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Abstract

A lo largo de la historia, el hombre ha padecido de una enfermedad que hoy dia se conoce
con el nombre de cancer. Segun la Organizacion Mundial de la Salud (OMS), el cancer es
una enfermedad que afecta a una gran parte de la poblacion a nivel mundial debido al
desarrollo de la industrializacion. Hay evidencias de que cada vez mas el individuo estd
expuesto a agentes cancerigenos en los ambientes laborales e incluso en la vida cotidiana a
través de la alimentacion, el consumo de agua y el uso de agentes quimicos en la
industrializacion de la agricultura. Una gran parte de estos casos es el cancer de pulmon como

lo reporta la OMS.

Actualmente, los avances técnicos y cientificos en diversas areas del conocimiento,
especificamente en el desarrollo de la electronica, la cual permite una elevada integracion de
transistores en s6lo unos cuantos cm? y la generacion de procesadores cada vez mas potentes
y veloces, han hecho posible el desarrollo de las ciencias de la computacion con codigos
basados en programacion orientada a objetos como GEANT4 y programacion en paralelo.
Como resultado de este desarrollo, la Fisica Computacional ha llegado a ser una disciplina
relevante para el analisis de diversos procesos de interaccion entre la radiacion y la materia

y para la exploracion de experimentos nuevos y cada vez mas complejos.

La motivacion para llevar a cabo este estudio radica en analizar los efectos de distribucion
de dosis con fuentes de braquiterapia en tejido pulmonar promedio y homogéneo en dos
escenarios con y sin un campo magnético, en casos limite del espectro energético, para
finalmente realizar un estudio en un escenario realista con imagenes DICOM de pacientes
con cancer de pulmoén. Para ello, fue necesario realizar una validacion de TOPAS,
considerando las recomendaciones del grupo de trabajo de la Sociedad Americana de Fisica
Médica TG-43 y comparando los resultados con los datos de simulacion de otros codigos
Monte Carlo, como EGSnrc y PENELOPE, de los parametros de fuente de braquiterapia
como Fuerza de Kerma, Constante de Tasa de Dosis, Funcion Geométrica, Funcion Radial,

Funcién de Anisotropia y Dosis en Funcion del Angulo y la Distancia a la Fuente. Una vez



que TOPAS fue validado, se valor6 la hipotesis de una redistribucion de dosis en tejido

pulmonar para tratamientos de cancer de pulmon.
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Capitulo 1. Introduccion

En 1895, H. A. Lorentz describié matematicamente el efecto que los campos magnéticos y
eléctricos tienen sobre el movimiento de las particulas cargadas. Esta teoria electromagnética
establece que la trayectoria de una particula cargada estd curvada perpendicularmente al
plano que contiene el vector de velocidad y el vector de campo magnético. En el area de la
fisica médica, este efecto es relevante debido a dos hechos fundamentales. El primero se
refiere a la presencia de fuertes campos magnéticos en entornos clinicos. Los escaneres
clinicos basados en resonancia magnética (MR, Magnetic Resonance) utilizan campos entre
1.5 y 3 T. Sin embargo, también se pueden encontrar campos mas altos de hasta 11 T o mas
en algunos entornos especializados de investigacion. El segundo hecho se trata del uso de
radioterapia guiada por imagen y de tratamientos de braquiterapia como parte del flujo de
trabajo clinico. El contraste y la resolucion mejorados proporcionados por estas nuevas
configuraciones son una actualizacion de los tradicionales como la Tomografia
Computarizada (CT, Cumputerized Tomography) o imagenes de rayos X. Por consiguiente,
la industria ya esta promoviendo la produccion de maquinas combinadas MRI-Linac
(Magnetic Resonance Imaging-Linear Accelerator). No obstante, hay ciertas preguntas
validas e interesantes que deben ser consideradas en este contexto de produccion. Por
ejemplo, ;cudles son los efectos en las distribuciones de dosis producidos por las particulas
cargadas emitidas y los electrones secundarios en presencia de campos magnéticos?, ;es
seguro para los pacientes y los profesionales de la salud trabajar en este entorno?, ;se puede
usar la fuerza de Lorentz para limitar las distribuciones de dosis a volumenes mas pequeiios

y precisos? y ¢son las distribuciones de dosis homogéneas dentro de esta area confinada?
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Capitulo 2. Justificacion

Los efectos sobre los haces de electrones producidos por los Linacs (Linear Accelerators)
clinicos y su interaccién con pacientes en presencia de campos magnéticos han sido
analizados con técnicas Monte Carlo (MC) con anterioridad (Bielajew A. F., 2016) (Chen Y.
et al., 2005) (Earl M.A. y Ma L., 2002). El modelado computacional utilizando métodos
analiticos o técnicas MC ayuda a abordar tales preguntas a través del control preciso de las
variables tedricas involucradas en los procesos fisicos y los modelos geométricos. Para las
emisiones de los aceleradores lineales en una direccion preferencial, los resultados mostraron

una dispersion reducida debido a un movimiento helicoidal de electrones a lo largo de la

direccion del campo magnético (§). En algunos casos fue posible optimizar las distribuciones
de dosis utilizando este efecto. Cuando la direccion del haz era transversal al campo
magnético, se descubrid que este efecto era mayor (Raaijmakers A.J. et al, 2005)
(Raaymakers, B. W. et al, 2004). Se encontraron diferencias entre las distribuciones de dosis
de hasta 300% en presencia de campos magnéticos que variaron de 1.5 a 11 T. Cuando se
estudiaron las distribuciones de dosis dentro de un escaner de imagen por resonancia
magnética (MRI, Magnetic Resonance Imaging), dos investigaciones resaltaron por su
relevancia. La primera fue la contribucion de electrones secundarios que dejan y luego
regresan al tejido, efecto causado por la flexion de sus trayectorias (Raaijmakers A.J. et al,
2005) (Raaijmakers A J et al ., 2007) (Oborn B.M. et al, 2012); y la segunda fue la reduccion
de la dosis en las regiones de acumulacion necesaria debido a la curvatura de las trayectorias
electronicas (Raaymakers, B. W. et al, 2004) (Raaijmakers A J et al ., 2007). Todos estos
efectos variaron linealmente con la fuerza del campo magnético y con la energia de las
particulas involucradas, dependiendo de la composicion del tejido. En un estudio mas
reciente, Beld E. et al. (2016) mostraron los efectos de los campos magnéticos en las
distribuciones de dosis producidos por braquiterapia de tasa alta de dosis (HDR, High Dose
Rate) utilizando '"Ir como fuente radiactiva. Las diferencias con respecto a estudios
anteriores surgieron debido a que la fuente de braquiterapia emiti6 radiacion isotropica y el
espectro de energia producido por la fuente fue mas bajo que el utilizado en aceleradores
lineales (keV vs MeV). Se obtuvieron resultados para el aire, que se encontrd en la cavidad
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del recto, y para el agua, que represento6 el tejido prostatico. Se inform6 que el efecto clinico
en el agua fue insignificante, pero se encontraron cambios relevantes en las distribuciones de
dosis en las regiones aéreas cercanas a las bolsas de aire. Este estudio cubri6 dos casos
extremos donde se utilizaron dos materiales homogéneos con valores de densidad separados

por tres 6rdenes de magnitud.

En un estudio mediante simulacion MC, especificamente en el cancer de pulmon, se discuten
dos hechos: primero, la prevalencia de este tipo de céncer y su tasa de mortalidad, que
representa el 14% del total de canceres diagnosticados y el 25% del total de muertes por
cancer cada afio (World Health Organization, s/f) (American Cancer Society, s.f.); y segundo,
los efectos de confinamiento més grandes que se esperan encontrar debido a las fuerzas de

Lorentz en el tejido de baja densidad y el del aire entre el tejido del pulmon.

Hasta donde se sabe, no se ha informado sobre el caso de tejido intermedio de baja densidad.
Un caso particular e importante es el pulmoén, ya que estd compuesto por una distribucion
heterogénea de tejidos blandos y densos que van desde el aire hasta el pulmon comprimido
(Salvat F. et al., 1996). La motivacion de este trabajo se centra en el estudio de la distribucion
de dosis de una fuente de braquiterapia de tasa alta de dosis, evaluada en un escenario realista
para el tratamiento de cancer de pulmon utilizando la técnica MC a través del software
TOPAS, donde se esperan cambios fisicos que requieren cuantificacion de las distribuciones

de dosis.
2.1. Hipotesis

Cuando hay una redistribucion de dosis debido a la influencia de la fuerza de Lorentz, se

altera el plan de tratamiento de braquiterapia con y sin un campo magnético.

2.2. Objetivos
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En general, utilizar las simulaciones Monte Carlo a través de la herramienta TOPAS para
realizar un estudio comparativo en un escenario realista utilizando imagenes DICOM de

pacientes con diagnostico de cancer de pulmon.

En particular, validar TOPAS para aplicaciones de braquiterapia de tasa alta de dosis con
1921r. Ademads, modelar el efecto de los campos magnéticos en la distribucion de dosis con
921r usando geometrias simples y con material homogéneo. También, evaluar el efecto sobre
las distribuciones de dosis durante los tratamientos de braquiterapia de pulmoén utilizando
una fuente de '°?Ir dentro de un escéner de imagen por resonancia magnética (MRI, Magnetic
Resonance Imaging) en condiciones similares de tratamiento con la variante de presencia o

ausencia de un campo magnético estatico.

Para alcanzar estos objetivos, se calcularon las distribuciones de dosis en un material
pulmonar homogéneo de baja densidad utilizando espectros de electrones mono y
polienergéticos, lo cual permitié evaluar los mejores y los peores escenarios en presencia o
ausencia de un campo magnético uniforme y externo. Posteriormente, se model6 una serie
de fuentes de braquiterapia de tasa alta de dosis de '*’Ir para un tratamiento clinico pulmonar
en presencia de un campo magnético homogéneo, lo cual permitié advertir las densidades
heterogéneas de tejido y su distribucion espacial. Todo el modelado se realizdé con la
herramienta TOPAS (Perl J. et al., 2012) MC basada en GEANT4 (Agostinelli S. et al.,
2003), que permitié simulaciones MC detalladas aplicando la fisica de las interacciones de
particulas con materia, campos electromagnéticos y geometrias de pacientes a través de una

interfaz facil de usar.
2.3. Estructura de la Tesis

La estructura de este trabajo se organizé de la siguiente manera. En el Capitulo 1, se aborda
la Introduccion; en el Capitulo 2, se detalla la Justificacion, exponiendo los Objetivos de este
trabajo; en el Capitulo 3, se presentan los Antecedentes con un panorama del Método Monte
Carlo, el cancer y la radioterapia, particularmente en braquiterapia; en el Capitulo 4, se

plantea el Marco Teorico; en el Capitulo 5, se describen los Materiales y Métodos utilizados
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en las simulaciones Monte Carlo; en el Capitulo 6, se analizan los Resultados encontrados

con TOPAS a través de una comparacion con otros codigos; y en el Capitulo 7, se establecen

las Contribuciones propuestas a lo largo de esta tesis doctoral.

2.4, Abreviaturas

Tabla 1. Resumen de Abreviaturas.

Abreviatura Definicion
24Xe, Xe!?* Xenén 124
125, 1125 Yodo 125
137Cs, Cs!?7 Cesio 137
192 Ir!92 Iridio 192, Isotopo Radiactivo
192Qg, Os!*? Osmio 192
192pt, pt192 Platino 192
226Ra, Ra?%* Radio 226
0Co, Co®° Cobalto 60
Ca Cancer, enfermedad terminal con desorden de reproduccion celular
CaCu Cancer Cervicouterino
CERR Ambiente Computacional para la Investigacion Radiologica
(Computational Environment for Radiological Research)
CHCM Monte Carlo de Historia Condensada (Condensed History of Monte
Carlo)
CPCNP Cancer de Pulmoén de Células No Pequeiias
CPCP Cancer de Pulmoén de Células Pequeiias
DVH Histograma Dosis-Volumen (Dose-Volume Histogram)
GEANT4 (GEometry ANd Tracking 4)
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gEUD Dosis Uniformemente Equivalente Generalizada, (Generalized
Equivalent Uniform Dose)
HDR Tasa Alta de Dosis (High Dose Rate)
IAEA Agencia Internacional de Energia Atomica (International Atomic
Energy Agency)
Kerma Energia Cinética Liberada por Unidad de Masa (Kinetic Energy
Released per unit MAss)
LDR Tasa Baja de Dosis (Low Dose Rate)
LET Transferencia Lineal de Energia (Linear Energy Transfer)
Linac Acelerador Lineal (Linear Accelerator)
MC Monte Carlo
MDR Tasa Mediana de Dosis (Medium Dose Rate)
MMC Meétodo Monte Carlo
MR Resonancia Magnética (Magnetic Resonance)
MRI Imagen por Resonancia Magnética (Magnetic Resonance Imaging)
NTCP Probabilidad de Complicacion de Tejido Normal (Normal Tissue
Complication Probability)
OMS Organizaciéon Mundial de la Salud
WHO (World Health Organization)
PENELOPE Cédigo Monte Carlo
PTV Volumen Blanco de Planeacion (Planning Target Volume)
RNG Generador de Numeros Aleatorios (Random Number Generator)
SP Poder de Frenado (Stopping Power)
TCP Probabilidad de Control Tumoral (Tumor Control Probability)
TNM Clasificacion del cancer segun su tamailo, invasion a region glandular
y metastasis (Tumor, Nodes and Metastases)
TOPAS Herramienta para la Simulacioén de Particulas (TOols for PArticle

Simulation)
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uv Radiacion Ultravioleta (Ultraviolet Radiation)
o Particulas Alfa
B Particulas Beta
¥ Particulas Gamma
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Capitulo 3. Antecedentes

3.1. Monte Carlo

El nombre Monte Carlo (MC) fue sugerido por Nicholas Metropolis a finales de la década de
1940 para referirse a un método estadistico para la solucién de problemas de difusion y
multiplicacion de neutrones. Al hablar de MC se hace referencia a un método numérico para
la solucion de problemas donde se modela la realidad, sometiendo el modelo matematico a
prueba a través de una seleccion aleatoria de datos usando una distribucion uniforme de
nimeros pseudoaleatorios y una integracion numérica del modelo para comprobar el
resultado. Este método es usado ampliamente por cientificos (Roger D.W.O, 1990). El
método MC simula la interaccion microscopica de objetos y particulas en un entorno
determinado, es decir, es una aproximacion de una soluciéon de un sistema macroscopico
derivado de las interacciones microscopicas entre objetos y particulas. El método fue
nombrado asi en referencia al Casino de Montecarlo situado en el Principado de Ménaco.
Las técnicas MC en la actualidad se aplican en diversas areas del conocimiento como las
humanidades, las finanzas, la ingenieria, el trafico terrestre y aéreo, la genética, la quimica
cuantica, la fisica, entre muchas otras. En particular, el uso de MC en la fisica médica cuyo
interés esta relacionado con el célculo de distribuciones de dosis de energia y fluencia en
radioterapia, que recae en simulaciones de la interaccion entre neutrones, fotones, electrones

y particulas pesadas con la materia (Bielajew A. F., 2016).
3.1.1. Historia del Método Monte Carlo

La primera referencia del uso de un método estocastico de muestreo se presenta con el
matematico y naturalista francés Georges Louis Leclerc, Conde de Buffon, quien en 1777
calcul6 la probabilidad de que una aguja de longitud L lanzada al azar en un plano reglado
con lineas paralelas separadas a una distancia d (con d > L) cruce alguna linea. De esta

manera, Leclerc obtuvo una aproximacion de la constante 7.
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HprP=—
Posteriormente en 1886, Laplace sugiere que este procedimiento puede emplearse para el
calculo del valor de m. En 1930, Fermi trabaja en un método aleatorio para calcular las

propiedades del recién descubierto neutron.

El MMC moderno se desarrolla en la década de 1940 con tres cientificos: John von Neumann,
Stanislaw Ulam y Nicholas Metropolis, quienes trabajaban en proyectos en el laboratorio
Nacional de Los Alamos mientras colaboraban en el proyecto Manhattan para desarrollar un
arma nuclear. En 1963, se da a conocer el primer codigo para el transporte de electron-foton
conocido como ETRAN. Desde 1976, cuando los principios y las técnicas MC y sus primeras
aplicaciones en fisica médica fueron descritos, la cantidad de articulos en esta area aumentd
de manera significativa hasta el afio 2000, como se observa en la Figura 1. Este hecho,
sefialado por Nahum también se evidencia con una tasa similar en revistas tanto de Fisica
como de Biologia. (Rogers D. W. O., 2006). La produccion cientifica se ha estado saturando
desde 2005; sin embargo, actualmente los cédigos MC son mads faciles de usar con software
e interfaces mas accesibles y de facil configuracion. Berger et al. citan textualmente que “el
método Monte Carlo es como el "ntcleo" debajo de un algoritmo computacional que debe

ser transparente, pero no invisible, para el investigador que usa esta herramienta”.

