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Resumen

Actualmente, el céncer es una de las principales causas de muerte en el
mundo. Sin embargo, el riesgo de mortalidad ha ido disminuyendo de forma
considerable. Existen hoy en dia tres métodos fundamentales para su trata-
miento: cirugia, quimioterapia y radioterapia, este tltimo involucra el uso de
radiacion ionizante. Entre los tratamientos de radioterapia externa, se pueden
encontrar radioterapias convencionales, generalmente mediante el uso de acele-
radores lineales; y no convencionales como la protonterapia. Uno de los factores
a considerar durante los tratamientos es el tipo de radioterapia a utilizar dadas
las circunstancias clinicas del tumor, como su localizacién, tamano, 6rganos o
tejidos circundantes, entre otras. Por ello, para una buena planificacion de tra-
tamiento, es necesario conocer ventajas y desventajas de las distintas opciones
radioterapéuticas que podrian ser aplicadas, logrando un mejor resultado con el
menor dano posible a tejidos sanos.

En este contexto, el presente trabajo tiene como objetivo principal el estu-
dio y la adaptacion de rutinas de simulacion Monte Carlo, utilizando el codigo
de simulacién multipropoésito FLUKA, para dosimetria fisica y biologica en pa-
ciente especifico para tratamientos de metéstasis intracraneales, comparando la
performance de las modernas técnicas X Knife con protonterapia.

En primera instancia, se desarroll6 una subrutina apta para modelar condi-
ciones clinicas de radioterapia con fotones y protones, se realizé la validacion
de las metodologias de modelado computacional para ambos casos por compa-
racion con datos experimentales, y posteriormente, se realiz6 el procedimiento
de generacion del Pico de Bragg extendido (SOBP) para protonterapia en irra-
diaciones intracraneales. Se aplic6 la metodologia desarrollada para modelar
irradiaciéon con distintas configuraciones tanto para protonterapia como para
técnica X knife. Dichas configuraciones consideran desde arreglos simples hasta
la complejidad de aplicaciones clinicas en condiciones paciente especifico. Final-
mente se realiz6 la comparaciéon de ambas performances, evaluando capacidad de
control local, proteccién de zonas a riesgo, efectividad del tratamiento a partir
de los resultados obtenidos.

Se concluye que los resultados obtenidos por simulacién han logrado buen
acuerdo con los datos experimentales para ambas técnicas, ademaés el procedi-
miento de generacion del SOBP en protonterapia ha mostrado alta efectividad
de control local y proteccién de zonas a riesgo para aplicaciones intracraneales.
Por otro lado, la comparacién entre performances ha mostrado que, si bien am-
bas son aplicables en metastasis intracraneales, la performance de protonterapia
puede ser preferible en voltimenes de tratamiento (PTV) de menor tamano (has-
ta 2 cm de didmetro), mientras que la performance con técnica X knife puede
resultar deseable en PTVs de mayor tamano dada la posibilidad de configurar
distintos arcos de irradiacion. Se ha demostrado la capacidad de adaptar rutinas
del coédigo de simulacién Monte Carlo, FLUKA para dosimetria de tratamiento
de metastasis intracraneales con técnica X knife y con protonterapia.

Palabras Claves: Dosimetria; Protonterapia; X-knife; Radiacién ionizante.



Abstract

Nowadays, cancer is one of the main causes of death worldwide, however, the
risk of mortality has been decreasing considerably. Currently, there are three fun-
damental methods for its treatment: surgery, chemotherapy and radiotherapy,
which involves the use of ionizing radiation. Among external radiation therapy
treatments, conventional radiation therapies can be found, generally through the
use of linear and unconventional accelerators such as protontherapy. The treat-
ment modality stands among the key issues for radiotherapy aimed to account
for the actual clinical /tumoral framework, tumor location, size, and surrounding
organs or tissues; among others. Therefore, for a suitable treatment planning,
it is necessary to know the advantages and disadvantages of the different treat-
ments that can be applied, achieving a better result with the least possible
damage to healthy tissues.

In this context, the main goal of the present work is to study and to adapt
Monte Carlo simulation routines, based on the FLUKA code, for physical and
biological dosimetry in a patient-specific conditions aimed at intracranial me-
tastasis treatments, comparing the X-knife and protontherapy performances.

To this aim, the computational modeling methodologies were validated for
both irradiation modalities by comparison with experimental data, then the
SOBP generation procedure was performed for protontherapy for intracranial
irradiation simulating different configurations for both X-knife and protonthe-
rapy techniques. The studied configurations included simple arrangements, such
as cubic water-equivalent phantom, as well as complex clinical applications, at
patient-specific level. Finally, comparisons between both techniques were carried
out evaluating dose conformation, local control capacity, protection of areas at
risk and effectiveness of the treatment.

The obtained results from the simulation approach have been successfully
validated by comparison with experimental data for both irradiation techniques.
Moreover, the SOBP generation procedure in protontherapy has shown high
effectiveness for dose conformation and local control and protection of areas at
risk for intracranial applications. On the other hand, the comparison between
performances has shown that protontherapy performance may be preferable
in smaller PTVs (up to 2 cm diameter), while performance with the X knife
technique may be desirable in larger PTVs given the possibility of configuring
different irradiation arcs. Likewise, the capacity of adapting routines of the
Monte Carlo simulation code, FLUKA for dosimetry of intracranial metastases
treatment with X knife and protontherapy has been demonstrated.

Keywords: Dosimetry; Proton therapy; X-knife; Ionizing radiation.
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CAPITULO 1

INTRODUCCION

El capitulo 1 presenta una breve introduccion historica sobre las técnicas de radio-
terapia convencional y protonterapia, junto con las motivaciones, objetivos e hipdtesis
del presente trabajo

1.1. Contexto historico

Actualmente, el cancer es una de las principales causas de muerte en el
mundo. En las dltimas décadas, el nimero de tumores diagnosticados ha expe-
rimentado un crecimiento debido al aumento poblacional, sumado a las técnicas
de deteccion precoz, sin embargo, el riesgo de mortalidad ha ido disminuyendo
de forma considerable | |

El término “cancer” engloba una gran cantidad de enfermedades que se ca-
racterizan por el desarrollo de células cuyo proceso natural de divisiéon celular
se descontrola, dando lugar a células adicionales que pueden dividirse sin inte-
rrupcion formando conglomerados (tumores), con la posibilidad de ocurrencia
en cualquier parte del cuerpo [ |. Actualmente, existen tres métodos
principales para su tratamiento: cirugia, quimioterapia y radioterapia. Este tl-
timo método consiste en la utilizacion de radiaciones ionizantes aplicadas a un
tejido especifico, denominado blanco o target, para producir la muerte celular de
tejido cancerigeno, minimizando la entrega de radiacion al tejido sano circun-
dante. Uno de los conceptos principales en este tipo de tratamiento es el de dosis,
entendido como la energia absorbida por unidad de masa, como consecuencia
de la interaccion de la radiacion ionizante con el tejido irradiado | |-

