta segunda comparacion se puede eva-
luar la diferencia de procedimientos sin tener en cuenta
las diferencias entre los patrones primarios. Puede com-
probarse mediante los resultados reflejados en la tabla 3,
que las diferencias toman un valor maximo de 0,3% para
una calidad de haz TPR;( 1p=0,668.

Por otra parte, un analisis numérico de los factores de
perturbacion y cantidades que toman parte en las expre-
siones que determinan la dosis absorbida en agua deberia
proporcionar los mismos resultados que los obtenidos
experimentalmente. Por un lado, para el SEFM 84-1 la
expresion que determina la dosis es:

D, G SEFM Y= My Ny (5 g P P ' P Vg (7)

con Np,;, definido por la expresion (3); por otro lado,
para el TRS-398:

L3, L THE — 3UE) .|.I'_'I Ny .. I (8)

donde N7, viene dado por la expresion (6).

En la tabla 4 se muestran los valores de los parametros
que determinan el coeficiente Np ;..

Como se ha mencionado anteriormente, no se incluye
explicitamente en el calculo de Np . el factor k.., ya
que se considera que su efecto combinado con el de p,,;
es despreciable para haces de fotones. El resto de valo-
res coinciden numéricamente con los recogidos en el
TRS-277. Para el calculo tedrico de &%, , sin embar-
go, si se ha considerado el producto de k.o*(Peel) g, Y2
que la determinacion de la dosis se realiza a través del
TRS-398.

Tabla 2. Comparacién experimental del cociente D, (TRS398)/
D,(SEFM) para distintas calidades de haz empleando N, ,, y Ng
medidos.

TPR20,10 Dw(TRS-398)/ Dw(SEFM)
0,668 1,007
0,686 1,008
0,761 1,010
0,786 1,010
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Es importante notar que, cualquier cambio en la do-
sis absorbida en un haz de %°Co, se propagara al resto
de energias. Por ello, se han analizado los valores de
los factores de perturbacidon y razon de poderes de fre-
nado en esta calidad de haz, y se han recogido en la ta-
bla 5.

La comparacion de los datos contenidos en ambos pro-
tocolos para la radiaciéon gamma del ®°Co, indica que
existe una excelente concordancia en los valores. La de-
terminacion de p,,,; en ambos procedimientos se hace de
manera tedrica siguiendo el mismo método (Almond y
Svensson)!’. Sin embargo, el protocolo espafiol conside-
ra despreciable el efecto de la capucha que hace sumergi-
ble a la camara, siempre que las dimensiones de la mis-
ma no estén por encima de 1 6 2 mm. En cambio, el
TRS-398 asume para la determinacion de p,,,; una capu-
cha de PMMA de espesor 0,5 mm. Su efecto, alrededor
del 0,05%, no tiene una influencia apreciable sobre el
producto Sy,i:* Po-

Para el resto de calidades de haz el producto s,,,* pgo
queda recogido en la tabla 6. Para su calculo en el caso
del protocolo espafiol, se han ido estudiando los valores
proporcionados por el mismo para los diferentes parame-
tros, Sy,air Peaw Pdis Pwai» Para luego realizar el producto.
En el caso del TRS-398 se ha determinado a partir de
ko0, (Swair® P60 ) mediante la expresion (5).

Del analisis de qos datos se desprende que el acuerdo
entre los valores es bueno y dentro de la incertidumbre
asociada, que se estima por debajo de 0,8%. Tipicamen-
te, la diferencia encontrada varia dentro de +0,2% para el
rango de energias analizadas. A estas diferencias habra
que afiadir las asociadas a la no correccion del efecto del
electrodo colector por parte del protocolo SEFM 84-1.
En relacion a este efecto, y a la vista de los tltimos datos
publicados y considerados como referencia, Ma y
Nahum'®, y, Palm y Mattsson'®, se revela que el producto
keer*Pce; toma valores menores o iguales a 0,2% para un
amplio rango de energias de fotones, desde ®°Co hasta 25
MV. Concretamente el producto kcef(pce%o@, que es el
empleado para la determinacién de N7, , alcanza una

Tabla 3. Comparacion experimental del cociente D, (TRS398)/
D, (SEFM) para distintas calidades de haz, empleando un

M. deducido a partir de la expresién (6), para TRS-398, y un
Ny medido, para SEFM 84-1.
TPR20,10 Dw(TRS-398)/ Dw(SEFM)
0,668 0,997
0,686 0,998
0,761 1,000
0,786 1,000

Tabla 4. Valores para la determinaciéon de Np ;- para la cimara
NE 2571.

Tipo camara Ny ks k,, kas*k, g
NE2571 (244) 41,44 | 0,990 | 0,994 0,985 | 0,003

cuantia de 0,9986!%. Por tanto, la diferencia tedrica entre
protocolos se puede determinar a partir de las diferencias
en el producto s,,,;* po, tabla 6, combinado con este va-
lor de 0,9986. Asi, obtenemos diferencias en los valores
de los datos de 0,3% para una calidad de haz de
TPR;(,10=0,668, y 0,2% para TPR,(,0=0,686, siendo
despreciables para las calidades de haz mas altas,
TPR;,10=0,761 y 0,786. Estos numeros coinciden con
aquellos que han sido obtenidos de manera experimental
(tabla 3).

A partir de los resultados obtenidos mediante esta
comparacion (cambio de protocolo exclusivamente), es
posible deducir la contribucion del cambio de patrén a la
diferencia global hallada en la comparacién 1 (cambio
protocolo més cambio patrédn, tabla 2). Su cuantia se
puede estimar en un valor cercano a 1,0%. Por lo tanto,
se desprende de estos resultados que la contribucion del
nuevo patron de calibracion a la diferencia global es la
mas importante, 1,0%, y no la del nuevo protocolo, que
toma un valor maximo de -0,3%.

Por otra parte, el cociente Np yp, / ¥, nos facilita,
de forma aproximada, la cuantia que supone el cambio
de patron con la adopcion del nuevo protocolo. Para
nuestra camara NE 2571, este cociente vale 1,010 y
coincide con el resultado hallado anteriormente de
1,0%.

También, el cociente Np j /Ng puede procurarnos el
valor del cambio de patréon, siempre que la concordancia
entre los datos de los protocolos a comparar sea buena,
esto es, que la diferencia entre protocolos sea significati-
vamente menor que la existente entre patrones. Segun se
muestra en la tabla 7, para laboratorios secundarios tra-
zados al BIPM y a la IAEA, Np, /N se sitla en torno a
1,100 y las diferencias entre protocolos presentadas en
las referencias correspondientes, son cercanas a 1%. En
el presente trabajo el cociente vale 1,098 donde Np y-
45,39 y Ng- 40,60. Sin embargo, en los casos en los que
hay implicados otros laboratorios, por ejemplo, LSDG o
NCR (National Research Council), estos cocientes to-
man otros valores mas bajos y las diferencias encontra-
das se situan en torno a +0,2%.

3) Por ultimo, la diferencia entre los patrones prima-
rios del BIPM y PTB, se ha estimado experimentalmente
a partir de las diferencias en el valor de la dosis medida,
por un lado, con la camara NE 2571 (BIPM) y, por otro,
con la camara PTW M300013 (PTB), aplicando en am-

Tabla S. Valores para los factores de perturbacion, razén de pode-
res de frenado y su producto s, ,;°po en la calidad de haz de $0Co
incluidos en el TRS-398 y SEFM 84-1 para la caAmara NE 2571. No
se ha incluido en el cilculo el factor p.,, para realizar una compa-
racion equitativa.

Sw;air Peav DPuis Pwall
TRS-398 1,133 1,000 | 0,987 |0,991(8) 1,109
SEFM 1,133 1,000 0,987 [0,991(3)| 1,109

Sy air®P o]
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Tabla 6. Producto s,,,;,°po en funcién de las distintas calidades de
haz estudiadas y del protocolo utilizado. Se incluye también el co-
ciente de ambos productos. No se ha incluido en el calculo el factor
Pce Para realizar una comparacion equitativa.

Sw,air.pQ Sw:air.pQ sw,air'pQ(TRs'398)/
TPR0,10 (TRS-398) (SEFM) Syair*Po(SEFM)
0,668 1,102 1,104 0,998
0,686 1,100 1,101 0,999
0,761 1,089 1,087 1,002
0,786 1,079 1,077 1,002

bos casos el TRS-398. A partir de las medidas realizadas
se desprende que la dosis determinada con la camara tra-
zada al PTB es menor que con la camara trazada al
BIPM; concretamente, el cociente Dy (NE) / Dy(PTW) se
situa en torno a 1,008 con una desviacion tipica de 0,5%.
Esta diferencia coincide, dentro del rango de incertidum-
bre asociado, con el valor publicado de 1,007 '213, Hay
que decir que estos valores han sido obtenidos antes del
cambio de patrén llevado a cabo por el PTB. Ahora un
calorimetro de agua reemplaza al anterior patrén basado
en el método quimico de Fricke.

A partir de los resultados obtenidos, es posible deducir
la variacion que supone en la dosis la adopcion del nuevo
protocolo junto con el empleo de una nueva cdmara tra-
zada a un patrén diferente. El empleo del TRS-398 nos
lleva a una dosis absorbida en agua mayor, entre 0,7% y
1,0%, que al aplicar el SEFM 84-1, para las calidades de
haz estudiadas. Por otro lado, se ha determinado en -
0,8% la diferencia entre patrones de BIPM y PTB. Pode-
mos concluir que el cambio global en la dosis impartida
a los pacientes sometidos a un tratamiento radioterapico
con fotones en el H.U. de la Princesa es poco significati-
vo, siendo como maximo del 0,2%.

Conclusiones

Se presenta un estudio detallado sobre las diferencias
existentes entre el TRS-398, protocolo de dosimetria ba-
sado en dosis absorbida en agua, y el SEFM 84-1, basa-
do en kerma en aire. Una camara cilindrica NE 2571 ha

Tabla 7. Valores del cociente Vj,, / Ng para distintos nimeros de
serie de la camara tipo NE 2571 recogidos en diferentes publica-
ciones. En la referencia Seuntjens et al?’ se estudia el cambio del
TG21 al TGS1. Se incluye en el estudio para mostrar las discre-
pancias existentes entre otros protocolos diferentes a los de la IA-
EA.

) Laboratorio

Referencia calibracién Np.w/ Ng
Andreo et al® IAEA 1,099
Shortt et al'? BIPM 1,100
Bjerke et al'? SSI (BIPM) 1,100
Seuntjens et al (AAPM)?° NCR 1,0915
Palmans et al!! LSDG 1,089
Presente estudio NE 2571 (244) Ciemat (BIPM) 1,098

sido la camara utilizada para la determinacion de la dosis
absorbida en agua en las condiciones de referencia para
fotones de alta energia. Los coeficientes de calibracion
han sido suministrados por el Ciemat, laboratorio secun-
dario trazado al BIPM. Los resultados obtenidos sefialan
que las discrepancias existentes entre ambos procedi-
mientos se sitian entre 0,7% y 1,0% para calidades de
haz TPR, ;o comprendidas entre 0,668 y 0,786. El cam-
bio en el patron primario es la contribucion mas impor-
tante a estas diferencias, en torno a 1,0%, siendo de me-
nor cuantia la aportacion debida al cambio de procedi-
miento, como maximo de 0,3%. Estos valores son simi-
lares a los hallados en la literatura, cuando se comparan
antiguos y nuevos protocolos de la IAEA vy estan involu-
crados laboratorios de calibracion trazados al BIPM o a
la IAEA.

En resumen, las ventajas aportadas por la aplicacion
del formalismo dosimétrico TRS-398 hacen muy conve-
niente su implementacion en la practica clinica. Sin em-
bargo, se hace necesario evaluar la cuantia del cambio
que supone su adopcién frente al formalismo utilizado
anteriormente. Dicha variacion puede tomar valores dife-
rentes a los encontrados si se utiliza un tipo de cdmara o
interviene un laboratorio de calibracion distintos de los
empleados en el presente estudio.
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Monte Carlo simulation of SBRT of lung tumours

Resumen

En radioterapia estereotaxica extracraneal (SBRT) de tumo-
res de pulmon existen dos problemas principales en el calculo
de dosis con los sistemas de planificacion disponibles: la exac-
titud de los algoritmos de célculo en presencia de tejidos con
densidades muy diferentes y los movimientos del tumor duran-
te el tratamiento debidos a la respiracion del paciente. El obje-
tivo de este trabajo ha consistido en llevar a cabo la simulacion
de la distribucion de dosis en tumores de pulmon, en casos re-
presentativos de tratamientos con SBRT, teniendo en cuenta los
movimientos respiratorios. Los célculos se han efectuado con
el codigo Monte Carlo (MC) PENELOPE y se han comparado
con los resultados de diversos planificadores comerciales, que
no tienen en cuenta dichos movimientos. En el caso estatico, se
obtiene un buena concordancia entre los resultados de MC y la
dosis calculada por los planificadores en el tumor, del 2-3%.
En la zona de interfase entre tumor y tejido pulmonar, los pla-
nificadores basados en el algoritmo Pencil Beam (PB) sobrees-
timan la dosis en un 10% mientras que el algoritmo Collapsed
Cone (CC) la subestima en un 3-4%. Los resultados de la si-
mulacion mediante MC de los movimientos respiratorios indi-
can que los resultados de los planificadores son suficientemen-
te exactos en el tumor si bien en la interfase se produce una
mayor sobreestimacion de la dosis respecto al caso estatico.

Palabras clave: Monte Carlo, Radioterapia estereoaxica extracrane-
al. Sistemas de planificacion. Distribucion de dosis.