Con el paso del tiempo, es probable que se alcance un declive en la produccion cientifica,
pero es innegable que el MMC seguira siendo un componente esencial de la infraestructura

cientifica (Bielajew A. F.,2016; Seco J., 2013; Rogers D. W. O., 2006)
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Figura 1. Grafica de produccion cientifica de articulos de simulacion en radioterapia

utilizando el c6digo Monte Carlo. Datos tomados del sitio de Internet

https://www.nlm.nih.gov.

3.1.2. Conceptos Basicos del Método Monte Carlo

El MMC es un método numérico estocastico no determinista usado para la aproximacion de

las soluciones de ecuaciones complejas y modelos matematicos, donde se utilizan conceptos

estadisticos como la generacion de nimeros aleatorios y el muestreo aleatorio.

La base y los principios generales del MMC han sido discutidos por Raeside (1976) y, mas
recientemente, por Turner et al. (1985) (cf. Cashwell y Everett, 1959; Shreider, 1966; Carter
y Cashwell, 1975; James, 1980; Lund, 1981). La referencia cldsica de Knuth (1969) sigue
siendo obligatoria en el campo de la generaciéon de nimeros aleatorios, y Sowey (1972) ha

proporcionado unas 300 referencias sobre generacion de numeros aleatorios y pruebas que

abarcan el periodo de 1927 a 1971.
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3.1.3. Generacion de Numeros Aleatorios

El método de Lehmer es el mas utilizado para los Generadores de Nimeros Aleatorios (RNG,
Random Number Generator), el cual se conoce como método congruente lineal
multiplicativo. Dado un médulo M, un multiplicador 4 y un valor de inicio B (‘'semilla’), se

generan numeros aleatorios enteros de acuerdo con la siguiente relacion de recurrencia:
() & = (A¢;_1 + B)Mod M

donde A = multiplicador, B = incremento, Mod = mddulo, y &;,&,, .. ., &1, &) &i4q =

serie de nimeros enteros aleatorios.
3.1.4. Métodos de Muestreo

La siguiente etapa es la generacion de variables aleatorias para el muestreo de funciones
acumulativas de probabilidad (CPF, Cumulative Probability Function) o de funciones de
densidad de probabilidad (PDF, Probability Density Function). Los principales métodos de
muestreo son el método directo, el método de rechazo y el método mixto (Bielajew A. F.,

2016; Seco J., 2013).

3.1.5. Método Monte Carlo Analitico para el

Transporte de Radiacion

La simulacion analitica esta definida en cuatro pasos:

1. Seleccion de la distancia para la interaccidon proxima entre una particula ionizante
y el medio.

2. Transporte de la particula al sitio de interaccion tomando restricciones
geométricas.

3. Seleccion del tipo de interaccion, fisica o geométrica.
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4. Simulacién de la interaccion seleccionada y produccion de particulas secundarias

en el deposito de energia.

Los pasos anteriores se repiten hasta que las particulas padres u originarias y las particulas
secundarias dejan la geometria o son absorbidas por el medio. La absorcion por el medio
ocurre cuando la energia cinética de la particula cae por debajo de un umbral de energia

especifica, llamado energia de corte P.,;, para fotones, y E_,, para particulas cargadas.

Para una particula de carga neutra, el paso 1 se basa en la funcién de probabilidad p(r) de

que una particula interactie en una region d(r) a una distancia (r) desde su posicion inicial:
B3) p(r)dr = e * udr

donde u es el coeficiente de atenuacion lineal, 7 es la distancia distribuida de acuerdo con la
funcién acumulativa de probabilidad de p () dr, muestreada por el método de transformacion

inversa usando un nimero aleatorio ¢ distribuido uniformemente entre 0 y 1.

0 In(1-%)

“) fO P(T)dr =¢->r = nT
El paso 2 involucra el trazado de las trayectorias de los rayos de las particulas, asi que se
requiere informacion de la geometria del sistema, ademas de la composicion y la densidad

del medio.

En el paso 3, se ocupa la distribucion de probabilidad discreta para limitar el nimero de
interacciones con base en modelos de interaccion entre radiacion y materia. En aplicaciones
para radioterapia, los procesos de interaccion mas comunes son el efecto fotoeléctrico, la
dispersion Raleigh, la dispersion Compton y la produccion de pares para fotones. El
coeficiente de atenuacion lineal entonces esta dado por la contribucion individual de los

procesos anteriores de la siguiente manera:

() w(E) = u(E)ge + u(E)gr + u(E) gc + u(E) pp
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En el paso 4, se consideran los cambios de posicion, energia y direccion de la particula.
3.1.6. Método Monte Carlo de Historia Condensada

Se considera a Berger como la base del MMC moderno debido a que estableci6 las bases de
la técnica del Método Monte Carlo de Historia Condensada (CHMC, Condensed History of
Monte Carlo) (Rogers D. W. O., 2006). Esta técnica se basa en la seleccion de la mayoria de
las interacciones electronicas que provocan cambios pequefios de energia y direccion.
Muchos de esos pequefios cambios se agrupan en trayectorias condensadas llamadas pasos
(Steps). Su efecto acumulado se valora al hacer un muestreo de los cambios de energia,
direccion y posicion a partir de una distribucion apropiada de interacciones simples y se
agrupan en dispersion multiple de electrones o poder de frenado. Existen dos clases de
historia condensada. La Clase I considera que todas las colisiones estan sujetas a una
agrupacion y que la creacion de particulas secundarias depende de la energia de umbral
(threshold energy). En la Clase II, las interacciones se dividen en duras y suaves. Las
interacciones suaves se clasifican como Clase I y las interacciones duras se simulan de

manera analoga.
3.1.7. Codigos Monte Carlo en la Actualidad

Actualmente, hay una gran diversidad de codigos MC, pero la referencia primaria es el

codigo ETRAN creado a mediados del siglo XX por Berger y Seltzer.

A su vez, en SLAC, intervienen en el desarrollo de EGS (Electron Gamma Shower), dando
como resultado las versiones EGS3, EGS4, EGS4/PRESTA y ahora EGSnrc. Ya desde la
version EGS3, el limite energético de los modelos de interaccion estd validado en el intervalo
de 10 keV a 30 MeV, lo que hace a EGS un codigo dirigido a la fisica médica (Rogers D. W.
0., 2006).

Otro codigo es GEANT4 (GEometry ANd Tracks 4) desarrollado por el CERN (Conseil
Européen pour la Recherche Nucléaire) (Agostinellia S. et al., 2003). GEANT4 es un codigo
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con nucleo en C++ y programacion orientada a objetos y de proposito general, es decir, con
un amplio rango energético que varia de 250 eV a 20 GeV. Algunas de sus aplicaciones

ocurren en la fisica de altas energias, la fisica médica y la radiobiologia.

FLUKA (FLUktuierende KAskade) es un cddigo de proposito general con aplicaciones en la

fisica de altas energias, la ingenieria, el blindaje y la dosimetria.

El MCNP (Monte Carlo Neutron Particle Transport) fue desarrollado por el laboratorio de
Los Alamos y ha sido utilizado para simular neutrones, fotones, electrones y transporte
electronico con aplicaciones de proteccion radiologica, dosimetria, radiografia, blindajes y

fisica médica.

PEREGRINE (three-dimensional Monte Carlo dose calculation system written specifically
for radiotherapy) es una version modificada de la version EGS4 de historia condensada que
ofrece técnicas de reduccion de varianza, ruleta rusa y division de fotones. También ofrece

calculo en paralelo en diferentes procesadores (Chetty I. J. et al, 2007).

TOPAS (TOols for PArticle Simulation) fue apoyada por el Laboratorio Nacional de
Aceleradores del Hospital General de Massachusetts y la Universidad de California San
Francisco (UCSF). Este codigo tiene un ntcleo de desarrollo basado en GEANT4 y es una
herramienta versatil dirigida al &mbito de la fisica médica, donde se pueden modelar diversos

tratamientos clinicos de radioterapia con un avanzado ambiente grafico.

3.1.8. Aplicaciones del Método Monte Carlo en
Braquiterapia

Las simulaciones MC actualmente son una herramienta dosimétrica que tiene un papel

importante, tanto en la clinica como en la investigacion. Es el parametro de oro para comparar

la dosis obtenida por simulacion con los datos de la clinica obtenidos a través de los sistemas

de planeacion o de mediciones directas.

23



La dependencia de la ley del inverso al cuadrado es la caracteristica dominante de la
distribucion de dosis en braquiterapia. La atenuacién de fotones, la acumulacion de la
dispersion en el medio circundante y la interaccion de la radiacion dentro de la fuente dan
lugar a distribuciones anisotropicas. La aproximacion de la dosis absorbida por Kerma de
colision es el método mas cominmente utilizado en la mayoria de los codigos MC usados en
dosimetria de braquiterapia. Para distribuciones de dosis de braquiterapia en el rango de
energia < 50 keV, donde la deposicion de energia estd dominada por el efecto fotoeléctrico,
incluso los errores de 1 a 2% en la seccidn transversal fotoeléctrica pueden ocasionar errores

de célculo de dosis tan grandes como 10 a 15% en 5 cm.

Existen dos tendencias futuras que utilizan el MMC; una es la dosimetria de fuente tnica
para fines preclinicos o de investigacion, y la otra aplicacion esta orientada a la planeacion
de tratamientos y calculos de dosis especificos en el paciente. Esto es necesario para superar
las limitaciones de los algoritmos de superposicion de fuentes, tomando en cuenta los efectos
del autoblindaje por material y encapsulado de las fuentes y las heterogeneidades tisulares
para implantes de semillas de baja energia (Burns y Raeside, 1989; Chibani et al., 2005;
Carrier et al., 2007), los efectos del aplicador y los efectos de dispersion parcial para los
procedimientos de braquiterapia de tasa alta de dosis (Seco J. y Verhaegen F., 2013). De esta
manera, se puede ver la tendencia del nimero de publicaciones de simulaciones MC en el

area de la braquiterapia a lo largo del tiempo, como se muestra en la Figura 2.
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Figura 2. Grafica de produccion cientifica de articulos de simulacion en braquiterapia

utilizando el c6digo Monte Carlo. Datos tomados del sitio de Internet

https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Monte+Carlo++brachytherapy.

3.2. Cancer

La OMS define al cancer como un conjunto de enfermedades que pueden ser mortales y que
se establecen como un accidente celular debido a un proceso bioldgico de crecimiento y
diseminacion no controlado de células que aparecen en cualquier parte del cuerpo. Los
términos que comunmente se usan en el drea médica para referirse al cancer son carcinoma,
neoplasia o tumor. Si bien no se sabe a ciencia cierta qué es lo que la produce, se sabe que es
una enfermedad multifactorial, que puede ser inducida por factores tales como quimicos,

radiacion, virus, errores de replicacion de cromosomas y mutaciones.

El concepto basico de produccion del cancer es el dafio en el ADN, ya que, si existe un dafo

auna cadena de éste o un rompimiento simple, es altamente probable que haya una reparacion
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del ADN. Sin embargo, si existe un rompimiento doble, el dafio suele ser letal. Existen varios
factores que afectan la relacion entre la cantidad fisica de energia depositada y el dafio al
ADN. Dentro del conjunto de caracteristicas que presentan las células cancerosas, se puede
mencionar que las células del cancer (Ca) no dejan de crecer ni de reproducirse, ignoran las
sefales de otras cé€lulas, no se mantienen juntas, no se especializan, no se reparan, no mueren
y sus nucleos son de tamafio mas grandes a los de las normales (Sureka C. S. y Armpilia C.,

2017) (Joiner M. y Van der Kogel A., 2009).

3.2.1. Clasificacion del Cancer

La clasificacion del cancer se lleva a cabo con los siguientes criterios:

1. Por el sitio primario donde se origina, por ejemplo, Ca de cérvix, Ca de mama, Ca de
estomago, Ca de pulmon, etc.

2. Por el tipo de tejido, por ejemplo, carcinoma, sarcoma, mieloma, leucemia, linfoma
0 tipo mixto.

3. Por el grado de gravedad, es decir,
3.1.Grado 1: las células estan bien diferenciadas con una ligera anormalidad.
3.2.Grado 2: las células estan moderadamente diferenciadas y ligeramente mas

anormales.

3.3.Grado 3: las células estan poco diferenciadas y muy anormales.
3.4.Grado 4: las células estan inmaduras, primitivas e indiferenciadas.

4. Por su estadio.

El término mas usado en la clinica es el método en funcion del tamafio (T), el grado de
invasion a region ganglionar (N), y la distancia a metastasis (M). A esta clasificacion se le
denomina TNM (Tumor, Nodes and Metastases). En la Tabla 2 se muestra la clasificacion

establecida (Podgorsak E. B., 2005) (Sureka C. S. y Armpilia C., 2017).
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Tabla 1. Nomenclatura TNM.

Nomenclatura Descripcion

T Tumor primario

TX No se puede evaluar el tumor primario

Tl Tumor tnico de 2 cm o menos de dimension sin invasion vascular
- Tumor tnico de 2 cm 0 menos de dimension o multiples tumores limitados a

un 16bulo de no mas de 2 cm, ambos casos sin invasion vascular
3 Tumor de mas de 2 cm de dimension con invasion vascular o tumores
multiples limitados a un I6bulo, con o sin invasion vascular
Multiples tumores en uno o mas lébulos con invasion directa a 6rganos
T4
adyacentes diferentes al primario

N Ganglios linfaticos regionales

NX No se pueden evaluar los ganglios linfaticos regionales

NO Sin metastasis en los ganglios linfaticos regionales

N1 Metastasis en ganglios linfaticos regionales

M Metastasis a distancia

MX No se puede evaluar la metéstasis a distancia

MO Sin metastasis a distancia

Ml Metastasis a distancia

3.2.2. Tipos de Cancer por Tejido

El Ca se pude clasificar por los tejidos que afectan, como carcinoma, sarcoma, melanoma,
linfoma, leucemia y Ca de sistema nervioso. El carcinoma se origina en tejidos como piel,
pulmones, senos, pancreas, tracto digestivo y tracto respiratorio. El sarcoma se origina en

células conectivas y tejidos como huesos, musculos, grasa, tendones, cartilago, nervios y
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vasos sanguineos. El melanoma se origina en células pigmentadas (melanocitos) y
comunmente se manifiesta en piel, pero rara vez en boca, intestino y ojos. El linfoma se
presenta en células de linfocitos que combaten infecciones y se manifiesta en ganglios
linfaticos, bazo, timo y médula 6sea, y se denomina como linfoma Hodgkin y linfoma no
Hodgkin. La leucemia se origina en las células que forman la sangre dentro de la médula 6sea
y se caracteriza por un incremento anormal de glébulos blancos que alteran los componentes
de la sangre. El Ca de sistema nervioso se origina en cerebro y médula espinal, y se manifiesta
como glioma, meningioma, adenoma pituitario y schwannoma o neurilemoma (Podgorsak E.

B., 2005).

3.2.3. Cancer de Pulmon

El Ca de pulmoén es un sarcoma donde el tumor primario se origina en tejido pulmonar, tejido
bronquiopulmonar o glandulas salivales. Esta clase de Ca es una de las primeras causas de
muerte a nivel mundial segun los registros de la Organizacion Mundial de la Salud (OMS).
También es el Ca mas recurrente en paises desarrollados y su prondstico suele ser fatal. El
Ca de pulmon de células no pequeiias, CPCNP, (non-small cell lung cancer) abarca de 80 a
85% de los casos y aproximadamente 80% de estos pacientes presentan metastasis en las
etapas evolutivas de la enfermedad. El Ca de pulmon de células pequetias, CPCP, (small cell
lung cancer) representa de 15 a 20% del total de casos. (Joiner M. y Van der Kogel A., 2009)
sefialan que uno de los factores de riesgo mas importantes es el habito del tabaquismo junto
con factores como exposicion a arsénico, asbesto y radon. Los sintomas del Ca de pulmon
caracteristicos son tos que no desaparece pero empeora con el tiempo, dolor constante en el
pecho, tos con sangre (hemoptisis), falta de aliento, sibilancia o ronquera, problemas
repetidos con neumonia o bronquitis, hinchazén de cuello y cara, pérdida de apetito o pérdida
de peso y fatiga. La mayoria de los tipos de Ca de pulmdn son inoperables; sin embargo,
pacientes que son tratados con radioterapia combinada con quimioterapia tienen una tasa

sobrevivencia de 5 afos.

