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RESUMEN

En este trabajo de tesis se desarrolla un algoritmo para el célculo de dosis absorbida en
Radioterapia Mediada por Agentes de Contraste, la cual hace uso de haces de rayos-X con
energias generalmente menores a 300keV y un agente de contraste radioldgico incorporado
en el tumor. El algoritmo propuesto se basa en ecuaciones analiticas de la interaccion de la
radiacion con la materia, con especial énfasis en los dos efectos mas importantes en el
rango de energia modelado: efecto Compton y efecto Fotoeléctrico. Se emple6 un esquema
de paralelizacion a través del formalismo OpenMP vy el lenguaje de programacion
FORTRAN para su implementacion. El algoritmo se implement6 para ser usado con un
medio voxelizado de composicion arbitraria, como los obtenidos a través de imagenes de

Tomografia Axial Computarizada (TAC) de un paciente.

Usando este algoritmo se efectuaron calculos de dosis absorbida en medios homogéneos, en
particular agua, para determinar las caracteristicas del algoritmo y posteriormente se
efectuaron calculos usando imagenes de TAC de un paciente real. En ambos casos se
empled el codigo de simulacion Monte Carlo de transporte de radiacion PENELOPE para
comparar el algoritmo generado. En zonas de alta dosis, cercanas al tumor donde coinciden
todos los haces, nuestro algoritmo coincide con PENELOPE dentro de un 2% de error,
aunque en zonas de baja dosis la diferencia puede ser de hasta un 10% o 15%. Para los
casos modelados, nuestro algoritmo efectla los calculos de dosis absorbida con una rapidez

un orden de magnitud mayor que la del codigo Monte Carlo usado como referencia.



ABSTRACT

This work introduces an algorithm for the calculation of absorbed dose distributions in
Contrast-Enhanced Radiotherapy, a treatment modality that makes use of x-ray beams with
energies up to 300keV in conjunction with a radiological contrast agent previously loaded
into the tumor. The propose algorithm is based on analytic equations that describe de
radiation interaction with matter, particularly those interaction that are important in the
energy range of interest in this work, namely the Compton and photoelectric effects. A
parallelization scheme was used in the computational implementation of the algorithm
using OpenMP and the FORTRAN language. The algorithm is capable of calculating
absorbed dose distributions in a voxelized medium of arbitrary composition, such as those
obtained from Computed Tomography (CT) images of a patient.

Using this algorithm, we first carried out absorbed dose distribution calculations in a
homogeneous medium, water, in order to determine the characteristics of our algorithm.
We then proceeded to calculate absorbed dose distributions using CT images from a real
patient. In both cases, the Monte Carlo code PENELOPE was used as the reference against
which our algorithm was compared. In volumes receiving high absorbed doses, such as the
tumor and surrounding structures, the agreement between PENELOPE and our algorithm is
equal or better than 2%, while in volumes receiving less than half the maximum dose the
agreement is in the order of 10%. For the calculations carried out in this theses, our

algorithm is faster by an order of magnitude than the PENELOPE code.



CAPITULO 1

INTRODUCCION

1.1 FISICA DE LA RADIOTERAPIA

La Fisica radioldgica comenzo con el descubrimiento de los rayos-x por Wilhelm Rdntgen,
de la radioactividad natural por Henri Becquerel en 1895 y del descubrimiento del radio por
Pierre y Marie Curie en 1898. Dentro de muy poco tiempo los rayos-x y el radio se
convirtieron en herramientas muy usadas en la practica de la medicina, ya que se lograban
observar estructuras internas como los huesos lo que daba una ventaja a los médicos de la
época. La Radioterapia en particular es una técnica que utiliza radiacion ionizante para
erradicar tumores cancerigenos, y su objetivo principal es el de aplicar una dosis de
radiacion terapéutica en el volumen blanco tratando de minimizar el dafio causado al tejido

sano que lo rodea [1].

Una vez que se ha detectado un blanco posible en el paciente los pasos siguientes tales
como adquisicion de datos del paciente y planeacion de tratamiento son de mucha
importancia para asegurar que la dosis prescrita en el blanco sea igual a la dosis entregada
en el proceso de irradiacion. La adquisicion de datos del paciente consiste en conocer a
detalle la forma del blanco y la superficie del paciente ademas debera considerarse que el
cuerpo humano contiene érganos internos que estan en movimiento, lo que hara que una
vez iniciado el tratamiento radioterapéutico el blanco se mueva de su posicion inicial, este

movimiento del blanco producira errores que subestimara la dosis prescrita [2].



Una vez que se han adquirido los datos del paciente, procedemos a planear el tratamiento
radioterapéutico en base a las condiciones obtenidas, Existen muchos programas para
efectuar este procedimiento en el laboratorio de radioterapia del CINVESTAV Monterrey
contamos con el software de planeacion de tratamientos PLanUNC desarrollado en la
universidad de carolina del norte (PLUNC), el cual consiste de datos de un paciente de
prostata previamente cargados, con los cuales se trabaja para impartir la dosis prescrita al
blanco (en este caso la préstata). Para lograr esto se pueden utilizar herramientas del
programa como elegir el numero de haces, la energia del haz, utilizar elementos tales como

cufas o bolus para compensar la superficie del paciente.

El paso siguiente para el proceso de irradiacion es la simulacién del tratamiento
radioterapéutico que se va a aplicar esto se logra llevando al paciente a la camilla y
utilizando rayos-X de diagnostico podemos visualizar el campo de radiacion para diferentes
posiciones de irradiacion del gantry. Terminado este paso se lleva al paciente a la sala para
aplicar el tratamiento que a sido planeado. En este proceso se cometen errores que hacen
que la dosis prescrita no sea la misma que la dosis aplicada al paciente, para esto existen
diferentes normas que dicen que la dosis aplicada debe ser igual a la dosis prescrita con un

margen de error de mas menos cinco por ciento [2].

Segun la distancia donde se ubique la fuente de radiacion podemos clasificar a los

tratamientos radioterapéuticos como:

Radioterapia Externa
(Teleterapia)
Radioterapia <
Radioterapia Interna
(Braquiterapia)

-

En la Radioterapia Externa o Teleterapia, la fuente de radiacion estd ubicada a cierta
distancia del paciente, la eleccién de un tipo de radiacion tal como: rayos X, rayos gamma,
electrones, protones o nucleos atomicos para aplicar un tratamiento radioterapéutico
dependera de la posicion en que se ubique el tumor en el paciente, ya que debido a las

caracteristicas de la radiacion electromagnética cuando interactia con la materia, sabemos



(ue unas son mas penetrantes que otras, como ejemplo para tumores en piel cominmente se

utilizan electrones, y para tumores a profundidad a menudo se usan rayos X.

La otra forma de aplicar tratamientos radioterapeuticos es la radioterapia interna o
braquiterapia. La palabra viene del latin brachys que significa corto, este tipo de
tratamiento consiste en la colocacion de fuentes radioactivas encapsuladas dentro o en la

proximidad del tumor.