En radioterapia externa se utilizan fuentes de radiaciéon externas al paciente,



cuya implementacion mas comin actualmente se realiza mediante el uso de
aceleradores lineales de uso clinico (LINAC), capaces de conformar la dosis
localmente con haces de fotones y electrones de megavoltaje [ |
Dentro del marco de la radioterapia existen radioterapias no convencionales,
como la protonterapia, que consiste en el uso de protones, particulas cargadas pe-
sadas (nucleares, hadrones), para la conformacion de dosis en pequenos volame-
nes, y dada la alta transferencia lineal de energia que poseen, los danos biolégicos
resultan superiores a los de la radioterapia convencional | |

1.1.1. Radioterapia convencional y protonterapia

El origen de la radioterapia surge luego del descubrimiento de los rayos X
por Wilhelm Réntgen en 1895 y su uso para el primer tratamiento médico en
1896 por el dermatélogo Leopold Freund, sumado a los aportes de Bequerel y
Pierre Curie sobre los efectos de la exposicion al radio sobre la piel humana
[ I

Posteriormente, se desarroll6 la radioterapia con técnica estereotactica, la
cual es una modalidad de radioterapia con un sistema de coordenadas tridimen-
sionales independientes del paciente para la localizacion precisa de la lesion. Las
técnicas estereotacticas a nivel de cabeza y cuello se caracterizan por el uso de
haces de irradiacion altamente conformados, precisos y convergentes sobre la
lesion, que posibilitan la administracién de dosis muy altas de radioterapia sin
incrementar la irradiaciéon a érganos o estructuras sanas adyacentes. Cuando el
procedimiento se realiza en una sesién de tratamiento se denomina radiocirugia y
si se administra en varias sesiones se denomina radioterapia | |.
Para la inmovilizacién del paciente se requieren sistemas de fijacién especiales
como marcos estereotacticos | ] v dispositivos de radio-
terapia capaces de generar haces muy conformados como un acelerador lineal.

La radiocirugia esté indicada principalmente en lesiones cerebrales menores
de 3 0 4 cm?® como malformaciones arteriovenosas, meningiomas o metastasis
cerebrales, y generalmente, la radioterapia estereotéactica se administra funda-
mentalmente en tumores de localizacion extra craneal que requieran una alta
conformacion y precision | |

Por otro lado, existen otros tipos de radiaciones ionizantes capaces de causar
danos irreversibles a las células tumorales, como las utilizadas en protonterapia.
En este caso, su historia se remonta a 1946 cuando el fisico Robert Wilson pro-
pone el uso de protones para la terapia del cancer. Los primeros tratamientos
de este tipo fueron realizados en 1954 en California y en 1957 en Suecia, exten-
diéndose su utilizacion de manera discreta, impulsados por publicaciones que
demuestran que la terapia con haces de protones puede alcanzar porcentajes
de curaciéon superiores a los de la terapia tradicional en tumores localizados en
zonas inaccesibles a la cirugia y rodeadas de tejidos vitales, sumado a nuevas
tecnologias que fueron implementéandose con el paso del tiempo como ciclo-
trones, y sincrotrones, evolucionando hasta lo que se conoce en la actualidad

[ I



En términos logisticos, los fotones de megavoltaje son més simples y eco-
nomicos de generar, en comparacion a la generacion de protones, dado que la
capacidad de penetraciéon de estos tltimos estd directamente relacionada con
su energfia cinética y por ello, su desarrollo e implementacion se dio de manera
paulatina en comparacion a la radioterapia convencional. Actualmente, se sabe
que los tratamientos con protones son altamente efectivos, con especial éxito
en tratamiento de tumores localizados y a poca profundidad, como tumores de
cabeza y cuello, aunque sigue aplicaindose minoritariamente [ |

Es notable que la radioterapia se trata de una técnica multidisciplinar en
la que se requiere la colaboracién de equipos de neurocirujia, fisica médica,
oncologia radioterapéutica, enfermeria, técnicos en radioterapia y diversos pro-
fesionales especializados. Asi mismo, es necesaria una buena planificacion de
tratamiento para lograr los mejores resultados factibles con el menor dano po-
sible.

De aqui surge la importancia de conocer las caracteristicas de cada trata-
miento, asi como ventajas y desventajas de las radiaciones ionizantes que utili-
zan y el impacto que éstas tienen en los tejidos biolégicos dada su capacidad de
romper enlaces moleculares de la cadena de ADN;, influyendo en la reproducciéon
celular e incluso su muerte | ]

1.2. Motivaciones

En la actualidad méas del 50 % de pacientes con cancer necesitan tratamiento
con radioterapia ya sea para el control tumoral o como terapia paliativa, por
lo cual, es necesario contar con una base s6lida y actualizada al momento de
realizar la planificacion del tratamiento, teniendo en cuenta efectividad, alcance,
potenciales riesgos, ventajas y desventajas de los distintos tratamientos que
pueden ser considerados y aplicados posteriormente | |

Debido a los constantes avances tecnolégicos en las ultimas décadas, sumado
a la construccién de centros especializados y la inversién de empresas privadas en
este &mbito, la protonterapia ha ido abarcando paulatinamente mas terreno en el
campo de la oncologia, aunque sigue siendo minoria en comparacién a la radiote-
rapia convencional. Aun asi, dada la relevancia que esta adquiriendo, es necesario
conocer sus propiedades para poder evaluar su posible aplicacién en casos clini-
cos durante su planificacion. Asi mismo se debe considerar que, en los tltimos
anos, la radioterapia con fotones ha experimentado un gran desarrollo desde un
punto de vista tanto tecnologico como radiobiologico | |.

Por lo expuesto, y para realizar una adecuada planificaciéon que logre el mejor
resultado posible con el menor dano, es necesario realizar una clara identificacién
y comparacién entre estos tratamientos en constante evolucion y crecimiento
[ |. Esta comparacion en particular conforma la motivacion
del presente trabajo.



1.3. Objetivos e hipotesis

1.3.1. Objetivos general y especificos

El objetivo principal del presente trabajo consiste en el estudio y adaptacion
de rutinas de simulaciéon Monte Carlo en codigo FLUKA, para dosimetria fisica
y bioldgica en paciente especifico para tratamiento de metastasis intracraneales,
comparando la performance de X knife con protonterapia.

Para llevarlo a cabo, se plantean los siguientes objetivos especificos:

1. Imitar condiciones de tratamientos de radioterapia con haces de fotones
y protones de alta energia con diferentes técnicas de simulacién Monte
Carlo, especificamente el codigo FLUKA para aplicaciéon en fisica médica.

2. Incorporar datos de configuraciéon de técnica de X knife y protonterapia
en las rutinas de simulacion Monte Carlo y validacion de la herramienta
por comparaciéon de datos de referencia en situaciones simplificadas.

3. Desarrollar modelos dosimétricos analiticos para estimar, a primer orden,
distribuciones de dosis en protonterapia.

4. Desarrollar un entorno para calcular histogramas dosis-volumen e incorpo-
rar modelos radiobiolégicos para estimar dosis biologicamente significativa
a partir de la dosis fisica.

5. Verificar la robustez de las metodologias desarrolladas a través de su apli-
cacion en casos de interés clinico y comparar de manera exhaustiva las
técnicas X knife y protonterapia.