La forma de tratamiento, ya sea curativa o paliativa, del Ca de pulmoén se sujeta a la
clasificacion TNM, donde se determina si se requiere cirugia, radioterapia y quimioterapia,
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como se observa en la Figura 3 (Guia de Practica Clinica , 2009). De manera regular, para el
CPCNP en etapa IIA se utiliza la radioterapia en combinacion con la quimioterapia. En las
etapas IIIA y IIIB, se utiliza la radioterapia de manera paliativa. En el CPCP, el esquema de
radioterapia mas ocupado es de 40 a 50 Gy con dosis total y en esquemas donde la
quimioterapia no ha dado una respuesta efectiva. EI mayor problema es la cantidad de tejido
pulmonar, ya que como respuesta organica se produce fibrosis pulmonar, donde los 6rganos
de riesgo son el corazén, la médula espinal y el esdéfago. El desarrollo de neumonitis

pulmonar es proporcional a la dosis y al volumen irradiado (Harrison F. N., 1994).

Como modalidad nueva de tratamiento, sobre todo cuando el tumor esté bien localizado y se
tienen las instalaciones adecuadas, la braquiterapia se estd ocupando como tratamiento

alternativo.

Determinacion del tratamiento de Cancer de Pulmén
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Figura 3. Grafica del algoritmo para determinar la etapa de Ca de pulmon de células no pequefas. Grafica
obtenida del Manual de Buenas Practicas de la Secretaria de Salud de México (Guia de Practica Clinica

2009).

3.3. Radioterapia

La radioterapia es la rama de la medicina que usa radiacién para el tratamiento del cancer.
Esta rama médica es una de las tres modalidades formales para el tratamiento de displacias
junto con la cirugia y la quimioterapia. La cirugia y la radioterapia se emplean cuando la
enfermedad es local o locoregional, mientras que la quimioterapia se utiliza cuando la

enfermedad es sistémica (Joiner M. y Van der Kogel A., 2009).

En (Podgorsak E. B., 2005), se menciona que en particular la radioterapia es el conjunto de
conocimientos técnicos y cientificos para realizar un tratamiento oncoldgico usando
radiacion ionizante con el objetivo de destruir células tumorales e intentando, a la vez, el
menor dafio posible a 6rganos colindantes u 6rganos de riesgo. Mas de la mitad de los
pacientes que son diagnosticados con cancer seran tratados con radioterapia a lo largo de su
tratamiento. En (Sureka C. S. y Armpilia C., 2017), se sefala que la radioterapia es una
posible cura en etapas tempranas de la evolucion natural del cancer; sin embargo, el uso de
la radiacion ionizante no es inocua debido a que, ademas de afectar al tumor, también puede
afectar al tejido sano. Por otra parte, la radioterapia se usa como método paliativo en etapas
avanzadas de la enfermedad. En el proceso del tratamiento con radioterapia, diversos
profesionales se ven involucrados, desde médicos oncélogos, fisicos, dosimetristas, técnicos
radioterapeutas hasta enfermeras, todos ellos con conocimientos de interacciéon de la

radiacion con la materia (Bushong S. C., 2010).

3.3.1. Importancia de la Radioterapia en el

Tratamiento del Cancer
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Hasta ahora se tiene una experiencia de aproximadamente 70 afios con el uso de la radiacion
ionizante como tratamiento para curar diferentes tipos de Ca. Derivados del concepto de
radiobiologia, los pardmetros radiobiologicos determinan el tipo de respuesta del tumor a la

radioterapia. Estos parametros son radiosensibilidad, tasa de proliferacion e hipoxia.

La radiosensibilidad esta relacionada con el dafio en las fases de crecimiento celular, las
cuales son S, G1, G2 y M, donde la fase mas vulnerable es la fase M. También se relaciona
la radiosensibilidad con el dafio a la estructura de las moléculas orgénicas, especialmente al
acido desoxirribonucleico (ADN) y al 4cido ribonucleico (ARN), los cuales estan formados

por adenina, guanina, timina y citosina. El ADN es una molécula diana radiosensible.

La tasa de proliferacion tumoral es un parametro de importancia, ya que la interaccion de la
radiacion ionizante causa mas dafo a las células con una frecuencia alta de reproduccion
celular. En términos generales, las células cancerigenas se reproducen con mayor frecuencia
que el tejido normal, asi que la necesidad de dosis altas en proliferacion tumoral es evidente.
El método para medir la proliferaciéon tumoral incluye la medicion del indice mitotico, la
proporcion de células en la fase S del ciclo celular, el indice de marcado, el tiempo de
duplicacion del potencial tumoral y los anticuerpos de proliferacion que miden la fraccion de

crecimiento.

La hipoxia, que es el déficit de oxigeno en el cuerpo, es un factor limitante en el control y el
éxito de la radioterapia. Se sabe que la hipoxia es clave para la proliferacion tumoral al
promover la angiogénesis y la metastasis del tumor. Se recurre al uso de diversas imagenes
médicas como CT (Computerized Tomography), MR (Magnetic Resonance) y PET (Positron
Emission Tomography) para valorar la vascularidad del tumor (Sureka C. S. y Armpilia C.,

2017) (Joiner M. y Van der Kogel A., 2009) (Bushong S. C., 2010).
3.3.2. Equipos de Radioterapia

Desde la invencion de los isotopos artificiales como el ®°Co y el 1*’Cs, en la década de 1950

en Canada, H. E. Johns desarrollo la tecnologia para la utilizacion de bombas de cobalto 60
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o unidades de teleterapia, colocando a esta tecnologia a la vanguardia por varios afios hasta
la aparicion de los Linacs (Aceledadores Lineales de Uso Clinico), los cuales utilizan mayor
energia para los tratamientos. La energia que utilizan los Linacs oscila de 4 MeV hasta 20

MeV con modalidades de electrones o fotones.

El isotopo padre sufre una desexcitacion energética via decaimiento 3, produciendo material
hijo y alcanzando un estado fundamental con la emision de rayos y con maquinas disehadas
para confinar y dirigir un haz de radiacion, lo cual se conoce como radioterapia de haz externo
o teleterapia. Las caracteristicas de estos isotopos son una alta energia de rayos 7y, una alta
actividad especifica, una vida media relativamente larga, una tasa alta de Kerma en aire

especifica y constante I'akr. La actividad especifica A es proporcional a la vida media t = Y.

Las maquinas de teleterapia estdn disefiadas para tener rotacién isocéntrica del haz de
radiacion para poder tratar al paciente a una distancia fija SAD (source to axis distance,
distancia fuente a eje isocentro) de 80 a 100 cm. Los campos de tratamiento son de 5 X 5
hasta 35 x 35 cm?. Los componentes de una maquina de teleterapia son una fuente radiactiva;
una carcasa de fuente que incluye colimador de haz y mecanismo de movimiento de fuente;
un portico y un soporte en maquinas isocéntricas o un conjunto de soporte de carcasa en
maquinas independientes, una mesa de apoyo para el paciente y una consola de maquina

(Podgorsak E. B., 2005).

3.3.3. Aceleradores de Particulas

Existen diferentes tipos de aceleradores de particulas que se han construido utilizando
principios de investigacion basica en fisica nuclear y fisica de altas energias. Las condiciones
basicas demandan que la particula a ser acelerada debe tener carga y debe existir un campo
eléctrico en direccion de la aceleracion. Hay dos clases de aceleradores, los electrostaticos y

los ciclicos.
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Los aceleradores electrostaticos utilizan un campo electrostatico a través de una diferencia
de voltaje constante en el tiempo. La energia tipica de estos aceleradores es de 1 MeV. Los

tubos de rayos X y los generadores de neutrones son ejemplos de estos aceleradores.

Los aceleradores ciclicos utilizan campos magnéticos variables no conservativos, donde se
acumulan pequefias diferencias de energia cinética en la particula. Los microtrones,

betatrones, ciclotrones y Linacs son ejemplos de estos aceleradores.

Los Linacs son aceleradores ciclicos que aceleran electrones a energias cinéticas de 4 a 25
MeV, utilizando radiofrecuencia (RF) que son microondas a frecuencias de entre 10° y 10*
MHz. En estos equipos, los electrones se aceleran en trayectorias rectas a través de guias de
onda de aceleracion. Existen diversos modelos que proporcionan dos energias con fotones (6

y 18 MeV) y varias energias con electrones (6, 9, 12, 16 y 22 MeV) (Mayles P, 2007).
3.34. Braquiterapia

La braquiterapia es una de las formas de tratamiento de radioterapia. La braquiterapia es el
término para referirse a terapias a corta distancia. Esta técnica ocupa una fuente radiactiva
que se coloca de manera directa o cercana al tejido u 6rgano a tratar y puede ser intracavitaria
o intersticial. La dosis es administrada de manera continua y, por lo general, en periodos
cortos de tiempo. La mayoria de las fuentes de braquiterapia emiten fotones, pero también
existen radioisotopos de braquiterapias que emiten rayos 3 o neutrones. En los inicios de la
braquiterapia, en particular la de tasa baja de dosis, se utilizé radio ya que tiene una vida
media larga; sin embargo, como producto secundario, a través de la desintegracion por
particulas o, se produce radon, el cual representa un problema de seguridad radiolégica. Con

la produccién de isotopos artificiales, como '**Ir, °°Co, *"Cs y 121,

se evita el uso del espectro
altamente energético del >*’Ra. En Baltas D. et al. (2007), se menciona que la braquiterapia
con ?Ir se ha utilizado desde 1958 en forma de semillas por Ultrich y desde 1960 en forma
de alambres. A partir de estas fechas, se establecen las bases del sistema Paris, ampliamente
usado en braquiterapia de CaCu. En Podgorsak E. B. (2005), se menciona que la alta

actividad especifica del iridio permite realizar un tratamiento de corta duracion. La técnica
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intracavitaria es siempre de corta duracidon y los implantes temporales son introducidos de
forma manual o automatica. Otros tratamientos que ocupan técnicas temporales son las placas
superficiales y la técnica intraluminal. La técnica intersticial puede ser temporal o

permanente. Las diversas técnicas de braquiterapia se mencionan en la Tabla 3.

Tabla 2. Técnicas usadas en braquiterapia (Podgorsak E. B., 2005).

Tipo de Implante Descripcion de la Técnica
o Las fuentes se colocan en cavidades corporales de la forma mas
Intracavitario
cercana al volumen del tumor.
o Las fuentes se implantan quirirgicamente dentro del volumen del
Intersticial
tumor.
Superficial Las fuentes se colocan sobre el tejido a ser tratado.
Intraluminal Las fuentes se colocan en la luz de una cavidad venosa o arterial.
Intraoperatorio Las fuentes se implantan en el tejido durante la cirugia.
Intravascular Se coloca una sola fuente en arterias pequefias o grandes.

Las fuentes de braquiterapia generalmente estan encapsuladas para contener la radiacion,
proporcionar rigidez mecanica a la fuente y absorber la emision de las particulas a, y para
que las fuentes de fotones absorban las particulas B emitidas. La fluencia util de la fuente de
braquiterapia consiste en rayos vy, que son el componente mas importante de la fuente; rayos
X, caracteristicos por la captura electronica o conversion interna; y rayos X caracteristicos

de Bremsstrahlung, que se originan en la fuente.
Las fuentes de braquiterapia tienen determinados pardmetros que se deben valorar:

1. Energias de fotones y penetracion del haz de fotones en el tejido y los materiales de

proteccion.
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2. Vida media.

3. Capa de valor medio (HVL, Half-Value Layer) en materiales de proteccion como el
plomo.

4. Actividad especifica.

5. Fuerza de la fuente.

6. Disminucion del cuadrado inverso de la dosis con la distancia desde la fuente (este es
el efecto dosimétrico dominante debido a las distancias de tratamiento muy cortas

utilizadas en braquiterapia).
3.3.5. Beneficios y Riesgos de la Braquiterapia

El porcentaje de tratamiento con braquiterapia en pacientes es de 10 a 20% del total de
pacientes que llegan al servicio de radioterapia. El beneficio de utilizar braquiterapia
comparado con la técnica de haz externo ocurre cuando el tumor esta bien localizado y es de
tamaio relativamente pequeno para administrar la dosis optimizada a la estructura de interés.

La desventaja es que solo se aplica a tumores pequefios y bien localizados.

Algunas de las consideraciones importantes al usar fuentes de braquiterapia son la posicion
de la fuente con relacion al volumen a tratar y el tiempo que permanecen en esta posicion.
Este modelo de terapia se ha utilizado por décadas, por lo cual se puede utilizar la experiencia
ya reportada en diversos articulos. Si bien es cierto que se ocupan modelos para el tratamiento
del cancer como el modelo Paris para CaCu, no es suficiente para validar los resultados; por
consiguiente, se requiere de un modelo confiable para calibrar la fuente y lograr su
trazabilidad, incluso en laboratorios primarios y secundarios. Conservar la posicion correcta
aumenta la eficiencia del tratamiento al administrar la dosis correcta en el lugar adecuado, lo
cual esta relacionado con el gradiente de dosis que caracteriza a la braquiterapia. De esta
manera, es necesario mantener un programa de control de calidad de braquiterapia donde uno
de los parametros sea mantener la posicion fija de la fuente, ya que existen métodos de carga

manual y automatica de las fuentes.
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La administracidon continua de la dosis tendré influencia en la reparacion del dafio subletal y

potencialmente letal, en la proliferacion celular y en otras cinéticas celulares. Todo lo anterior

puede modificar la respuesta a la radiacion del tumor y los tejidos normales (Podgorsak E.

B., 2005).

Aunque no existe una fuente de braquiterapia ideal, se puede enlistar una serie de propiedades

deseables de las fuentes.

e A A R

La energia 6ptima de emision de rayos y debe ser lo suficientemente alta como para
evitar una mayor deposicion de energia en el hueso por el efecto fotoeléctrico y
también lo suficientemente alta como para minimizar la dispersion. Asimismo, debe
ser lo suficientemente baja como para mantener la proteccion.

La vida media debe ser tal que la correccion del decaimiento durante el tratamiento
sea minima. Es deseable una vida media muy larga para mantener una existencia
permanente de fuentes. Ademas, la desintegracion radiactiva dentro de la vida util de
la fuente y su contenedor debe ser insignificante para que la existencia puede usarse
y almacenarse facilmente.

La emision de particulas cargadas debe estar ausente o ser facilmente detectable.

No debe haber producto de desintegracion gaseosa.

El nucleido debe tener una actividad especifica alta.

El material debe estar disponible en forma insoluble y no toxica.

El material no debe pulverizarse ni dispersarse si la fuente est4 daiada o incinerada.
El nucleido debe poder fabricarse en diferentes formas y tamafios, incluidos tubos y
agujas rigidos, esferas pequefias y cables flexibles, y estos ultimos deben poder
cortarse en las longitudes requeridas sin peligro ni contaminacion.

El dafo durante la esterilizacion no deberia ser posible.

3.3.6. Clasificacion por Tasa de Dosis

La tasa de dosis es una caracteristica de las fuentes de braquiterapia y esta definida en la

Tabla 4.
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Tabla 3. Clasificacion de fuentes de braquiterapia por tasa de dosis (Podgorsak E. B., 2005). La MDR es

poco utilizada.

Tasa de Dosis Valor de la Tasa de Dosis al Punto de Especificacion
Tasa baja de dosis
0.4-2.0Gy/h
(LDR, Low Dose Rate)
Tasa mediana de dosis
2-12 Gy/h
(MDR, Medium Dose Rate)
Tasa alta de dosis
> 12 Gy/h
(HDR, High Dose Rate)

3.3.7. Fuente de **Ir

El ?Ir se produce cuando el '!Ir estable interacciona y absorbe un neutrén. El '*?Ir estable
tiene 37% de abundancia y se desintegra con una vida media de 73.83 dias a varios estados
excitados de '°*Pt (platino) y ®?Os (osmio), los cuales emiten rayos y con un rango de
energias, como se muestra en la Tabla 5. La energia promedio de los fotones emitidos de una
fuente no encapsulada es de aproximadamente 370 keV. Attix y Goetch (en Nath R., 1995)
argumentan que la energia media apropiada para la interpolacion del factor de calibracion de
la camara de iones y otros propositos dosimétricos es el promedio ponderado de la fluencia
de energia con supresion de los componentes de muy baja energia que son absorbidos por la

fuente y su encapsulacion. Para el '*’Ir, ellos recomiendan un valor de 400 keV.

Para este estudio, la fuente de '’Ir que se utilizé fue la VS2000 y las dimensiones fisicas

estan sefialadas en las Figuras 4 y 5.
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Al ser una fuente de fotones, el '*’Ir tiene como una de sus especificaciones la tasa de Kerma
en aire con unidades Gy/s, que se define por la ICRU 38 y 58. Para propdsitos de
especificacion de la fuente, las unidades para la HDR son uGy/s o mGy/h.