1.2 RADIOTERAPIA MEDIADA POR AGENTES DE CONTRASTE

Una de las técnicas experimentales para tratamientos radioterapéuticos que ha llamado la
atencion en los Gltimos afios es la Radioterapia Mediada por Agentes de Contraste (RMAC)
[3]. Esta técnica consiste en utilizar rayos X de diagndstico en combinacion con particulas
de alto nimero atomico Z previamente cargadas en el blanco, el principio fundamental de
RMAC es aumentar la seccion transversal o probabilidad de que ocurran interacciones,
tales como eventos de Raleigh, Fotoeléctricos o de Compton, como se muestra en la Figura
1.1. Los eventos que se relacionan mas con la absorcion de energia en el blanco se

atribuyen a procesos fotoeléctricos en mayor medida y eventos Compton en menor medida.
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Figura 1.1. Importancia relativa de los tres tipos de interacciones de rayos-X, las curvas muestran los valores

de Z y E para el caso en que los dos tipos de efectos son iguales [1].
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Se ha demostrado que es factible utilizar la técnica de RMAC en tumores situados en la
cabeza y prostata [4], ademéas optimizando técnicas de radiacion rotacional es posible
potenciar la capacidad de RMAC y disminuir en gran medida la dosis impartida al tejido
circundante en comparacién con la radioterapia convencional. Uno de los problemas que
surgen en la practica de esta modalidad es que el agente de contraste estd en circulacion
dentro del organismo o del blanco, por lo que es necesario hacer este tipo de
consideraciones cuando se aplique un tratamiento de RMAC. Es importante mencionar que
tomando en cuenta el movimiento del agente de contraste en el blanco, el calculo de dosis
absorbida con codigos Monte Carlo consumiria mucho tiempo computacional con
computadoras convencionales. En el trabajo que estamos presentando se pretende
desarrollar un algoritmo que reduzca el tiempo de computo, asi, el calculo de dosis
absorbida para estos casos de concentraciones en movimiento seria mas rapido que con

algoritmos convencionales.
1.3 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

De acuerdo a lo anterior, el problema a resolver en este trabajo de tesis es necesario contar
con un método para el calculo de la dosis absorbida aplicable a RMAC con las siguientes

caracteristicas:

e EIl algoritmo debe de ser relativamente rapido: los tiempos de célculo para un
tratamiento de RMAC usando imagenes de tomografia computarizada para modelar
al paciente y técnicas de irradiacion rotacionales debera de ser en el orden de 1 a 2
minutos méaximo con procesadores disponibles en la actualidad.

e La exactitud en el calculo de la dosis absorbida debera de estar dentro del 2% de la
obtenida con métodos Monte Carlo en cada uno de los puntos dentro del campo
central de radiacion.

e El algoritmo, acoplado con un modelo bio-cinético de la distribucién del agente de
contraste incorporado en el paciente, debera de ser capaz de producir matrices de
dosis absorbida como funcion de la distribucion temporal del agente de contraste en

el paciente.
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1.4 OBJETIVOS
OBJETIVO GENERAL

Desarrollar y validar un algoritmo de célculo de dosis absorbida para haces de rayos-x con
energias del orden de keV, aplicable a RMAC.

OBJETIVOS PARTICULARES

e Desarrollar un modelo de la interaccion de la radiacion con la materia tomando en
cuenta que el rango de energias del algoritmo sera E<300keV.

e Implementar un algoritmo computacional para el célculo de dosis absorbida en
RMAC basado en el modelo del punto anterior.

e Determinar las caracteristicas del algoritmo, particularmente los puntos a mejorar,

mediante comparacion con simulacion Monte Carlo del transporte de radiacion.
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CAPITULO 2

MARCO TEORICO

2.1 INTERACCION DE LA RADIACION CON LA MATERIA

Cuando la radiacién de rayos X incide sobre un material se produce una serie de fendmenos
que dependen de la energia con la que incide y del tipo de material. Los fotones al
interactuar con un material se empiezan a atenuar exponencialmente conforme aumenta el
espesor x atravesado, como se aprecia en la figura 2.1. Matematicamente lo podemos
expresar como el producto de los fotones incidentes N, por la probabilidad de interactuar u

por el grosor del material dx:
Entonces:

N = Noe_ﬂx.
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Figura 2.1: Interaccion de fotones primarios, y dispersos debido a fotones primarios.

Para determinar el poder de penetracion de un haz de fotones se utiliza el concepto de capa
hemirreductora, que se define como el espesor de material necesario para reducir la

intensidad de la radiacion incidente a la mitad [1].

Si la energia de la radiacion incidente es suficientemente elevada producira ionizacion en el
material. Se habla asi de radiacion primaria (incidente) y secundaria (electrones y fotones
dispersos). En fisica radioldgica y para el propdsito de este trabajo de tesis hay 4 tipos de

interaccion con la materia por fotones de rayos-x y rayos-y que deben ser considerados:

1. Efecto Compton
2. Efecto Fotoeléctrico
3. Produccion de pares

4. Dispersion de Rayleigh (Coherente)

Los tres primeros son los mas importantes, ya que dan como resultado la transferencia de
energia a electrones los cuales imparten su energia a la materia a través de interacciones de
Coulomb a lo largo de su camino. La dispersion de Rayleigh es elastica; el foton es

redirigido a través de un pequefio angulo sin pérdida de energia.

La importancia relativa del efecto Compton, efecto Fotoeléctrico y produccion de pares
depende de la energia cuantica del foton E y del nimero atomico Z del material, tal y como

se mostro en la Figura 1.1.
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Dispersion de Rayleigh (Coherente)

La dispersion de Rayleigh, proceso mostrado en la Figura 2.2, se llama "coherente™ porque
el fotdn se dispersa por la accion combinada de todo el &tomo. El evento es elastico en el
sentido de que el fotdn pierde practicamente nada de su energia; el atomo se mueve lo

suficiente para conservar el momento.

El fotdn es redirigido a través de un pequefio angulo. Por lo tanto el efecto sobre un haz de
fotones sélo se pueden detectar en la geometria de haz estrecho. La dispersion de Rayleigh
no contribuye en nada a la kerma o dosis, ya que no se le da energia a particulas cargadas,

ni se produce ionizacion o excitacion [1][2].

A
W.

/’

' /o\

@)

\,_._./

Figura 2.2: Diagrama que ilustra el proceso de dispersion coherente. El foton dispersado tiene la misma

longitud de onda que el incidente. No hay transferencia de energia [6].

La seccidn eficaz para la dispersion de Rayleigh es dada en cm?/gr por :

() Z

p (hw)?

La importancia relativa de la dispersion de Rayleigh se ve que es bastante pequefio, ya que

aporta solo un pequefio porcentaje del coeficiente de atenuacion de haz estrecho.
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Efecto fotoeléctrico

En el proceso fotoeléctrico, ilustrado en la Figura 2.3, un foton de energia hv choca con un
atomo y expulsa uno de los electrones ligados de las capas K,L,M o N. EIl electron
expulsado es llamado fotoelectrén y sale con energia hv — E},,. Donde E,, es la energia de
enlace de la capa de la cual el electrén es expulsado. EI atomo se deja en un estado excitado

y emite radiacidn caracteristica y electrones Auger cuando regresa al estado fundamental.

Rayos X Caracteristicos _Y Electrones Auger

Foton (hv)

E—

Fotoelectrén

Figura 2.3: Efecto fotoeléctrico, donde un foton incidente con energia hv expulsa un electrén, asi como

electrones Auger y fotones caracteristicos [6].

La probabilidad de expulsion es maxima si el foton tiene energia suficiente para golpear un
electron de su capa. Empiricamente la probabilidad de interaccion del efecto fotoeléctrico
esta dada de acuerdo a su coeficiente de atenuacion mésico fotoeléctrico:

T Z"
p  EM

Donde n, m son numeros que toman valor aproximado segun el rango de energia. Z es el

numero atomico del material y E es la energia del foton incidente [1][2].

Dispersion Compton (Incoherente)
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Bajo ciertas circunstancias, los electrones pueden dispersar de forma independiente, lo que
se llama dispersion incoherente o dispersion Compton. Parte de la energia se dispersa y
alguna se transfiere a energia cinética. En el proceso Compton ilustrado en la Figura 2.4,
donde un foton incidente de energia hve choca con un electrdn libre. Esto pone al electron
en movimiento con energia T en un angulo 6 llevandose parte de la energia, mientras que el

resto de la energia es llevada por un fotén con energia ho' en un angulo .

Electron Compton
Electrén "libre"

Foton Incidente (hv)

Fotén Disperso (hv')

Figura 2.4: En este imagen se representa el efecto Compton, donde un fotén incidente es dispersado por el

atomo al igual que un electrdn es expulsado [6].

Una descripcién del efecto Compton puede ser subdividido en dos aspectos: cinematica y
seccion eficaz. La primera se relaciona con las energias y los angulos de dispersion de las
particulas cuando se produce un evento de Compton, la segunda predice la probabilidad de
produccion de una Interaccion Compton.