1.3.2. Hipoétesis

Bajo el contexto general descripto se formula la siguiente hipdtesis de tra-
bajo:

Es posible adaptar rutinas basadas en el codigo FLUKA para evaluar la do-
simetria de tratamiento de metdstasis intracraneales con X-knife y con proton-
terapia.



CAPITULO 2

MARCO TEORICO

El capitulo 2 presenta de manera resumida las bases tedricas que constituyen los
temas a partir de los cuales se desarrolla el presente trabajo y las bases de las herra-
mientas utilizadas en el mismo.

2.1. Interaccion de la radiacion con la materia

La radiacion puede clasificarse como ionizante y no ionizante, dependiendo de su
habilidad para excitar e ionizar &tomos de la materia con la cual interactua, es decir la
capacidad de liberar electrones ligados en orbitales atémicos en la materia. La energia
minima de ionizacién puede variar desde unos pocos electronvoltios hasta 24.5 eV,
aproximadamente.

A su vez, la radiacién ionizante se puede clasificar en directa e indirectamente
ionizante. La radiacién directamente ionizante, producida por particulas cargadas, de-
posita la energia en el medio directamente a través de interacciones Coulombianas
entre dichas particulas y los electrones orbitales de los 4tomos del material. Las par-
ticulas cargadas pueden ser ligeras, como electrones y positrones, o pesadas, como
iones ligeros (H) o pesados (Na). Contrariamente, la radiacion indirectamente ionizan-
te es producida por particulas de carga neutra como fotones y neutrones, los cuales
depositan la energia en la materia mediante un proceso de dos pasos:

e Primero, una particula cargada es liberada al medio (particulas sin carga liberan
particulas cargadas al interactuar con el medio).

e Segundo, la particula cargada liberada deposita su energia directamente en el
material por medio de interacciones Coulombianas con los electrones orbitales
atomicos que lo conforman | |-

Lo expuesto puede resumirse en el esquema representado en la figura 2.1
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Figura 2.1: Clasificacion de las radiaciones.

En aplicaciones biolégicas, la radiaciéon directamente ionizante interactta princi-
palmente sobre el ADN celular generando una cadena de eventos fisicos, quimicos
y biolégicos que producen el dano celular, mientras que la radiacién indirectamen-
te ionizante interactiia con otros elementos celulares produciendo radicales libres que
eventualmente pueden afectar al ADN de la célula en cuestion [Gimenez, 2017].

Es posible producir los distintos tipos de radiaciones ionizantes de manera artificial,
ya sea mediante el uso de equipos de rayos X, aceleradores de particulas o reactores
nucleares, entre otros, dependiendo del tipo de radiacién que se necesite.

2.1.1. Interacciéon de los fotones con la materia

Los fotones carecen de masa y carga eléctrica, en su caso, la radiaciéon es indirec-
tamente ionizante. Las principales interacciones de éstos con la materia son el efecto
fotoeléctrico, dispersion Rayleigh, efecto Compton, producciéon de pares y reacciones
fotonucleares, que generan particulas cargadas secundarias que depositan su energia
en el material ya sea mediante interaccién Coulombiana, nuclear o por Bremsstrahlung
[Valente, 2020].

El efecto fotoeléctrico se describe como la interacciéon entre un fotéon incidente
y un electréon orbital del &tomo blanco, el cual absorbe la energia de dicho foton, y la
utiliza para eyectar lo que se conoce como fotoelectron. Este tipo de interacciéon no
puede producirse si la energia del fotén incidente es menor que la energia de ligadura
correspondiente al nivel en el cual se encuentra el electrén con el que interactia, de
modo que el proceso puede representarse mediante la expresion (2.1), donde Ej es
la energia cinética del fotoelectron que generalmente es depositada préxima al sitio
donde ocurri6 la interaccion, hv es la energia del foton incidente y Ej, corresponde a
la energia de ligadura del nivel correspondiente.

Ek = hv — Eb (2.1)

El scattering coherente o dispersion Rayleigh consiste en la interaccion del
fotén incidente con un electréon orbital ligado, tal que el evento se considera eléstico
en el sentido en que el fotén pierde muy poca energia y se dispersa so6lo a través de
un angulo pequetio sin producirse transferencia significativa de energia entre foton y
particulas cargadas y el atomo blanco no resulta excitado [Podgorsak, 2005].
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Este tipo de interaccion es relevante a energias menores a 50 KeV y dado que la
transferencia de energia es poca, la cantidad de scattering coherente resulta insignifi-
cante para los rangos de energfa utilizados en diagnéstico y terapia a comparaciéon de
otros tipos de interaccion | |

FEl efecto Compton representa una interaccién entre el fotén incidente y un
electron orbital de la capa externa, débilmente ligado al atomo. La energia del foton
hv es mucho mayor que la energia de ligadura de la capa del electréon orbital, por lo que
el foton cede parte de su energia al electréon que es liberado, denominado electrén de
retroceso o Compton, y es dispersado como un fotén hv’ con un &dngulo de dispersién
0.

Dada la conservacion de energia y momento, se obtiene una relacion entre la energia
del foton dispersado y la energia transferida al electron de retroceso Ej, representada
en la expresion (2.2).

Ey =hv —h' (2.2)

Por otro lado, la producciéon de pares ocurre cuando el fotén incidente inter-
actiia con el campo de fuerza Coulombiano del dtomo. Este desaparece, es absorbido
completamente, y se produce un par positréon(e™)/electrén(e”). Como en este evento
la masa se produce a partir de la energia del foton, y la masa en reposo de un electron
es de 0,511 MeV se tiene un umbral de energia de 2m.c> MeV, por debajo de este
umbral la produccién de pares no es posible | .

Si hay diferencia energética entre hrv y 1,02 MeV, ésta se reparte como energia
cinética entre ambas particulas originadas segtn la expresion (2.3).

hv —1,02MeV = E,— + E,+ (2.3)

Ambas particulas disipan su energia mediante radiaciones directamente ionizantes
y al momento en que el positron pierde toda su energia cinética se aniquila con un elec-
tron del medio generando un par de fotones de aniquilaciéon que viajan en direcciones
opuestas de 0.511 MeV.

Cuando la produccion de pares ocurre en el campo de un electréon orbital, el efecto
se conoce como produccién de tripletes, pero es menos probable con un umbral de
4mec?.

Finalmente, las interacciones fotonucleares ocurren cuando un fotén de alta
energia es absorbido por el niicleo de un atomo, excitandolo, produciendo la emisién
de un neutrén o un protén y una transformacion del nicleo en un producto de reaccion
radiactivo. Con una energia umbral general de 10 MeV o mayor, debajo de la cual no
es posible que se produzca el efecto. Las reacciones fotonucleares de muy alta energia,
se encuentran fuera del rango de interés para la fisica médica convencional, con una
probabilidad de ocurrencia menor que las demés interacciones de fotones.

En resumen, los tipos de interacciones maés relevantes para la radioterapia son: el
efecto fotoeléctrico, el efecto Compton y la produccién de pares, cuyas interacciones
se muestran en la figura 2.2 y sus respectivas predominancias relativas en la figura 2.3.