Abstract

In Stereotactic Body Radiation Therapy (SBRT) of lung tu-
mours there are two main challenges in dose calculations with
conventional treatment planning systems (TPSs): the accuracy
of TPSs in heterogenous media and tumour movement due to
patient respiration. The aim of this work has been to simulate
with Monte Carlo methods dose distributions in representative
cases of SBRT of lung tumours. All MC calculations have been
performed with the MC code PENELOPE and the results have
been compared to those obtained with different TPSs that in
clinical practice do not take into account tumour motion. In the
static case, good agreement of approximately 2-3% has been
found between MC results and the TPSs in the centre of the
GTV. At the interface between tumour and lung tissue TPSs ba-
sed on pencil beam (PB) algorithms tend to overestimate the
dose up to 10%, while the Collapsed Cone (CC) algorithm un-
derestimate it approximately 3-4%. When respiratory motion is
accounted for in the MC simulations, the results show that
TPSs still accurately estimate the dose in the centre of the tu-
mour while at the interface with the lung the dose is even more
underestimated in comparison with the static case.

Key words: Monte Carlo. SBRT. Planning systems. Dose distribu-
tion.
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Introduccion y objetivos

La planificacion del tratamiento de tumores de pul-
mon presenta dos problemas principales. Por una parte
que el tumor se encuentra en un medio con densidad
muy diferente y por otra esta afectado por los movimien-
tos respiratorios. Por esta razon, las distribuciones de do-
sis calculadas con los planificadores disponibles, que
consideran el tratamiento como un procedimiento estati-
co, pueden diferir sustancialmente de las dosis que real-
mente se administran al paciente. Estos problemas au-
mentan en el caso de un tratamiento conformado como la
radioterapia extereotaxica extracraneal (con el acrénimo
inglés SBRT)!2. Este tipo de tratamiento, introducido en
el Karolinska University Hospital en los afios 90, esta ca-
racterizado por gradientes de dosis muy altos en el blan-
co y margenes mucho mas pequefios que a los de los tra-
tamientos convencionales. Sus principios se basan en la
utilizacién de una inmovilizacién incruenta del paciente
que permite tener un sistema de referencia, independien-
te del paciente mismo, una verificacion directa con TAC
de la posicion del blanco, la planificacién de una dosis
muy heterogénea al volumen que se quiere tratar (Plan-
ning Tumour Volume PTV) y el hipofraccionamiento de la
dosis (tipicamente en el Karolinska University Hospital
15 Gy en 3 sesiones en una semana). En el caso de tumo-
res muy afectados por el movimiento respiratorio habi-
tualmente se utiliza una compresion abdominal que per-
mite reducir la amplitud de los movimientos en el entor-
no de £+ 5-6 mm.

Este tipo de tratamiento ha demostrado su eficacia en
sus 15 afios de aplicacion® y los resultados clinicos po-
nen de manifiesto que es posible tener un control local
del tumor muy alto. Sin embargo, hay una zona critica de
interfase entre tumor y pulmén donde los algoritmos de
los planificadores mas comunes no consideran con exac-
titud la pérdida de equilibrio electronico lateral. Ademas
la correcta irradiacion de esta zona depende también de
los movimientos del tumor durante el tratamiento debi-
dos a la respiracion.

Por esta razon, en este trabajo, se ha llevado a cabo la
simulacion con el codigo Monte Carlo (MC) PENELO-
PE de la distribucion de dosis en tumores de pulmén en
casos representativos de tratamientos con SBRT teniendo
en cuenta los movimientos respiratorios. Con el fin de
reproducir un caso representativo de un tratamiento habi-
tual de SBRT los célculos se han realizado en tres di-
mensiones con cinco haces incidentes en el blanco. Los
resultados obtenidos con MC se han comparado con los
resultados de diversos planificadores, dos basados en el
algoritmo pencil beam (PB), TMS-HELAX (Nucletron,
Uppsala, Suecia) y Eclipse (Varian Medical Systems, Pa-
lo Alto) y uno basado en el algoritmo Collapsed Cone
(CC), Pinnacle® (ADAC-Philips). El estudio se ha dividi-
do en dos partes. En la primera, se ha considerado una
situacion estdtica para determinar la fiabilidad de los

planificadores. En la segunda parte se han realizado si-
mulaciones MC considerando los movimientos del tumor
y del tejido pulmonar circundante, debido a la respira-
cion del paciente. Se han calculado perfiles de dosis e
histogramas dosis volumen (DVHs) de diferentes volu-
menes de interés como el blanco (Gross Tumour Volume
GTV), el PTV, el tejido pulmonar excluyendo el GTV
(llamado en este trabajo pulmon-GTV) y el tejido pul-
monar del PTV excluyendo el GTV (PTV-GTV).

Material y métodos

Con el fin de simplificar la geometria del problema las
simulaciones se han realizado en dos maniquies de sec-
cién pentagonal. Sus disefios reproducen el térax, el pul-
moén y dos tumores esféricos con didmetros de 2 y 5 cm,
respectivamente, ubicados en el centro del maniqui, de tal
modo que los haces inciden de forma perpendicular a las
caras del maniqui y se mantiene una distancia fuente-su-
perficie fija (fig.1). El tumor y la caja toracica del pa-
ciente se han simulado con un material de densidad simi-
lar a la del agua (1 g/cm?) y el pulmén con una densidad
de 0,3 g/cm? segtin las especificaciones de la ICRP. Las
dimensiones del tumor son representativas de los diame-
tros medios de tumores grandes y pequefios que habitual-
mente se tratan en el Karolinska University Hospital.

Para el calculo de la distribucion de dosis, se han defi-
nido PTVs con diferentes margenes. Para simular tumo-
res fijos se ha considerado un margen de 5 mm en la di-
reccion transversal y de 10 mm en la direccion longitudi-
nal y para todos los otros tumores se ha considerado un
margen de 10 mm en todas las direcciones. Para la irra-
diacion de estos PTVs se han modelado haces especifi-
cos utilizando el planificador TMS-HELAX de manera
que se administre el 100% de la dosis en la interfase en-
tre PTV y tejido pulmonar y el 150% en el centro de tu-
mor como prevé el tratamiento estereotixico®. En la fi-

Fig. 1. Seccion de los dos maniquies pentagonales modelados en este
trabajo. Los cinco haces de irradiacion que inciden en los maniquies
estan indicados con las flechas grises.
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Fig. 2. Esquema de los bloques de cerrobend creados para describir el
campo de los haces estereotaxicos. A la izquierda y a la derecha estan
representados, respectivamente, el GTV de 2 cm y el GTV de 5 cm
con 5 mm de margen transversal y 10 mm de margen longitudinal.

gura 2 estan representados los bloques utilizados para
modelar el caso de tumores de 2-5 cm con 0,5 cm de
margen trasversal y longitudinal. La geometria de los ha-
ces y de los maniquies se ha introducido en todos los
planificadores y en las simulaciones MC. Los bloques se
han dibujado manualmente en las vista del "beam's eye
view" del planificador, mientras los volumenes de interés
del maniqui se han dibujado manualmente en los planos
de la imagen del TAC con distancia entre cada corte de
2,5 mm. En el caso estatico (sin tener en cuenta los mo-
vimientos respiratorios) los perfiles de dosis se han cal-
culado en la direccion longitudinal del maniqui en el
centro del GTV y en la direccion trasversal perpendicu-
lar a uno de los haces. Los histogramas dosis-volumen se
han calculado con el volumen completo del GTV, PTV y
PTV-GTV que es la zona m4s critica en el calculo de las
distribuciones de dosis. Para limitar el tiempo de calculo
se ha considerado sdlo parte del volumen pulmonar (pul-
mon-GTV), es decir un cubo de 9x9x9 cm?.

Simulacion Monte Carlo

Todos los calculos se han realizado mediante la ver-
si6n 2003 del codigo Monte Carlo PENELOPE* con el
paquete penEasy>.

Como ya se ha descrito en otros trabajos®, para reducir
el tiempo de célculo, la simulacién se ha dividido en dos
partes: primero se han calculado los ficheros de espacio
de fases de los diferentes haces de radiacion (PSF) y con
dichos haces se han calculado las distribuciones de dosis
en los maniquies.

Los PSF de los haces estereotaxicos se han calculado
con PENELOPE para la calidad de 6 MV modelando de-
talladamente un acelerador Varian 2100CD segun las es-
pecificaciones de la casa constructora (Varian Medical
Systems). En la simulacion del cabezal se han tenido en
cuenta los siguientes elementos que forman parte del ca-
bezal: un blanco, un colimador primario, un filtro apla-
nador, una camara monitora, un espejo, los colimadores
secundarios y el soporte de elementos accesorios. Para
describir los campos estereotaxicos, en lugar del colima-
dor multildminas montado en el acelerador se han simu-

lado bloques de "cerrobend" conformados segun los
campos descritos en el apartado precedente (fig. 2). Los
PSF se han calculado en un plano inferior al ultimo ele-
mento del cabezal donde se han recogido: el tipo de par-
ticula, su energia, su posicion, su direccidn, su peso, y el
numero de historias primarias. En este trabajo, en cada
PSF se han obtenido 10° particulas - cm™ para un niime-
ro de historias iniciales de un orden de magnitud mayor.
El tiempo empleado por campo de irradiacion ha variado
entre las dos y tres semanas. Este tiempo de célculo se ha
podido reducir utilizando una simulacién en paralelo con
16 CPUs través del paquete clonEasy’. Los haces MC se
han validado mediante comparacion con valores experi-
mentales obtenidos con camaras de ionizacion (Guarded
Farmer NE 2571).

Simulacion del caso estdtico

Las simulaciones en el caso estatico se han realizado
utilizando uno de los "tallies" de penEasy. Las distribu-
ciones de dosis se han recogido en voxeles de tamafio en-
tre 8-15 mm?. Las energias de absorcion se han fijado en
valores estandar, 10 keV para los fotones y 500 keV para
electrones y positrones. Los parametros de simulacion de
PENELOPES3, se han dejado también fijos en los valores
convencionales. El centro del maniqui se ha posicionado
a una distancia de 100 cm desde la fuente de radiacion y
para llevar a cabo la simulaciéon de un tratamiento de
SBRT estandar con cinco haces, se han calculado las dis-
tribuciones de dosis manteniendo el maniqui fijo y rotan-
do el haz alrededor del tumor cinco veces en pasos de 72
grados. Los resultados se han combinado asignando el
mismo peso estadistico a cada posicion del haz. Las va-
riancias de los datos se han calculado con el método de
historia por historia® y las varianzas de los resultados fi-
nales se han calculado segun el método propuesto por
Badal y Sempau’.

Simulacion del caso dinamico

Para estudiar el efecto de los movimientos respirato-
rios, las simulaciones se han realizado siguiendo el mé-
todo propuesto por Craig!® que se basa en la reciprocidad
de paciente y del haz!"'2. Un ciclo respiratorio comple-
to, como el descrito en algunos trabajos'>!, produce un
movimiento del tumor que sigue un ciclo de histéresis.
Esta histéresis, como muestra la fig. 3, se ha simplifica-
do considerando que el tumor se mueve solo en dos di-
recciones Craneo-Caudal y Proximal-Distal en posicio-
nes definidas en una recta que aproxima el movimiento
real. Para cada posicion se ha realizado una simulacion
parcial manteniendo el haz fijo y desplazando todo el
maniqui simultdneamente en direccidn transversal y lon-
gitudinal, para simular cada paso de la recta.
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Tabla 1. Movimientos simulados para calcular el efecto de un ciclo
respiratorio en la distribucion de dosis segin la recta de la fig. 3.
Cada linea representa un punto de la recta. La columna "x" es la
componente transversal y la columna "y" la componente longitu-
dinal.

movimientos de £ 6 mm eje x ejey
1x 2y 1 mm 2 mm
2x 4y 2 mm 4 mm
3x 6y 3 mm 6 mm

movimientos de £ 16 mm

1x 4y 1 mm 4 mm
2x 8y 2 mm 8 mm
3x 12y 3 mm 12 mm
4x 16y 4 mm 16 mm

Para establecer la amplitud de los movimientos respi-
ratorios se han analizado los datos clinicos recogidos en
el Karolinska University Hospital. A partir de un control
del movimiento del tumor entre inspiraciéon y expiracion
por fluoroscopia, se observa que los movimientos longi-
tudinales llegan hasta un maximo de + 6 mm y los movi-
mientos transversales hasta un maximo de = 3 mm en el
caso que al paciente se le haya aplicado una compresion
abdominal. Para simular casos donde no se aplica la
compresion y el paciente puede respirar libremente se
han considerado los datos recogidos en el TG76' del
AAPM vy en el estudio de George'® y se han considerado
movimientos longitudinales hasta un maximo de + 16
mm Yy trasversales hasta un maximo de = 4 mm (tabla 1).
Los resultados del conjunto de simulaciones parciales se
han combinado para obtener el efecto en la distribucién
de dosis debido a un ciclo completo de respiracion. El
peso de cada posicion se ha asignado siguiendo las fun-
ciones de distribuciones de probabilidad (fig. 3), pro-
puestas por Ford!” para los caso con compresion y por
George!® para los otros casos. Se han calculado los perfi-
les de dosis y los DVHs en el GTV en analogia con el ca-

so estatico. Como el PTV es por definicion fijo con res-
peto al haz, se ha definido un volumen diferente con el
nombre de PTV Dinamico que representa un volumen
concéntrico al GTV, que se mueve con el GTV y que tie-
ne la misma dimensién del PTV en el caso estatico.