3.3.8. Geometria de Fuentes de *’Ir

La fuente de '"’Ir puede tener diversas geometrias y producirse en forma de alambres,
recubrimientos, serie de esferas y semillas, los cuales estan dentro de capsulas de aleaciones
como platino, acero inoxidable y titanio. Las fuentes de '*’Ir que se ocupan en un sistema de

cargas remotas se producen con una actividad de 370 GBq 6 10 Ci.

Figura 4. Fotografia de una fuente de '*’Ir anexa al alambre para posicionarla a la distancia requerida.

Fotografia tomada del libro “The Physics of Modern Brachytherapy for Oncology” (Baltas D. et al., 2007).
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Fuente de Braquiterapia VS2000

Tilamummickel cable Dﬁlanium’mckel capsule D b [
A Titanium/nickel wire i)
07134 tani um/ni ire \
1
089, i %--Z /] X
25 25 10l 0.34 mm 2.5 mm 2.5mm 1.0 mm
Varian HDR ™Ir model VS2000 source 2585 mm
Imagen tomada del articulo: Dose Imagen tomada del articulo:
calculation for photon-emitting brachytherapy sources with  Monte Carlo dosimetry of a new 192 Ir high dose rate
average energy higher than 50 keV: Full Report of the brachytherapy source
AAPM and ESTRO
http://link.aip.org/link/doi/10.1118/1.3703892xcv http://dx.doi.org/10.1118/1.1315316

Figura 5. Detalle de la geometria de fuente comercial VS2000 de Varian®.

3.3.9. Geometria de Fuentes de '*°1

Las fuentes de '2°I (yodo 125) se generan cuando el '**Xe (xen6n 124) absorbe un neutrén y
decae por captura electronica. Por si mismo, el '?°I decae con una vida media de 59.4 dias;
para el primer estado de excitacion, éste decae por captura electronica generando producto

hijo de '**Te (telurio 125) al 93% o de lo contrario emite rayos y de 35.5 keV.

Las fuentes de '*I estan disponibles en forma de semillas y generalmente son insertadas en
el interior del tumor del paciente, de tal manera que permanecen dentro de ¢l. Algunos
modelos estan construidos con encapsulados de plata y otros con encapsulados de resinas

(Nath R. et al., 1995).

La fuente STM125 tiene un encapsulado multiple con un nucleo de yodo y varias capas
delgadas en el siguiente orden desde el centro hacia fuera: cobre, niquel y aluminio,

contenidas en una segunda cépsula de titanio, como se muestra en la Figura 6.
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Ti capsule (4.55 mm long x 0.81 mm dia.)

Ty
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(3.81 mm long Alluminum wire
x 0.51 mm dia.) //
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(3.31 mm long : ( I\
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N
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Ti thickness : 0.080 mm on the sides,
end caps : (.13 mm

Fuente de Braquiterapia STM125

Dimenciones de la fuente de 1251 STM125, la grafica fue tomada de: A.S. Kirov and j.F.
willianso Monte Carlo aided Dosimetry DOIL: 10.1118/1.1367280

Figura 6. Dimensiones y caracteristicas geométricas de la fuente STM125 de yodo. Datos tomados del

articulo de (Kirov A. S. y Williamson J. F., 2001).

3.3.10.

Algunas de las caracteristicas de las fuentes usadas en braquiterapia se enumeran en la Tabla

5.

Caracteristicas de las Fuentes de Braquiterapia

Tabla 5. Caracteristicas de fuentes de braquiterapia.

Z, A, p (g/cm’)

Decaimiento Energia
Promedio !
Vida Media
MeV

I 4kr Kerma en

Aire

uGyh=?!
GBqh

A Constante de

Dosis

cGyh™?
cGycm?h~1
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Cesio B,y 0.615" 77.100%
55,137, 1.873 1.1104
Cs 30.07 afios 0.6600""] 77.300]
Cobalto B,y 1.2530, 305.90]
27, 60, 8.900 1.1104
Co 5.27 afios 1.251 309.0"]
Yodo EC, rayos X
53,125, 4.930 0.028 34.80"]
I 59.49 dias
Iridio B, EC*,y 0.355) 109.10)
77, 192,22.42 1.1204
Ir 73.8 dias 0.380*"1 108.000"]
Oro B,y 0.406!") 54.50"]
79, 198, 19.32 1.1304
Au 2.69 dias 0.410 56.200"]
Paladio B
46, 103, 12.02 0.0210% 141
Pd 30.7 afios
Radio o, B,y
88, 226, 5.00 0.830
Ra 30.7 afios

3.3.11.  Aplicaciones de Braquiterapia en el Cancer de

Pulmon

Actualmente, las aplicaciones de la braquiterapia abarcan diferentes tratamientos desde los
muy comunes, como los tratamientos de CaCu y Ca de mama, hasta tratamientos
cardiovasculares, como el caso de tratamientos de pulmoén que estan limitados a casos
especificos, ya que existen dos tipos principales de cancer de pulmoén; el primero es el cancer
pulmonar de células no pequenas (CPCNP), que es el tipo mas comun; y el segundo es el

cancer pulmonar de células pequenas (CPCP), que conforma aproximadamente 20% de todos
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los casos. E1 CPCNP puede ser tratado de diferentes formas, como cirugia, quimioterapia y
radioterapia, dependiendo de qué tan temprano se determine su estadio y localizacion. En el
caso de estar bien localizado y de no ser demasiado grande en volumen, una opcion es la
radioterapia o la braquiterapia (American Thoracic Society, 2020). Por otra parte, también
esta el uso de la braquiterapia con broncoscopio hasta alcanzar el lugar afectado para paliar
los sintomas que presenta el paciente cuando el tumor esté localizado y muestra crecimiento,
y para lidiar con la sobreimpresion de tumores previamente tratados con radioterapia externa.
Con la tecnologia de hoy es posible realizar tratamientos ambulatorios de braquiterapia

(Santini A. B. et al., 2010).

La determinacion de los casos de cancer de pulmén se basa en el algoritmo de toma de
decision establecido por las Guias de Buena Practica Clinica que edita el gobierno de México
al que se hace referencia en este trabajo, el cual se muestra en la Figura 7. Cabe mencionar
que cada pais tiene su normativa, por ejemplo, la American Braquitherapy Society (ABS)y
la European Society of Therapeutic Radiology and Oncology (ESTRO). El manejo de la dosis
se puede escoger segun el dafio posible que reportan los Quantitative Analyses of Normal

Tissue Effects in the Clinic (QUANTEC).
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Figura 7. Algoritmo de determinacion del tratamiento de Ca de pulmén. Tomado de

http://www.cenetec.salud.gob.mx/descargas/gpc/CatalogoMaestro/030 GPC Ca PulmCP/IMSS 030 08 Ey

3.3.12.

R.pdf.

Imagenes Médicas en Oncologia

Las imagenes médicas han sido una herramienta indispensable para el diagnostico médico

desde la aparicion de los rayos X, ya que son el soporte para determinar si existe algin dafio
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estructural o funcional al observar los limites claros y bien definidos de cada organo y
estructura del cuerpo. Dentro del diagndstico médico, las imagenes radiogréaficas se

incorporaron inmediatamente al protocolo para determinar algunas de las patologias.

Las imagenes que se utilizan en el dmbito médico son imagenes no invasivas para la
visualizacion de tejidos u 6rganos y se pueden clasificar en diagndstico por imagen 2D, como
radiografia de rayos X, medicina nuclear, ultrasonido y mamografia, y en diagnostico por
imagen 3D, como tomografia computarizada (CT), imagen por resonancia magnética (MRI)

y tomografia por emision de positrones (PET).
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Capitulo 4. Marco Teorico

4.1. Imagenes DICOM-CT

Las imégenes DICOM son un protocolo de imagenologia médica que se ha establecido para
la transportacion, el manejo y el almacenamiento de informacion médica, habilitando estas
caracteristicas en el soporte de una red conocida como sistema PACS (Picture Archiving and
Communication Systems, Sistema de Archivo y Comunicacion de Imagen). Los archivos

DICOM pueden ser compartidos para intercambiar datos e imagenes médicas de pacientes.

El formato DICOM ha sido fundamental para el desarrollo de la imagen radiologica moderna
al estar presente en aplicaciones de radiologia, ultrasonido, CT, MRI e incluso imagen en

radioterapia. La imagen se puede trasportar en DVD, imagen comprimida o video.

El formato genérico del archivo DICOM consiste en dos partes: un Header o encabezamiento
seguido inmediatamente por un Data Set o conjunto de datos de DICOM. El Data Set de
DICOM contiene la imagen o las imagenes especificas. El Header contiene la sintaxis de
transferencia UID (Unique Identifier, 1dentificador Unico) que especifica la codificaciéon y

la compresion del Data Set (DICOM, s. f.).

4.2. Herramientas de Software

4.2.1. TOPAS

TOPAS (TOols for PArticle Simulation) es un desarrollo con nucleo en GEANT4, el cual
utiliza un cédigo de historia condensada. TOPAS tiene una amplia gama de herramientas
avanzadas del Método Monte Carlo para que los fisicos médicos lo usen con facilidad. Con
TOPAS se pueden realizar multiples escenarios como la simulacion de cabezales de
tratamiento de radioterapia, la modelacion de la geometria de pacientes con imagenes
DICOM-CT, el registro de dosis y la fluencia, mientras que las simulaciones Monte Carlo

han sido muy utiles en el calculo de dosis, los tratamientos de cabeza y cuello, el célculo de
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blindajes, el estudio de imagenes y, de manera particular, en la protonterapia (Perl J. et al.,

2012).

TOPAS fue concebido con apoyo financiero de NIH del SLAC National Accelerator
Laboratory, el Massachusetts General Hospital y la Universidad de California San Francisco.
Actualmente, se cuenta con una red de colaboracidon que abarca 42 paises y miles de usuarios.
TOPAS presenta una gran versatilidad ya que es considerado un coédigo Monte Carlo de
historia condensada (CHCM); sin embargo, se pueden usar extensiones para personalizar
necesidades de simulacion e incluso se pueden utilizar versiones con codigo en frack

structure.

TOPAS Mundos Paralelos. TOPAS ofrece una variedad muy amplia de herramientas, entre
las cuales estan la discusion a detalle, la sintaxis, los mundos paralelos y la geometria de

masa en capas.

Cuando una simulacion necesita representar y registrar diferentes parametros, se puede
recurrir al concepto de mundo paralelo sin interferir en la geometria original que representa
el mundo de masas, lo cual es de utilidad si se tienen que simular muchos componentes en el

mundo.

TOPAS Geometria de Masas. Los componentes que estdn en un mundo paralelo pueden
tener material o no. Si tienen material y se enumeran en el parametro Layered Mass Geometry
Worlds, este material tendra prioridad sobre cualquier material del mundo real que se

encuentre en esa ubicacion.

En GEANTH4, esto se denomina geometria de masa en capas, la cual se describe en S. Enger
et al., “Geometria de masa en capas: una técnica novedosa para superponer semillas y
aplicadores sobre la geometria del paciente en simulaciones de braquiterapia GEANT4”,
Phys Med Biol., 7 de octubre de 2012; 57 (19): 6269-77 (User Guide for TOPAS Version
3.0, 2016).
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TOPAS Campos Electromagnéticos. TOPAS permite que el conjunto de herramientas se
configure, ya sea un campo magnético, eléctrico o electromagnético. En un componente
geométrico de la simulacion, el campo puede afectar las geometrias hijas de la simulacion si

no tienen campo propio.

Topas Paciente DICOM. Esta herramienta permite utilizar imagenes DICOM para simular
escenarios como se menciona en (Ramos-Méndez J. A. et al., 2005). TOPAS puede leer
informacion 3D incluida en imagenes de CT, asi como informacién de estructuras utilizadas

en radioterapia.
4.2.2. Python

Python es un software libre que funciona como un intérprete de alto nivel y de propdsito
general. Se considera un lenguaje estructurado y orientado a objetos que en la actualidad
tiene aplicaciones en diversas areas del conocimiento, desde programacion, big data hasta

inteligencia artificial (Python, 2001-2020).

El gran soporte que ofrece la comunidad de Python permite utilizar varias herramientas, de
las cuales se utiliza NumPy, que es una biblioteca para manejar arreglos multidimensionales
y matrices con una variedad amplia de funciones matematicas. La funcionalidad de NumPy

es comparable con la de Matlab (NumPy, 2019).

Otra de las bibliotecas utilizadas es Matplotlib, que es una herramienta de métodos numéricos
muy util para la presentacion grafica de datos, la visualizacion y la edicion de paneles

graficos a partir de listas o arreglos de datos (Matplotlib, 2012).

También existe la biblioteca Pydicom, que es un desarrollo para manejar DICOM-CT

utilizando la programacion en Python.

La biblioteca Statistics de Python permite utilizar el lenguaje de programacion de Python

para obtener diferentes medidas tales como medidas de tendencia central, medidas de
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dispersion, medidas de forma para obtener los datos de estadistica descriptiva o realizar

pruebas de estadistica inferencial.

4.2.3. CERR

La plataforma Ambiente Computacional para la Investigacion Radiologica (CERR,
Computational Environment for Radiological Research) tiene como objetivo implementar
modelos que se utilizan en radioterapia para el aprendizaje profundo. Los modelos se pueden
implementar en sistemas operativos Windows, Mac y Linux a través de contenedores
Singularity o entornos Anaconda. CERR proporciona una gran cantidad de opciones de
procesamiento previo y posterior para transferir conjuntos de datos a modelos de
segmentacion. Se incluye una biblioteca de modelos para segmentar estructuras ttiles para
el modelado de resultados de radioterapia de cabeza y cuello, pulmoén y préstata. Este

desarrollo tiene un nucleo en MATLAB.

4.2 4. MATLAB

MATLAB (MATrix LABoratory, Laboratorio de Matrices) es un sistema de coOmputo
numérico que ofrece un entorno de desarrollo integrado (IDE, Integrated Development
Environment) con un lenguaje de programacion propio (Lenguaje M). Se puede usar en
diversas plataformas como Unix, Windows, Mac OS y GNU/Linux. Este software no es libre.
Las prestaciones que ofrece son el manejo y la manipulacién de matrices, la representacion
de datos y funciones, la implementacion de algoritmos, la creacion de interfaces de usuario
(GUL, Graphical User Interface) y la comunicacion con programas en otros lenguajes y otros
dispositivos de hardware. El paquete MATLAB dispone de dos herramientas adicionales que
expanden sus prestaciones, a saber, Simulink (plataforma de simulacion multidominio) y
GUIDE (GUls, Guide User’s Interfaces). Ademas, se pueden ampliar las capacidades de
MATLAB con las cajas de herramientas (foolboxes) y las de Simulink con los paquetes de
bloques (blocksets). Incluso se pueden desarrollar interfaces con procesadores digitales de

sefal o crear codigo VHDL.
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4.3. Hardware del Laboratorio Nacional de Supercomputo del

Sureste de México (LNS)

Las simulaciones se realizaron con ayuda de la infraestructura del Laboratorio Nacional de
Stper Coémputo del Sureste de México (LNS). Esta supercomputadora tiene una
infraestructura con cluster Cuetlaxcoapan, la conexion es remota via ssh y el manejo de
archivos se hace utilizando herramientas como rsync. Los recursos son administrados por el
sistema SLURM (Simple Linux Utility for Resource Management) por medio de un nodo de
gestion (login) que es el entorno donde los usuarios deberan realizar sus operaciones de
preparacion, envio y monitoreo de tareas de célculo, asi como de recuperacion de los datos
generados. Al tener acceso a la supercomputadora Cuetlaxcoapan, la cual estd compuesta de
136 nodos estandares de calculo, 6 nodos especiales y un sistema de almacenamiento de 520
TB interconectados en una red Infiniband con topologia de estrella mediante un switch

central.

Cuetlaxcoapan esta constituido por un cluster con procesadores Intel Xeon Haswell.

El cluster Intel Xeon familia Haswell cuenta con:

228 nodos de calculo Thin (5472 nucleos), 2 CPU de 12 nucleos y 128 GB RAM.

20 nodos de célculo Fat (480 nucleos), 2 CPU de 12 ntcleos y 512 GB de RAM.

20 nodos de calculo semi-Fat (480 nucleos), 2 CPU de 12 nucleos y 256 GB de RAM.

2 nodos de calculo Big Fat (120 ntcleos), 2 CPU de 30 ntcleos y 1024 GB de RAM (1TB).

2 nodos de calculo con GPU con 2 tarjetas K40 Nvidia (11520 nucleos CUDA en total), 2
CPU de 12 nucleos y 128 GB de RAM.