11



Efecto Fotoeléctrico Efecto Compton Produccion de pares
© Electron

O Noutron
© proton

Radiacion de
aniquilacion

Electrén
Compton
e
/;\
o Hog A ANt
oton ) —gtotoelectréon S/ N . ]
incidente ra . Foton incidente ~ L ‘J | Evento de
) - P Al — P
s ("RX caracteristico Foton-— Radiacién de aniquilacion
“(0 electrén Auger) dispersado |~ aniquilacién

Figura 2.2: Representacion esquematica de las interacciones con fo-
tones mas relevantes para la radioterapia, imagenes extraidas de
[Gunderson and Tepper, 2012]
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Figura 2.3: Regiones de predominio relativo de los tres macanismos principales
de interaccion de fotones con la materia. Imagen extraida de [Podgorsak, 2005]

Aspectos fisicos de haces de fotones externos en fantoma

Los haces de fotones externos se caracterizan por parametros fisicos que se dividen
en varias categorias segin su origen, medios de produccién y energia. Particularmente
los rayos X producidos por el impacto de electrones con un blanco, consisten en fotones
de Bremsstrahlung y fotones caracteristicos.

En la materia irradiada, la energia de la radiacién indirectamente ionizante es
transmitida primero a las particulas secundarias cargadas a través de las distintas in-
teracciones descriptas previamente, luego, dichas particulas cargadas, pueden transferir
su energia al medio a través de ionizaciones y excitaciones atémicas, o por interaccién
con los nucleos atémicos.

Generalmente, la transferencia de energia desde el haz de fotones a particulas
cargadas en una posiciéon particular no conduce a la absorciéon de energia por el medio
en la misma posicion de ocurrencia de la interaccion, debido al rango (finito) de los
electrones secundarios liberados por la interaccion.
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El haz de fotones ingresa al paciente a través de la superficie, donde deposita una
dosis denominada Ds. Més alla de la superficie de ingreso, la dosis crece rdpidamente
alcanzando un valor méximo a la profundidad (zmez) y disminuye rapidamente hasta
alcanzar el valor denominado dosis de salida (Des) en la superficie de salida.

Ds depende principalmente de la energia del haz y el tamafio del campo, proviene
de contribuciones de fotones dispersados de colimadores, filtro aplanador y aire, fotones
retrodispersados del paciente y electrones de alta energia producidos por interacciones
de los fotones primarios en aire y cualquier estructura en la cercania del paciente.

La zona entre la superficie (z = 0) y Zmaz se conoce como region de Buildup, resul-
tado del rango relativamente largo de particulas secundarias cargadas, principalmente
electrones y positrones. Luego de zpq2, que depende principalmente de la energia del
haz incidente y del tamano de campo (como Ds), la dosis disminuye debido a la ate-
nuaciéon de fotones incidentes por parte del material irradiado. Finalmente, la curva
de dosis en la regién cercana al punto de salida disminuye bruscamente, respecto de
la extrapolacion del comportamiento precedente, debido a la menor contribucién de
retrodispersion, bajo el supuesto que més alla del fantoma se encuentra un material
de baja densidad, como aire| |-

Este comportamiento se puede visualizar en la figura 2.5.

2.1.2. Interacciéon de los protones con la materia

Dentro de las particulas cargadas se pueden encontrar los electrones y positrones,
protones, iones y particulas alfa. Todas éstas son proyectiles cargados eléctricamente
y con masa que producen radiaciones directamente ionizantes dado que al incidir
sobre un medio material interactiian con los nicleos o electrones del mismo. En una
primera aproximacion, se puede considerar que son desacelerados continuamente a
medida que penetran en el material, cediendo energia cinética | |. Este
proceso sumado a que las particulas incidentes disponen de una cantidad finita de
energia cinética, permiten definir lo que se conoce como rango: el recorrido desde que
la particula ingresa al medio con cierta energia cinética Fj hasta quedar en reposo.
Ademas, se define la Transferencia Lineal de Energia (LET por sus siglas en inglés)
como la energia transferida por unidad de longitud durante su trayectoria, y depende
tanto de la energia de la particula como la densidad de medio | ]

Particularmente en el caso de los protones, dado que su masa es comparable con
la de las particulas que conforman el medio en el cual se propagan, sus trayectorias
en tejido mantienen su direccién original. De manera que sufren muy pocos proce-
sos de scattering, a comparaciéon de los que muestran las particulas cargadas livianas
[ |. Ademas, las energias de interés en protonterapia varian
desde 60 MeV a 230 MeV generalmente, rango en el que predominan las interacciones
Coulombianas, donde las principales son:

e Colisiones elasticas: con los nucleos del medio, la particula colisiona contra
la barrera de Coulomb produciendo una transferencia de energia pequefia que
produce un minimo retroceso del nicleo y una variaciéon en la trayectoria de la
particula incidente.

e Colisiones inelasticas: en las que se cede energia a los electrones orbitales
atémicos del material produciendo excitaciones o ionizaciones.
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e Emisiones radiativas: Se produce radiacién electromagnética en forma de
fotones por efecto Bremsstrahlung, producido al curvar o frenar la trayectoria
de una particula cargada. | .

El poder de frenado o stopping power (SP) se define como la tasa de pérdida de

energia por unidad de longitud recorrida (%) cuando una particula cargada atraviesa
un material, producto de las interacciones descriptas previamente, como se representa

en la expresion (2.4).

dE dE dE E
5 otal = \—; )electronico —__ )Jnuclear —; _ )radiadtivo 2.4
(dx)TH (dﬂc)l ¢ Jr(dI) 1 +(d:(:) diadt (2.4)

Se lo suele expresar en términos del SP maésico gd—i ya que es independiente de la
densidad maésica del material, y para particulas cargadas es proporcional al cuadrado de
su carga e inversamente proporcional al cuadrado de su velocidad (v), como se observa
en la expresién (2.5), donde Fg describe la transferencia de energia por interacciéon, Z
es el numero atéomico de la particula incidente de masa M, e la carga del electrén, m

su masa y NZ el nimero de electrones por centimetro ctubico en el medio absorbente

[ J-

dE 2w Z%et

dx muv

Lo que indica que este tipo de particulas exhiben pérdidas de energia grandes
y rapidamente crecientes cerca del final de sus rangos. Esto da como resultado un
aumento abrupto al final de la trayectoria de la particula luego de un tramo de pérdida
de energia relativamente constante, fenémeno conocido como pico de Bragg, observable
en la figura 2.4.
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Figura 2.4: Deposito de dosis en funcion de la profundidad para un haz de
protones. Imagen extraida de | ]
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La region de dosis baja entre la entrada y el pico de Bragg se denomina meseta
de la distribucion de dosis; donde la dosis es aproximadamente del 30 al 40 % de la
dosis maxima. Por tanto, es posible considerar que la dosis de entrada de un haz de
protones es baja y la dosis de salida es insignificante [Harsh et al., 1999].