Comparacion con los planificadores

Los resultados de la simulacion MC se han comparado
con los resultados obtenidos con los tres sistemas de pla-
nificacion seleccionados. Para poder comparar correcta-
mente las dosis calculadas con MC con las dosis sumi-
nistradas por el planificador, se ha realizado una calibra-
cién en dosis absoluta en Gy/MU para los resultados
MC. Para cada campo estereotdxico se ha determinado
por MC la dosis absorbida en un cilindro de agua de di-
mensiones similares a la cavidad de una camara de ioni-
zacion ubicada en un maniqui de agua en condiciones de
referencia (SSD de 95 cm y una profundidad de 5 cm). A
estos resultados MC se le han asignado los valores de
Gy/MU obtenidos por el planificador TMS-HELAX PB.
Este factor se ha utilizado para determinar las dosis ab-
sorbidas en valores absolutos en el caso del maniqui de
pulmoén. Todas las curvas de resultados se han normali-
zado considerando 1 Gy en el centro del blanco para el
planificador TMS-HELAX PB.

Resultados y discusion
Caso estdtico

En la fig. 4 se representan los perfiles de dosis para
los casos de tumores de 2 y 5 cm con 5 mm de margen

en direccion transversal y 10 mm en direccion longitudi-
nal. En la fig. 5 se presentan los valores de los DVH en

Procacd das

Lo 1 e L]

™

Fig. 3. Modelos utilizados para describir el movimiento respiratorio. A la derecha las funciones de probabilidad de Ford!” y George!® estan repre-
sentadas en funcion de la amplitud del movimiento respiratorio. A la izquierda se muestra el esquema del movimiento respiratorio simulado. El mo-
vimiento de histéresis (puntos) descrito por el tumor se ha simplificado mediante una recta (linea) definida por puntos que representan los desplaza-
mientos del tumor. Cada punto esta descrito por una componente trasversal "x" y longitudinal "y" como en la tabla 1.
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Fig. 4. Caso estatico: perfiles de dosis en la direccion longitudinal (y) y trasversal (x) de un tumor de 2 cm (a, ¢) y 5 cm (b, d) con un margen de 0,5
cm en direccion trasversal y 1,0 cm en direccion longitudinal. La zona gris representa el GTV y el rectangulo el PTV.

el caso del tumor de 2 cm con el mismo margen. En este
trabajo solo se presentan los valores de los DVHs corres-
pondientes a GTV, PTV y PTV-GTV que representan los
volumenes mas interesantes desde un punto de vista cli-
nico.

Todos los planificadores estiman con una exactitud de
2-3% la distribucion de dosis en el GTV excepto en la
interfase entre GTV y pulmén. En esta zona, el algorit-
mo PB implementado en TMS-HELAX basado en una
aproximacion de planos paralelos sobreestima la dosis en

los dos casos de tumores de 2 y 5 cm. El algoritmo PB
implementado en Eclipse, en cambio, determina la dosis
de manera mas exacta, en particular en el caso de un tu-
mor de 5 cm. Las dosis calculadas con el planificador
Pinnacle?® revelan que el algoritmo CC tiene un compor-
tamiento mas préximo a MC en la interfase en particular
para tumores mas grandes como el de 5 cm, como ya ha
sido indicado en otros trabajos®!%1°,

En la zona de tejido pulmonar, fuera del PTV, el com-
portamiento es contrario.

L]
EE LY

Fig. 5. Caso estatico: DVHs calculados con MC (linea negra sélida) y con tres TPSs de un tumor de 2 cm (a, ¢, €) cm con un margen de 0,5 cm en

direccion trasversal y 1,0 cm en direccion longitudinal.
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Fig. 6. Caso dindmico: DVHs calculados por el tumor de 2 cm con un margen de 0,5 cm en direccion trasversal y 1,0 cm en direccion longitudinal
(a, ¢) y por un tumor de 2 cm con 1 cm de margen isotropico (b, d) en el caso se tengan en cuenta movimientos respiratorios hasta £16 mm. 1x4y,
2x8y, 3x12y, 4x16y representan las componentes individuales de cada desplazamiento.

Caso dinamico

Los resultados en el caso estatico ponen de manifies-
to que los algoritmos implementados en los planifica-
dores son menos exactos en el caso de tumores mas pe-
quefios. Por esta razon aqui se presenta el estudio de la
influencia de los efectos respiratorios solo en el caso
del tumor de 2 cm con 5 mm de margen en direccion
transversal y 10 mm en direccion longitudinal y en el
caso de un tumor de 2 cm con 10 mm de margen isotro-
pico. En la fig. 6 se presentan las distribuciones combi-
nadas finales (MC din) y para cada componente del
movimiento de manera independiente, para movimien-
tos hasta + 16 mm.

Los DVHs (fig. 6) muestran que también en el caso
que se tengan en cuenta los efectos respiratorios los
planificadores calculan con buena aproximacién las
dosis en el GTV. Esta verificacion, valida para un mar-
gen pequeflo, es similar en el caso del margen de 10
mm?’. En comparacion con el caso estatico, hay una
subestimacion de dosis en el centro de tumor no mayor
del 5%. En la zona de interfase, donde los planificado-
res calculan de manera menos exacta, los movimientos
respiratorios magnifican este problema. Se puede ob-

servar que en comparacion con el caso estatico, la zona
de tejido pulmonar concéntrica al tumor recibe atin
menos dosis que en el caso estatico. Este efecto es ma-
yor al disminuir la dimension del margen del PTV(Di-
namico).

Los resultados obtenidos en este trabajo justifican la
utilizacién de fracciones de dosis tan altas (15 Gy) al
GTV administradas en un tiempo tan corto (3 veces por
semana). Ademas, confirman la tendencia de los datos
clinicos recogidos en el Karolinska University Hospital
que apuntan a que esta técnica permite un control del tu-
mor muy alto’. La zona critica sigue siendo la de mar-
gen entre PTV y GTV. La utilizacion de cinco o mas ha-
ces distribuidos igualmente en un angulo so6lido alrede-
dor del tumor permite administrar la mayor parte de do-
sis al tejido pulmonar sélo en el margen del PTV. Esto
justifica la planificacion de una dosis heterogénea y la
prescripcion del 100% de isodosis en la periferia del
PTV. Esta prescripcidon permite compensar en parte el
efecto de los errores de calculo de los algoritmos de pla-
nificacidén y en parte el efecto en el tumor del movi-
miento respiratorio especialmente si el movimiento es
constante. Este trabajo muestra también que si hay mo-
vimientos respiratorios uno de los factores importante a
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tener en cuenta a la hora de planificar es la eleccion de
un margen adecuado. La fig. 6 muestra que la distribu-
cion de dosis no es adecuada si hay un margen de 10
mm isotropico en el caso del movimiento mas amplio (£
12-16 mm en la curva 3x12y y 4x16y)>. Esto se com-
pensa en los resultados finales por el hecho de que mo-
vimientos grandes son mucho menos frecuentes, como
se puede ver en la fig. 3. Ademas si se utiliza una com-
presion abdominal se pueden limitar los casos de respi-
racion profunda a una amplitud maxima de £ 5-6 mm
que como podemos ver, en comparacion con el caso es-
tatico, influyen en menor manera en la distribucién de
dosis (fig. 6).

Actualmente se esta investigando si la utilizacion de
sistemas de "gating" pueden corregir los efectos de la
respiracion en la planificacion del tratamiento.

Conclusiones

Se han llevado a cabo simulaciones MC de dos casos
representativos de SBRT de tumores de pulmoén. Las dis-
tribuciones de dosis obtenidas con MC se han compara-
do con las de cuatro algoritmos implementados en tres
planificadores en el caso estatico y teniendo en cuenta
efectos respiratorios.

Los resultados obtenidos para el caso estatico (sin movi-
miento respiratorio) ponen de manifiesto que, en compa-
racién con MC, la dosis (Gy/MU) calculada por los plani-
ficadores en el tumor tiene una discrepancia del 2-3%. En
la zona de interfase entre tumor y tejido pulmonar, los pla-
nificadores basados en el algoritmo PB sobreestiman la
dosis en un 10% mientras que el algoritmo CC la subesti-
ma en un 3-4%. Los resultados de la simulacion mediante
MC de los movimientos respiratorios indican que los re-
sultados de los planificadores son suficientemente exactos
en el tumor si bien en la interfase hay una mayor sobrees-
timacion de la dosis en comparacion con el caso estatico.
Estos resultados son compatibles con la experiencia clini-
ca adquirida en 15 afios en el Karolinska University Hos-
pital, que demuestra un control local del tumor muy alto
con una toxicidad baja en el tejido pulmonar.
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Design and first results of a small animal PET camera based on continuous LYSO crystals and position
sensitive photomultipliers

Resumen

En este articulo presentamos el disefio de un nuevo escaner
PET para animales pequefios basado en una tecnologia comple-
tamente innovadora. Los resultados preliminares son muy pro-
metedores, permitiendo obtener imagenes funcionales de alta re-
solucion con una instrumentacion compacta y de bajo coste. Los
prototipos desarrollados se encuentran actualmente en pruebas
en diversos centros de investigacion médica, obteniéndose ima-
genes de alta calidad en los campos de oncologia, neurologia y
cardiologia. Este diseflo puede ser facilmente extendido a cama-
ras PET dedicadas a la exploracion del cerebro o de la mama.

La innovaciéon mas notable de la presente tecnologia consis-
te en el uso de un Unico cristal continuo por médulo, a diferen-
cia de otras camaras PET comerciales donde se utilizan cientos
de cristales pixelados. El uso de un tnico cristal continuo per-
mite abaratar el coste de fabricacion, al tiempo que mejora las
caracteristicas de funcionamiento: resolucion intrinseca en po-
sicion de 1,2 mm, resolucion en energia media del 14%, reso-
lucidn en la profundidad de interaccion de 3 mm, sensibilidad
> 4% y campo de vision transaxial de 80 mm de diametro.

En el presente articulo se describen en detalle el disefio de es-
ta nueva camara PET, los principios de funcionamiento, el méto-
do utilizado para su calibracion y se anticipan algunas imagenes
"in vivo" del miocardio y el cerebro de un ratdn, permitiendo
apreciar de forma preliminar la resolucion y calidad alcanzadas.

Palabras clave: PET. Imagen funcional. Animales pequefios. LYSO
cristales continuos. Fotomultiplicadores sensibles a posicion.

Abstract

In this paper we present the design of a new small animal
PET scanner based on a completely innovative technology. The
achieved results are very promising, showing the possibility to
obtain high resolution functional images with a compact and low
cost scanner. Several prototypes have been developed and are
currently being used at different research medical institutions.
High resolution images are being obtained in application fields
like oncology, neurology and cardiology. This technology can be
easily applied in PET cameras for brain or breast exploration.

The most significant innovation of the design is the fact of
using a single crystal per module instead of hundreds of pixe-
llated crystals as in other commercial PETs. It has the advanta-
ge of decreasing the manufacturing costs and simultaneously
improves its performance: 1.2 mm position intrinsic resolution,
mean energy resolution as good as 14%, 3 mm depth of inte-
raction resolution, sensitivity above 4%, and 80 mm diameter
of transaxial field of view.

In this paper we describe in detail the design of this new
PET camera, its principle, the calibration methodology and al-
so some preliminary "in vivo" images of a mouse myocardium
and brain, showing the achieved image resolution and quality.

Key words: PET. Functional imaging. Small animal. LYSO conti-
nuous crystals. Position sensitive photomultipliers.
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Introduccion y objetivos

Las camaras de Tomografia por Emision de Positrones
(PET) han demostrado ser unos instrumentos esenciales
en la imagen médica funcional. Sin embargo, las cama-
ras PET para la realizacion de estudios con animales pe-
quefos disponibles actualmente de forma comercial son
de coste muy elevado y ofrecen unas caracteristicas de
funcionamiento manifiestamente mejorables. En este tra-
bajo presentamos el disefio de este novedoso scanner
PET, sus principios de funcionamiento y el método utili-
zado para su calibracion. El equipo desarrollado es com-
pletamente innovador, de bajo coste y con excelentes ca-
racteristicas de funcionamiento. Hemos denominado a
dicho sistema ALBIRA PET. Mediante este equipo se
han obtenido imagenes de alta calidad de procesos far-
macologicos y de expresion génica en ratas y ratones.

Material y métodos

ALBIRA PET es un sistema completamente modular
compuesto unicamente por ocho de ellos. Como descri-
biremos con detalle mas tarde, cada modulo esta forma-
do por un cristal centelleador, un sistema de fotodetec-
cién y una electronica asociada a cada uno de ellos para
la obtencidn de las sefales. Esta simplicidad hace que el
sistema requiera un mantenimiento minimo.

La principal innovacion del disefio del ALBIRA PET
es la utilizacion de cristales continuos en lugar de crista-
les pixelados (fig. 1). El resto de casas comerciales utili-
zan cristales pixelados, es decir, miles de pequefos cris-
tales segmentados en pixeles de tamaiio tipico 2x2x20
mm?. Ademas, nuestro sistema permite medir la profun-
didad de interaccion (DOI) de los rayos gamma en el

cristal reduciendo considerable el error de paralaje. Este
error degrada la resolucion espacial final, especialmente
cuando los detectores se encuentran muy proximos al ob-
jeto, como es el caso de una camara PET para animales
pequefios o como seria en el caso de un PET dedicado a
cerebro o mama. Por el contrario, si los detectores se ale-
jaran del objeto, se produciria una pérdida notable en la
sensibilidad de dichos sistemas.