Las ecuaciones de la cinematica que predicen el efecto Compton son las siguientes:

hy' = hv,
VT Ty (hv/m,c?)(1 — cos ¢)’
T= hv,— hv'
hv
cost9=(1+ o)tan?.
m,c? 2

17



Donde hv,, hv'y T son las energias del foton incidente, foton dispersado y del electron,

respectivamente, y m,c? es la energia en reposo del electron (0.511 MeV) [1].

La probabilidad de que un fotdn interactie en una colision Compton con un electron libre

estd dada por la formula de Klein-Nishina:

1+a2(1+a) ln(1+2a)]+ln(1+2a) 1+ 3a }
a 2 '

_) 2{ _
%= Mo 170z 1+ 2a a (1 + 2a)?

, 2 . , .
Donde a = hv'/m,c?y 12 = me = 2.818 x10713¢m, es llamado el radio clasico del
0

c2

electron. Note que la seccion eficaz Klein-Nishina electronica no depende del numero
atébmico del material. Asi, la correspondiente seccion transversal K-N por unidad de masa,

o/p también conocida como el coeficiente de atenuacién masico Compton esta dada por:
o Ny
—=—(Zo,
p A ( e)

Donde Naes el nimero de Avogadro: 6.022 x 10% mol, A: nimero de gramos por mol del
material [1].

Produccion de pares

La produccion de pares es un proceso de absorcion de energia en donde un foton
desaparece dando origen a un electron y un positrén. Cuando la energia de un fotdn
incidente es mayor que 1.02 MeV, el fotdn puede interactuar con la materia a través del
mecanismo de produccion de pares. En este proceso, ver Figura 2.5 el fotdn interactla
fuertemente con el campo electromagnético de un nacleo atdmico y pierde toda su energia
en el proceso creando un par formado por un electron negativo (e”) y un electron positivo
(e"). Debido que la energia en reposo del electrén es equivalente a 0.51MeV, un minimo de
energia de 1.02MeV es requerido para crear el par de electrones. Asi, la energia umbral
para el proceso de produccion de pares es de 1.02MeV.

18



(electron)

@l

@+

(positron)

Figura 2.5: Imagen que ilustra el proceso de produccion de pares [1].

La probabilidad de ocurrencia de este proceso, estd dada por el coeficiente de atenuacion

masico para la produccion de pares por:
K Ny _
’E = 7 (O'OZZP)

Donde, el producto (a,Z2P) representa la seccion eficaz para la produccion de pares por

nicleo, o, y P son parametros que estan en funcion de hv y Z [1]

2.2 ALGORITMOS DE CALCULO DE DOSIS ABSORBIDA
2.2.1 REQUISITOS DE EXACTITUD

Una determinacion precisa de la dosis absorbida en terapias de radiacion es muy
importante. De acuerdo a la Comisidén Internacional de Unidades de Radiacion (ICRU) la
desviacién en la dosis aplicada debera estar dentro del rango de -5% y 7% de la dosis
prescrita en el volumen blanco de planeacion (por sus siglas en ingles PTV). Limites de

desviacion bajos como de +3% tambien se pueden encontrar en la literatura. Para asegurar
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esto, todos los pasos necesarios deben ser minimizados con respecto a las incertidumbres.

[2]

2.2.2 ALGORITMOS EMPIRICOS

Los datos de distribuciones de dosis son usualmente medidos en un fantoma de agua el cual
se aproxima a las propiedades de dispersion y absorcion de la radiacion de masculo y otros
tejidos suaves. Cuando un haz incide sobre un paciente (o un fantoma), la dosis absorbida
en el paciente varia con la profundidad. Estas variaciones dependen de algunas condiciones
tales como: energia del haz, profundidad, tamafio del campo, distancia de la fuente y
sistema de colimacion del haz. Un paso esencial en sistemas de célculo de dosis es
establecer la variacion de dosis a profundidad a lo largo del eje central del haz. Un nimero
de cantidades han sido definidas para este propdésito tales como: porciento de dosis a
profundidad, razén tejido aire, razén tejido fantoma y razén tejido méximo. Estas
cantidades son usualmente derivadas de mediciones hechas en fantomas de agua usando

camaras de ionizacion [2].
Porciento de dosis a profundidad (PDD)

Una forma de caracterizar la distribucion de dosis del eje central es normalizar la dosis a
una profundidad con respecto a la dosis a una profundidad de referencia. La cantidad
porcentaje (0 simplemente porciento) de dosis a profundidad puede ser definida como el
cociente, expresado como un porcentaje, de la dosis absorbida a una profundidad d a la
profundidad de referencia fija d, a lo largo del eje central del haz. El porciento de dosis a

profundidad (p) es entonces:

Dg4
P=—X100
Ddo

Razon tejido-aire (TAR)
La razon tejido-aire (TAR por sus siglas en ingles) puede ser definido como la razon de la

dosis (Dg) en un punto dado en el fantoma a la dosis en el espacio libre (Df,) en el mismo
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punto. Esto se ilustra en la Figura 2.6 para una calidad del haz dada. TAR depende de la

profundidad d y del tamafio del campo r; a esta profundidad:

Dg4
TAR(d,1a) = 3

fs

Equilibrium
Mass

Figura 2.6 llustracion de la definicién de TAR [2].

Cociente dispersion-aire (SAR)

La razén dispersion-aire puede ser definida como la razén de la dosis dispersada en un

punto dado del fantoma a la dosis en el espacio libre en el mismo punto.

Dg
SAR(d, T'd) = W
s

Debido a que la dosis dispersa en un punto en el fantoma es igual a la dosis total menos la
dosis primaria en el punto, la razon dispersion aire esta dada por la diferencia entre el TAR
para un campo dado y el TAR para un campo de 0 X0 :

SAR(d,7;) = TAR(d, ;) — TAR(d, 0).
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donde TAR(d, 0) representa la componente primaria del haz.

Factor de dispersion del colimador (Sc)

El haz de salida (tasa de exposicion, tasa de dosis en el espacio libre o tasa de fluencia de
energia) medido en aire depende del tamafio del campo. Asi si el tamafio del campo se
incrementa, la salida se incrementa debido al incremento de la dispersion del colimador,

que es agregado al haz primario.

El factor de dispersion del colimador (Sc) es comunmente llamado factor de salida y puede
ser definido como la razén de la salida en aire para un campo dado a la de un campo de
referencia (10 X 10 cm):

_ M(r)
- M(10cmX10cm)’

S

Factor de dispersion del fantoma (Sp)

El factor de dispersion del fantoma (S,,), se define en términos del factor total de dispersion
Secp» que puede ser definido como la razon de dosis para un campo dado a una profundidad

de referencia (profundidad de dosis méxima) a la tasa de dosis a la misma profundidad para

el tamarfio de campo de referencia (10cmX10cm), con la misma apertura del colimador.

D(dmax 1)

Sy = )
“P " D(dpmax, 10cmX10cm)

Sp es entonces:

_ Sep()
Sp = m

Razon tejido-fantoma (TPR) y razon tejido-maximo (TMR)
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El TPR es definido como la razén de la dosis en un punto dado en el fantoma a la dosis en

el mismo punto a una profundidad de referencia fija, usualmente a 5cm.

TPR(d,Ty) Da
,Tq) = —.
El TMR es un caso especial de TPR y puede ser definido como la razon de dosis en un
punto dado en el fantoma a la dosis en el mismo punto a una profundidad de referencia de

dosis maxima:

D
TMR(d,7,) = TPR(d,7;) = —=>
Dy,

si t, es la profundidad de referencia de dosis maxima. Ver Figura 2.7

Figura 2.7 llustracion de las definiciones de razén tejido-fantoma TPR y razoén tejido maximo TMR [2].

Razon dispersion-maximo (SMR)

La razén dispersiébn maximo, es una cantidad disefiada especialmente para el calculo de

dosis dispersa en un medio. Esta puede ser definida como la razon de dosis dispersada en
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un punto dado en el fantoma a la dosis primaria efectiva en el mismo punto a la

profundidad de referencia de dosis maxima. Matematicamente:
Sp (rd)
SMR(d,r;) = TMR(d,1z) — TMR(d,0).
5p(0)

Sid=d,.