2 nodos de calculo con MIC con dos tarjetas 7120P Intel (244 nucleos MIC total), 2 CPU de
12 ntcleos y 128 GB de RAM.
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6 servidores de gestion (login, colas y aprovisionamiento).

4.4. Electromagnetismo

La fisica tiene cuatro clasificaciones de estudio segtn el tipo de fuerzas, las cuales son fuerza
nuclear débil, fuerza nuclear fuerte, fuerza electromagnética y fuerza de gravitacion. La
fuerza electromagnética estd presente en particulas con carga eléctrica y magnética que
actiian tanto en particulas en reposo como en movimiento, las cuales estan al alcance de la
observacion en la vida cotidiana, a tal grado que se encuentran en aplicaciones tecnoldgicas
diversas como dispositivos de microondas, antenas, comunicacion satelital,

bioelectromagnetismo, guias de onda y laseres.

Los fundamentos iniciaron con Faraday y fueron formulados por Maxwell. En esta
formulacion se presentan las relaciones matematicas de los campos eléctricos y magnéticos,
llamadas ecuaciones de Maxwell. El estudio de particulas en reposo se conoce como

electrostatica y el de particulas en movimiento como electrodindmica.

La teoria clasica del electromagnetismo se basa en la fuerza de Lorentz y las ecuaciones de
Maxwell son una teoria de campos basada en magnitudes fisicas vectoriales con dependencia
de la posicion del espacio y del tiempo, describiendo fendmenos macroscopicos con campos
eléctricos y magnéticos a distancia del cuerpo o las particulas de interaccion (Resnick R. y

Halliday D., 2000).
4.5. Campo Magnético

El campo magnético es dependiente de la corriente y su fuerza estd definida en funcion de

las cargas en movimiento. Una carga o corriente mévil crea un campo magnético designado

B . . . S - - =
como B en el espacio circundante. Ademas del campo eléctrico, el B ejerce una fuerza F

sobre cualquier otra carga o corriente en un movimiento presente en el campo.
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Debido a que el B es una cantidad vectorial, la flecha sugiere la direccion del campo

magnético para cualquier iman. El B apunta hacia afuera de su polo norte y hacia adentro de

su polo sur.

Las unidades en el sistema internacional son el Tesla, T [év—:l] ,yelGauss, T = 10000 Gauss.

4.6. Fuerza Magnética

La fuerza magnética sobre una carga movil tiene cuatro caracteristicas esenciales. La primera

es que su magnitud es proporcional a la magnitud de la carga. La segunda es que la magnitud

de la fuerza también es proporcional a la magnitud, o intensidad, del campo B. La tercera es

que la fuerza magnética depende de la velocidad de la particula ¥. La cuarta es que se ha
encontrado experimentalmente que la fuerza magnética F 1o tiene la misma direccién que el

campo magnético B, sino que siempre es perpendicular tanto al B como a la velocidad de la

V.
Esta fuerza se define como:
6)F=qvxB=|q|lv*Bxsin@

Se determina la direccion de la fuerza F por la regla de la mano derecha cuando la carga g

es positiva y por la regla de la mano izquierda cuando la carga q es negativa.
La fuerza de Lorentz se define como:

(7 F, = q(E+7 x B)
Si el campo eléctrico es nulo, la fuerza de Lorentz se reduce a:

®)F,=qvxB
9) YXF=qE+quXxB
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4.7. Cantidades y Unidades Radiométricas

El Sistema Internacional de Unidades y Medidas establece las unidades de medida basica,
como el amperio, el kelvin, el segundo, el metro, el kilogramo, la candela y el mol, para las
cantidades fisicas de corriente eléctrica, temperatura, tiempo, longitud, masa, luminosidad y
cantidad de sustancia, respectivamente. Sin embargo, para las cantidades dosimétricas, se
establecen unidades derivadas que reciben nombres particulares como el coulomb que es
igual al ampere por segundo, el becquerel para la desintegracion de un radiontclido que es
igual a la inversa del segundo y el gray que es igual a la razén de un julio por kilogramo para

la dosis absorbida, Kerma, cema y energia especifica (ICRUS8S5, 2011).

Las cantidades fisicas se usan para describir cuantitativamente un fenémeno u objeto fisico

(Baltas D. et al., 2007).

Tabla 4. Clasificacion de unidades de medida fundamentales y derivadas. Datos tomados del ICRU60,
ICRUS5. a-1eV=1.602 177 33(49) 10 J. 1 u=1.660 540 2(10) 10-?" kg. Los digitos entre paréntesis son

una desviacion estandar.

Categoria de Unidad Magnitud Nombre Simbolo

Longitud metro m

Masa kilogramo kg

Unidades fundamentales

Tiempo segundo s

Cantidad de sustancia mol mol
Carga eléctrica coulomb C
Unidades derivadas del SI con Energia joule ]

nombre especial (uso general)

Angulo solido steradian ST
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Potencia watt A\

Actividad
Unidades derivadas del SI con cHvica becquerel Bq

nombre especial (uso . .
Dosis absorbida, kerma, cema,
restringido) ] ] gray Gy
energia especifica

electronvolt®
Unidades cuyos valores en el Energia eV
SI se obtienen unidad de masa atdmica
experimentalmente Masa u
(unificada)®

4.7.1. Ionizacion y Excitacion

La ionizacion esta compuesta por aquellos procesos por los cuales un &tomo neutro (en estado
natural) obtiene una carga ya sea positiva o negativa. Los procesos que conducen a la
eliminacion de un electron orbital del atomo dan como resultado un atomo cargado
positivamente y un electron liberado, es decir, un par de iones. También hay casos en los
cuales un electron es capturado por un &tomo neutro que da como resultado un atomo cargado

negativamente, es decir, un s6lo ion negativo.

Por otro lado, el proceso por el cual un electron orbital simplemente se transfiere a un nivel
de energia mas alto que el de su estado natural en el atomo se llama excitacion. Tanto la
ionizacion como la excitacion pueden ocurrir cuando las particulas sufren colisiones e
interacciones con los dtomos o las moléculas. Algunas de estas interacciones son: (i) la
interaccion de Coulomb con una particula cargada; (i) el efecto fotoeléctrico; (iii) el efecto
Compton; (iv) la produccién de triplete; (v) la conversion interna; (vi) la captura de
electrones; (vii) el efecto Auger; y (viii) la aniquilacion de positrones (Baltas D. et al., 2007)

(ICRUSS, 2011).
4.7.2. Radiacion Ionizante
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El término radiacion se utilizo en el siglo XIX para describir ondas electromagnéticas hasta
el descubrimiento de los rayos X y la radiactividad y el establecimiento de la teoria de la
dualidad de la materia. La radiacion ionizante se refiere a particulas con o sin carga que
pueden producir un cambio permanente en la materia produciendo ionizacién al interactuar
con ¢ésta. La radiacion ionizante se divide en dos grandes bloques: radiacion ionizante directa

y radiacion ionizante indirecta.

La radiacion ionizante directa es aquélla que se produce en los procesos donde intervienen
electrones y protones con suficiente energia cinética para producir ionizacidon por colision.
Del producto de estas colisiones se obtienen particulas cargadas que se ralentizan durante
este proceso. Cuando su energia cinética se reduce lo suficiente, la ionizacion se vuelve
improbable o imposible. Desde ese punto, las particulas cargadas disipan su energia restante,
principalmente en procesos de excitacion o dispersion elastica, y las particulas inicialmente

ionizantes se vuelven no ionizantes.

La radiacion ionizante indirecta ocurre donde los procesos estan relacionados con particulas
sin carga, como fotones o neutrones, y donde la ionizacion se presenta en dos procesos. La
radiacion ultravioleta (UV) es un ejemplo de este tipo de radiacion considerando que la
energia minima para que un electrén escape de un dtomo es de 4 eV o una longitud de onda

de 310 nm.
4.7.3. Tipos de Fuentes de Radiacion Ionizante

Existen diversas fuentes de radiacion ionizante que se pueden clasificar por su naturaleza
ondulatoria y, principalmente, por su capacidad de alterar permanentemente la materia y por

su capacidad de ionizar.

Tanto la radiacion ionizante directa como la indirecta se usan en tratamientos clinicos y en

el area de diagnostico para la formacion de imagenes u otros estudios.
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No lonizante

> Directamente lonizante
Radiacion | [ q Particulas Cargadas
g - Electrones, Protones
e
lonizante I_ﬁ
Indirectamente lonizante
Particulas Neutras
Fotones, Neutrones
Figura 8. Clasificacion de la radiacion en funcion de la capacidad de ionizar el medio.
4.7.4. Radiacion Electromagnética

Robert Maxwell fue el primer cientifico que utiliz6 el término electromagnético para
describir las oscilaciones con campos eléctricos y magnéticos. Las dos clases de radiacion

electromagnética que se usan en radioterapia son los rayos y y los rayos X.

La energia de un foton esta determinada por la formula:
(10) E=hv= %

donde h es la constante de Planck, 6.626 069 x 10-* J s; v es la frecuencia; A es la longitud

de onda; y c es la constante de la velocidad de la luz, 299 792 458 m s!.
4.7.5. Rayos X

Los rayos X son un tipo de radiacion electromagnética emitida desde particulas con carga,
ya sean electrones, cuando los niveles de energia atomica cambian (rayos X caracteristicos o
fluorescentes), o al ralentizar los procesos de interaccion de Coulomb y la interaccion

electron-nucleo (Bremsstrahlung).
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4.7.6. Rayos y

Los rayos y son un tipo de radiacion electromagnética emitida ya sea desde el nucleo atomico,

interacciones nucleares, o desde la aniquilacion entre materia y antimateria.
4.7.7. Radiacion de Particulas

Segun los tipos de particulas que intervienen en la interaccion con la materia, se puede
clasificar el tipo de radiacién por particula. Estas particulas son electrones, neutrones y

particulas pesadas con carga.
4.7.8. Electrones

Estas particulas son emitidas ya sea desde el ntcleo, resultado de colisiones por particulas
.. N . . .
cargadas que se conocen como rayos [3 y pueden ser positivos B o negativos [ refiriéndose
a la carga (electrones o positrones), o son producidas por electrones acelerados, también
llamados rayos o. Estos electrones acelerados crean haces de electrones pulsados de alta

energia usualmente en el rango de 5 a 25 MeV.
4.7.9. Neutrones

Estas particulas carecen de carga, se encuentran en el nucleo de los 4&tomos y solo se originan

en las reacciones nucleares.
4.7.10. Particulas Pesadas Cargadas

Por particulas pesadas generalmente se entiende que son protones, deuterones (un nucleo de
deuterio consta de un neutrén y un proton), tritones (un nucleo de tritio consta de dos
neutrones y un proton), particulas alfa (un nucleo de helio consta de dos neutrones y dos
protones), piones y nucleos de otros a&tomos mas pesados, como el carbono y el nitrégeno.

Con excepcion de las particulas en el sentido general de la palabra, que también pueden ser
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emitidas por nucleos radiactivos, todos los demads tipos de radiacion de particulas pesadas

cargadas son generados por aceleradores.
4.8. Radiometria

Los campos de radiacion estdn formados por diferentes tipos de particulas, tales como
fotones, electrones, neutrones o protones, caracterizados por magnitudes radiométricas que

se utilizan en el espacio libre y en la materia.

Se utilizan dos clases de magnitudes en la caracterizacion del campo de radiacion, ya sea en
referencia al nimero de particulas o a la energia transportada por estas mismas. En la

radiometria se tienen magnitudes escalares y vectoriales.
4.8.1. Numero de Particulas y Energia Radiante

El numero de particulas, N, es la cantidad de particulas emitidas, trasferidas y recibidas, y se

asigna como Unidad = 1.

La energia radiante, R, se define como la energia (excluida la energia en reposo) de las

particulas que son emitidas, transferidas y recibidas.
(11) R =NE
donde N es el nimero de particulas y E es la energia (excluida la energia de reposo).

Las distribuciones de energia del nimero de particulas y de energia radiante se definen como:

(12) Ng = Z—I;’, distribucion del nimero de particulas y
(13) Ry = Z—i, distribucién de la energia radiante,
donde dN es el diferencial del nimero de particulas con energias entre E y E + dE y dR es

la energia radiante.
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La relacion de estas distribuciones estd definida por:
(14) RE = ENE
4.8.2. Flujo y Flujo Energético

Estas magnitudes se utilizan para regiones limitadas del espacio, por ejemplo, el flujo de

particulas emergentes de un colimador. Para fuentes, el flujo se considera anisotrépico.
El flujo se define como el cociente del dN y del tiempo dt.

asy N-= Z—IZ, unidades [s71]
El flujo energético se define como el cociente del dR y del tiempo dt.

(16) R = % unidades [W]

4.8.3. Fluencia y Fluencia Energética

Estas magnitudes se aplican a situaciones donde las interacciones de la radiacién son
independientes de la direccion de las particulas incidentes. Sin embargo, en determinadas

situaciones se definen en funcién del angulo soélido.

La fluencia se define como el cociente del dN y del da, donde el nimero de particulas incide

en una esfera de seccidn trasversal da.
dN . 1
17 @ = —, unidades [—]
a7 o —

La fluencia energética se define como el cociente del dR y del da, donde la energia radiante

incide en una esfera de seccidn trasversal da.

_drR . J
a8 v= v unidades [ﬁ]
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Otra forma de definir la fluencia estd determinada por el cociente del diferencial de la

longitud recorrida en las trayectorias de las particulas en el volumen.
a9) o= %, unidades [#]

Para un campo de radiacion constante, la fluencia se define como @ = nvt , donde n es el

niimero volumétrico.
4.8.4. Tasa de Fluencia y Tasa de Fluencia Energética

Estas magnitudes también se definen como densidad de flujo y densidad de flujo energético.

La tasa de fluencia se define como el cociente de la fluencia d® y del tiempo dt.
20) & =22 unidades [ﬁ]
La tasa de fluencia energética se define como el cociente del d¥ y del tiempo dt.
Q) v= Z—t’, unidades [%]
4.8.5. Radiancia de Particulas y Radiancia Energética

La radiancia de particulas se define como el cociente del d@ y del d£2; por lo tanto, radiancia

es la tasa de fluencia de particulas que se propagan en un angulo sélido.

- do . 1
22) &g = 0 unidades Lmzsr]

La radiancia energética se define como el cociente del d¥ y del df2; por consiguiente,
radiancia energética es la tasa de fluencia energética que se propaga en un angulo sélido.
avl w

@3) Y= |—]

do Lsm?2sr
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4.8.6. Coeficientes de Interaccion

Cuando una particula pasa a través de un material, ocurren diversos procesos; no obstante,

para que una interaccion sea posible es necesario que:

La energia de la particula incidente cambie.
La direccion de propagacion de la particula cambie.

Tanto la direccion como la energia de la particula incidente cambien.

B b=

La particula sea absorbida.

Por lo tanto, el proceso de interacciéon se puede seguir por la interaccion de particulas
secundarias. La probabilidad de ocurrencia de un proceso de interacciéon para un tipo
especifico de radiacion en un material especifico se caracteriza por el coeficiente de

interaccion, el cual esta fundamentado en la seccion transversal.
4.8.7. Seccion Transversal Total y Diferencial

La seccion transversal se define como el cociente del nimero esperado de particulas de un
tipo especifico de interaccion de un blanco entre la fluencia de las particulas. Esto también
se interpreta como la probabilidad P de ocurrencia de un evento.

(Ny)

24) o= — con unidades = m

2

La unidad barn es ampliamente usada y se define como:
(25) 1b =10"%%m?
4.8.8. Coeficiente de Atenuacion Lineal y Masico

Si se considera un nimero N de particulas sin carga, como los fotones, atravesando un

material a una distancia d/, de densidad p, cuando dN interactia con el material, entonces se
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define el coeficiente lineal de atenuacion u. El inverso de u es el recorrido libre medio de

una particula.
26) u= %%N con unidades = [m?]

Si se divide u entre p, se obtiene el coeficiente masico de atenuacion.

p_ Lav i —_ [m?
27 o= can on unidades [kg ]
4.8.9. Coeficiente Masico de Transferencia de Energia

Este coeficiente es el cociente de la fraccion de energia radiante R, que al atravesar una
distancia dl en un material con densidad p es transformada por las interacciones de energia

cinética de las particulas cargadas.

Wer 1 dRy . m?2
(28) , oal R conv dades "o

4.8.10. Coeficiente Masico de Absorcion de Energia

Cuando el coeficiente masico de transferencia % se multiplica por el factor (1 — g), donde

g es el factor de pérdida de energia, entonces se obtiene el coeficiente masico de energia

absorbida de un material para particulas sin carga.