Para obtener una mayor resolucion la tendencia es dis-
minuir cada vez mas el tamafo de los pixeles, lo que im-
plica un aumento del coste, ya que cada uno de los cris-
tales hay que cortarlo, pulirlo y pintarlo con pintura re-
flectante blanca. Dichas tareas llevan asociadas un traba-
jo mecanico y de mano de obra muy laborioso donde
muchos de los pixeles resultan defectuosos. Ademas, el
espacio entre los cristales representa un espacio muerto
para la deteccion e implica una disminucion considerable
de la sensibilidad ya que en el PET se precisa la medida
en coincidencia de dos rayos gamma. Este espacio muer-
to aumenta de forma cuadratica a medida que se reduce
la seccion de los pixeles. La reduccion del tamafio de los
pixeles hasta dimensiones extremadamente pequefas
(por ejemplo, 0,3x0,3x20 mm?) conlleva asociado un ex-
traordinario aumento de la fragilidad y complejidad del
sistema, al aumentar asimismo el nimero de canales de
lectura y los dispositivos electronicos necesarios. Agujas
tan pequefias presentarian ademas el problema adicional
de que si la interaccion del rayo gamma se produce lejos
del fotodetector, la cantidad de Iuz que llegaria al mismo
seria muy pequefia, con lo que la resolucion energética
seria muy mala.

Por estas razones hemos decidido desarrollar una ca-
mara PET con un disefio innovador aunque arriesgado.
Por lo tanto, utilizamos un tnico cristal continuo, es de-
cir sin segmentar, de dimensiones 50x40x10 mm? por ca-

Ojo humano, continuo
- Tecnologia ALBIRA

Fig. 1. Izquierda: Cristales pixelados utilizados por otras camaras comerciales. Derecha: cristal continuo utilizado por la camara ALBIRA vy repre-
sentacion esquematica de la medicion de la profundidad de interaccion en funcion de la anchura de la distribucion del cono de luz detectado.
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Fig. 2. Ejemplos de la distribucion de la luz generada en el fotodetector. Los niimeros en el plano XY representan cada uno de los anodos fotosensi-
bles en el fotomultiplicador. La altura de las columnas hace referencia a la cantidad de luz detectada en cada anodo fotosensible. De derecha a iz-
quierda se representan casos tipicos de distribucion de luz, de mas concentrada a mas dispersa.

da fotodetector sensible a posicion. El material del cristal cion y varias tarjetas electronicas analdgicas (fig. 3). Co-
elegido ha sido LYSO (Oxi-ortosilicato de Lutecio dopa- mo fotodetector hemos utilizado el fotomultiplicador
do con Ytrio) debido a la gran cantidad de luz producida sensible a la posicion H8500 de HAMAMATSU PHO-
comparada con otros cristales, su alta densidad (7,4 TONICS. Cada uno de estos posee 64 anodos de lectura
g/cm?), rapido tiempo de respuesta (40 ns) y buena reso- siendo el 4area sensible del fotocatodo de 49x49 mm?.
lucién de energias. El cristal tiene un grosor de 10 mm y Las tarjetas electronicas analdgicas dentro de cada mo-
posee una forma trapezoidal, dado que los mddulos se dulo consisten en: 1) las redes anoddicas para reducir el
acoplan para formar un octdogono como se puede obser- numero de canales; 2) los pre-amplificadores para con-
var en la fig. 1. Dicha forma tiene la ventaja adicional de formar y amplificar estas sefiales y 3) la placa de fuentes
reducir los efectos de borde. El punto de impacto del ra- de alimentacion para proporcionar el voltaje adecuado
yo gamma en el cristal no se determina mediante la loca- tanto a los preamplificadores como al fotomultiplicador.

lizacion del pixel que contiene toda la luz emitida por el Digitalizar las sefiales correspondientes a cada uno de
rayo gamma, sino mediante la determinacion del centro los 64 anodos del fotodetector resultaria muy costoso
de gravedad de la luz detectada por los anodos del foto- tanto desde el punto de vista econdémico como computa-
detector, tal como se muestra en la fig. 2. Los cristales cional. Para resolver este problema, hemos desarrollado
continuos se habian utilizado unicamente en un modelo una red de resistencias que calcula la posicion en la di-
de camaras grandes para exploraciones de cuerpo ente- reccion X e Y del cristal de forma analdgica basada en la
ro'2. Dicho disefio fue abandonado completamente por logica de Anger, tal como hicimos al desarrollar nuestra

deficiencias en el tipo de cristal usado. También se han
realizado algunas pruebas con un par de médulos con la
finalidad de desarrollar posteriormente un equipo com-
pleto para exploraciones con animales pequefios. Sin em-
bargo no se han completado dichos equipos ni se han ob-
tenido imagenes reales®*. Desde nuestro punto de vista,
la aparicién en el mercado de fotomultiplicadores sensi-
bles a la posicion revive el interés por los cristales conti-
nuos.

Como se muestra también en la fig. 1, podemos asimi-
lar el método utilizado por otros sistemas comerciales al
ojo de una mosca, compuesto de ocelos que focalizan y
registran cada uno individualmente un fragmento de la
imagen. Utilizando dicha analogia, nuestro método seria
mas parecido al del ojo humano en el que una red de ner-
vios accede a una retina comun.

Cada modulo de ALBIRA consiste, ademas del cristal
continuo, de un sistema fotodetector sensible a la posi- Fig. 3. Esquema del interior de un modulo PET.

Fuente de alimentacion

Preampificadores

Sumadora (DOI)

Red anddica

Foto-multiplicador
Hamamatsu H8500
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.| Lineas de respuesta posibles

NNy O

Fig. 4. Formacion del error de paralaje. Los detectores que no son ca-
paces de medir ni el angulo de coincidencia ni la DOI, no pueden dis-
tinguir entre rayos-y como los mostrados en esta figura. Esto causa
una interpretacion erronea del origen del rayo-y.

mini cdmara gamma>°. Esto permite reducir el nimero
de canales a digitalizar para estimar la posicion transver-
sal a solamente 4.

Mediante una tecnologia patentada y unica en el mun-
do, se consigue obtener el valor de la DOI de los rayos
gamma dentro del cristal, como se coment6 anteriormen-
te, mediante la medida de la anchura de la distribucién
de la luz. Esto implica una modificacién sencilla de la
red de resistencias y unicamente la digitalizacion de un
canal adicional’. La relacion entre la anchura de la distri-
bucion de luz y la profundidad de interaccion se muestra

esquematicamente en la fig. 1. Al medir la DOI evitamos
significativamente el error de paralaje producido al asig-
nar el punto de impacto obtenido a la superficie externa
del cristal, sin tener en cuenta que el rayo gamma puede
incidir con un dngulo de inclinacién importante con res-
pecto a la perpendicular del detector, tal como se mues-
tra en la fig. 4. Existen otros métodos para medir la DOI
como el phoswich donde se usan dos tipos de cristales
con diferentes respuestas temporales (decay times) para
determinar en qué cristal se produjo la interaccion. Estos
métodos alternativos complican el disefio de deteccion li-
mitando la resolucion en la medida de la DOI al grosor
de cada tipo de cristal.

Por lo tanto, toda la informacion de los anodos se resu-
me en 5 sefiales electronicas; cuatro para proporcionar la
informacion del punto de impacto del rayo gamma en el
plano XY y una para la profundidad de interaccion de es-
tos en el cristal. Dicha informacion se digitaliza median-
te tarjetas electronicas ADC (analog to digital converter).
La sefal del ultimo dinodo del fotomultiplicador se utili-
za para generar una sefial sincronizada de lectura o dis-
paro (trigger) de las cinco sefales electronicas. Esta se-
fnal, contiene informacion de la cantidad de luz detectada
por medio de la carga acumulada. Ademas, ésta se utiliza
para realizar la discriminacion de energias por medio de
hardware.

En la fig. 5 se muestran dos fotografias del sistema
ALBIRA donde se aprecia la forma compacta del equi-
po. Este aparato tiene un puerto de entrada para animales
de practicamente 11 cm de didmetro donde se pueden
realizar estudios tanto de ratas como ratones sin ninguna

Fig. 5. En la izquierda se puede observar la carcasa del sistema ALBIRA. A la derecha se aprecian los 8 modulos acoplados formando un octégono.
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dificultad. Ademas, esta apertura permitiria incluso exa-
minar conejos o cabezas de gatos y otros animales pe-
quefios.

Resultados y discusion

Aunque la forma trapezoidal del disefio del cristal re-
duce la compresion de la imagen, persisten los efectos de
borde, por lo que se necesita un método de calibracion
de las posiciones. Para ello hemos utilizado una matriz
de 9x9 fuentes radioactivas (**Na) distribuidas regular-
mente cada 5 mm. Dicha matriz de fuentes se ha utiliza-
do para calibrar tanto las posiciones como la energia. La
imagen de dicha matriz de fuentes aparece en el detector
como una matriz distorsionada y comprimida por lo que
hemos utilizado un método similar al de la mini camara
gamma para corregir las posiciones®. Una calibracion de
energias es necesaria a pesar de que las diferencias de
ganancia son pequeilas en los fotomultiplicadores para
poder alcanzar la alta resolucion espacial del sistema.

En general, todos los sistemas de deteccion compues-
tos por varios elementos suelen presentar diferentes efi-
ciencias segun su localizacion. Para normalizar el siste-
ma se ha construido un maniqui de metacrilato que se
llena con una disolucion distribuida muy uniformemente
de '®F (en particular, FDG). La capa de liquido con la
que se llena debe ser lo mas delgada posible y cubierta
para evitar la evaporacion. El grosor del material tam-
bién es muy delgado para evitar efectos de atenuacion y
dispersion. De esta forma, se consigue simular una fuen-
te plana, cuya superficie es incluso mayor que la superfi-
cie del cristal para poder obtener informacién de las
"coincidencias cruzadas". En este trabajo se denominan

coincidencias cruzadas las que ocurren entre un detector
y aquel que se encuentra a +135° ¢ -135°, respectivamen-
te. Analogamente, llamamos "coincidencias directas" a
aquellas que suceden entre detectores enfrentados, esto
es, 180°.

Como comprobacién y validacion de toda la calibra-
cion se ha realizado un maniqui de alta resolucién de-
nominado SDK. Se ha utilizado el algoritmo iterativo
MLEM? para la reconstruccion de la imagen, tal como
se observa en la fig. 6 (izquierda). En esta figura tam-
bién se muestra la imagen del disefio del maniqui usado
en la medida (derecha) junto con los diametros de los
pozos. Se ha hecho uso de varias simetrias geométricas
para reducir el tamafio de la matriz que describe el sis-
tema de forma que sus datos puedan alojarse en la me-
moria RAM del ordenador y evitar el lento acceso a
disco.

La resolucion en energias alcanzada por el escaner es
del 14%, dicho valor es excelente y se debe a la cantidad
de luz emitida por el cristal LYSO. Una buena resolucion
en energia es importante para discriminar los sucesos
buenos de los sucesos en los que un rayo gamma ha su-
frido dispersion. En nuestro caso la luz llega al fotode-
tector sin sufrir reflexiones en las paredes del cristal, ya
que hemos pintado todas las paredes externas del cristal
continuo (excepto la que esta en contacto con el fotode-
tector) con pintura absorbente negra. La pintura reduce
el efecto de borde y mejora la resolucion temporal, aun-
que absorbe algo de la luz producida. No obstante, en los
cristales pixelados también se pierde luz, ya que los fo-
tones producidos tienen que rebotar muchas veces en las
paredes del pixel antes de llegar al detector, por lo que
muchos fotones se absorben en las paredes o a lo largo
del camino. Por otro lado, el que los fotones incidan de

2mm O

\

0.5mm @

Fig. 6. Proyeccion del maniqui de resolucion lleno de FDG (izquierda) junto con su imagen del disefio indicando el diametro de los pozos (derecha).
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forma directa en el fotodetector redunda en una mejor re-
solucion temporal ya que la llegada de los mismos se
produce de forma casi simultanea y no como en los cris-
tales pixelados en los que algunos fotones recorren un
camino muy largo a través de todas las reflexiones antes
de llegar al detector. Una buena resolucion temporal es
muy relevante a la hora de eliminar coincidencias aleato-
rias pues permite reducir la ventana temporal de coinci-
dencias. En nuestro caso, la electronica posee una venta-
na temporal de coincidencias de hasta 3 ns.

La electrénica de disparo desarrollada hasta el mo-
mento permite coincidencias de cada modulo con su
opuesto en el octdogono y con los inmediatamente veci-
nos al opuesto, como se coment6 anteriormente. Ello ge-
nera un campo de vision transaxial de 80 mm, que es su-
ficiente para muchas aplicaciones. No obstante, dicho
campo podria ampliarse a casi la totalidad del puerto de
entrada (100 mm) si el sistema de disparo permitiera ma-
yor nimero de coincidencias. El campo de vision axial
es de 40 mm y esta impuesto actualmente por el sistema
de calibracion. Se encuentra bajo estudio la extrapola-
cion a un campo mayor de aproximadamente 44 mm. Va-
lores mas altos de campo axial podrian ser obtenidos por
medio del montaje de otro anillo de detectores.

Hemos obtenido una sensibilidad (cociente entre pares
producidos y coincidencias procesadas) mayor del 4% en
el centro del campo de vision para una ventana de ener-
gias de 300-700 keV. Dicha sensibilidad tan elevada se
debe a que los cristales son muy grandes y no presentan
areas muertas en el fotodetector y a que estan muy cerca
del objeto. Poder emplazar los detectores tan cerca del
objeto sin estar afectados por el error de paralaje ha sido
posible gracias a la deteccion de la profundidad del im-
pacto del rayo gamma dentro del detector.