Sp (rdmax)
SMR (dmax,rrdmax) - (W -

Razon fuera del eje central (OAR)

La razon fuera del eje central es definida como la razon de la dosis primaria en un punto
fuera del eje central (x,y,d) a la dosis primaria en un punto en el eje central (0,0,d), los
datos OAR son usualmente tabulados como una funcion de la profundidad y distancia

radial del eje central.[4]

D(x,y,d)

OAR() = 555D

2.2.3 METODO DE CONVOLUCION-SUPERPOSICION

Un método de Convolucion-Superposicion [2] implica una ecuacion de convolucion que
separadamente considera el transporte de fotones primarios y la de fotones dispersos y
electrones que emergen de la interaccion de fotones primarios. La dosis D (#) en un punto #

es dada por:
D@ = | Ly, (F) A -7) a*r
p'e

= T,(F)AF — ) d37
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Donde w/p es el coeficiente de atenuacion masico,
\yp(r’) es la fluencia de energia de los fotones primarios, y A(7 —r") es el kernel de

convolucion (una matriz de distribucion de dosis depositada por fotones dispersos y un
conjunto de electrones en movimiento en el sitio de interaccion de los fotones primarios).
La Figura 2.8 muestra la geometria del transporte de la radiacion. El producto del
coeficiente de atenuacion mésico y la fluencia de energia primaria es llamada terma, T, (#*"),
que se entiende como energia total liberada por unidad de masa. El Terma es analogo al
kerma, que representa la energia cinética liberada por unidad de masa en la forma de un
conjunto de electrones en movimiento debido a los fotones. El kernel es la matriz de dosis
generada por unidad de terma en el sitio de interaccion. El producto del terma'y el kernel de
dosis cuando es integrado (convolucionado) sobre un volumen da la dosis D (#) como es

representada en la ecuacién anterior.

El kernel de convolucién, A(# — 7’), puede ser representado por un arreglo de matrices de
dosis obtenido por calculos o por medicion directa. EI método Monte Carlo es el mas
comunmente usado, el cual simula interacciones de un gran numero de fotones primarios y
determina la dosis depositada en todas direcciones por electrones y fotones dispersos

originados en el sitio de interaccion del foton primario.

P is the Dose
Deposition Site

Figura 2.8 Geometria de interaccion de fotones y transporte de radiacién del sitio de interaccién [2].
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El modelado del transporte de fotones primarios y el célculo de kernel de dosis para haces
de rayos-x de un acelerador lineal requiere el conocimiento del espectro de energia de la
fluencia de fotones. Otra vez, Monte Carlo puede ser usado para calcular el espectro de
energia de los haces de rayos-x de un acelerador lineal. Tal espectro puede ser usado para el
transporte de fotones primarios y para la generacion de un kernel de dosis por el método
Monte Carlo, asi el espectro de energia generado por Monte Carlo y el kernel son los
ingredientes esenciales en la ecuacion de convolucién para el céalculo de dosis en algin

punto en el paciente.

Una de las tareas importantes en un sistema de planeacién de tratamientos que usa
ecuaciones de convolucion es de modificar el espectro de energia generado por Monte
Carlo con el fin de aproximar el haz modelado con la distribucion de dosis a profundidad
medida y los perfiles de dosis del haz como funcion del tamafio del campo y la

profundidad.

Una ecuacion de convolucién cuando es modificada por la longitud de camino radioldgico
(distancia corregida por la densidad de electrones relativa al agua) es llamada ecuacién de

convolucion-superposicion:
D7) = f Ty (p7 * A ( pa (F - r') )d3r'.

Donde p; * r'es la longitud de camino radioldgico de la fuente al sitio de interaccion del
foton primario y pf_;;*(?—?) es la longitud de camino radiolégico del sitio de
interaccion del foton primario al sitio de deposicion de dosis. El kernel A(p. — *
(F —7’) ) puede ser calculado por el uso de escalamiento del rango por la densidad de

electrones del kernel generado por Monte Carlo en agua. La Figura 2.9 muestra el kernel
obtenido por el método de escalamiento del rango comparado con el generado directamente
por Monte Carlo para el medio Agua-Aire-Agua. [2]
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Figura2.9 Kernel referido en la lectura obtenido con el método de escalamiento del rango [2].

2.2.4 METODO MONTE CARLO

El uso del Método Monte Carlo inicié con los trabajos para el desarrollo de la primera
bomba atomica en la segunda Guerra Mundial. EI método proporciona una solucién
numérica a un problema en el cual se modela la interaccion aleatoria de dos o més objetos,
asumiendo que se conocen las distribuciones de probabilidad que modelan la interaccion.
El Método Monte Carlo requiere del uso de nimeros aleatorios, los cuales se generan en
base a una distribucién uniforme dentro del intervalo [0,1]). Estos nimeros aleatorios se
usan para muestrear las distribuciones de probabilidad que describe la interaccion entre los
objetos que participan en el problema. En el caso del transporte de radiacién, tales objetos

serian las particulas que forman el campo de radiacion, rayos-X en nuestro caso, y el medio
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en el cual se propaga tal radiacion, en nuestro caso representado por un paciente. La
interaccion del campo de radiacion se describié anteriormente, y para las energias con las
que se trabaja en este proyecto de tesis son basicamente el efecto fotoeléctrico y el efecto
Compton [5].

2.2.4.1 Muestreo de distribuciones de probabilidad

La parte esencial en la implementacién computacional de una simulacién Monte Carlo
radica en las técnicas de muestreo de distribuciones de probabilidad las cuales se discuten a

continuacion.

Distribuciones de probabilidad

Una funcién de distribucion de probabilidad p(x), como la mostrada esquematicamente en
la Figura 2.10, proporciona una medida del grado de posibilidad de observar la variable x.
Existen varias condiciones que una funcion p(x) debe de satisfacer para considerarse una
funcion de distribucion de probabilidad.

e p(x) = 0 paratoda x.
e p(x) debe ser integrable y normalizable, es decir: f; p(x)dx =1

e ay bson numeros reales que ademas cumplen —o < a < b < ©

Py /’ \

/ N

a X, X, b

Figura 2.10 Ejemplo de una distribucidn de probabilidad [5].
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En base a la funcion de probabilidad p(x) se define la funcién de probabilidad cumulativa

c(x) dada por:

X

c(x) = fp(x')dx'.
a
Las funciones de probabilidad, por definicion, se encuentran en el rango [0,1], y por lo
tanto pueden asociarse con nimeros aleatorios, los cuales se usan para muestrear c(x).

A continuacion se detallan las técnicas usadas para muestrear estas funciones.
Método directo o inverso

Este método se aplica para funciones de probabilidad c(x) cuya forma matematica permite
obtener la funcion inversa. En un intervalo [a, b] se define la funcion de densidad de
probabilidad p(x) vy la funcion de distribucion c(x). Se muestrean sobre c(x) las variables
aleatorias y se reescribe la funciéon de distribucion como & = c(x) considerando dos
intervalos dx, y dx, de igual longitud. Entonces para ver que los nimeros aleatorios que

generamos &, pertenecen al intervalo [0,1] se debe cumplir que:

dz, () eClms, p(e)

G () e, POD

Donde el nimero de los que se encuentran en &, respecto al de los que se encuentran en &,

representa la misma relacion que el cociente de probabilidades en x; y x,. Como las
funciones de distribucidn se obtienen a partir de funciones de densidad de probabilidad, y si
se escogen numeros aleatorios sobre la funcion de distribucion entonces se puede invertir la
ecuacion.
x = c71(&).

Si se escoge & sobre una distribucion aleatoria uniforme y se sustituye la ecuacion anterior,
generamos los valores de x segun la funcién de densidad de probabilidad adecuada [5], ver
Figura 2.11.
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Figura 2.11 Diagrama del método inverso [5].

Método de Rechazo
Este método es aplicable cuando la funcidn de probabilidad presenta una forma matematica
compleja y por lo tanto no es posible obtener una ecuacion analitica para la funcion inversa.