El rango finito de protones es modulable con un atenuador fisico para disminuir el
rango desde el maximo. Si la modulacion de rango se realiza de forma continua mientras
el haz esta encendido, el pico de Bragg se desplazaréa sobre un rango y producird una
meseta de dosis alta como se muestra en la figura 2.5, y formaréd a su vez lo que se
conoce como el pico de Bragg extendido o SOBP por sus siglas en inglés (Spread
Out Bragg Peak) que puede ser disenado de forma tal que coincida con el tamano
de un tumor a una cierta profundidad mostrando el atractivo de los protones para la
radioterapia [Garcia et al., 2019].

Pico de Bragg

= 100 }
© ! I
2 |
% [[Curva del Pico de | ! \
= Bragg extendido | i
4 ' “all
4 i e
8 e ——— — ———— --——"—"-"JI"-"__-.-”--’I :
Curva de protones
P =~ Target -~~~

5 10 15 20
Profundidad (cm)

Figura 2.5: Pico de Bragg de un haz monoenergético (rojo) y Pico de Bragg
extendido (azul), en comparacion al comportamiento de fotones (verde). Imagen
extraida de [Mohan et al., 2013]

2.2. LINAC: funcionamiento basico y producciéon
del haz de fotones

En su forma maés bésica, el LINAC es un dispositivo que acelera electrones de
manera ciclica en trayectorias lineales hasta energias cinéticas entre 4 y 25 MeV, uti-
lizando campos no conservativos de radiofrecuencias (RF)'. Existen diferentes tipos
de LINACs para uso clinico. Algunos proveen rayos X solo de baja energia (de 4 a 6

1En el rango de las microondas
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MeV), mientras otros ofrecen tanto rayos X como electrones con varias energias en el
rango de megavoltaje.

Estos dispositivos generalmente son construidos en montaje isocéntrico, como se
muestra en la figura 2.6 y cuentan con distintos componentes o secciones para la
formaciéon del haz principal. Entre ellas posee un sistema de inyecciéon denominado
canon de electrones que es la fuente de dichas particulas; un sistema de generaciéon
de potencia de RF; una guia de ondas para aceleracion de electrones; un sistema de
transporte del haz; colimacién del haz y un sistema de monitoreo.

Caion de
electrones Transporte del haz
de electrones
; Blanco
: ' >,
guia de e
ondas r)
e

gantry . i Mesa de
Eje - tratamiento

tratamiento !

Generador de
potencia RF

L P LA AL LTS AL A LA LA A AL LA A

Figura 2.6: Esquema de un acelerador lineal clinico tipico. Imagen extraida de
[Valente, 2020]

Para la produccién del haz de fotones, se tiene primero la seccién generadora,
en la cual el canén de electrones contiene un filamento, generalmente de tungsteno,
que por efecto termoiénico emite los electrones que ingresaran en la guia de ondas de
aceleracion. Los campos de RF se producen mediante el proceso de desaceleracion de
electrones en potenciales de retardo en dispositivos especiales llamados magnetrén o
klystron.

El tipo més simple de guia de onda de aceleracion consiste en una serie de discos con
agujeros circulares en el centro, ubicados equidistantes y que, en conjunto, forman un
tubo cilindrico uniforme. Las cavidades sirven para acoplar y distribuir la potencia de
microondas hacia las estructuras adyacentes y proveer un patrén oportuno de campo
eléctrico para los electrones que son acelerados. Usualmente es montada paralela al
eje de rotacion del gantry por lo que el haz de electrones debe ser redireccionado para
impactar en el blanco de rayos X.

Por otro lado, el cabezal es la zona en la que, una vez que los electrones se sitiian
en direccion al suelo, el haz clinico atraviesa la ventana de salida y es lanzado hacia el
paciente. Sus componentes principales son: blancos de rayos X, filtros y colimadores.
Una vez que el haz de electrones atraviesa el vacio e impacta en el blanco se produce una
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radiaciéon de frenado y, en consecuencia, rayos X. Sin embargo, la radiacién producida
necesita ser homogeneizada para su uso.

El sistema de colimacion esta constituido por un colimador primario, que limita
el tamano méximo del haz clinico, uno secundario compuesto de mordazas méviles,
encargado de delimitar el tamafio del campo de radiaciéon con dimensiones que van
desde algunos milimetros hasta unos 40 cm de lado, y un colimador multihoja que es
opcional, compuesto por laminas que se mueven de forma individual mediante con-
trol computarizado. Permitiendo un mejor control del haz clinico dirigido al paciente

[ J-

2.3. Radiocirugia estereotactica

La radiocirugia estereotactica (SRS) utiliza la planificaciéon tridimensional para
tratar tumores intracraneales o extracraneales relativamente pequenos (de 3 a 4 cm)
mediante el uso de una fraccién tnica, campo pequenio y dosis alta (12 a 20 Gy).
Si bien se realiza el procedimiento en una sesion, en ciertas circunstancias clinicas
se puede utilizar el hipofraccionamiento para optimizar la SRS y reducir el riesgo de
radionecrosis.

Por otro lado, el componente estereotactico se refiere a la fijacién del paciente
con un sistema rigido o estable junto con iméagenes del mismo dia, para establecer un
sistema de coordenadas basado en iméagenes paciente especifico para todo el proceso
de tratamiento | |-

Particularmente la SRS con la técnica X knife utiliza aceleradores lineales clinicos
(LINAC), suministrando rayos X de alta energia por medio de una combinacion de
arcos y haces con alta colimacién, logrado por medio de colimadores miltiple hoja
(MLC) o dispositivos de colimacion fija. A partir de esto, se puede conformar la ma-
xima dosis en el volumen tumoral por medio de la superposicion de distintos campos
utilizando diferentes angulos de irradiacion | |.

Una ventaja de este tipo de tratamiento es que es de tipo convencional, es decir
que la modalidad de tratamiento y los protocolos a seguir ya estan establecidos. Sin
embargo, es necesario tener en cuenta que, como se trata de rayos X, la deposicién de
energia sigue la ley del cuadrado inverso, por lo que la deposicién de energia no es lo
suficientemente localizada, y la dosis de entrada es méas alta que la dosis objetivo para
cualquier haz tnico, con un solo campo, y la dosis de salida puede resultar significativa
con un alto riesgo para tejidos u 6rganos circundantes sanos [ .

Actualmente se utilizan técnicas de haces cruzados que se interceptan en el 6rgano
objetivo o target para minimizar o, en diversos casos, solucionar este problema.

2.4. Protonterapia

La protonterapia utiliza protones en lugar de rayos X, que pueden ser producidos
en ciclotrones, sincrotrones o en sincrociclotrones. En los centros de terapia usualmente
se usa el sincrotrén, ya que dispone de protones de energias variables, eliminando la
necesidad de utilizar degradadores o incorporar moduladores.

En el sincrotréon, un gas neutro, generalmente hidrégeno, se envia sobre un arco
eléctrico para obtener protones y electrones. Con un campo eléctrico, los electrones
son captados por un &nodo y los protones son dirigidos en la direccién contraria para
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iniciar un proceso de aceleracién con campos eléctricos sucesivos en el tiempo, hasta
obtener la energia deseada, luego se extraen y transportan hacia la sala de tratamiento.