Estas caracteristicas convierten al sistema ALBIRA
PET en uno de los sistemas actuales mas avanzados. Una
empresa va a producir y comercializar dicho sistema a
nivel internacional®. El presente disefio ha sido en la ac-
tualidad implementado en forma de prototipo, y ya se ha
comprobado su utilidad en varias aplicaciones como la
neurologia, la oncologia o la cardiologia.

Como ejemplo, en la fig. 7 se muestra la captacion de
glucosa en el miocardio de un raton durante una adquisi-
cion de 10 minutos. En esta medida se inyectaron 0,2
mCi de FDG 8 horas antes. En la fig. 8 se muestran ima-
genes de isquemia cerebral en un ratoén. En la primera fi-
la se observan imagenes de resonancia magnética, en la
segunda fila imagenes PET (ALBIRA) y en la tercera la
fusion de ambas. Ademas, de izquierda a derecha se ob-
servan la vista transaxial, sagital y coronal, respectiva-
mente. En ambas figuras se aprecian las pequefias di-
mensiones de los 6rganos que pueden ser observados con
el equipo. Estas imagenes han sido adquiridas en la Uni-
dad de Cartografia Cerebral del Instituto Pluridisciplinar

*GEM-IMAGING, www.gem-imaging.com

de la Universidad Complutense de Madrid, bajo la direc-
cion del Profesor M. A. Pozo y en el Departamento de
Fisiologia de la Facultad de Medicina de la Universidad
de Valencia, bajo la direccion de los catedraticos J. Vifia
y F. Pallardo.

Conclusiones

En resumen, se ha desarrollado un escaner PET, sen-
cillo, compacto y de disefio innovador, para la realiza-
cion de estudios con animales pequefios. Asimismo, se
ha obtenido con éxito un método para su calibracion de
forma fiable. Las caracteristicas obtenidas son excelen-
tes: resolucion en posicion de 1,2 mm, resolucion en
energia media del 14%, resolucion en la profundidad de

transaxial sagital

coronal

Fig. 8. Imagenes de isquemia cerebral de un raton (de izquierda a de-
recha: vista transaxial, sagital y coronal, respectivamente) mostrando
de arriba a abajo la imagen de resonancia magnética, la imagen PET y
la fusioén de ambas.
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interaccion de 3 mm y sensibilidad > 4% con un campo
de vision de 80 mm. Se han desarrollado prototipos, ac-
tualmente ya en uso en centros de investigacion médica,
con resultados muy prometedores en los campos de on-
cologia, neurologia y cardiologia. Publicaciones detalla-
das sobre estas aplicaciones se llevaran a cabo en un fu-
turo proximo.

El sistema de deteccion desarrollado puede ser revolu-
cionario a la hora de desarrollar camaras PET para apli-
caciones como la exploracidon cerebral o de mama. De
hecho, los autores lideran un proyecto europeo® cuyo ob-
jetivo es el desarrollo de un mamografo PET para la de-
teccion y seguimiento del cancer de mama con sensibili-
dad cercana al 100%.
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Absorbed depth dose gradient in water for an electron beam at the reference point according to
TRS N° 398

Resumen

En el protocolo de dosimetria TRS N° 398 se indica que la
determinacion de la dosis absorbida en agua para haces de
electrones debe realizarse a una profundidad de referencia
() que depende linealmente con la profundidad de hemiab-
sorcion de la dosis en agua, Rso. En el presente trabajo, se eva-
Iua el gradiente de ionizacion en z.r frente al existente a la
profundidad de maxima ionizacion, Zg,y jon, para los acelerado-
res y energias de las marcas existentes en el mercado. Este gra-
diente de ionizacion serd uno de los factores que contribuyan a
la incertidumbre en la obtencion de la dosis de referencia.

Se han adquirido, siguiendo las recomendaciones del protocolo
TRS N° 398, curvas de ionizacion en profundidad, I (%), para tres
aceleradores correspondientes a cada uno de los fabricantes exis-
tentes. Para caracterizar el gradiente de ionizacion [Al(%)/mm)], se
han obtenido valores de porcentaje de ionizacion, [1 (%)] para va-
riaciones en la profundidad de 1 mm alrededor de Z. Y Zmay ion

En el caso de Zy,y jon, 10s valores del gradiente de ionizacion
medio y maximo obtenidos han sido 0,2%/mm y 0,7%/mm,
frente a 0,7%/mm y 1,5%/mm para z,.;, maximos que ocurren
para las energias mas bajas (4-6 MeV).

Una alternativa practica para los casos de mayor gradiente
de ionizacién, consiste en realizar la medida en z,y jon calcu-
lando el valor en z..¢ a partir de la curva (%), lo que permite la
aplicacién del TRS N° 398 manteniendo la solidez de la siste-
matica de medida en el maximo.

Palabras clave: Radioterapia. Electrones. Dosimetria. TRS N° 398.

Abstract

The dosimetry protocol TRS N° 398 indicates that the absor-
bed dose to water for electron beams must be measured at a re-
ference depth (z,.r) which is a linear function of Rs. In the pre-
sent work, the ionization gradient associated to z.¢ has been
evaluated against the existing at the maximum ionization
depth, Zpy ion, for all main existing energies and linacs. This
ionization gradient is one of the factors that contributes to the
uncertainty in the reference dose measurement.

Depth ionization curves have been obtained following the
TRS N° 398 protocol recommendations for the existing linear
accelerators brands. To characterize the ionization gradient,
Al(%)/mm, values of percentage of ionization, 1(%), for 1 mm
depth variations around Zy. ¥ Zmax jon have been obtained.

For Zpayion, the average and maximum ionization gradient
values obtained have been 0,2%/mm and 0,7%/mm in contrast
to 0,7%/mm and 1,5%/mm in z,;, maximum values appear for
the lower energy (4-6 MeV).

In practice, for the cases of higher ionization gradient, one
option is to perform the measurement on z,,y ;,, and to calcu-
late the value on z,.; using the 1(%) curve. This allows the ap-
plication of TRS N° 398 keeping the soundness of the measure-
ment process in the maximum.

Key words: Radiotherapy. Electrons. Dosimetry. TRS N° 398.
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Introduccion

Los protocolos sobre procedimientos para la dosime-
tria de fotones y electrones!?, anteriores al TRS N° 3983,
recomendaban como punto de calibracion para haces de
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electrones el correspondiente a la profundidad del maxi-
mo de dosis absorbida. El protocolo de dosimetria TRS
N° 3983 de la OIEA indica que la determinacion de la
dosis absorbida en agua para haces de electrones debe
realizarse a una profundidad de referencia (z.), cuyo va-
lor se obtiene a partir de la profundidad de hemiabsor-
cion de la dosis en agua, Rs,. A su vez, este valor se esta-
blece a partir del valor del 50% de la distribucion de io-
nizacion en profundidad en agua, Rsg oy, segun las si-
guientes expresiones (7.1 y 7.2 del TRS N° 3983):

Rso = (1,029 R jon - 0,06) g cm™ (Rspion=10 g cm™?)
Rso = (1,059 Rsgon - 0,37) g cm? (Rsg 00 > 10 g cm™2)

Zrer = (0,6 Rsg - 0,1) g cm™ (Rsg en g cm™?)

La justificacion de elegir como punto de medida la
profundidad de z..¢ en vez de la profundidad del maximo
de dosis absorbida reside en la reduccion significativa de
las variaciones de los factores de calibracion de la cama-
ra entre diferentes aceleradores, lo que redunda en una
disminucion de la incertidumbre, sobre todo en camaras
plano-paralelas®*.

Como indica el citado documento?, para determinadas
energias puede ocurrir que el punto de referencia se aleje
de la profundidad del maximo de dosis absorbida, muy
proxima ésta al maximo de ionizacion (Zy,y jon), Situdn-
dose aquél en una zona de mayor gradiente de ioniza-
cion. Por tanto, en estos casos cabria plantearse el efecto
de este mayor gradiente de ionizacion en el punto de re-
ferencia sobre la incertidumbre de las medidas de ioniza-
cion, incertidumbre debida a los posibles errores de posi-
cionamiento de la camara de medida en z.

El objetivo de este trabajo es evaluar, para los acele-
radores y energias de las marcas existentes en el merca-
do, el gradiente de ionizacidn en z.s frente al existente
€N Zyaxion- ESte gradiente de ionizacion serd uno de los
factores que mas influyan sobre la incertidumbre de las
medidas de ionizacion a través de los errores de posi-
cionado de la camara. El presente trabajo no contempla
los demas factores que contribuyen a la incertidumbre
de la dosis de referencia [sistema de medida y su cali-
bracion, 1(%), incertidumbres recogidas por el TRS N°
3983, etc.]

Material y métodos

Se han analizado las curvas de ionizacion en profundi-
dad obtenidas en tres aceleradores, de los tres fabricantes
existentes: un CLINAC 2100 CD (Varian), un Primus
(Siemens) y un Sli (Elekta), que producen electrones con
energias nominales comprendidas entre 6-18 MeV, 6-21
MeV y 4-18 MeV, respectivamente.

Las curvas de ionizacion en profundidad se han obte-
nido en las condiciones de referencia para la determina-

cion de la calidad de los haces de electrones indicadas
por el TRS N° 3983.

Las medidas, tomadas en diferentes instituciones, se
han adquirido mediante cdmaras de ionizacion de tipo
plano-paralelo (Roos, Markus) montadas en un maniqui
de agua computarizado (MP3, PTW-FREIBURG) con el
programa Mephysto (PTW-FREIBURG).

Para los aceleradores y energias considerados, se han
obtenido las posiciones de Z..; Y Zyaxion» Y S€ ha evaluado
el efecto de una variacion en la posicion de la cdmara de
1 mm en profundidad, alrededor del punto Zy,xion Y Zrefs
sobre la medida de ionizacion.

Resultados y discusion

Para las curvas de porcentaje de ionizacion considera-
das, se ha obtenido la diferencia entre Zs y Zyaxjon Y Una
estimacion del gradiente de ionizacion mediante la varia-
cion relativa de ionizacion [1(%)] por cada milimetro de
desplazamiento (A%I/mm). Al variar 1 mm en cada sen-
tido, la mayor diferencia se ha tomado como valor para
A%I/mm. A titulo de ejemplo, en las figs. 1, 2 y 3 se
muestran tres de las curvas con los valores obtenidos. Se
ha observado que la profundidad del punto de referencia
se aleja del maximo a medida que aumenta la energia, al-
canzando una diferencia de Zef - Zayxjon= 30,7 mm para
la energia de 18 MeV.

Los valores resultantes de Al(%)/mm para los tres ace-
leradores estan reflejados en las figs. 4, 5 y 6. Logica-
mente, este valor s menor para Zy,y jon qUE Para Zpg, au-
mentando significativamente ambos al disminuir la ener-
gia, con excepcioén de uno de los tipos de aceleradores.
En el caso de Zy,y jon, la media de Al(%)/mm para todas
las energias y aceleradores es de 0,2%/mm, con valores
maximos de 0,5-0,7%/mm para las energias mas bajas
(4-6 MeV). Para z., el valor medio de Al(%)/mm es
0,7%/mm, alcanzando 1-1,5%/mm para dos de los acele-
radores a las energias mas bajas.

Un posible método para reducir esta componente de la
incertidumbre de la dosis de referencia debida al error de
posicionamiento de la cdmara, consiste en realizar la me-
dida en el maximo de ionizacion (M, jon) ¥ calcular el
valor de la misma en z.; (M), esto es, adquirida la
curva de ionizacién y normalizada a su maximo, pode-
mos obtener el valor de % de ionizacion en z., L,..(%),
con lo que podemos calcular el valor de la medida en z,¢
a partir de la obtenida en el maximo: Myer = Mypaxion X
L.r. De esta manera, se mantiene la metodologia de me-
dida en el méaximo de dosis haciéndola compatible con la
aplicacion del TRS N° 3983, En la practica, a la hora de
realizar la medida de la dosis de referencia, para asegurar
que la camara se ha situado en el maximo de ionizacion
nos ha resultado muy util variar en 1 mm la posicién de
la camara en ambos sentidos. Pensamos que con el pro-
cedimiento propuesto, puede mantenerse la solidez de la



324 J. Pérez-Calatayud et al.

o e : s Fincin 5l
Tan e o B Wy
e jou® T 21
Bl ! . e EnE, = 1%
H _ b e e
il i -
40 ] .
Z0 i ’
o L.i fraaa,
a 10 2l 3 o ymmy 40
Fig. 1.
PR Warkes CLIMED 310 C0
L T S 12 Wy
% 7 "y R T R T ]
=] i, L] T %
= Lk ]
1] &
& .
W : -
I:I [ -I-'I .....
Hl [ v} mn L1} &0 4 i
Fig. 2. E{mm}
T ShsTErE FTiITLL
L Tod 10 W
1% r = 31T rern
i S~ g
B e AL R e
&0
&
20 kY
.
. .
1} 20 a0 60 B 100
Fig. 3. & i)

Fig. 1, 2 y 3. Ejemplos de curvas de ionizacion en profundidad para
haces de electrones de diferentes energias nominales, obtenidas en los
3 modelos de aceleradores. Se indican las profundidades correspon-
dientes a Zpaxion Y Zref, aSi como la variacion en la ionizacién que se
produciria con un cambio de 1 mm en cada una de estas posiciones.

sistematica de medida en el punto del maximo de dosis
dentro del 4mbito del nuevo protocolo TRS N° 3983,