Se normaliza la funcion de densidad de probabilidad y se obtiene una nueva distribucion de

probabilidad f(x) = ,,(Z(—x))- Se genera un namero aleatorio & entre [0,1] y se obtiene un
max

valor de x calculado con: x = a + (b — a)&,. Se genera otro nimero aleatorio &,. Si &, es

menor que f(x) = PO g acepta el valor de x. De lo contrario se vuelve a generar un
P Xmax)

nimero aleatorio &, y se vuelve a repetir el proceso, ver Figura 2.12.
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Figura 2.12 Diagrama del Método de Rechazo [5].

Método Mixto

Este método usa la combinacion de los dos métodos anteriores. si la funcidn de distribucion
de probabilidad puede ser factorizada como un producto: p(x) = f(x)g(x) donde f(x) es
una funcion invertible y g(x) es tal que contiene la complejidad matemética. Se normaliza
f(x) produciendo f(x) tal que f:f(x) =1y g(x)<1conxen el intervalo [a,b].
Usando el metodo directo, se genera un numero aleatorio &, y se muestrea una de f(x), a

ese valor de x, se le plica el método de descarte: a través de un segundo numero aleatorio

generado &,: si &, < g(x) se acepta el valor de x. En caso contrario, se vuelve a generar un

nimero aleatorio &, y se repite el proceso [5].
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CAPITULO 3

MATERIALES Y METODOS

3.1 DESCRIPCION DEL ALGORITMO PLANTEADO
El algoritmo a desarrollar en el presente proyecto de tesis se basa en las siguientes
consideraciones, las cuales tienen su fundamento en la teoria de la interacciéon de la

radiacion ionizante con la materia:

1. Pararayos-X en el rango de energias apropiado para RMAC, E < 300keV, se puede
asumir que los electrones puestos en movimiento a partir de una interaccién con
tales rayos-X depositan toda su energia en el sitio de interaccion. Por lo tanto, en
cualquier volumen dado dentro del medio irradiado existe Equilibrio de Particulas
Cargadas (EPC)

2. En este rango de energias, son dos los tipos de interacciones que contribuyen a la
dosis absorbida en un punto: el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton.

3. Los rayos-X viajan en linea recta entre dos puntos de interaccion dados, y tal

interaccion puede ser descrita mediante la ecuacion de atenuacion exponencial.
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En un volumen dado V en el cual existe EPC, la dosis absorbida debida a la irradiaciéon con

un haz de rayos-X puede calcularse de manera analitica usando [1]:

D=[ED(E) £ | dE (1)
v p

E.Z
Donde ®(E) es la fluencia de rayos-X de energia E, (uq5/p)E 2 €S €l coeficiente masico de
absorcion, el cual depende de la energia E'y del medio Z. Este coeficiente se encuentra
tabulado para una diversidad de materiales y energias. Bajo estas condiciones el problema
entonces consiste en calcular la fluencia de rayos-X en el volumen irradiado y aplicar la
ecuacion (1) anterior para obtener la dosis absorbida. Para facilitar el calculo de la fluencia
de fotones en cada punto del volumen irradiado, procedemos a separarla de la siguiente

manera:

1. Fluencia primaria. Aquella que se origina directamente en la fuente de radiacién y
que luego interactla en el paciente.
2. Fluencia de dispersion. Aquella que se origina luego de la interacciéon de la

fluencia primaria en el paciente a través del efecto Compton o fotoeléctrico.

La suma de ambas fluencias proporciona la fluencia total ®(E).

1.- Célculo de la fluencia primaria

Consideremos una imagen radiologica tri-dimensional de un paciente, obtenida por
ejemplo, mediante Tomografia Axial Computarizada (TAC), la cual consiste de una serie
de volumenes rectangulares llamados voxels. Cada voxel contiene informacion acerca del
material contenido dentro de él. Supongamos ahora que una fuente de rayos-X irradia el
paciente mostrado en la imagen TAC. Para calcular la fluencia primaria en cada voxel
irradiado hacemos uso de una técnica llamada trazado de rayos [7], la cual permita calcular
la distancia recorrida por el rayo en cada uno de los voxels. De esta manera, la fluencia de

rayos-X en un punto dado r = (x,y,z) dentro del paciente puede obtenerse a partir de:

33



D, (x,y,z,E)=®(0,0,0,E)exg — > % p.d, (2)

Donde @(0,0,0, E) denota la fluencia de fotones de energia E en la superficie del paciente y
el término exponencial proporciona la atenuacion que experimenta dicha fluencia al viajar
de la superficie al punto de interés (x,y,z), di es la distancia que la fluencia de fotones
atraviesa dentro del i-ésimo voxel el cual contiene un material caracterizado por su
respectivo coeficiente de atenuacion masico (u/p). Tal distancia es proporcionada por el

algoritmo de trazado de rayos.
2.- Fluencia de dispersion

El modelo para la fluencia de dispersion es el siguiente: en el rango de energias a estudiar,

existen dos maneras en las que se pueden generar fotones dispersos:

a) Cuando un foton primario interactia con el medio a través del efecto Compton y
sale dispersado a un angulo 6 con respecto a su direccion inicial.

b) Cuando un fotén primario interactda con el medio a través del efecto fotoeléctrico
siendo completamente absorbido y liberando un electrén de una de las capas
atomicas. El atomo con el que interactué puede entonces emitir rayos-X de energia
caracteristica, los cuales son entonces fotones dispersos.

En ambos casos, la cantidad de fluencia de dispersion emitida desde un punto de

interaccién depende directamente de la fluencia de fotones incidentes.

a) Efecto Compton
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La probabilidad por electron por unidad de fluencia incidente de que un fotén de energia E

resulte en la produccion de un foton disperso de energia E’ estd dada por la siguiente

,(E'YE E 2
O =27 (EJ(E + E + 5) 3

Donde r0 denota el radio clasico del electréon. A partir de las ecuaciones cinematicas del

ecuacion [1]:

efecto Compton se puede entonces derivar la direccién de emision del foton disperso. La
fluencia dispersa debido al efecto Compton producida en un punto de interaccion (x’,y’, z")

es entonces:
(DC(E! E') :cDP (X'!ylizli E)eGNe (4)

Donde Ne es el niamero de electrones por gramo de material. Esta fluencia se propaga a
partir del punto de interaccion (x’,y’,z’) hasta el punto de interés (x,y,z), atenuandose
exponencialmente a medida que viaja a través del paciente. En el punto de interés la

fluencia se obtiene nuevamente a partir del trazado de rayos entre ambos puntos, por lo que:

D¢ (X, Y,2,E) =D, (X, Y, 7, E),oN.exg — > | 1 |pid! | (5)

Donde el argumento en la exponencial es ahora atenuaciéon sufrida por la fluencia de

fotones en su propagacion desde (x’,y’, z") hasta el punto de interés (x, y, z).

b) Efecto Fotoeléctrico
En este proceso, la emision de rayos-X caracteristicos o de fluorescencia compite con la
emisién de electrones Auger [1], por lo que es necesario distinguir entre ambos procesos.