@9) ==(1-g)

4.8.11. Poder de Frenado Lineal y Masico

El poder de frenado se define cuando particulas cargadas que atraviesan una distancia dl en
un material de densidad p pierden energia dE. Al atravesar el material, se define el poder de

frenado lineal de las particulas cargadas.
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30) S= % con unidades = [#]

Cuando el poder de frenado se divide entre la densidad, entonces se define el poder de frenado

masico.

s _1dE ‘dades = [
31) Pl con unidades = [kg ] 0 [

eVm? ]
kg

El poder de frenado se concibe como la suma de los diferentes poderes de frenado, es decir,
el poder de frenado electronico mas el de radiacion mas el de interacciones nucleares, por lo

tanto:
S_1(d 1(dE 1(dE
(32) ;_P(dl)el +P(dl)rad +P(dl)nuc
4.8.12. Transferencia Lineal de Energia

La transferencia lineal de energia (LET, Linar Energy Transfer) se define como la restriccion
lineal del poder de frenado (SP, Stopping Power). Segin el ICRU, se define como la LET de

particulas cargadas en un medio.

(33) LET = ddil“ con unidades = [#]

4.8.13. Dosimetria

Los efectos de la radiacion sobre la materia tienen dependencia del campo de radiacion. Las
interacciones de la radiacion con la materia se pueden medir y describen los procesos de las
interacciones con la conversion de la materia, la transferencia de energia y el depdsito de
energia. Evidentemente, estas medidas son resultado de las mediciones de las cantidades

radiométricas y de los coeficientes de interaccion.

4.8.14. Conversion de Energia
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La conversion de energia es la transferencia de energia de las particulas ionizantes a las

particulas ionizantes secundarias.
4.8.15. Kerma

La Kerma se define como el acronimo inglés de kinetic energy released per unit mass que
hace referencia a la energia cinética de particulas cargadas, como los electrones o los
positrones, los cuales son originados por particulas sin carga al interactuar con el medio,
como los fotones. La Kerma no incluye la energia que se gasta en energias de enlace de

particulas cargadas.

— 4B _ 1dEy _ [
(34) K_dm _pdV o kg]

Si consideramos las particulas sin carga de una energia dada E para una fluencia @ en un

material especifico, la Kerma se define como:
(35) K = ®E ”Tf =y ”Tf
4.8.16. Tasa de Kerma
La tasa de Kerma (Kerma Rate) se define como el cociente de dK por dt, donde:
36) K= C;—Ii, con unidades [Gs—y]
4.8.17. Exposicion
La exposicion se define como el cociente de dq por dm, donde:

37 X= Z—fn,con unidades [é]

4.8.18. Dosis Absorbida
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La dosis absorbida se define como el cociente de dE por dm, donde:

38) D= %, con unidades [é]

4.8.19. Tasa de Dosis Absorbida

La tasa de dosis absorbida se define como el cociente de dD por dt, donde:
39 D= d—D, con unidades [G—y]
dt S

4.9. Radiactividad

La radiactividad es el término asociado a la transformacién espontdnea que involucra

cambios en el nucleo de los atomos o en el estado de energia de los nucleos.
4.9.1.Constante de Decaimiento

La constante de decaimiento de un estado energético en particular se define como el cociente

de — dTN por dt, donde:

@40) 1=-&&

. 1
,con unidades [;]

4.9.2. Actividad

La actividad de un radionuclido se define como el cociente de dE por dm, con unidades

especiales, bequerel (Bq), donde:

41) A= —%,con unidades E]
4.9.3. Constante de Tasa de Kerma en Aire
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Esta constante se obtiene del cociente de la tasa de kerma en aire debido a fotones de energia

mayores a § a la distancia / en el vacio definido como:

_ 12 K5 . 1'1’1_2]
42 Is = —»con umdades[Kg]

Si la constante esta expresada en unidades especiales, donde Gy y Bg son usadas, entonces

. m?Gy
las unidades de la constante son [ P ].

4.10. Dosimetria en Braquiterapia

4.10.1. Fuerza de Kerma en Aire

La fuerza de Kerma se define como la tasa de Kerma en aire, la cual se obtiene debido a
fotones de energias mayores a d a una distancia d multiplicada por el cuadrado de la distancia
. El valor de § es tipicamente 5 keV para fuentes de braquiterapia de bajas energias

fotdnicas.
(43) Sy = K5 (d)d?
4.10.2. Constante de Dosis

La definicion de la constante de la tasa de dosis en agua es el cociente de la tasa de dosis al

punto de referencia P(ro, 6y y Sk .

D (r0,60)
Sk

@) A=

4.10.3. Funcion Geométrica

Esta funcion se define de acuerdo con la geometria. Si es una fuente lineal, entonces se define

como:
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45 G (r, 9)= sif =0°

sif #=0°y G (r, ) = =

Lrsinf r2 — = sin@

donde B es el angulo, en radianes, subtendido por las puntas de la fuente lineal hipotética con

respecto al punto de célculo P (r, 8), como se observa en la Figura 9.

P(r,6)

Figura 9. Sistema de coordenadas usado en el documento técnico TG-43.

4.10.4. Funcion de Dosis Radial

La funcion de dosis radial se define en términos del cociente de la tasa de dosis del punto de
interés entre el punto de referencia por el cociente de la funcion geométrica del punto de

referencia entre el punto de interés, esto en 6o = 90°.

D(r,80) G1(r0,60)
D(r9,80) GL(1,60)

(46) g.(r) =

La funcion de dosis radial considera la caida de la dosis en el plano transversal debido a la

dispersion y la atenuacion de fotones, excluyendo la caida incluida por la funcién geométrica.

4.10.5.  Funcion de Anisotropia
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La funcion de anisotropia se define en términos del cociente de la tasa de dosis del punto de
interés a 90° respecto a la fuente entre la tasa de dosis al punto de interés por el cociente de

la funcién geométrica del punto de referencia entre el punto de interés.

D(r,0) GL(r.0,)
D(r,8y) GL(1.0)

47 F.(r,0)=

La funcién de anisotropia 2D describe la variacion de la dosis en funcion del angulo polar

con respecto al plano transversal.
4.10.6. Tasa de Dosis General

La ecuacion de la tasa de dosis en 2D se expresa como:

G(1,0p)

48 D(r,0) = Sk om0

g.(r) Fi(r,0)

4.11. Radiobiologia

La radiobiologia es una rama de la ciencia que utiliza los conceptos de la fisica de las
radiaciones y de la biologia. Todos los seres vivos tienen moléculas organicas e inorganicas
disueltas en agua. Las células contienen componentes inorganicos (agua y minerales) y
componentes organicos (proteinas, lipidos, carbohidratos y acidos nucleicos). Las células
humanas son somaticas y germinales, lo que significa que la division de estas células se lleva
a cabo por mitosis y meiosis, respectivamente. La division de las células somaticas permite
obtener una copia idéntica del material genético de la célula original. Este tipo de células se
clasifican en células madre, células de transito y células maduras. Cuando estas células
desarrollan una funcion, se llaman tejido, y cuando un grupo de tejidos desarrolla una

funcion, se llama organo.

La radiobiologia pone especial interés en los efectos de respuesta de la radiacion sobre tejidos
normales y tumorales que ayudan a explicar fendmenos observados, tales como hipoxia,

reoxigenacion, repoblacion celular tumoral y mecanismos de reparacion de dafio al ADN.
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La estrategia de tratamiento usando nuevos enfoques, por ejemplo, sensibilizacion de células
hipoxicas, radioterapia de alta transferencia lineal de energia (LET), definida como la tasa de
pérdida de unidad de energia promedio en unidad de distancia keV/um, radioterapia

acelerada e hiperfraccionamiento.

El uso de protocolos o mejoras para seleccionar la agenda de radioterapia tiene como objetivo

generar cambios de fraccionamiento o de tasa de dosis (Joiner M. y Van der Kogel A., 2009).
4.11.1. Modelos Bioldgicos

El objetivo en radioterapia es la entrega de dosis terapéutica de radiacion al tejido blanco o
tumor a la vez que se minimizan los riesgos a érganos. Por consiguiente, se valora la calidad
del plan de tratamiento a través de un valor fisico como la dosis y la dosis-volumen. Las
limitaciones de los planes de tratamiento que se utilizan para la planificacion inversa del
tratamiento o la evaluacion del plan se basan en estudios clinicos que demuestran la
correlacion entre el resultado del tratamiento y la probabilidad de control del tumor (TCP,
Tumor Control Probability) y la probabilidad de complicaciones del tejido normal (NTCP,
Normal Tissue Complication Probability).

4.11.2.  Dosis Uniformemente Equivalente Generalizada

(gEUD)

La dosis uniformemente equivalente (Generalized Equivalent Uniform Dose) es la relacion
de dosis de un tejido no homogéneo a un volumen de interés con un cierto esquema de
fraccionamiento, que se relaciona o es equivalente a la dosis de un tejido homogéneo que

bajo el mismo esquema de fraccionamiento causa el mismo efecto radiobioldgico.

Nirmenko desarroll6 este modelo para tumores y, posteriormente, desarrolld la formula
generalizada del mismo, gEUD. La formula generalizada se ocupa para valorar tanto tumores

como organos en riesgo (OAR, Organs at Risk).
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49) gEUD = ¥ (vi* Di®)(@

Cuando la geometria es constante, se toma un voxel (volumetric pixel, pixel volumétrico) de

esa geometria y éste se vuelve una constante. Por lo tanto,

1

(50) gEUD = vi(a) » (Di“)(%), cuando el valorde a =1

4.11.3. Probabilidad de Complicacion de Tejido Normal
(NCTP, Normal Tissue Complication Probability)

Como lo menciona Ramos Méndez, se define para el calculo de NCTP con el modelo LKB

por Lyman—Kutcher—-Burman (Ramos-Méndez J. A. et al., 2005).

El valor TDs, es el punto de dosis al 50% de probabilidad, m es un parametro de control
dependiente de la respuesta a la dosis, gEUDa es la dosis equivalente uniformemente

generalizada con un valor a y v; es el volumen del 6rgano fraccional que recibe una dosis D,
1 t 2
(51) NCTP (gEUD,, TDsp,m) = Efo exp (_ “7) du

donde

gEUDg — TDsg
mTD50

(52) t =

1
(53) gEUD, = (¥; v;D{*)a

La expresion D; puede ser sustituida con la dosis equivalente del modelo lineal cuadratico

LQE:

a/B +D; /N

(54 LQE = D ¥ =Y

donde a y B son los coeficientes del modelo lineal cuadratico.
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Para el modelo de Nirmenko, el NTCP se define como:

1

T TDso <4y
750 yay
+(gEUDa)

(55) NTCP =

4.11.4. Probabilidad de Control Tumoral (TCP, Tumor
Control Probability)

Para el modelo de Nirmenko, el TCP se define como:

1

TCD50 4y
1+(gEUDa)

(56) TCP =

donde TCDs establece la dosis de control tumoral al 50%.

70



Capitulo 5. Materiales y Métodos

5.1. Simulacion MC de la Fuerza de Lorentz

Se realiz6 una serie de cuatro simulaciones para comprobar el efecto de la fuerza de Lorentz.
Se debe recordar que la fuerza de Lorentz mantiene la curvatura de la trayectoria de los
electrones en el vacio, ya que la magnitud de la fuerza se mantiene al no existir materia que
interactiie con la particula. Sin embargo, en caso de que existiese algin tipo de materia, la
posibilidad de interaccion aumentaria de manera directa a la densidad del medio. Por
consiguiente, en las simulaciones donde se contemplan escenarios en aire y en presencia de
otros campos magnéticos con direccion a z, la curvatura serd diferente en el vacio, pero su

presencia aun sera detectable.

Asimismo, se puede configurar una simulacién donde se evite la dispersion de electrones
secundarios y donde, dependiendo de la trayectoria, el angulo y la direccion de la particula
con respecto al campo magnético debido a la fuerza de Lorentz, se presenten los siguientes
fenomenos: Si la particula cargada viaja de manera perpendicular a la direccion del campo
magnético, la trayectoria se curvara por la fuerza de Lorentz; sin embargo, si la particula
cargada viaja de manera paralela o antiparalela a la direccion del campo magnético, la
particula viajara sin modificar su direccion y la trayectoria no se curvara. En condiciones
controladas, por lo tanto, se puede anticipar que la distribucion de dosis se modificara y sera

mas angosta cuando las particulas se muevan en un plano perpendicular al campo magnético.

En esta seccidon, se configurd una serie de cuatro simulaciones en un mundo (limite
geométrico de la simulacion) de 14 cm de longitud en las tres dimensiones x, y y z para
diferentes escenarios. En el primer escenario, se us6 un maniqui de aire de 10 cm en cada
dimension, centrado dentro del mundo, sin campo magnético y con un haz de electrones
desde el borde del mundo en direccion a x. A partir del segundo escenario se usaron
condiciones similares al primero, con excepcion de la introduccion de un campo magnético
uniforme de 0.5, 1.0 y 3.0 T en direccién a z para el segundo, tercero y cuarto escenarios,

respectivamente.
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Por medio de esta serie de simulaciones, se confirmé que el efecto de la fuerza de Lorentz
estd presente y es verificable en escenarios de condiciones ideales, con una geometria y
parametros en direccion del haz de electrones establecidos adecuadamente, obteniendo la
curvatura de la trayectoria de los electrones por la fuerza de Lorentz, como se muestra en la

Figura 10.

Fuerza de Lorentz

Sin campo 0.5T de 1.0 T de 3.0 Tde
magnético campo campo campo
magnético magnético magnético

Figura 10. Conjunto de diferentes simulaciones en un maniqui rectangular en aire que muestra el efecto
de la fuerza de Lorentz a diferentes magnitudes de campo magnético, donde se visualiza la curvatura en

la trayectoria. Las flechas en rojo indican la direcciéon del campo magnético.

5.2. Método Software Monte Carlo con TOPAS

El software utilizado para modelar fue TOPAS version 3.2, construido sobre el nucleo y las
herramientas GEANT4 MC version 10.5 parche 1. El proceso de descomposicion radiactiva
del iridio se modeld utilizando el constructor GEANT4 G4RadioactiveDecay. Este
constructor de fisica ha verificado modelos fisicos para simular la desintegracion radiactiva

de muchos radios nucleidos como se inform6 en (Hauf S. et al., 2013). Las interacciones
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electromagnéticas de fotones, electrones y positrones se modelaron utilizando el constructor
GEANT4 G4EmStandard option4. Para los fotones, este constructor de fisica utilizo
modelos de Livermore para la dispersion de Rayleigh y el efecto fotoeléctrico, un modelo de
baja energia para la dispersion de Compton (Brown J. M. C. et al., 2014) y modelos basados
en el codigo PENELOPE MC para la conversion gamma (Salvat F. et al., 1996), (Sempau J.
et al., 1997). Para electrones y positrones, el constructor utiliz6 modelos PENELOPE para el
proceso de ionizacion por debajo de 1 MeV y el modelo Goudsmit-Saunderson para la

dispersion multiple.

5.3. Efecto de un Campo Magnético sobre la Distribucion de
Dosis de Tejido Pulmonar Homogéneo de una Fuente de

19211’

Como primer paso, se consideraron dos escenarios ideales que utilizaran electrones como
fuente de particulas que interactuaran en el tejido pulmonar homogéneo. Para el primer
escenario, se coloco una fuente puntual, isotropica y monoenergética de electrones de 432

keV en el centro de un maniqui de tejido pulmonar homogéneo. Se calculd una densidad
constante de 0.26 [cr%] como un promedio de las densidades pulmonares durante sus estados

desinflados e inflados (Fromson B. H. y Denison D. M., 1988). Al usar este valor, se elimin6

la necesidad de hacer simulaciones para el tejido pulmonar inflado (densidad media de 0.1
[”%3]) y desinflado (densidad media de 0.4 [”%3]). La composicion atomica del pulmoén se

obtuvo de la base de datos de la Comision Internacional de Proteccion Radioldgica (NIST
Composition Lung, 2018). Esta informacion estaba disponible en TOPAS a través de la
nomenclatura G4 LUNG_ICRP de GEANTA4. El valor energético de 432 keV correspondio
a la energia méxima transferida a los electrones secundarios puestos en movimiento por los
rayos y que interactiian en el agua emulando el tejido desde un radionucleido de '*?Ir (Beld
E. et al., 2016). Para el segundo escenario, la energia de los electrones fue reemplazada por
todo el espectro de energia obtenido de (Beld E. et al., 2016). Por lo tanto, el primer escenario

permitié a los autores evaluar la alteracion mas alta debido a las distribuciones de dosis
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utilizando la energia maxima de los electrones. Sin embargo, éste no era el escenario mas
probable, asi que el segundo escenario permitid a los autores evaluar las alteraciones de las

distribuciones de dosis utilizando el rango més probable de energias de electrones.