Conclusiones

Se ha obtenido, para aceleradores de los tres fabrican-
tes existentes y la mayor parte de energias, el gradiente
de ionizacién en z. frente al existente en Zpy jon, gra-
diente que sera uno de los factores que contribuyen a la
incertidumbre de la medida a través de la incertidumbre
en la posicion de la camara, y por lo tanto, en la obten-
cion de la dosis de referencia. En el caso de zy,y jon, 108
valores medio y maximo del gradiente de ionizacién ob-
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Fig. 4. Variacion en la ionizacion, por cada mm de cambio en la posi-
cioén de la cdmara, en funcion de la energia, para z,.; y para Zy,x jon €1
el acelerador Sli (Elekta).
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Fig. 5. Variacion en la ionizacion, por cada mm de cambio en la posi-
cion de la camara, en funcion de la energia, para z..; y para Zpy,y jon €0
el acelerador CLINAC 2100 CD (Varian).
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Fig. 6. Variacion en la ionizacion, por cada mm de cambio en la posi-
cion de la camara, en funcion de la energia, para z..; y para Zy,y jon €0
el acelerador Primus (Siemens).

tenidos han sido 0,2%/mm y 0,7%/mm, frente a
0,7%/mm y 1,5%/mm para z.; maximos que ocurren a
las energias mas bajas.
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Una alternativa practica para los casos de mayor gra-
diente de ionizacion consiste en realizar la medida en
Zmax.ion Calculando el valor en z.¢ a partir de la curva
1(%), lo que permite la aplicacién del TRS N° 398 man-
teniendo la solidez de la sistematica de medida en el ma-
ximo de dosis.
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Informe del Curso Control de Calidad en Sistemas de
Planificacion

Los dias 19 y 20 del pasado mes de abril se celebrd en
el Hospital Universitario Lozano Blesa de Zaragoza el
curso Control de Calidad en Sistemas de Planificacion
de Radioterapia Externa y Braquiterapia, dirigido por la
Dra. Esther Millan Cebrian. El trabajo de los alumnos
comenzo antes de iniciarse el curso, pues como requisito
previo para la obtencion del certificado de aprovecha-
miento, se requirid la presentaciéon de un trabajo-encues-
ta que contuviese una descripcion resumida de las parti-
cularidades de los algoritmos que usasen los planificado-
res en nuestros respectivos centros de trabajo, tanto en
radioterapia externa como en braquiterapia, ademas de la
descripcién del procedimiento diario de control de cali-
dad que aplicamos a nuestros planificadores y la confir-
macion o no de si se habia iniciado el proceso de implan-
tacion del Protocolo Espafiol de Control de Calidad en
Sistemas de Planificacion y en qué estado se encontraba
dicho proceso. Este trabajo previo no solo nos obligd a
los asistentes a acudir al curso con algo de la leccion
aprendida, cosa que ayudo6 al seguimiento de los prime-
ros temas del curso, sino que permitié el conocimiento
de como se encontraba la situacion en multitud de hospi-
tales y propici6 un interesante debate al respecto.

Fue un curso intenso, que en solo dos dias concentrd
un programa amplio, bien organizado e impartido por ex-
celentes ponentes. El programa del curso contenia 11 te-
mas teoricos. Los tres primeros versaban sobre los algo-
ritmos de calculo de haces de fotones, electrones y bra-
quiterapia en los que se trat6 no sélo los algoritmos cla-
sicos, sino también los usados en la actualidad, haciendo
hincapié en sus limitaciones e incertidumbres de célculo.
En el resto de los temas se hablé mas propiamente del
control de calidad, primero presentando el contenido del
Protocolo Espaifiol de Control de Calidad de Planificado-
res, seguido de temas en los que se comparaba a éste con
el resto de los protocolos internacionales, se revisaba la
legislacion, se presentaban posibles procesos globales
para pruebas periddicas en RT externa y braquiterapia, se
revisaban diferentes metodologias para el calculo inde-
pendiente de UM vy se realizé una breve introduccion al
CC de los planificadores de técnicas de IMRT y tomote-
rapia. En todo momento se animaba a la discusion sobre
la situacién en los diferentes centros relativa a cada tema
que se trataba, lo que dio lugar a debates muy interesan-
tes y participativos.

Revista de Fisica Médica 2007; 8(2): 326-330

En general, creo que el nivel del curso fue muy bueno
y se logré un alto nivel de asimilacion de los conoci-
mientos impartidos, saliendo todos los asistentes perfec-
tamente concienciados sobre la necesidad de realizar
controles de calidad a nuestros planificadores como a
cualquier otra etapa del proceso radioterapéutico y con
multitud de ideas para llevar a la practica.

Iban Conles Picos
Servicio de Radiofisica y Proteccion Radiologica.
Hospital Universitario Marqués de Valdecilla. Santander

Impresiones del Curso de Control de Calidad
de Sistemas de Planificacion de Radioterapia Externa
y Braquiterapia

El Curso de Control de Calidad de Sistemas de Plani-
ficacion de Radioterapia Externa y Braquiterapia cele-
brado en Zaragoza del 19 al 20 de abril de 2007 cumplié
con creces con mi interés previo, quedando asi olvidados
los trastornos que supuso el cambio de fecha.

En esos dos dias quedo totalmente transmitida la nece-
sidad del control de calidad de los planificadores, es de-
cir, verificar que lo que nos da como resultado el planifi-
cador se reproduce en la maquina de tratamiento dentro
de unos margenes de error conocidos, con el fin de poder
asegurar asi la mejor administracion de la dosis prescrita
en un determinado volumen al paciente.

Se hace un barrido historico de los distintos algorit-
mos existentes, y de como surgen modificaciones y nue-
vos algoritmos para corregir y mejorar los anteriores,
con una base matematica que reflejaba las limitaciones
de cada uno de ellos.

Se detalla el Protocolo Espafiol quedando reflejado, a
través de las exposiciones de los distintos ponentes, los
diferentes problemas que les habian surgido en el mo-
mento de realizar algunas pruebas de las alli expuestas.

Y por ultimo se hace un recorrido por los diferentes
protocolos en uso en la actualidad.

No quisiera dejar pasar la ocasion de agradecer a la
SEFM la ayuda prestada para la asistencia al curso y muy
especialmente a Esther Millan, Directora del Curso y al
resto del grupo por la gran labor y esfuerzo llevados a ca-
bo, tanto en el curso como en la elaboracion del protocolo.

Celia Madan Rodriguez
Hospital Dr. Negrin. Las Palmas de Gran Canaria
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De Paso por Tarragona

El XI Congreso de la SEPR en Tarragona fue un éxito,
a pesar de que estaba anunciado mal tiempo, no sé si fue
Santa Tecla, cuya festividad coincidia con el congreso, o
Miguel Loépez Tortosa que no quiso dejar nada al azar,
quien no permitié que los prondsticos climaticos se cum-
plieran. Asi pudimos disfrutar en nuestro paso por Tarra-
gona de la bondad del clima y belleza del paisaje.

El palacio de congresos, genial. Aparte de la valia ar-
quitectonica y estética por su enclavamiento en la pie-
dra, su funcionalidad es perfecta tanto por el tamafio de
las salas como por su ubicacion, muy facil de cambiar de
escenario, ya fuera de sala, visitar los posteres, la exposi-
cion técnica o tomar café.

No sé como se lo montaron los del Comité Organiza-
dor, pero nos podiamos haber dejado la VISA en casa.
Todas las comidas y cenas fueron a su cargo y con gran
calidad. Muy divertida la sardinada en un tinglado del
puerto, siempre habia dicho que las sardinas que hacen a
la brasa en el norte son las mejores, tengo que volver ra-
pido por alli, pues ahora se me ha creado una cierta con-
fusion. La cena de gala en el balneario de Termes de
Montbri6 fue espectacular, un magnifico aperitivo y es-
plendida cena, un entorno que invitaba a la jubilacion a
casi todos. Lo de casi todos viene a cuento de nuestro
querido compafiero, profesor Xavier Ortega, al que la
SEPR entregd una merecida placa por su labor profesio-
nal y aportacion a la SEPR. A Xavier le son6 un poco a
jubilacion anticipada y asi nos lo hizo notar en su habi-
tual y desenfadado lenguaje, a ver si aprendemos un po-
co y damos los honores un poco antes.

Asi, con todo, también nos dio tiempo a asistir a las
sesiones cientificas. Creo que la estructura del programa
cientifico fue un acierto. Que nadie sea mal pensado
pues aunque yo formé parte del Comité Cientifico, lo fui
Unicamente como secretario, es decir recadero, asi que
desgraciadamente no puedo arrogarme ningun mérito. El
acierto de la estructura lo identifico con la sesiones ple-
narias y paralelas, las primeras mezclando conferencias
con mesas redondas y las segundas diferenciando los
sectores de aplicacion de la PR. Las sesiones paralelas de
comunicaciones con presentacion oral se restringieron a
una media de 5 comunicaciones por sesion. Por lo que
todo ello resulté muy llevadero hasta para los mayores
del clan.

En casi ningin congreso se encuentra la forma ideal
de presentacion de los trabajos en poéster. En el Comité
Cientifico al final nos decidimos por la presentacion re-
ducida de 2 minutos frente a la alternativa de un relator.
A pesar de que asi cada pdster pudo ser objeto de presen-
tacion, la formula no resultdé a mi criterio del todo satis-
factoria. De algiin modo se echa a faltar Gltimamente el
poder consultar los trabajos con los autores sin tenerlos
que buscar en las excursiones. Dado el gran nimero de
trabajos y de 4reas a cubrir, resulta obvio que la presenta-

cion poster ha de ser la mayoritaria, y no por ello debe
ser calificada a priori de baja calidad, por lo que hay que
buscar una forma de comunicacion eficaz y no masiva,
pues usualmente son pocos los interesados en todos los
temas tratados. Como la proxima jornada la jugamos en
Alicante, le afiado este quebradero de cabeza a mi amigo
Bartolomé Ballester, total con los que debe tener para el
congreso conjunto-disjunto, no le viene mal uno mas.

El lema del congreso 'Avanzar en Proteccion Radiolo-
gica Mejorando en la Calidad', result6 realmente una guia
que fue seguida por todos los ponentes, por lo que indu-
dablemente se cumplio el objetivo requerido. Ejemplos de
ello, son la clara definicion de que fue objeto el estado
actual de la metrologia en Espafia (Antonio Brosed). Las
nuevas recomendaciones de la ICRP (Annie Sugier), y su
dificultad de aplicacion inmediata al tratarse de una opti-
mizacion en cada entorno de los niveles de referencia pa-
ra la restriccion de dosis. Los esfuerzos de las CCNN, de
la SEPR de AMAC y del CSN por abordar la parte de la
mejoria concerniente en la informacion al publico.

Como los amigos que me adjudicaron este reportaje
no me dijeron qué tenia que explicar, pues he dicho lo
que me ha venido a la cabeza, pero si se trata de que los
que no pudieron asistir se enteren de algo, por suerte esta
ya publicado el nimero extraordinario 53 de la revista de
la SEPR, en donde constan todos los contenidos.

Juan Gultresa
Secretario del Comité Cientifico.
XI Congreso de la SEPR

Resumen del XVI Congreso Nacional de Fisica
Médica

Del 22 al 25 de mayo de 2007, se celebro en la Facul-
tad de Ciencias de Granada el XVI Congreso Nacional
de Fisica Médica, organizado por la Sociedad Espafiola
de Fisica Médica (SEFM), bajo el lema "La radiofisica
ante la nueva estructura universitaria".

El congreso abordé numerosos temas de interés para
los profesionales del ambito de la Fisica Médica y futuros
profesionales, por lo que se presto especial interés a la si-
tuacidn de la radiofisica dentro de la nueva estructura uni-
versitaria y al cambio curricular de la carrera de Fisicas.

Cabe destacar el caracter formativo del congreso que
arranco el dia 22 con un curso de formacion, "EI control
estadistico de procesos en radiofisica", en el que se pre-
sentaron técnicas y herramientas estadisticas utilizadas
en la monitorizacién de procesos, que facilitan la identi-
ficacion de causas de variacion y sefialan la necesidad de
tomar un accidn correctiva cuando sea necesario. El cur-
$0, que permitié intercambiar experiencias e ideas a los
asistentes y profesorado, fue de gran interés para todos,
dada la necesidad de estas herramientas en la practica
diaria de un radiofisico.
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El congreso se estructurd en torno a cuatro grandes
areas de trabajo: la dosimetria fisica e instrumentacion,
dosimetria clinica, radiobiologia y proteccion radiologi-
ca, y docencia y formacion; se aportaron 202 trabajos
elaborados por diferentes hospitales, universidades y em-
presas que se exhibieron como posteres; cuatro de los
cuales fueron premiados y se expusieron oralmente. El
gran numero de trabajos presentados deja constancia de
la gran actividad cientifica que actualmente se esta lle-
vando a cabo en nuestros hospitales, universidades y em-
presas y la inquietud por seguir avanzando en este cam-
po.

En particular, se dedicaron sesiones especificas a los
siguientes temas de interés:"Métodos Monte Carlo en Fi-
sica Médica", "Radiobiologia tumoral y Radioterapia cli-
nica: avances y perspectivas" y "Nuevas tendencias en
imagen", expuestas por reconocidos expertos del area de
la Fisica Médica en Espafia.

El congreso ha sido muy enriquecedor ya que la mayo-
ria de las charlas especializadas y trabajos presentados
eran de caracter muy practico, lo cual nos permite poner-
los en practica en nuestros puestos de trabajo, mejorando
nuestra actividad diaria. También pudimos conocer hacia
donde se dirige la Fisica Médica, gracias a los nuevos
avances en el mercado que presentaron las distintas ca-
sas comerciales. Asi mismo el congreso proporciond la
oportunidad a todos los asistentes de intercambiar sus
experiencias e ideas a lo largo de los dias de su desarro-
llo, durante las sesiones, comidas de trabajo y cécteles
de los que disfrutamos en el mejor de los ambientes pro-
fesionales y de compafierismo.