La contribucion de los electrones Auger a la dosis absorbida se toma en cuenta a través de

35



la aplicacion de la ecuacidn (1) ya que estamos asumiendo que existe EPC. La probabilidad
de ocurrencia del efecto fotoeléctrico por &tomo por unidad de fluencia incidente est4 dada

por:

Donde k es una constante, Z es el nimero atémico efectivo del medio y E es la energia del
foton incidente. La probabilidad de emision de rayos-X caracteristicos se denomina YK (o
YL si la interaccion ocurrié con electrones de la capa L) se denomina rendimiento de
fluorescencia. Sea PK la fraccidn de eventos fotoeléctricos que ocurren en la capa K y sea
PL la fraccion de eventos fotoeléctricos que ocurren en la capa L. De tal manera que el
nimero promedio de fotones de fluorescencia producidos en (x’,y’,z’) a través del efecto

fotoeléctrico esta dado por:
Dpe(EE)=D(X Y, 2,E) 7N, RYE+RYE) ()

Donde N, es el nimero de atomos por gramo de material, Ex y E;, son las energias
promedio de los rayos-X de fluorescencia emitidos por el &tomo cuando ocurre un evento
fotoeléctrico con la capa K o L, respectivamente. En el caso de la capa L, los fotones
emitidos tienen energias menores a 2-3keV y son rapidamente absorbidos por el medio por
lo que no seran considerador para su propagacion, sumando la energia respectiva a la dosis
absorbida en el punto de interaccidn. En el caso de la capa K, la energia promedio para los
materiales de interés en nuestro problema puede ser de hasta 30keV, por lo que para estos
fotones si se efectuara la propagacion. La fluencia en el punto de interés (x, y, z) se obtiene

entonces mediante trazado de rayos:

Dee(%,Y,2,E) =0 (X, Y, 7, E),rNyex -] 25 o d' | @)
Pi
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De tal manera que el calculo de la dosis absorbida en un punto dado (x,y,z) se efectla de

acuerdo a:

D(x,y,z):jTE(@P(x,y,z,E)+CDC(x,y,z,E)+CDFE(x,y,z,E){%J dE (9)

v Emin

Donde las fluencias primaria, y de dispersion Compton y Fotoeléctrica se calculan de
acuerdo a las ecuaciones (2), (5) y (8) respectivamente. En general, los fotones que
componen la fluencia de dispersion, al interactuar en el medio también producen fotones
dispersos. Esta fluencia, llamada de segunda dispersion, también se calcula con las
ecuaciones (5) y (8) reemplazando la fluencia primaria ®p por la fluencia de dispersion.

Dado que lo que se busca es que el algoritmo sea capaz de calcular la dosis absorbida en
RMAC a medida que la concentracion del agente de contraste cambia como funcién del
tiempo, el algoritmo se acoplara a un modelo de la evolucion temporal en la concentracion
para un agente a base de iodo. Los parametros en el modelo de célculo de dosis descrito
anteriormente que se relacionan directamente con las caracteristicas de absorcion de los
rayos-X por parte del medio son los coeficientes masicos de atenuacion, cuyos valores
pueden ser obtenidos a partir de iméagenes de TAC. Imagenes TAC tomadas a distintos
tiempos durante un tratamiento RMAC pueden entonces proporcionar el modelo buscado
como funcion del tiempo. Otra opcidn a considerar es emplear modelos farmaco-cinéticos
tales como los basados en modelos de compartamentalizacién [10]. Si las propiedades de
absorcion del medio dependen del tiempo, la dosis total durante un tratamiento RMAC se

debe de calcular a partir de:

T

D(x,y,7) = f D(x,y,7,t)dt.

t=0

Donde por supuesto se asume que el tiempo de propagacion de la fluencia de rayos-X es
despreciable comparable con el tiempo en el cual ocurre la evolucion en la concentracion

del agente de contraste.
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3.2 IMPLEMENTACION COMPUTACIONAL

El algoritmo descrito en el punto anterior se implementd usando el lenguaje de
programacion FORTRAN, a través del compilador Portland Group PGF95, el cual permite
paralelizacion de los célculos a través de varios procesadores o usando tarjetas de video
(GPU por sus siglas en inglés). La implementacion del algoritmo se detalla en el diagrama
de flujo de la Figura 3.1. EIl programa consiste de 20 subrutinas, entre las mas importantes

estan:

e Una subrutina para efectuar trazado de rayos a través de una red de voxeles, los
cuales representan la imagen de TAC del paciente. El método de trazado de rayos se
basa en el algoritmo de Siddon [7]. Esta subrutina se usa para propagar en linea
recta la fluencia de rayos-X para cada una de las energias presentes.

e Subrutinas para efectuar el célculo de la dosis absorbida a partir de la fluencia de
fotones, de acuerdo a la ecuacion (9).

e Ademas, el programa incorpora subrutinas numéricas para interpolar datos, localizar
datos en una tabla ordenada asi como escribir y leer archivos con datos de iméagenes
TAC, entro otras.

3.3 MODELADO DEL PACIENTE MEDIANTE IMAGENES TAC

La tomografia axial computarizada (TAC) es una técnica para obtener imagenes en
rebanadas de estructuras internas del paciente, el problema de reconstruccion de la imagen
es encontrar el mapa de coeficientes de atenuacion del paciente, de forma general podemos
decir que esto se logra invirtiendo la ecuacion de atenuacion exponencial de la fluencia de
fotones final cuando sale e inicial cuando entra al paciente. Una vez que se obtienen las
imagenes del tomdgrafo, es muy importante conocer con precision las estructuras que se

van a irradiar y las que estaran en posible riesgo, para esto el Médico especialista traza en la
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Figura 3.1 Diagrama de flujo de la implementacion del algoritmo de célculo de dosis absorbida. NHACES es
el nimero de haces de radiacion que recibe el paciente NDISP el nimero de dispersiones modeladas para los

rayos-X.
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imagen, las estructuras que se consideraran en el proceso de irradiacion, después de esto las
estructuras que han sido sefialadas por el médico, son marcadas con nimeros que nos sirven
como marcadores para cada una de las diferentes estructuras en el paciente, esto nos
conduce a obtener matrices de nimeros en dos dimensiones y en tres al unir todos los
cortes. La Figura 3.2 muestra un corte segmentado, en formato de texto, de una imagen
TAC al nivel de la préstata del paciente.

Figura 3.2: Corte transversal a través de la prostata, marcada con el nimero 35, obtenido a partir de imagenes

de Tomografia Axial Computarizada [7].

El programa implementado lee estas imagenes segmentadas y asigna el material
correspondiente a cada uno de los voxeles que conforman la imagen, para lo cual cuenta
con una base de datos donde se guardan los datos de interaccion de la radiacion con la
materia para los materiales mas cominmente encontrados en pacientes: tejido muscular,
hueso, grasa, asi como para la combinacién del tejido suave con diversas concentraciones
de un agente de contraste, el cual puede ser lodo o nanoparticulas de oro (GNP). Para este
trabajo de tesis, en los célculos realizados en el paciente, para un cancer de prostata, se
asume que el agente de contraste incorporado en el tumor son GNP a una concentracion de
5mg-Au/g de tejido [8][9].
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3.4 MODELADO DE LA FUENTE DE RAYOS-X

Es importante conocer el espectro de rayos-x que se utilizara para hacer el trabajo ya que
esto nos dice que energia tiene los fotones incidentes, ademas conocer la calidad del haz ya
que comparaciones experimentales no tendrian congruencia si no se conoce el espectro de
rayos-X. En el laboratorio de rayos-X e Imagenologia del Cinvestav IPN Unidad Monterrey
se modeld el espectro del tubo de rayos X, Phoenix XS225D, utilizando el codigo MCNP.
El espectro resultante se muestra en la Figura 3.3. Este espectro se utilizd para todos los
calculos de dosis absorbida mostrados en este trabajo.

Rayos-X 220kVp+1mmCu
0.012 . T T T

0.01 &

0.008 —

0.006 i

0.004 i

Fluencia Normalizada

0.002

0 M .III
0 50 100 150 200 250
Energia (keV)

Figura 3.3. Espectro de energia de 220 kVp del tubo de rayos X modelado en este trabajo.

3.4 ACELERACION MEDIANTE PARALELIZACION CON PROCESADORES O
GPU’s

El compilador utilizado para la implementacion del algoritmo descrito anteriormente,
Portland Group PGF95, permite la paralelizacion de software a través de varios

procesadores, con el formalismo OpenMP (MultiprocesamientoAbierto), o0 mediante el uso
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de procesadores de graficos del tipo NVIDIA. Una unidad de procesamiento grafico (GPU,
por sus siglas en inglés) es un procesador que representa los graficos en 3D en tiempo real,
y que contiene varias unidades de subprocesamiento, fisicamente la podemos ver en la

Figura 3.4.

Figura 3.4: Se muestra la imagen de la GPU Nvidia GeForce 310.