En protonterapia se utilizan aproximadamente energias de 60 MeV para el trata-
miento de tumores superficiales y de 230 MeV aproximadamente, para el tratamiento
de tumores profundos de hasta 30 cm, aunque energias intermedias pueden ser utili-
zadas segun el caso [Hattangadi et al., 2012]

Como ya se mencioné previamente, al poder modular la energia del haz de proto-
nes y, como resultado del uso del efecto de pico de Bragg en miiltiples laminaciones, es
posible superponer haces de energias diferentes para crear el pico de Bragg extendido
o SOBP para aplicar al tratamiento. Asi mismo, al tratarse de una particula carga-
da pesada, el angulo de dispersion es relativamente pequeno en su trayectoria, dando
grandes ventajas balisticas y, como el rango de protones en el tejido es finito y depen-
diente de la energia, se puede determinar y producir la energia del haz de protones
necesaria para penetrar a la profundidad requerida para el tratamiento permitiendo
una liberacién mas localizada de la radiacién y una mayor preservacion del tejido sano
circundante, con buenos resultados de control local.

Considerando que la irradiacién con protones tiene un impacto biolégico en térmi-
nos de eficacia biolégica relativa (RBE2) estimado en 1.1, un 10 % maés efectivo que un
haz de fotones en la zona de irradiacion del SOBP, estos resultados son comparables
a los obtenidos con irradiaciéon convencional, pero sigue siendo intensivo en recursos y
regionalmente limitado [Garcia et al., 2019].

La imagen 2.7 resume esquemaéticamente lo descripto para ambos tratamientos.

Figura 2.7: Esquema de distribucién de dosis recibida por un paciente en un
tratamiento de protonterapia (izquierda) y radioterapia convencional (derecha).
Imagen extraida de [Garcia et al., 2019]

2.5. Cantidades dosimétricas basicas

2.5.1. Dosis absorbida

La cantidad dosis absorbida sirve para medir los efectos producidos por todos
los tipos de radiacion ionizante. Se define como el cociente entre la energia media AE
depositada por la radiacion ionizante y el material de masa pAV en el cual se deposita,
como se muestra en la expresion (2.6), donde AV es muy pequertio, pero no diferencial
[Rucei, 2015].

2Relative Biological Effectiveness
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D= lim (£

AVS0" pAV (26)

En el SI la unidad utilizada es el Gray (Gy) y se define como 1Gy = 1.J/kg, por
lo que 1 Gy = 100 rad.

Las dosis incluyen las contribuciones de la radiacién dispersa ademas de la radiacion
primaria. Para estimar el riesgo estocastico se debe considerar el tipo de radiacion y
la sensibilidad de los tejidos irradiados.

2.5.2. Dosis equivalente

Los efectos biolégicos de la radiacién no solo dependen de la dosis, también de-
penden de la calidad de la radiacion. Para ello se define la dosis equivalente (H) que
aborda el impacto que el tipo de radiaciéon tiene en un tejido u érgano, considerando las
diferentes probabilidades de los efectos producidos cuando la misma cantidad de dosis
absorbida es suministrada por diferentes tipos de radiacién. Si bien la unidad sigue
siendo el J/kg, recibe el nombre de Sievert (Sv), aunque también puede encontrarse
expresada en términos de rem (1 Sv = 100rem). Se calcula multiplicando la dosis ab-
sorbida por el 6rgano o tejido (D7) por el factor de ponderacion de la radiacion, wg,
el cual depende del tipo y la energia de la radiacién incidente. Realizandose la suma
para todos los tipos de radiaciones involucrados (expresion (2.7)).

H = Z DT,R.wR (27)
rad.type=R

Los valores numéricos del factor de ponderaciéon de la radiaciéon wgr estan es-
pecificados en relacion al tipo de radiacién y fueron seleccionados a partir de un
espectro amplio de datos experimentales de RBE que son relevantes a los efectos
estocasticos| |. Para fines de proteccién radiologica se han empleado valores
de RBE maximos para la seleccion de los wgr y se les asignan valores fijos. La tabla

2.1 muestra los valores de recomendados para los diferentes tipos de radiacion.

Tipo de radicacién | Factor wg

Fotones y electrones 1
Protones 2

« y nucleos pesados 20
Neutrones 5 a 20°

Tabla 2.1: Factores de ponderaciéon recomendados segun tipos de radiacion.

2.6. Curvas de dosis en profundidad

Una forma de caracterizar la distribuciéon de dosis a lo largo del eje central del haz,
es normalizar la dosis de cada punto respecto de un valor medido a una dada profun-

3Dependen fuertemente de las energias
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didad de referencia. Por lo general, dicha normalizaciéon se realiza aplicada en curvas
de dosis en profundidad o PDD por sus siglas en inglés (Percentage Depth Dose). La
PDD se define como el cociente, expresado en porcentaje, de la dosis a cualquier pro-
fundidad d, respecto de la dosis a una profundidad de referencia do (generalmente el
punto donde la dosis es maxima) a lo largo del eje central del haz, como lo indica la
expresion (2.8).

PDD[%] = %100 (2.8)
0

La distribucién de dosis en profundidad a lo largo del eje central se ve afectada por
diferentes parametros, como la energia del haz, tamafio y forma del campo, distancia
de la fuente a la superficie y colimadores del haz. A medida que la energia del haz
aumenta, también lo hace el poder de penetracion, resultando en un aumento del
rendimiento en profundidad porcentual.

Es necesario llevar a cabo un programa de control de calidad de radiaciéon o dosis
que se esta proporcionando. Como regla general, la dosis en el tumor es mayor que en
los tejidos circundantes y la distribucién de dosis dentro del tumor deberia ser lo mas
homogénea posible dentro de un —7% y un +5 % del valor prescripto.

2.7. El método Monte Carlo

El desarrollo del método Monte Carlo (MC) surge en la década de 1940 de la
mano de John von Neumann, Stanislaw Ulam y Enrico Fermi. Es una herramienta
tedrica que permite la resolucion de problemas cuya naturaleza depende de variables
estocasticas, donde se entiende por variables estocasticas, a aquellas magnitudes del
sistema que se pretende describir, que dependen de una probabilidad de ocurrencia.
En este caso la evolucion del sistema que se pretende describir depende exclusivamente
del vinculo que tenga con el fenémeno probabilistico asociado, por lo que su resultado
serd aproximado presentando pequenas variaciones respecto de un estado promedio,
de modo que por un método iterativo es posible converger a dicho resultado promedio
con una varianza estadistica asociada.

De manera general, si se asume como N el nimero de iteraciones disponibles para
la aplicacion del método, el teorema del limite central asegura que la distribucion de
variables aleatorias se aproxima a una distribucién normal cuyo error absoluto decrece
como 1/N. La validez del método MC yace principalmente en la importancia de dicho
teorema.