Durante la ultima Asamblea General de la SEFM cele-
brada el dia 24 se votd la realizacién del préximo Con-
greso Nacional en 2009 de forma conjunta con la SEPR
en Alicante; asi mismo se celebraron las elecciones de
algunos cargos de la junta directiva de la SEFM, siendo
elegida la candidatura de la Dra. Natividad Ferrer del
Hospital Ramén y Cajal de Madrid.

Seria injusto terminar esta breve resefla sin hacer una
referencia al escenario: Granada y una cuidada progra-
macion de actividades complementarias que incluyd una
visita a los jardines de la Alhambra.

En definitiva, disfrutamos de un buen ambiente cienti-
fico y humano.

Aurora Vicedo
Hospital Universitario La Paz.
Madrid

Del 22 al 25 de mayo de 2007, se celebrd el anhelado
decimosexto congreso de la Sociedad Espafiola de Fisica
Médica. Estas reuniones bienales se han convertido en
una institucion a las que ningun socio que haya partici-
pado alguna vez en ellas quiere faltar. E1 Congreso tuvo
lugar en la Facultad de Ciencias de la Universidad de

Granada. En esos cuatro dias inolvidables, no sélo los
discursos cientificos atrajeron a numerosos oyentes e in-
teresados, también la ciudad de Granada y sus maravillo-
sos alrededores con la Alhambra dominando el paisaje,
hechizaron a todos los participantes.

La columna vertebral de este congreso ha sido el futuro
de la docencia de la fisica médica en Espafia. Ante la fu-
tura pero inminente reforma de los planes de estudios pa-
ra la armonizacidén de los estudios universitarios en la
Unién Europea, los organizadores del congreso han teni-
do buen tino en plantear un debate sobre un asunto que
puede condicionar el futuro de la profesion en Europa.
Las conferencias de D. Antonio Sanchez Pozo, Comisio-
nado para el Espacio Europeo de la Universidad de Gra-
nada, del Presidente de la Real Sociedad Espafiola de Fi-
sica, Prof. Antonio Fernandez Rafiada y de la Presidenta
de la Comisién Espanola de Radiofisica, Dra. Monserrat
Ribas Morales, pusieron negro sobre blanco el presente y
las perspectivas futuras de la especialidad en nuestro pais.

Una novedad que ha tenido muy buena acogida entre
los participantes fue la posibilidad ofrecida por la organi-
zacion de enviar los posteres al congreso con anteriori-
dad, tomando ésta a su cargo la impresion de los mismos
(patrocinada por Nucletron) y su difusion previa a través
de la pagina web del congreso.

El 25 de junio lleg6 la hora del "pobre de mi" inicidn-
dose la ansiosa espera hasta el siguiente congreso que
tendré lugar en Alicante en el afio 2009. Deseamos al co-
mité organizador del futuro congreso tantos éxitos como
ha cosechado el organizador de este decimosexto congre-
S0 que siempre recordaremos con carifio.

jHasta el préximo decimoséptimo congreso en Alican-
te!

Facundo Ballester Pallarés
José Pérez-Calatayud

Resumen del Workshop Internacional de IFIMED:
Research on imaging and accelerators applied to
Medicine

La monumental ciudad de Valencia es la tierra de las
flores, de la luz y del amor, pero quiza en breve deba
afladirse que también es la tierra de los protones. Esto es
lo que se deduce tras el taller que se celebrd los dias 14 y
15 de junio de 2007, en el Instituto de Agroquimica y
Tecnologia de Alimentos (IATA) del Centro Superior de
Investigaciones Cientificas, dentro del Campus de Burja-
sot, muy cercano a Valencia.

La citada reunion cont6 con la asistencia de cerca de un
centenar de personas y en ella se analiz6 la instalacion de
un acelerador de hadrones, en terrenos proximos al lugar
en que nos encontrabamos, que formarian el futuro IFI-
MED. Con este nombre se conoce a la nueva instalacion,
que responde a las siglas de Instituto de Fisica Médica, y
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que contara con el respaldo e impulso del Instituto de Fi-
sica Corpuscular y la colaboracion del Hospital Universi-
tario La Fe, el Instituto Valenciano de Oncologia (IVO), el
Hospital Universitario Dr. Peset, el Hospital Clinico, la
Facultad de Medicina y el Departamento de Tecnologia
Electronica de la Universidad Politécnica de Valencia.

Inicialmente, fue el profesor Bernabeu quien comentd
que el objetivo del proyecto seran la investigacion y desa-
rrollo de aceleradores de particulas con aplicaciones en el
sector médico e industrial; asi como la investigacion en
diagnoéstico por imagen mediante el desarrollo de siste-
mas de deteccion de radiacion, sin descartar los aspectos
formativos para fisicos, en el campo de la instrumenta-
cion, la terapia y el diagnostico. Asimismo, mostrd un es-
quema del disefio del centro, que contara, entre otras de-
pendencias, con tres salas para el tratamiento oncoldgico
y una para la investigacion, ademas de la sala donde se
instalara el acelerador. Las particulas que acelerard seran
protones, con energias de 230 MeV como maximo, deses-
timando inicialmente la aceleracion de iones mas pesados,
como los de carbono. En ¢él trabajardn unos 200 profesio-
nales, con una inversion inicial entre 120 y 150 millones
de euros, financiados por los gobiernos central y autono-
mico, sin descartar una futura financiacién europea.

Posteriomente, el Dr. Petschen fue el encargado de
contarnos las posibilidades clinicas del equipo. Después
el Dr. Pérez Calatayud analiz6 los aspectos fisicos invo-
lucrados en el control de un ciclotrén para la aceleracion
de particulas pesadas.

Seguidamente, varios profesionales del IFIC contaron
los aspectos relacionados con la tecnologia necesaria pa-
ra el uso del equipo, tanto a nivel de investigacion como
en pacientes oncologicos.

Esa misma tarde, profesionales de distintos centros eu-
ropeos, similares al futuro IFIMED, relataron aspectos
de interés derivados de la experiencia adquirida en el
funcionamiento de sus instalaciones, lo que vino a acla-
rar varios temas interesantes, que nos planteabamos la
mayoria de asistentes al evento.

La mafiana del viernes se dedicé a varias sesiones pa-
ralelas, que versaron sobre la instrumentacion del acele-
rador, la organizacion del servicio en lo referente a pa-
cientes y la imagen clinica.

El workshop se clausur6 pasado el mediodia con una
sesion plenaria, donde se puntualizaron las conclusiones
fundamentales de la reunion.

En general, fue una magnifica reunién, donde los
asistentes tomamos contacto con esta tecnologia, pione-
ra en Espafia e instalada en Valencia, y que pasara en
breve a formar parte de las herramientas de trabajo de
médicos y fisicos, puesto que podra tratar pacientes de
todo el pais.

Diego Burgos
Hospital San Cecilio.
Granada

Resumen de ESTRO Meeting on Physics and
Radiation Technology for Clinical Radiotherapy.
Barcelona, 9-13 septiembre 2007

La ESTRO escogié Barcelona para llevar a cabo du-
rante el 2007 sus eventos cientificos internacionales mas
importantes. Uno de ellos ha sido la 9th Biennial ESTRO
Meeting on Physics and Radiation Technology for clini-
cal radiotherapy, que ha tenido lugar del 9 al 13 de sep-
tiembre en el Palau de Congressos de Catalunya.

En mi opinidén es el Congreso europeo mas importante
sobre esta tematica y como acostumbra a pasar ultima-
mente cada edicion congresual supera a la anterior. En
esta ocasion hay que decir que la simbiosis de un progra-
ma cientifico de primer orden y la atractiva ciudad de
Barcelona lograron reunir a méas de 2.000 personas, re-
partidas entre 1.100 delegados y mas de 900 personas
para la exposicion técnica. Quiero resaltar que por pri-
mera vez, en un congreso de esta indole, Espafia ha sido
el segundo pais por orden de asistencia con 110 espafio-
les, en su mayoria fisicos, aunque también encontré a al-
gun radioterapeuta y diversos técnicos de radioterapia.

La exposicién técnica ha sido de gran magnitud, por
no decir la mayor de todas respecto a este tipo de evento,
dando cabida a mas de 60 expositores, que con las nove-
dades presentadas mantuvieron sus stands en un deam-
bular constante de gente hasta el momento de su cierre el
mismo jueves.

El programa cientifico se desarrolld en tres salas en
paralelo y cada una de ellas tenia la jornada estructurada
de la siguiente forma: la mafiana se iniciaba con un curso
de actualizacion, le seguia un Simposium sobre una te-
matica determinada y después del café se procedia a una
sesion de comunicaciones orales. Se reservaron dos ho-
ras para la comida de trabajo, que muy a la europea tuvo
lugar de pié. Este intervalo de tiempo permitia a los asis-
tentes visitar la zona de posteres, la exposicion técnica, ir
a un simposium satélite a cargo de alguna casa comer-
cial, o pasearse por los jardines de su alrededor. Por la
tarde se efectuaba otro simposium y otra sesion de co-
municaciones orales. La jornada finalizaba con alguna
conferencia invitada. El comité cientifico recibié 604 re-
sumenes para ser evaluados. La tasa de rechazo fue de un
6%. Se valoraba que en el resumen se presentaran resul-
tados asi como la novedad del tema tratado. Entre confe-
rencias invitadas, simposiums y cursos de actualizacion
y los trabajos seleccionados para presentacion oral hubo
288 comunicaciones orales. Cabe destacar, por nuevos
dentro del congreso de fisica de la ESTRO, dos simpo-
siums uno sobre neoplasias radioinducidas y otro sobre
dosimetria interna en tratamientos con fuentes no encap-
suladas. El uso de técnicas de imagen (RM, TC-PET, co-
ne-beam TC, etc.) tanto para la planificacion del trata-
miento como para las verificaciones durante el mismo
fue ampliamente debatido durante el congreso y es ya un
standard en muchos centros europeos, como quedd pa-
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tente en el nimero de resumenes recibidos sobre este te-
ma. Fue también el tema escogido para el debate "Have
we forgotten the ALARA principle in IGRT?". También
hubo espacio para explorar qué nos depara el futuro: téc-
nicas de tratamiento 4D, terapia utilizando hadrones,
nuevos equipos como el cyberknife o tomoterapia. En un
momento con tantos cambios tecnoldgicos, la mesa re-
donda con la que terminé el congreso no pudo ser mas
apropiada: "futuro de los fisicos médicos en radiotera-
pia".

Afortunadamante también quedé tiempo para las acti-
vidades sociales nocturnas, una de ellas fue la fiesta (so6-
lo para jovenes menores de 35 afios) organizada por pri-
mera vez con el fin de captar al potencial de jovenes. A
otra actividad nocturna si que tuvimos oportunidad de
asistir todos, fue una fiesta-cena, estilo ESTRO, celebra-
da en la playa, en el "Port Olimpic", donde no falté el
jolgorio.

Para terminar quisiera decir que este afio por diversos
motivos he tenido la oportunidad de asistir a los tres
Congresos que se han realizado en Espaiia, el de la
SEFM en Granada, éste y el de la SEPR en Tarragona.
En todos ellos he observado, ademas del nimero de tra-
bajos presentados, que la asistencia, en especial de los
jovenes, se va incrementado. Este hecho me congratula
pues indica que el campo de la fisica médica va crecien-
do con savia nueva.

Montserrat Ribas
Presidente Comité Nacional Organizador
9th Biennial ESTRO Meeting

Informacién sobre el X!
EFOMP Congress - First
European Conference on
Medical Physics - Pisa 20-
22 septiembre 2007 y
Asamblea Anual de la
EFOMP

Durante tres dias, asis-
tentes y ponentes, represen-
tantes de las 36 sociedades cientificas nacionales miem-
bros y officers de la EFOMP, disfrutamos de un activo
retiro en el corazdn de la bella region de la Toscana con
motivo de la celebracién de la Primera Conferencia Eu-
ropea sobre Fisica Médica y Asamblea Anual de la
EFOMP. El congreso tuvo un excelente arranque en su
primera jornada muy especialmente merced a la magni-
fica conferencia inaugural impartida por Steve Webb ti-
tulada "Combating Cancer in the Third Millenium: The
contribution of Medical Physics" y con el acto de entre-
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ga de menciones "EFOMP Honorary Memberships" que
este afio recayeron en los Profesores Oskar Chomicki de
Polonia y Philip Dendy del Reino Unido. La primera jor-
nada se completo con las presentaciones realizadas a car-
go de los Officers de 1la EFOMP sobre Formacion y Edu-
cacion de la Fisica Médica en Europa. Sesidon magnifica-
mente moderada por nuestra querida compaifiera, Dra.
Teresa Eudaldo.

Mencion especial también merecen los simposios
plenarios que tuvieron lugar durante la segunda jornada
patrocinados por la European Association of Nuclear
Medicine -"Nuclear Medicine Physics 50 years of PET"-
y por la European Society for Magnetic Resonance in
Medicine and Biology -"New emerging technologies in
MRI: research and safety issue". Tanto los ponentes co-
mo los temas presentados en ambos simposios pueden
considerarse como excelentes. Si algin pero puede po-
nerse a los organizadores -opinidon expresada en los pa-
sillos por algunos de los asistentes- fue la no inclusion
de una sesion plenaria similar dedicada a radioterapia.
En su conjunto el congreso puede decirse que tuvo un
buen nivel cientifico, con mas de 200 contribuciones ad-
mitidas, si bien el congreso no tuvo una masiva afluen-
cia de asistentes.