El programa implementado efectla calculos de dosis absorbida en un medio voxelizado.
Para los célculos en el paciente, la imagen contiene 55x109x76=455,620 vixeles, y cada
voxel debe de ser visitado varias veces a medida que se propaga la radiacion, lo cual se
logra a través del uso de ciclos. Estos ciclos son particularmente susceptibles de
paralelizacién, a diferencia de la estructura que presentan el programa Monte Carlo del
transporte de radiacion. Estudios recientes de los procesadores de graficos de video (GPU)
nos permite utilizar la GPU para propoésitos de calculos més generales. Asi, la GPU se ha
convertido en una alternativa cada vez mas atractiva para los equipos en paralelo costosos,
con una potencia computacional significativa a un costo relativamente bajo. Durante gran
parte de la historia del desarrollo de la GPU, ha habido una necesidad de trazar el modelo
en la interfaz de programacion de graficos de aplicaciones (API), que limita la
disponibilidad de la GPU a los expertos que tenian conocimiento de la GPU y los graficos
especificos. Este inconveniente se ha resuelto con la llegada de la GPU GeForce serie 8 y
el dispositivo con arquitectura de computo unificado (CUDA) [11]. El control de los
procesadores de flujo unificados en la GPU GeForce serie 8 es transparente para el
programador, y CUDA proporciona un entorno eficiente para desarrollar los codigos

paralelos en un lenguaje C de alto nivel sin necesidad de conocimientos especificos de los
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gréaficos [11]. En este trabajo, inicialmente usaremos el esquema OpenMP implementado en
un procesador Intel i5 con 4 nucleos disponibles, aunque el equipo de cémputo también

cuenta con la tarjeta de video mencionada anteriormente.

3.5 SIMULACIONES MONTE CARLO PARA COMPARACION

El cédigo Monte Carlo del transporte de radiacion PENELOPE [12] se usé para efectuar
calculos en las mismas circunstancias, medio homogéneo y en un paciente real, que para los
calculos con nuestro algoritmo. Estas simulaciones se utilizaron como referencia tanto para
determinar la exactitud asi como la rapidez del algoritmo implementado. El cddigo
PENELOPE es uno de los méas usados en el area de Fisica Médica y frecuentemente se usa

como referencia para comparar sistemas comerciales de calculo de dosis absorbida.
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CAPITULO 4

RESULTADOS

Presentamos primeramente los resultados de la comparacién entre el algoritmo desarrollado
en este trabajo de tesis y la simulacién Monte Carlo, usando el cddigo PENELOPE, para el
caso de un medio homogéneo irradiado con un campo circular de 5cm de radio.
Posteriormente presentaremos los resultados de los calculos efectuados en un paciente real.
La Figura 4.1 muestra una comparacion de las curvas de dosis porcentual a profundidad
calculadas en agua, en ambos casos la dosis en la superficie se tomd como referencia para

normalizar las curvas.

Dosis Porcentual a Profundidad en Agua
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Figura 4.1. Dosis porcentual a profundidad normalizada en la superficie. Linea azul: PENELOPE; linea roja:

nuestro algoritmo.

La curva en azul, calculada con PENELOPE, muestra las fluctuaciones estadisticas

asociadas con el método Monte Carlo del transporte de radiacion. Estas fluctuaciones no
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aparecen en la curva en rojo, calculada con nuestro algoritmo, ya que el método es
determinista, es decir, se basa en ecuaciones analiticas para efectuar el calculo de la dosis
absorbida. Esto representa una ventaja de nuestro método sobre la simulacion Monte Carlo.
Es importante resaltar que la diferencia entre el algoritmo de esta tesis y el método Monte
Carlo es, en este caso, es del orden del 1%. Las Figuras 4.2 a la 4.5 muestran una serie de
perfiles de dosis a diferentes profundidades, desde lcm hasta 20cm. Nuevamente los
perfiles calculados mediante simulacion Monte Carlo, todos mostrados con linea azul,
exhiben las fluctuaciones estadisticas mencionadas anteriormente. En general, los
resultados de nuestro algoritmo coinciden con los de PENELOPE dentro de un 2% dentro
de la zona que recibe al menos el 80% de la dosis méaxima, la cual ocurre en la parte central
del campo. Fuera de esta region el algoritmo empieza a separarse de los resultados
arrojados por PENELOPE. ElI mismo comportamiento se observa a medida que se

incrementa la profundidad de céalculo, como puede apreciarse en las Figuras 4.4y 4.5.
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Figura 4.2. Perfil de dosis a la profundidad de 1cm. Linea azul: PENELOPE; linea roja: nuestro algoritmo.
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Perfil de Dosis Absorbida d=5cm
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Figura 4.3. Perfil de dosis a la profundidad de 5cm. Linea azul: PENELOPE; linea roja: nuestro algoritmo.

Como se detall6 en el Capitulo 3, en nuestro algoritmo hemos hecho la suposicion de que la
probabilidad de que un fotdn sea dispersado a un angulo dado con respecto a su direccion
inicial es la misma para todos los angulos. Esto en realidad no es asi, y los fotones tienden a
dispersarse con mayor probabilidad en la direccion inicial, por lo que nuestro algoritmo
tiende a presentar errores al calcular la dosis absorbida en la direccion lateral. El efecto
puede apreciarse de mayor manera en las Figuras 4.4y 4.5. A la profundidad de 10cm, por
ejemplo, mientras que en la parte central del campo nuestro algoritmo coincide con
PENELOPE dentro del error estadistico de este codigo, fuera de esta regidn se observan
diferencias de hasta un 10%. A la profundidad de 20cm, Figura 4.5, debido a que a las
energias modeladas, menores a 300keV, la fluencia de fotones que alcanzan esta
profundidad es relativamente reducida, los calculos con PENELOPE muestran
fluctuaciones muy pronunciadas debido a que el error estadistico, proporcional al namero
de fotones que llegan a esta profundidad, es demasiado alto, en el orden del 10%. Como se
menciono anteriormente, esto no es un problema con nuestro algoritmo ya que esta basado
en ecuaciones analiticas del transporte de radiacién. Se puede reducir el error Monte Carlo

mediante la simulacion de mas particulas pero esto incrementaria el tiempo de simulacion.
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Perfil de Dosis Absorbida d=10cm
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Figura 4.4. Perfil de dosis a la profundidad de 10cm. Linea azul: PENELOPE; linea roja: nuestro algoritmo.
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Figura 4.5. Perfil de dosis a la profundidad de 20cm. Linea azul: PENELOPE; linea roja: nuestro algoritmo.
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En cuanto a los resultados de los calculos de dosis absorbida en el paciente con cancer de
prostata, las Figuras 4.6 a 4.8 muestran las curvas de isodosis en los tres principales planos,
transversal, coronal y sagital, a través del tumor. Una curva de isodosis se forma mediante
la union de puntos que reciben el mismo nivel de dosis absorbida. La Figura 4.9 muestra
los histogramas cumulativos dosis-volumen para el tumor y cuatro estructuras de interés,
también comparando el algoritmo de esta tesis y el codigo PENELOPE. Los célculos se
efectuaron para proporcionar una dosis de 72Gy en el centro geométrico del tumor. Se
usaron 36 haces uniformemente distribuidos alrededor del paciente y enfocados en el
tumor. Se muestran tres niveles de dosis absorbida: 70Gy, 50Gy y 20Gy. Las curvas se han
graficado sobre la imagen segmentada de la Tomografia Axial Computarizada (TAC) del
paciente [6]. Las curvas en color rojo corresponden a los calculos efectuados con
PENELOPE mientras que las curvas en amarillo corresponden a nuestro algoritmo. En las
tres figuras se puede apreciar que en la zona de alta dosis absorbida, mayor a 50Gy, los
resultados se encuentran dentro del error estadistico de PENELOPE. Esto también puede
apreciarse en el histograma dosis-volumen correspondiente al tumor, Figura 4.9, donde la
curva correspondiente a PENELOPE préacticamente se traslapa con la producida por nuestro
algoritmo. A diferencia de las simulaciones en agua, donde solamente se usé un haz de
radiacion, en estos calculos se emplearon 36, los cuales se enfocan en el tumor. Es por eso
gue en este caso, y en la zona del tumor, el hecho de que nuestro algoritmo no muestre las
diferencias observadas para el caso de un solo haz se debe a que existe simetria angular, lo
cual no ocurria en las simulaciones en agua, por lo que los resultados dependen menos de la
direccion en la cual son dispersados los fotones que interacttan en el medio. En la zona de
dosis intermedia, 30Gy, los resultados son un tanto ambiguos, porque en el plano
transversal, Figura 4.6 existe una region donde los resultados no concuerdan con
PENELOPE. También en las Figuras 4.7 y 4.8 se puede apreciar que las curvas de isodosis
a 30Gy coinciden en buena medida con los resultados de la simulacion Monte Carlo. Es
importante puntualizar que el hecho de que en un plano del paciente los resultados no sean
completamente coincidentes no significa que en todo el volumen ocurre o mismo. La
Figura 4.9 muestra los histogramas dosis volumen, por lo que si toma en cuenta la
distribucion de dosis tridimensional. Se puede apreciar que nuestro algoritmo muestra