Para ambos escenarios, el maniqui simulado fue una geometria ctbica de 1 cm® voxelada con
una resolucion de 0.05 mm X 0.05 mm X 0.05 mm. La fuente radiactiva se coloc6 en el centro
del maniqui y se aplicaron dos fuerzas magnéticas: 0 T, o sin campo magnético, y 3 T, con
campo magnético. El campo magnético siempre apunt6 hacia la direccion z positiva. Se uso
un valor de corte de produccion de 0.05 mm para la creacion de electrones secundarios, que

es un valor predeterminado en TOPAS.

Las distribuciones tridimensionales de dosis se calcularon y normalizaron a un valor de dosis
promediado sobre un punto arbitrario, ubicado en las coordenadas x = 1 mm, y = 0 mm, z =
0 mm. Los resultados se presentaron como distribuciones de dosis normalizadas, donde las
lineas verdes muestran 100% de isodosis, seguidas de otras lineas de isodosis a 50, 25, 10y
1% (en tonos azules). En total, se simularon 200 millones de historias para lograr una
incertidumbre estadistica promedio inferior de entre 0.5% y 100% de las distribuciones de

dosis normalizadas.

5.4. Plan de Tratamiento Clinico de Braquiterapia Usando

Fuentes de *’Ir

Se model6 una fuente de braquiterapia de '*’Ir para este trabajo. Se us6 el modelo VS2000
HDR de Varian®, disponible comercialmente para equipos de carga remota modelo
VariSourceTM iX para tratamientos de braquiterapia (Angelopoulos A. et al., 2000). Las
dimensiones fisicas estan sefaladas en la Figura 11(A) para la simulacion en TOPAS. Estas
dimensiones externas de la semilla midieron 6.59 mm de largo y 0.59 mm de ancho, con el
nucleo de iridio encapsulado en el interior. El niicleo constd de dos cilindros de 0.17 mm de
radio y 2.5 mm de longitud que incluian tapas redondeadas con 0.295 mm de radio. El
material de proteccion de la fuente fue una aleacion de titanio-niquel (fraccion de 44:56 en
peso), con una densidad de 6.5 g/cm®. La densidad del iridio dentro del blindaje fue de 22.42
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g/em?®. La capsula esta representada en colores rojo y rosa, y la fuente de radionticlidos de
921 en color verde. El monitoreo de algunos rayos y y de los electrones se muestran con
lineas en colores verde y rojo, respectivamente. El punto central de la semilla (P) se muestra

con una flecha negra.

Para la simulaciéon de un tratamiento clinico de céncer de pulmoén con fuentes de
braquiterapia de '**Ir, que se muestra en la Figura 11(B), se obtuvieron, en primer lugar,
imagenes anatémicas de un tumor pulmonar del banco de imagenes del Cancer Imaging
Archive (Grove O. et al., 2015). Las imagenes DICOM seleccionadas corresponden a un
conjunto axial de cortes de tomografia computarizada (CT) que cruzan una lesion pulmonar
(resolucion de voxel 0.69 mm % 0.69 mm x 1.0 mm en 60 cortes). Una ventaja de utilizar
estos datos es que el grupo de investigacion confirmo el tumor y también proporciond
informacion sobre la ubicacion y el diagndstico de los ganglios. Las unidades Hounsfield de
los archivos DICOM se convirtieron a valores de densidad utilizando el método
estequiométrico de Schneider (Schneider W. et al., 2000). Este procedimiento fue
automatizado en TOPAS (Hauf S. et al., 2013). La simulacion se alejé de la densidad
pulmonar constante de 0.26 g/cm?, utilizada en modelos anteriores, a un escenario mas
realista con valores de densidad que oscilan de 0.01 a 0.6 g/cm® (Moreno-Barbosa F. et al.,

2020).

5.0 mm




Figura 11. (A) Caracteristicas geométricas de la fuente VS2000. (B) Arreglo de fuente dentro del

tumor en el pulmoén.

En la Figura 11(B), se observa la simulacion TOPAS de un paciente con Ca pulmonar
calculada a partir de una imagen DICOM-CT. La semilla de braquiterapia esta centrada en
la posicion P1 dentro del tumor. El sistema de coordenadas global se superpone en la imagen
modelada. La flecha roja apunta hacia el eje x, la flecha verde hacia el eje y, la flecha azul
hacia el eje z. En el area ampliada, el cable de posicionamiento de semilla se representa en

color rojo y la semilla en color rosa.

Para la braquiterapia intersticial HDR de lesiones pulmonares, se ha reportado con
anterioridad el uso de un catéter tnico de braquiterapia en tumores de hasta 4 cm de didmetro
(Sharma D. N. et al., 2011) (Ricke J. et al., 2005). El uso de un solo catéter mostrd una tasa
de complicaciones del neumotérax de 0% y una tasa de control del tumor de 75% para 20 Gy
prescritos en una sola fracciéon (Sharma D. N. et al., 2011). Por lo tanto, en este trabajo, se
utilizaron cuatro posiciones de semillas en un solo catéter para administrar una dosis unica
de 20 Gy al volumen blanco de planeacion (PTV, Planning Target Volume). Por otro lado,
la planificacion de braquiterapia automatica se puede optimizar utilizando algoritmos de
optimizacién multicriterio que exigen capacidades informaticas de alta velocidad, como lo
reportado por (Bélanger C. et al., 2019). Sin embargo, todavia es una préctica habitual en la
planificacion de braquiterapia ajustar manualmente las posiciones y los tiempos de
permanencia para obtener un plan valido especifico para cada caso (Podgorsak E. B., 2005).
Por consiguiente, el angulo del catéter y las posiciones de las semillas se seleccionaron para
cubrir el volumen del tumor de 2.8 cm de didmetro. Para los tiempos de permanencia, cada
posicion de semilla se mantuvo durante una unidad o varias unidades de tiempo desde una
posicion de referencia. Para obtener una distribucion de dosis tumoral lo més uniforme
posible, se asign6 un nimero diferente de historias a cada posicion de origen, lo cual resulto

en un peso igual a las unidades de tiempo multiples respecto de un tiempo de referencia de
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permanencia. Las posiciones y los pesos de las semillas se muestran en la Tabla 7 (Moreno-

Barbosa F. et al., 2020).

Tabla 7. Posiciones y pesos de las semillas utilizadas en la HDR para el caso clinico del tratamiento de
pulmon. Las coordenadas se dan con respecto al sistema global de coordenadas. Cada coordenada
corresponde al centro de la semilla ubicado entre los dos cilindros que componen el nicleo, como se observa
en el punto P1 en la Figura 11(B). Para todas las posiciones, la semilla hizo un angulo negativo de 28° con
respecto al eje y. La posicion en la coordenada z fue -0.141 cm (respecto del centro de la imagen de DICOM-
CT). Los pesos en la tercera columna presentan el peso con respecto a la emision de la fuente y los pesos en la

cuarta presentan el porcentaje de peso actual del nimero total de historias de cada fuente.

Posicion Coordenadas (x, y) cm Peso Respecto de la Fuente Peso en % del Numero Total
de Emision de Historias de Cada Fuente
P1 (4.423,2.013) 1.370 22.15
P2 (4.095, 2.630) 2.518 40.72
P3 (3.766, 3.248) 1.296 20.96
P4 (3.437, 3.866) 1.000 16.76

El transporte de radiacion dentro de las semillas se manejé mediante la navegacion paralela
de GEANT4 facilitado por TOPAS. El material de semilla se diseii6 segun la caracteristica
de geometria de masa en capas (Enger S. A. et al., 2012). De esta manera, la configuracion
de la simulacion se simplificd, asi que ya que no fue necesario usar voxeles llenos de agua

para acomodar las semillas como se informd anteriormente (Afsharpour H. A. et al., 2012).

Debido a que los millones de desintegraciones modeladas en los métodos Monte Carlo
corresponden a pequeiias cantidades de tiempo, se dedujo que la actividad de las fuentes fue
constante durante el periodo de modelado (Kirisits C. et al., 2014). El modelo se simul6 con
y sin un campo magnético uniforme de 3 T apuntando hacia dentro de la direccion caudal-

cefilica (+z). En total, se simularon 3 x 10!° historias distribuidas en 30 trabajos para cada
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opcion (campos de 0 y 3 T), sin campo y con campo de 3 T. Este nimero de historias fue
suficiente para obtener distribuciones de dosis con incertidumbres estadisticas mayores que
0.5 y 1% para voxeles con una dosis mayor a 50 6 10% de la dosis prescrita, respectivamente.
Las dosis se normalizaron a la dosis prescrita de 20 Gy en la estructura de PTV. Se
contornearon tres estructuras de interés: tumor, volumen blanco de planeacion (PTV) y
pulmén. Los voltimenes de estas estructuras fueron de 3.9 cm?® para el tumor, 12.8 cm® para
el PTV y 895.2 cm® para el pulmon (de un nimero seleccionado de cortes DICOM).
Finalmente, se calcularon los parametros de histogramas dosis-volumen sugeridos para la
braquiterapia intersticial (NIST Composition Lung, 2018): Voo, Vioo, Vis0, V200, Doo y D1oo
para las estructuras tumorales y de PTV; y Dacc para el pulmén. Las imagenes anatomicas
debajo de las iméagenes de dosis se registraron conjuntamente en el mismo espacio y se

presentaron con la misma resolucion.

5.5. Comparacion de TOPAS con EGS y PENELOPE para un

Escenario de Semillas de ?Ir

Desde sus etapas iniciales, TOPAS se ha ido desarrollando para ser utilizado en ambientes
de braquiterapia. Sin embargo, la validacion de los resultados presentados con TOPAS en
este trabajo junto con los obtenidos bajo los estandares de oro de modelado en braquiterapia
(EGS y PENELOPE) ayudaria a hacer los hallazgos méas confiables, incluso cuando se busca
la validacién s6lo para este escenario. Por lo tanto, se compard6 TOPAS con EGS y
PENELOPE en una simulacion de una semilla de '°Ir. Las distribuciones de dosis calculadas
y los parametros AAPM TG-43 (valor de la tasa de dosis en agua, fuerza de Kerma en aire,
funcién geométrica y funcién de anisotropia) (Rivard M. J. et al., 2004) se compararon con
datos publicados calculados con PENELOPE y EGSnrc en situaciones similares
(Chamberland M. J. P. etal., 2016) (Almansa-Lopez J. A. etal., 2011) (Almansa J. A., 2016).
Para la distribucion de la dosis, se utilizé un maniqui de agua que consté de un cilindro de
15 cm de radio y 15 cm de altura. El maniqui se dividi6 en contenedores con una resolucion
de 0.05 cm tanto en el eje radial como longitudinal. Esta resolucion fue la misma utilizada

por los calculos con PENELOPE (NIST Composition Lung, 2018). Para los calculos de la
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fuerza de Kerma en aire, el espectro de fluencia se determind al vacio en una capa esférica
de 100 cm con un radio interno de 0.1 cm. El angulo polar se cubrié con diferenciales de
resolucion de 1°. El espectro de fluencia se ponderd luego con los coeficientes de absorcion
de energia de la masa de aire obtenidos del NIST (NIST, X-Ray Mass Attenuation
Coefficients, 2019) de acuerdo con el informe actualizado AAPM TG-43 (Rivard M. J. et al.,
2004). Se utiliz6 un limite de baja energia de 5 keV.
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Capitulo 6. Resultados

6.1.

Monoenergética

Modelo de Tejido Pulmonar Homogéneo con Fuente

Los resultados de una fuente de electrones modelados en el tejido pulmonar, que son emitidos

isotrépicamente a 432 keV, se pueden ver en la Figura 12. Como se puede observar en los

paneles superiores de la imagen, en ausencia de un campo magnético, la distribucion de la

dosis fue isotropica y decreciente como el inverso de la distancia al cuadrado. Esta

disminucién en la dosis esta representada por un cambio de color, de rojo a azul oscuro.

Cuando se aplicé un campo magnético en la direccion positiva z (paneles inferiores), debido

a la fuerza de Lorentz, los electrones que se mueven a lo largo de la direccion +x estaban

sujetos a una fuerza en la direccion -y, mientras que los electrones que se movian en la

direccion +y estan sujetos a una fuerza en la direccion +x. Por lo tanto, hubo un movimiento

helicoidal en el plano XY, y el efecto también se observé en una sola dimension de los planos

XZy YZ (Moreno-Barbosa F. et al., 2020).
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Figura 12. Fuente monoenergética de electrones (432 keV) en un ambiente pulmonar homogéneo.

Distribucion normalizada de la dosis en un tejido pulmonar de maniqui homogéneo para una fuente

monoenergética de electrones. Los resultados se muestran en ausencia de un campo magnético (fila
superior) y en presencia de un campo magnético de 3 T (fila inferior) orientado en el eje z positivo. Las

simulaciones estan limitadas a regiones de = 5 mm en sus planos correspondientes.

En estos casos, las dosis se distribuyeron dentro de una distancia de 1.02 mm + 0.06 mm a
100% de la dosis y 4.08 mm =+ 0.26 mm a 10% de la dosis sin un campo magnético en el
plano XY. Debido a la presencia del campo magnético, estas distancias disminuyeron a 0.94
mm + 0.05 mm a 100% de la dosis y a 1.43 mm = 0.05 mm a 10% en ambas direcciones (x,
v). Estas diferencias representaron reducciones de 7.3 y 52.2%, respectivamente, y fueron
estadisticamente significativas para ambos casos (p < 0.001 en ambos casos). Las diferencias
en los planos XZ y YZ debido al campo magnético fueron de la misma magnitud en una sola

dimension.

6.2. Modelo de Tejido Pulmonar Homogéneo con Fuente

Polienergética

Los resultados de modelar el espectro de electrones secundarios de los rayos y de “Ir en el
tejido pulmonar se pueden ver en la Figura 13. Como se observa en los paneles superiores de
esta figura, en ausencia de un campo magnético, la distribucion de la dosis fue isotropica y
decreciente como el inverso de la raiz cuadrada de la distancia. Se debe tener en cuenta que,
como la energia de los electrones de este espectro fue un compuesto de energias en el rango
de 0 a 432 keV, la deposicion de la dosis estuvo mas cerca de la fuente que en el escenario
anterior. Cuando se aplico un campo magnético en la direccion positiva z (paneles inferiores),
aparecio el mismo efecto que en los paneles inferiores de la Figura 13, aunque de menor
magnitud. En estos casos, las dosis se distribuyeron dentro de una distancia de 1.00 mm +
0.06 mm a 100% de la dosis y 2.01 mm £ 0.29 mm a 10% de la dosis sin un campo magnético
en el plano XY. Debido a la presencia del campo magnético, estas distancias disminuyeron

a20.92 mm=+0.02 mm a 100% de ladosisy a 1.48 mm + 0.10 mm a 10% en ambas direcciones
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(x, ). Estas diferencias representaron reducciones de 8.1y 26.6%, respectivamente, y fueron
estadisticamente significativas para ambos casos (p < 0.001). Las diferencias en los planos
XZ y YZ debido al campo magnético fueron de la misma magnitud en una dimension

(Moreno-Barbosa F. et al., 2020).
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Figura 13. Fuente polienergética de electrones en un ambiente pulmonar homogéneo. Distribucion
normalizada de la dosis en un tejido pulmonar de maniqui homogéneo para una fuente polienergética de
electrones. Los resultados se muestran en ausencia de un campo magnético (fila superior) y en presencia

de un campo magnético de 3 T (fila inferior) orientado en el eje z positivo. Las simulaciones estan

limitadas a regiones de = 5 mm en sus planos correspondientes.