Durante el Congreso tuvo también lugar la Asamblea
anual de la EFOMP. Los aspectos mas importantes trata-
dos fueron la iniciativa de creacion de una red europea
de formacion de Fisica Médica: European Network of
Medical Physics Training Schools (ENMPS) y la aproba-
cion del inicio de gestiones para la evolucién de la
EFOMP y su inscripcion en el Reino Unido como Com-
pafiia de Responsabilidad Limitada y sin animo de lucro.
Dicha inscripcion permitira a la EFOMP tener una enti-
dad juridica inexistente hasta ahora, abriéndose nuevas
posibilidades de gestion como por ejemplo la de concu-
rrir a contratos y convenios de investigacion, situacién
no permitida en el modelo actual de Federacién de So-
ciedades Nacionales.

Eduardo Guibelalde
Officer del Comité de Asuntos de la UE de la EFOMP



ASAMBLEA GENERAL

El pasado 24 de mayo de 2007, durante el transcurso
del XVI Congreso de la Sociedad Espafiola de Fisica
Médica (SEFM) que se celebro en Granada, tuvo lugar la
Asamblea General de nuestra sociedad, a la que asistie-
ron 118 socios acreditados.

Después de la lectura y aprobacion del acta anterior
por unanimidad de los presentes, se procedi6 al informe
del presidente Pedro Galan.

En cuanto a la composicion de nuestra sociedad, infor-
mo que contaba en ese momento con 601 socios y 21 en-
tidades asociadas.

Por lo que se refiere a la Revista de Fisica Médica des-
taco las gestiones realizadas para su registro en el /ndex
Medicus, asi como su difusion en bibliotecas, universida-
des, sociedades cientificas y congresos internacionales.

Referente a los grupos de trabajo, informd sobre los
ultimos documentos editados como consecuencia de su
labor: "Protocolo de control de calidad de sistemas de
planificacion de terapia con radiaciones ionizantes" y
"Procedimientos recomendados para la dosimetria de ra-
yos x de energias entre 20 y 150 keV en radiodiagnosti-
co". También destaco los documentos de inminente pu-
blicacion "Curso de Fundamentos de Fisica Médica" en
colaboracion con la Universidad Internacional de Anda-
lucia (UNIA) y el "Protocolo de control de calidad de
mamografia digital", a la espera de los ultimos retoques
por parte del correspondiente grupo.

Continud exponiendo la participacion de nuestra so-
ciedad en la European Federation of Medical Physics
(EFOMP). Detall6 los contenidos de la Conferencia de
Delegados celebrada en Malaga en 2006, en especial en
lo referente a la "Declaracion de Malaga" asi como a la
eleccion del Consejo de Direccion.

Coment6 también nuestra participacion en la reciente-
mente creada revista europea de fisica médica, que parte
de la ya existente Physica Medica, con 2 editores asocia-
dos y 5 miembros del comité editorial, todos ellos socios
de la SEFM.

Asi mismo enumer? las tareas desarrolladas en la /n-
ternational Organisation for Medical Physics (IOMP),
con la European Society for Therapeutic Radiology and
Oncology (ESTRO) y en Latinoamérica. También expu-
so nuestra colaboracion con otras sociedades: con la So-
ciedad Espafiola de Oncologia Radioterapica (SEOR)
(se ha establecido un acuerdo-marco de colaboracion)
con la Sociedad Espafiola de Proteccion Radioldgica
(SEPR), el Colegio Oficial de Fisicos, la American As-
sociation of Medical Physics y la Real Sociedad Espa-
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fola de Fisica. La participacion en el seno del Foro
CSN/SEPR/SEFM ha dado lugar a diversos documentos
relativos a dosimetria, proteccion radiologica y metrolo-
gia, entre otras.

Por lo que se refiere a la investigacion y desarrollo
cientifico, de especial interés fueron los datos aportados
acerca del acceso a la biblioteca virtual (18.912 accesos
en poco mas de 3 afios!), la colaboracion con Dextro Mé-
dica S.L. para patentar y comercializar un maniqui de
control de calidad de planificadores, y la tarea desarro-
llada por la Comision Cientifica, que ha elaborado el
"Reglamento de régimen interno sobre aspectos cientifi-
cos de congresos", la traduccion al castellano del docu-
mento TRS-398 del Organismo Internacional de Energia
Atdémica y la revision del "Protocolo de control de cali-
dad de mamografia digital". Dicha comisién se ha com-
prometido también a la elaboracion del "Libro de estilo
para las publicaciones de la SEFM".

En cuanto a la formacion, Pedro Galan informé de las
actividades de la Comision Nacional de Radiofisica Hos-
pitalaria en relacion con la nueva normativa de la Ley de
Ordenacion de las Profesiones Sanitarias (LOPS), la ce-
lebracion de cursos de supervisores, operadores y direc-
tores homologados por el CSN, las jornadas sobre for-
macién de residentes en Jarandilla de la Vera, el progra-
ma de formaciéon continuada de la SEFM para el afio
2007, el curso de fisica de radiaciones del congreso de la
SEOR 2005/2007 y el curso de fundamentos de fisica
médica celebrado en la sede de la UNIA (Baeza) en el
afio 2007. Finalmente comunicd la renovaciéon de miem-
bros de la Comision de Docencia.

Otra de las areas en las que trabaja la SEFM y sobre la
que informo el Presidente es la promocion de la exce-
lencia. Destacé la actividad de los grupos de trabajo, la
participacion de la SEFM en la evaluacion de los conte-
nidos docentes de los programas de Técnicos Especialis-
tas y, por ultimo, las participaciones en la International
Standards Organization (ISO) y en la Integrating the
Healthcare Enterprise (IHE). Esta ultima es una iniciati-
va para impulsar la integracion de sistemas de informa-
cién en el ambito sanitario.

El informe del presidente concluyé recordando a los
socios jubilados desde la ultima asamblea, y en particu-
lar a Pilar Lopez Franco.

A continuacién, M* Amparo Iborra, tesorera de la
Junta Directiva, aportd un detallado informe acerca de
las cuentas de nuestra sociedad, por el momento sanea-
das.
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Antonio Lallena present6 la propuesta de modifica-
cion de los Estatutos y el Reglamento de Régimen Inter-
no de la SEFM, cuya necesidad se plante6 en la Asam-
blea General de 2006 en Mélaga. Ambas propuestas fue-
ron aceptadas en votacion.

Por lo que se refiere a la renovacion de cargos, de la Jun-
ta Directiva, se presentaron dos candidaturas. La ganadora
fue la compuesta por Natividad Ferrer, Inmaculada Jerez,
Diego Burgos y José Hernandez-Armas, con los cargos de
presidenta, tesorera y vocales respectivamente, sustituyen-
do a Pedro Galan, M® Amparo Iborra, Anastasio Rubio y
Miguel Pombar, a los que aprovechamos para agradecer

una vez mas, y nunca seran suficientes, su dedicacion a la
SEFM durante estos ultimos cuatro afios. Por otro lado, Fe-
liciano Garcia, Jesus M?* de Frutos y Carles Mufioz siguen
desempefiando los cargos de vice-presidente, secretario y
vocal hasta las proximas elecciones de 2009.

Por ultimo destacar que tuvo lugar la aprobacion tras
votacion de la propuesta de la Comision Mixta SEFM-
SEPR para la organizacion de un congreso piloto conjun-
to en la ciudad de Alicante en 2009. El Presidente de este
congreso conjunto sera Bartolomé Ballester.

Junta Directiva de la SEFM
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Agenda

10th Session of the European School of Medical
Physics (ESMP)

Archamps (Francia), 25 octubre - 27 noviembre de
2007.

Informacion: www.cur-archamps.fr/esi

VI Curso de Instrumentacion y Control de
Calidad en Medicina Nuclear
Barcelona, 7-9 noviembre 2007.

Informacion: www.sepr.es

Curso: Fundamentos del analisis y evaluacion de
la imagen médica (C02-SEFM/07)
Madrid, 13-17 de noviembre de 2007

Informacion: www.sefim.es/actsefim_cursos.php

Curso: Avances en Radiobiologia
CIEMAT, Madrid, 19-23 noviembre de 2007.

Informacion: www.sepr.es

RSNA 2007, 93rd Scientific Assembly and
Annual Meeting

McCormick Place, Chicago, Illinois (EEUU), 25-30
noviembre 2007.

Informacion:
www.rsna2007.rsna.org/rsna2007/V2007/index.cvn

1" Congreso de ALATRO (Asociacion
Latinoamericana de Terapia Radiante
Oncologica)

Punta del Este (Uruguay), 4-7 diciembre de 2007.

Informacion: www.alatro.org
Image Guided Radiotherapy in Clinical
Practice

Bruselas (Bélgica), 9-13 diciembre de 2007.

Informacion: www.estro.be

Sth Bioengineering & Imaging Research
Opportunities Workshop (BIROW)

Bethesda North Convention Center, Rockville, MD
(EEUU), 17-19 enero 2008.

Informacion: www.birow.org

ECR 2008 European Congress of Radiology
Viena (Austria), 7-11 marzo de 2008

Informacion: www.myesr.org

ICMP16. The 16th. IOMP Internal Conference
on Medical Physics 'Current and Future Sciences
in Radiation Medicine'

Dubai (Emiratos Arabes Unidos), 14-16 de abril de
2008

Fecha limite para los resimenes: 31 de diciembre de
2007

Contacto: icmp2008@dwtc.com

Informacion: http://www.icmpdubai.com

2008 World Congress of Brachytherapy
Boston (EEUU), 4-6 mayo 2008.

Informacion: www.americanbrachytherapy.org

IMRT and Other Conformal Techniques in
Radiotherapy in Practice
Tubingen (Alemania), 11-15 mayo 2008.

Informacion: www.estro.be

EUROPEAN CONFERENCE
""Medical physics and enginnering
110 years after the discovery of polonium
and radium" Jointly with the 14th Congress
of the Polish Society of Medical Physics
and the EFOMP Council and Officer&#8217;S
Meeting
Cracovia (Polonia),17-21 septiembre de 2008

Informacion: http://mpekrak08.fij.agh.edu.pl

12th International Congress of IRPA
Buenos Aires (Argentina), 19-24 octubre 2008.

Informacion: www.irpal2.org.ar



LIBROS

Report 91. Recommended
Standards for the Routine
Performance. Testing of
Diagnostic X-ray Imaging
Systems. Institute of
Physics and Engineering in
Medicine (IPEM). 2005.
112 paginas. £25.00.

(ISBN 1903613 24 8)

E1 IPEM del Reino Unido,
en asociacion con el "Colle-
ge of Radiographers" y el
"National Radiological Pro-
tection Board" publico en 1997 el documento Report No.
77 "Recommended Standards for the Routine Performan-
ce Testing of Diagnostic X-Ray Imaging Systems". El
documento se estructur6 en forma y contenidos de forma
muy similar al "Protocolo Espafiol de Control de Calidad
en Radiodiagnoéstico: Aspectos técnicos" del afio 1996.
Siguiendo de nuevo una linea paralela a la de nuestro
pais, el IPEM ha publicado una nueva versioén de su pro-
tocolo bajo la denominacion de "Report 91". Ambas ver-
siones estan estructuradas en forma de tablas y fichas
que incluyen el codigo de referencia y el nombre del pa-
rametro a medir, el nivel de experiencia requerido para
realizar el control (nivel A: personal de los departamen-
tos de Radiologia o Técnicos de Radiodiagnoéstico y nivel
B, personal externo, normalmente, expertos en Fisica
Meédica), la frecuencia y prioridad del control (esencial y
deseable), las tolerancias (se agrupan en dos categorias
diferentes: nivel de intervencidn y nivel de suspension),
breve descripcion del método sugerido para realizar el
control, referencias y comentarios. En comparacion con
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el antiguo, el protocolo nuevo es mas claro en los co-
mentarios que ilustran la realizacion de algunos contro-
les, a la vez que se han actualizado algunas referencias
bibliograficas, manteniendo -en la mayoria de los casos-
también las anteriores. Se han introducido nuevos capitu-
los relacionados con nuevas tecnologias, aunque el peso
del documento sigue estando centrado en "equipos con-
vencionales". En particular, se ha afiadido un glosario
(inexistente en el documento 77); se han separado los
dispositivos de registro del sistema cartulina-pelicula del
capitulo correspondiente al generador-tubo y los de equi-
pos fluorograficos de los fluoroscépicos; en referencia a
la imagen digital aparecen nuevos capitulos sobre CR y
sobre dispositivos de visualizacion y registro de la ima-
gen.

Para el lector hispano, el documento puede tener una
cierta utilidad a la hora de completar, comparar y aclarar
algn parametro de los recogidos en el "Protocolo Espa-
fiol de Control de Calidad en Radiodiagndstico. Aspec-
tos Técnicos, 2003", si bien puede defraudar al usuario
que busque lo "ultimo" en Control de Calidad en Radio-
diagnostico. El rapido desarrollo de los sistemas de ima-
gen digitales estd cambiando los conceptos y métodos
de trabajo en este campo y conlleva casi inevitablemente
que los protocolos de control de calidad quedan pronto
superados por el desarrollo tecnologico, lo que se hace
dificil acumular la experiencia y el trabajo de campo
imprescindible para realimentar y contrastar algunos de
los parametros y tolerancias asignadas en dichos docu-
mentos.

Eduardo Guibelalde

Departamento. Radiologia

Facultad de Medicina. Universidad Complutense.
28040 Madrid