Entre los fenémenos mas usualmente modelados con MC esta el problema del
transporte de particulas en medios materiales, que resulta de alta utilidad en el &mbito
de la fisica aplicada a la medicina dados los variados casos en los que se puede aplicar.
Més recientemente, se utiliza para verificar la factibilidad del uso de nuevas radiaciones,
como propuesta para generar terapias alternativas o complementarias, e incluso la
planificacion de tratamientos | |, dado que:

e Tienen la capacidad de generar y gestionar geometrias antropomorficas de pa-
ciente especifico.

e Pueden realizar un célculo de planificacion de tratamiento mas realista.

e Tienen mayor precisién en calculos en situaciones complejas.

Permiten realizar predicciéon y transporte de radiaciéon secundaria.
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El cédigo sigue cada particula y las secundarias hasta que escapa o su energia cae
por debajo de una energia de corte establecida por el usuario para terminar el transpor-
te de esa particula y depositar su energia restante localmente | |-

Hay parametros y suposiciones que se pueden hacer en un céalculo de MC basado
en el tiempo deseado de simulaciéon y el nivel de precisién necesario. El aumento del
nimero de particulas primarias aumentara la precision de los resultados, pero el tiempo
de computo aumentaré en consecuencia. La intencién de la computacion distribuida
es dividir el trabajo en varios fragmentos pequenos, cada uno de los cuales se ejecuta
de forma independiente, util para situaciones en las que es necesario completar un
gran volumen de calculos. Lo anterior implica que es altamente paralelizable y los
célculos de computadora no necesitan mantener la sincronizacién de datos o tiempo
durante la ejecucién, por lo que se puede dividir facilmente en muchos nodos. Las
soluciones a estos numerosos historiales de particulas luego se compilan para estimar
una distribucién de profundidad de dosis de la radiacion incidente | .

2.7.1. El co6digo FLUKA

FLUKA es un coédigo MC multipropoésito, desarrollado a finales de los 80 y ac-
tualizado con frecuencia desde entonces, capaz de modelar diferentes situaciones del
transporte de particulas y su interacciéon con la materia.

Su nombre proviene del alemén “FLUktuierende KAskades”, es una herramienta
desarrollada conjuntamente por la Organizacion Europea de Investigacién Nuclear
(CERN) y el Instituto Italiano de Fisica Nuclear (INFN) y cubre un amplio rango
de aplicaciones tales como radioterapia, dosimetria, disefio de detectores, fisica de
neutrinos, entre otros.

Es capaz de hacer simulaciones de procesos fisicos en geometrias complejas a una
velocidad mucho mayor, con mejor resultado estadistico en las regiones de interés,
capaz de transportar alrededor de 60 tipos de particulas y calcular diversas cantidades
fisicas a comparaciéon de sus analogos.

Como desventaja FLUKA es un codigo semi abierto, donde la mayor parte de
los archivos fuente (escritos en el lenguaje fortran 77) no pueden ser leidos directa-
mente o modificados por el usuario. Sin embargo, se deja a disposicién una cantidad
de subrutinas externas que permiten la generaciéon de casos mas complejos o perso-
nalizados. Ademas, ha sido testeado y aplicado en muchos campos de investigacion,
probando ser util para aplicaciones médicas | , ,

) ]'

Cuenta con un entorno grafico conocido como Flair que permite crear archivos de
entrada, vinculos de compilaciéon para los ejecutables, un desencriptador de resulta-
dos, ademés, incluye un entorno generador de geometrias que resulta muy util como
herramienta para el desarrollo de geometrias complejas, proveyendo un entorno de
desarrollo integrado para todas las etapas de simulaciéon, con la inclusién de variables
estandar ya definidas por defecto para diversos casos a tratar | |

Finalmente, FLUKA es propiedad de la CERN-INFN, organismos que lo gestionan
y coordinan la distribucién del paquete en cumplimiento de las normativas vigentes.
Debido a su implementacion en diferentes areas de la fisica aplicada a la medicina, asi
como su constante desarrollo, soporte y actualizacién, y las facilidades de simulacion
que brinda, este trabajo se realiz6 utilizando FLUKA, bajo la licencia oficial (fuid-
2088) a nombre de Mauro Valente en condicion de laison officer de la Nuclear Energy
Agency, NEA.
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2.8. Imagenes de tipo DICOM

La creciente tendencia hacia la digitalizaciéon ha potenciado la necesidad de estan-
darizar los protocolos de comunicaciéon y los formatos de la informacion en el &mbito
de salud. DICOM* (Digital Imaging and Communications in Medicine) es el protocolo
estandar internacional de comunicacién entre sistemas de informacién y a la vez un
formato de almacenamiento de imagenes médicas, incorporando datos del paciente, del
estudio en el que se encuadra la toma de la imagen y de la adquisicién de la misma.
Define los formatos de imagenes médicas que se pueden intercambiar con los datos y
la calidad necesarios para el uso clinico.

DICOM se implementa en dispositivos empleados en radiologia, cardiologia y ra-
dioterapia (rayos X, CT, MRI, ultrasonido), entre otros, y es reconocido por la Or-
ganizacion Internacional de Normalizacién como el estandar ISO 12052. Agrupa la
informaciéon en conjuntos de datos que constan de una serie de atributos, y cuando es
necesario datos tridimensionales o tetradimensionales se pueden encapsular en un solo
objeto DICOM | |.

4Desarrollado conjuntamente por ACR, NEMA, ESC, ACC, SFR, DRG, AAO, AAD, CAP,
JIRA, COCIR y més de 25 fabricantes
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CAPITULO 3

METODOS Y MATERIALES

El capitulo 3 presenta los materiales y métodos requeridos para el estudio de los
efectos a nivel dosimétrico para tratamiento de metdstasis intracraneales caracterizan-
do la performance para protonterapia y X knife. En primera instancia, se exponen los
métodos sobre la validacion del modelo computacional en base a resultados experimen-
tales, luego se exponen las metodologias para simulacion de tratamiento de metdstasis
intracraneales adaptadas y aplicadas a protonterapia y X knife respectivamente, para el
caso de fantomas homogéneos e inhomogéneos y su aplicacion en condiciones clinicas
a nivel paciente especifico. Por dltimo, el método de comparacion entre performances
y las caracteristicas de interés que serdn evaluadas.

3.1. Validacion del modelo computacional con c6-
digo Monte Carlo FLUKA

En esta seccion se describen los procedimientos realizados para estudiar, por medio
de simulacién numérica, los procedimientos aplicados a protonterapia y radiocirugia
con técnica X knife y la distribucion de dosis correspondiente a cada uno de los mismos.

Para ello, en una primera instancia se evalu6 la capacidad del c6digo Monte Carlo
FLUKA para obtener resultados en condiciones de referencia que puedan ser compa-
rados con procedimientos experimentales sin que presenten discrepancia significativa.

3.1.1. Validacién del modelo para protones como particu-
las primarias

El procedimiento adoptado para la validacién de la metodologia usada en el codigo
con protones como particulas primarias, consiste en recrear los resultados en FLUKA
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para describir una serie de mediciones experimentales realizadas con una camara de
ionizaciones tipica en el CNAO?.