6.3. Constante de Dosis, Funcion Geométrica y Funcion de

Anisotropia de ’Ir

En la Figura 14, se presentan los parametros TG-43 que consisten en la funcién geométrica
(Gr), la funcidén anisotropica (F) y la constante de tasa de dosis (A). Tanto para la funcién
geométrica como para la anisotrdpica, las razones punto a punto TOPAS a EGS Brachy
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(software de Electronic Gamma Shower para Braquiterapia) se exponen en la parte inferior
de los paneles A y B. La funcidon geométrica calculada con TOPAS desestim¢ el resultado
de EGS Brachy por 1.2% + 1.1% a 15 cm, con 1 desviacion estandar. Para la funcion
anisotropica, los resultados de TOPAS estuvieron dentro de incertidumbres estadisticas,
excepto para angulos menores de 6°, donde TOPAS super6 los célculos de EGS Brachy en
un 6.4% + 6.1% a 0°. Para la constante de tasa de dosis, las diferencias con respecto a los
calculos de EGS Brachy y PENELOPE fueron 0.09% =+ 0.33% y 0.18% =+ 0.33%,
respectivamente. Finalmente, en el panel D, se muestra la distribucion de dosis en el plano
central cruzando la semilla. Se puede apreciar que hay una gran superposicion de isodosis y

un efecto de cable unido a la fuente en la region inferior.
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Figura 14. Comparacion entre TOPAS, EGS Brachy y PENELOPE. Los parametros TG-43 se muestran en los
paneles A-C. La funcion geométrica (Panel A) y la funcion de anisotropia (Panel B) se muestran con razones
punto a punto, con TOPAS a EGS Brachy, en la parte inferior de cada panel. Las barras de errores y los errores
mostrados son incertidumbres estadisticas de una desviacion estandar. En el Panel C, la tasa de dosis se muestra
y se compara con los calculos de EGS Brachy (Chamberland M. J. P. et al., 2016) y PENELOPE (Almansa-
Lopez J. A. et al.,, 2011). El Panel D presenta distribuciones de dosis normalizadasen y=1cmyz=0 cm. Las

lineas continuas de isodosis corresponden a TOPAS, mientras que las lineas discontinuas corresponden a los

célculos de PENELOPE (Almansa-Lépez J. A. et al., 2011) (Almansa J. A., 2016).

6.4. Seleccion del Caso Clinico de Cancer de Pulmon

En la Figura 15, se puede observar el tratamiento de braquiterapia modelado para una fuente
de ’Ir en las configuraciones mostradas en la Tabla 7. La Figura 15(A) muestra las curvas
de isodosis superpuestas en la imagen anatomica de la CT con valores de dosis mostrados en
porcentajes de la dosis prescrita. Se observa que la linea de isodosis a 100% cubrid
completamente el tumor. El volumen del tejido pulmonar que recibié 5 Gy fue de 19.5%, un
volumen consistente con el caso de uso clinico informado en ciertas referencias (Sharma D.
N.etal.,2011) (Lee T. F. etal., 2013). Como se muestra en esta figura, las curvas de isodosis
de simulaciones con y sin un campo magnético de 3 T se superponen en tejidos mas densos,
pero estan desalineadas en tejidos mas blandos. Para cuantificar esta diferencia, en la Figura
15(B), se muestran las diferencias relativas con respecto a la simulacién sin el campo
magnético. S6lo se muestran los voxeles con diferencias superiores a 2% y con 1 desviacion
estandar de incertidumbre estadistica combinada. Se muestran diferencias de 10% en
promedio en la posicion distal de la semilla P1, como se observa en la Figura 11(B), con un
punto frecuente de mas de 25%. En los limites entre el tejido pulmonar y el muscular, se

pueden encontrar diferencias de aproximadamente 5% en promedio.
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Figura 15. Efectos sobre la distribucion de dosis de un campo magnético en un caso clinico de tumor de
pulmon. (A) Distribucion de dosis para la simulacion en presencia de un campo magnético de 3 T (lineas
azules) y en ausencia de un campo magnético (lineas blancas). Las curvas de isodosis se exponen con el
porcentaje de la dosis prescrita. (B) Diferencias relativas con respecto a la simulacién sin un campo
magnético. Solo se representan las diferencias relativas mayores que la incertidumbre estadistica combinada

de una desviacion estandar.

Los histogramas dosis-volumen (DVH) obtenidos para las tres estructuras, tumor, PTV y
pulmoén, se muestran en la Figura 16. También se muestran los DVH y las diferencias punto
a punto sin un campo magnético de 3 T. Se encontraron diferencias sistematicas fuera de 1
desviacion estandar por debajo de 1% (dosis > 35 Gy), 1.5% (dosis > 45 Gy) y 2% (dosis >
40 Gy) para el tumor, el PTV y el pulmon, respectivamente (Moreno-Barbosa F. et al., 2020).
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Figura 16. Histogramas dosis-volumen (DVH) para (A) el volumen tumoral, (B) el PTV y (C) el volumen
pulmonar. La razén punto a punto entre resultados con un campo de 3 T respecto a resultados sin un campo
magnético se muestra debajo de cada figura. Las barras de error representan la incertidumbre estadistica a una

desviacion estandar.

Las diferencias en porcentaje entre simulaciones con y sin un campo magnético se resumen

en la Tabla 8.

Tabla 8. Presentacion de conclusiones con parametros de histogramas dosis-volumen. Diferencias
porcentuales entre los parametros DVH de simulaciones sin un campo magnético y con un campo magnético.

Los errores son estadisticos con 1 desviacion estandar.

Estructura AV (%) AV100 (%) AVi1s0 (%) AV200 (%)  AD9o (%)  AD1oo (%)
Tumor 0.00+0.01 0.06 £0.01 0.06+0.11 -0.57+0.22 [-0.52+0.35|11.43+0.95
PTV 0.16 £0.04 0.12+0.11 043+045 |-0.21+041] 0.04+0.48 |13.95+2.33

Pulmoén 0.17£1.12 0.20+1.13 024+1.17 |-0.64+133| 0.10+0.38 | 0.00+0.01
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Capitulo 7. Contribuciones

Durante el desarrollo de esta tesis doctoral se logré una serie de contribuciones que son de
relevancia para la fisica médica y, en particular, para la braquiterapia. A continuacion, se

enumeran estas contribuciones.

Se valord con simulaciones en TOPAS donde se incluyeron haces de electrones dentro del
intervalo del espectro energético de una fuente de '*Ir. Una de estas configuraciones fue un
haz de electrones con 390 keV en direccion x y campos magnéticos de 0, 0.5, 1,2 T en z con
direcciéon -z a +z. En una geometria rectangular, los electrones se sometieron a campos
magnéticos (Moreno-Barbosa F. et al., Modeling the Effects of Magnetic Fields on Clinical
Brachytherapy with Monte Carlo Methods., 2016), dando como resultado un efecto de torsion
en su trayectoria y siguiendo las instrucciones de configuracion de haces magnéticos en
concordancia con el Manual de Usuarios de TOPAS y las instrucciones de base. De esta
manera se valoro el efecto de torsion de la trayectoria de los electrones como lo determina la

expresion de la fuerza de Lorentz.
Se valid6 TOPAS para simulaciones de braquiterapia de tasa alta de dosis.

Se desarrollaron subrutinas para la estimacion de las funciones geométricas y anisotropicas,
las curvas de isodosis, la constante de dosis y la fuerza de Kerma, segtin el documento técnico

TG-43.

Se demostré que existe una redistribucion de dosis de braquiterapia en tejido pulmonar por

la presencia de un campo magnético.

Se cuantifico el efecto de un campo magnético de 3 T en la dosis durante el tratamiento de

braquiterapia con ’Ir en cancer de pulmén para una dosis prescrita de 20 Gy.

Los resultados se publicaron en:
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Moreno-Barbosa F., de Celis-Alonso B., Moreno-Barbosa E., Hernandez-Lopez J. M.,
Geoghegan T. y Ramos-Méndez J. (2020). Monte Carlo simulation of the effect of magnetic
fields on brachytherapy dose distributions in lung tissue material. Ed. R. Zhang. PLoS One
15 e0238704. En Internet: https://dx.plos.org/10.1371/journal.pone.0238704.
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Apéndice

Presentacion del conjunto de pacientes que se obtuvo para el contorno de estructuras.

Datos de la simulacion de Fuentes del paciente 2

lectura de Dicom con c6digo propio para el paciente Qin 07

Q = = 4)) 18:51 3%

i\:gioj }—}_@}Iﬂ x=101.359 y=223.951 [912]

Datos de la cabecera del DicomCT

(‘'Filename..........",
'"~/QIN_07/21 40/1.3.6.1.4.1.14519.5.2.1.4320.7006.375776338202994547951415945645.
dcm")

('Patient id.......:", 'QIN-LUNG-01-0007")

(‘Modality.........:", 'CT")

(‘'Study Date.......:", '20000112")

Image size.......: 512 x 512, 524288 bytes

('Pixel spacing....:", ['0.787109375','0.787109375'])

(‘Slice location...:", "281")

calculon de distancia = medida del centro menos la medida de la rebanada de interes,
-257 - (-281) =24 mm = 2.40 cm por probar 2019/03/28
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se simulo con una distancia de -2.4 cm ver **

4 fuentes. Angulo de 18

Source Ycm X cm

S1 -0.30 -6.75

S2 -1.20 -6.75

S3 -2.05 -6.75

S4 -2.05 -5.60

S5

= &) 19:30 %

A 2D Brachytherapy dose calculator

rSingle Bragg peak parms.
Prescribed dose (Gy). 10.0
Norm. pos. X. (crn].!T.G— Norm. pos. y. (cm). 1.0
Angle {deg) 18
# ofsaurces.!4—
#ofHist[l |
Draw
Generate Topas ‘
[ Weights i [-y-Pos(cm) [ %-Pos{cm)
Weights ry-Postcm) ~x-Pos(cm)
1.000 -0.30 -6.75
11 L H_Lf
1.000 -1.20 6.75
[T i ] WL
3.382 -2.05 -6.75
| I |
8.676 -2.05 -5.60
f o | WW |
R .= LW

200+ -ER
Propuesta 2
4 fuentes Angulo de 25
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A 2D Brachytherapy dose calculator

=

4

i Single Bragg peak parms.
Prescribed dose (Gy). [10.0
Norm. pos. x. {cm). 1.0
Angle (deg) 25
+# of sources. |4

Norm. pos. y. (cm). 1.0

#ofHist[To] |
Draw
Generate Topas ‘
[ Weights i [y-Poslem) ——; x-Pos{cm)———
Weights ry-Posfcm)—— -x-Pos(cm)——
1.000 -1.20 -6.75
LT | Wi
1.000 -2.35 -6.75
[ i WL
5.500 -2.95 -5.90
f [o _ o
8.544 -2.65 -5.30
I T | m_Lf
[ =] . EE =N

20O+ <&l
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Datos de la simulacion de Fuentes del paciente 3
Lectura de Dicom con cddigo propio para el paciente Qin 13

Q= $, BB ) 1331 i

ﬁjgg|i‘;‘@; x=132.007 y=378.092 [le+03]
('Filename.........:",
'"~/QIN 13/21 40/1.3.6.1.4.1.14519.5.2.1.4320.7006.103349176771401169040338492179.
dem')

('Storage type.....:", '1.2.840.10008.5.1.4.1.1.2")
("Patient's name...:", 'QIN-LUNG-01-0013, ")
('Patient id.......:", '"QIN-LUNG-01-0013")
('Modality..........", 'CT")

('Study Date.......:", '20000403")

Image size.......: 512 x 512, 524288 bytes
('Pixel spacing....:", ['0.6171875','0.6171875'])
('Slice location...:", "249")

de la diferencia de los datos del centro para el vector z: =0
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A 2D Brachytherapy dose calculator

O =B k=

20 T
15|
~Single Bragg peak parms. 10+
Prescribed dose (Gy) |
Norm. pos. x. {cm). |-2. Norm. pos. y. (cm). [0
Angle (deg) 50
# of sourc
# of Hist. 10000
Draw ‘
0+
Generate Topas
rWeights y-Poslcm)——— x-Pos{cm)———
1.000 -3.80 -5.00 5
[T JEE | B
2.324 -3.55 -3.80
L L} N
1.000 -2.65 -5.00 ) .
[ LI I
2.324 -2.05 -3.80
| L] |
=5
-20 | | | I i I I
-20 -15 -10 =5 0 5] 10 15

R0O+~EE
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Datos de la simulacion de Fuentes del paciente 4 de nombre
Lectura de Dicom con cddigo propio para el paciente Qin 28

O3 =HEB3 = 755 &

@i°|o_iﬁ = }@IE! x=160.866 y=277.134  [246]

Datos de la cabecera del DicomCT

('Filename..........",
'"~/QIN 28/21 40/1.3.6.1.4.1.14519.5.2.1.4320.7007.140330632320649319848352157025.
dcm")

('Patient id.......:", 'QIN-LSC-0028")
('Modality..........", 'CT")

(‘Study Date.......:", '20030425")

Image size.......: 512 x 512, 524288 bytes
('Pixel spacing....:", ['0.8671875','0.8671875')
(‘Slice location...:", "308.5")

calculo de la distancia en z = -314.5 -(-308.5)
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la mejor configuracion de fuentes de Iridio:

Q%= @3 = 1325 &

A 2D Brachytherapy dose calculator

-Single Bragg peak parm:
Prescribed dose (Gy)
Norm. pos. x. {cm).
Angle (deg) -10
# of sources. |3 B
# of Hist. 10000

Draw
Generate Topas

Norm. pos. y. (cm).D

~Weights y-Pos{cm) (- %-Pos{cm)
2.324 0.88 10.15
| A I [
2.324 -0.44 10.15
| . f I
1.000 0.44 9.26
_LJ I [ I Ll

R0O+~EE

el tumor se encuentra al rededor de la 30.
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Datos de la simulacion de Fuentes del paciente 5 de nombre
Lectura de Dicom con cédigo propio para el paciente Qin 49

b)) 20:30 %

A 2D Brachytherapy dose calculator O =@A% =4

Single Bragg peak parms. -
Prescribed dose (Gy). |70.0
Norm. pos. x. {cm).|6.5 Morm. pos. y. {cm). | 5.0
Angle (deg)
# of sources. |4
# of Hist. (10000
Draw ‘

Generate Topas
~Weights y-Pos{cm) x-Pos{cm)
1.000 -0.44 9.26
[ f R | T
2.985 1.76 8.38
L g f Jo
2.985 1.76 9.26
| i f I
1.000 0.44 8.38
|11 J [T I J
Quit ‘
£/0/0|+ eFsmarne:
('Filename.........:",

'/media/fmorenob/Datos/DataFdoMB/FdoMB/Doctorado/2015Benito/ProyectoTesis/TesisP
hD/Pulmon/SPIE_ AAPM/Lung_QIN/QIN 49/QIN 49 sl 60/1.3.6.1.4.1.14519.5.2.1.4320
.7007.144236910908251910486637944739.dcm")

('Storage type.....:'", '1.2.840.10008.5.1.4.1.1.2")

0

("Patient's name...:", 'QIN-LSC-0049, ")

('Patient id....... !', "QIN-LSC-0049")

('Modality.........:", 'CT")

('Study Date.......:", '20030605")

Image size.......: 512 x 512, 524288 bytes

('Pixel spacing....:'", ['0.748046875','0.748046875'])

('Slice location...:", "319.5")

el tamafio de voxel es :

x =0.748047
y =0.748047
z=3

Tamafio de la matriz de estudio de 512 x 512 x 60 en inmutables.
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Trabajo Adicional

Durante este doctorado se realizaron otras actividades y andlisis adicionales que no se

presentaron en esta tesis de doctorado, pero que fueron de utilidad para el desarrollo del

trabajo.

>
>

vV V VY VY

>

Simulacion de fuente puntual de electrones de 600 keV con campo magnético.

X1V Mexican Symposium on Medical Physics. Presentacion de cartel cientifico:
Effects of modeling magnetic fields on clinical brachytherapy source from Iridium-
192 with Monte Carlo methods. Ciudad de México, México, del 18 al 21 de marzo de
2016.

Estancia en el Departamento de Radiacion Oncologica de la Universidad de
California San Francisco (UCSF) bajo la supervision del Dr. José Asunciéon Ramos
Méndez, del 15 de enero al 15 de abril de 2017.

Creacion de extension en TOPAS con fuente geométrica para simulaciones Monte
Carlo.

Simulacién de dosis con fuente geométrica de **Ir modelo HDR GammaMed Plus.
Simulacion de dosis con fuente de '*2Ir Modelo VS2000.

Simulacion de dosis con fuente de '>°I Modelo STM125.

Generacion de extension en TOPAS para comparar el calculo de Kerma con el de
Kumar S y Nahum A. E (2016). Los datos se obtuvieron del articulo Secondary
Bremsstrahlung and the energy-conservation aspects of kerma in photon irradiated
media.

Obtencion de imagenes DICOM de 6 pacientes confirmados con cancer de pulmon
para crear y delimitar estructuras clinicas como CTV, PTV y 6rganos de riesgo, de
marzo de 2017 a diciembre de 2019.

Simulacién de fuente de %I para valorar la funcion radial de dosis, 2019.

Asimismo, se realizaron diversas presentaciones en los siguientes eventos académicos.
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» Second Medical Physics Summer School, UNAM. Experimental approaches and
modelling of irradiation phenomena in Medical Physics.

» Conferencia “Monte Carlo modeling of the effect of magnetic fields on dose
distributions of HDR brachytherapy for lung cancer.” Ciudad de México, México,
del 10 al 14 de junio de 2019.
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