diferencias muestra diferencias igual o menores al 2% con respecto al método Monte Carlo
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Figura 4.6. Curvas de isodosis en el plano transversal para los célculo en el paciente. Linea roja: PENELOPE;
linea amarilla: nuestro algoritmo. En el panel superior se muestra el corte general y en el inferior un

acercamiento al tumor.
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para el tumor, la pared del recto, vejiga y cabezas femorales. Para la piel en algunos niveles
de dosis, por ejemplo 10Gy, encontramos diferencias de alrededor del 10%. Esto se debe a
que la piel se encuentra en la superficie del paciente y cada punto de la misma es irradiada
solamente por un haz, al igual que en las simulaciones en agua, por lo que otra vez surgen
los problemas de la distribucién angular de los fotones dispersos, la cual se asume uniforme

en nuestro algoritmo.

Uno de los objetivos iniciales de este trabajo de tesis era el desarrollo de un algoritmo de
calculo de dosis absorbida el cual fuera mas rapido comparado con la simulacion Monte
Carlo. La Figura 4.10 muestra el tiempo de célculo para el caso de cancer de prdstata, como
funcién del nimero de haces, comparando nuestro algoritmo con el cddigo PENELOPE.
Bésicamente, a PENELOPE le toma 160 minutos calcular la distribucion de dosis absorbida
para un solo haz, y a medida que se agregan mas haces se incrementa linealmente el tiempo
de calculo. En el caso del algoritmo desarrollado en esta tesis, el tiempo de calculo de la
dosis fluencia primaria mas la dosis absorbida producida por cada una de las dispersiones
modeladas, tres como se explico anteriormente, es de poco mas de 4 minutos, asi mientras a
PENELOPE le toma 5760 minutos calcular la distribucion de dosis absorbida para los 36
haces del caso de prostata modelado, a nuestro algoritmo le toma solamente 170 minutos.
Esta comparacion fue efectuada corriendo el algoritmo en una computadora DELL con
tarjeta de graficos NVIDIA GeForce en nuestro laboratorio. Es de resaltar que el codigo
PENELOPE no esta paralelizado, aunque para este tipo de codigo la Unica paralelizacion
posible, si es que se le puede llamara asi, es distribuir el nUmero de historias a modelar en
varios computadoras y después combinar los resultados. Aun asi, si se corriera el codigo
PENELOPE en cuatro procesadores de manera simultanea, como se hizo con nuestro
codigo, se tendria entonces que en lugar de necesitar de 5760 minutos para completar el
calculo, le tomaria 5760/4=1440 minutos, lo cual es significativamente mayor que el
tiempo empleado por nuestro algoritmo. Finalmente, la Figura 4.11 muestra la escala de
dosis en los tres planos principales del paciente, pudiendo observarse con claridad como la

prostata concentra la dosis mas alta, si bien es cierto que
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Figura 4.7. Curvas de isodosis en el plano coronal para los célculo en el paciente. Linea roja: PENELOPE;
linea amarilla: nuestro algoritmo. En el panel superior se muestra el corte general y en el inferior un

acercamiento al tumor.
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Figura 4.8. Curvas de isodosis en el plano sagital para los calculo en el paciente. Linea roja: PENELOPE;
linea amarilla: nuestro algoritmo. En el panel superior se muestra el corte general y en el inferior un
acercamiento al tumor.
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Figura 4.9. Histogramas cumulativos dosis-volumen para el tratamiento de prostata. Linea azul: PENELOPE;

linea roja: nuestro algoritmo.

las estructuras 6seas también reciben una alta dosis. Esto no representa un problema ya que
existen métodos para optimizar el tratamiento los cuales permiten reducir la dosis no
deseada en las estructuras en riesgo del paciente, aunque esto no fue el objetivo del presente

trabajo de tesis.
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Figura 4.10. Tiempo de calculo como funcion del nimero de haces para el caso de cancer de prostata.

Circulos oscuros: PENELOPE; circulos blancos: nuestro algoritmo.

Tabla 4.1. Tiempo en minutos de cada una de las actividades desarrolladas por el algoritmo de calculo de

dosis absorbida.

Actividad

Tiempo (min)

Observaciones

Lectura de fantoma, espectro de energia,
generacion e interpolacion de datos de

Procesamiento de datos 2.0 _ v ’
interaccion. Se efectla una sola vez al
iniciar el programa
Célculo de fluencia 1.2 Se efectla una sola vez para cada haz
primaria
Célculo de distribucion 1.1 Tres veces para cada haz, una por cada
de dosis absorbida dispersién modelada
Escritura de archivos 3.0 Una sola vez al terminar el programa, se

con resultados

escriben matrices de dosis absorbida para
cada haz en archivo por separado
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Figura 4.11 Escala de dosis (Gy) en los tres planos principales a través del tumor.
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CAPITULO5

CONCLUSIONES

En este trabajo de tesis se desarrollé un algoritmo para el calculo de la dosis absorbida con
las siguientes caracteristicas:

El algoritmo esta optimizado para efectuar célculos con haces de rayos-X con
energias < 300keV, el rango usado en Radioterapia Mediada por Agentes de
Contraste

El algoritmo efectua los célculos de dosis absorbida usando imagenes segmentadas
de TAC, tomadas de pacientes reales, calculando la dosis absorbida recibida por
cada uno de los voxeles que forman dicha imagen.

Para célculos en un mismo paciente, el algoritmo opera con una rapidez un orden de
magnitud mayor que el cdigo PENELOPE, el cual es uno de los cddigos mas
usado en el area de Fisica Médica. Sin embargo, creemos que es posible aumentar la
velocidad del cédigo de manera importante mediante el uso de GPUSs.

El algoritmo posee una exactitud comparable a la proporcionada por PENELOPE en
zonas de alta y mediana dosis, dentro de un 2%, pero muestra discrepancias de hasta
un 10% en zonas de baja dosis, por lo que es necesario incorporar informacién de la
dispersion angular de los fotones que viajan en el medio para tratar de resolver esta
discrepancia.
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CAPITULO®6

PERSPECTIVAS Y TRABAJO A
FUTURO

Podemos identificar las siguientes areas de oportunidad para ampliar lo desarrollado en esta

tesis:

1. Como se comentd en el capitulo anterior, es necesario incorporar la informacion de
la distribucién angular de los fotones dispersos al viajar por el medio. Esto cambia
un poco los detalles de la programacion del algoritmo y esperariamos que estos
cambios provoquen una operacion mas lenta en el programa debido a nuevas
variables involucradas en el célculo.

2. Por lo anterior, es necesario adecuar el programa, aungue los cambios en realidad
no son tan extensos, para que haga uso de los procesadores graficos o GPUs, los
cuales tiene un poder de computo hasta un orden de magnitud mayor que el
procesador de cuatro nucleos usado en este trabajo de tesis.

3. La distribucion del agente de contraste usado en RMAC, lodo o AuNP, no es
estatica en el tiempo sino que varia, por lo que para efectuar un calculo méas exacto
de la dosis absorbida es necesario acoplar el algoritmo con un modelo que describa
como cambia la concentracién del agente de contraste en cada punto dentro de un
volumen dado para efectuar calculos de la dosis absorbida como funcion del cambio

temporal en el agente de contraste.
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