Se simulan distintas energias terapéuticas correspondientes a irradiacion con pro-
tones, en el rango de 81.56 MeV hasta 228.57 MeV, y se comparan con los resultados
de las mediciones experimentales directas®. Particularmente se han utilizado para las
simulaciones: energia baja (81.56 MeV), energia media (147.69 MeV) y energia alta
(228.57 MeV).

La simulacién consiste de un fantoma agua equivalente ctubico de 40 cm de lado
centrado en el origen y la fuente del haz de protones posicionada en el eje Z nega-
tivo, configurando una SSD de 100 cm, como se aprecia en la figura 3.1. Una vez
obtenidos los resultados de la simulacién, se comparan con los datos de mediciones
experimentales.

o
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Figura 3.1: Geometria de la situacion simulada para validacion del modelo
computacional para protones como particulas primarias.

3.1.2. Validacién del modelo para fotones como particulas
primarias

La validacion de la metodologia usada en el caso de fotones como particulas pri-
marias consiste en recrear, mediante FLUKA, los resultados que se podrian obtener
de mediciones experimentales realizadas con un espectro de energias correspondiente
a un acelerador lineal clinico (LINAC).

Se simula el espectro de energias terapéuticas correspondientes a irradiacién con
fotones, particularmente para un acelerador lineal clinico Varian de 6 MV, con un

LCentro Nazionale di Adroterapia Oncologica
2Datos aportados por colaboracién entre LIIFAMIRX y el equipo de fisica médica del
CNAO, Pavia, Italia
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fantoma agua equivalente ciibico de 40 cm de lado, centrado en el origen y la fuente
del haz de fotones posicionada en el eje Z negativo con una SSD de 100 cm, como se
aprecia en la figura 3.2, con un campo de 10 x 10 ¢m?. Una vez obtenidos los resultados
de simulacién, se comparan con los datos experimentales de medicién directa .

4
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Figura 3.2: Geometria de la situacion simulada para validacién del modelo
computacional para fotones como particulas primarias.

A continuacion, las configuraciones incrementan la complejidad de simulacién pau-
latinamente hasta aplicarse en un caso clinico de tipo paciente-especifico.

3.2. Protonterapia: modelo dosimétrico analitico

3.2.1. Fantoma homogéneo simple: conformacién del SOBP
para distintos tamanos de PTV

Con el codigo MC FLUKA se simul6 el proceso de irradiacién con haces de pro-
tones de distintas energias a un fantoma cibico simple agua equivalente de 40 cm de
lado, en cuyo interior se incorpora un volumen representativo de un PTV * ctbico de
tejido adiposo, ambos centrados en el origen. El propdsito de esta etapa es estudiar
la conformacién del pico de Bragg extendido o SOBP en la zona correspondiente al
PTV.

Se realizaron simulaciones para distintos tamafnos de PTV, uno chico de 1 cm de
lado, uno medio de 3 cm de lado y uno grande de 7 cm de lado, como se puede observar

3Datos expeimentales proporcionados por LIIFAMIRX realizados en haz de 6 MV de linac
VARIAN 2100C.
4Volumen objetivo de planificacién o planning target volume
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en la figura 3.3. Las energias correspondientes a cada PTV se eligieron en un espaciado
de aproximadamente el 1% de su valor dado que es el error asignado a las mismas, y
tal que su maxima entrega de dosis ocurra dentro del volumen del PTV.

30

VoID
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(a) PTV 1 cm de lado
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(b) PTV 3 cm de lado

-130-120-110-100 -90 -80 -70 -60 -50 -40 30 -20 -10 0 10 20 30 40z
(¢) PTV 7 cm de lado

Figura 3.3: Geometrias de simulaciéon con protones de distinta energia para
diferentes tamafios de PTV.

A modo de corroboracion, se graficaron los picos de Bragg correspondientes y
posteriormente se propuso el modelo de asignacion de pesos o contribucién relativa de
cada curva que forma el pico de Bragg ¢ ésimo (PP(R;,d)) al SOBP, de modo que se
satisfaga la condicion de planicidad del mismo lo mejor posible y la expresion (3.1).
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SOBP(R,d) = W;.PP(R;,d) (3.1)
i=1

Donde los pesos W; estan optimizados para minimizar la diferencia entre el SOBP
y una distribucién ideal, presumiblemente uniforme. Los pesos maximos caen expo-
nencialmente desde la curva a mayor profundidad hacia las curvas més proximas a la
superficie de entrada de la radiacion | .

En cada archivo de input® se modificaron los parametros necesarios para que el
set up involucre un campo de distribucién gaussiana y una SSD de 100 cm. Como el
fantoma se encuentra rodeado por vacio fue suficiente con 2 x 10° primarios simulados
para obtener resultados estadisticamente satisfactorios.

Al conformar el SOBP, se propuso un modelo propio con el proposito de simpli-
ficar el formalismo para asignar los pesos a cada curva, en base a una propuesta de
comportamiento exponencial del tipo:

y=ae”™ +c (3.2)

Donde el mayor peso se asigna a la curva de mayor profundidad mientras que
el conjunto de pesos menores se asigna a aquellas curvas cuyos picos de Bragg se
encuentran més cercanos a la superficie de entrada de la radiacién. Una distribucion
ideal corresponderia a toda la extension del SOBP presente una PDD del 100 %, sin
embargo, como se mencion6 en la seccién 2.6 es aceptable una variacion del —7 % al
+5% de la dosis prescripta, y el modelo propuesto persigue el objetivo de basarse en
dicha flexibilidad para obtener un modo simplificado de asignar los pesos relativos a
los componentes del SOBP | |-

3.3. Aplicaciéon clinica: Dosimetria en Paciente
Especifico

Con el fin de observar los efectos dosimétricos producidos tanto en protontera-
pia como en radiocirugia con técnica X knife en condiciones de interés clinico a ni-
vel paciente especifico, se realizaron simulaciones con el codigo Monte Carlo FLUKA
utilizando iméagenes de tipo DICOM® provenientes de una imagen tomogréafica CT
anonimizada obtenida durante las fases de un proceso de radiocirugia.

En estos casos, la distribucion de masa ya no es regular en el espacio, sino que
corresponde a la distribucién propia de un paciente asi como las inhomogeneidades
propias de cada tejido. Un resumen de los pasos bésicos para incorporar la informacion
contenida en las imagenes de tipo DICOM a simulaciones en FLUKA se describe a
continuacion:

e Extracciéon de la informacién proveniente de la imagen tomogréafica

e Ejecucion de un proceso de segmentaciéon de los datos identificando el material
(tejido) correspondiente a cada valor en el voxel de la tomografia (indice o
Unidad de Hounsfield, HU.)

e Determinacion de la ubicacion espacial del paciente

5En el apéndice A puede observarse un ejemplo tipico de file de input utilizado para este
caso en la figura A.1.
6 Aprovechando las capacidades de la interfaz Flair de FLUKA.
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e Asignacion de los valores necesarios a todos los parametros que permiten ejecutar
el proceso de irradiacién

e Generacién de un voxelizado virtual en correspondencia a la distribucion de masa
(tejidos) de la tomografia, contemplando la calibracién propia del tomografo.

Las imAgenes tomograficas organizan su informacién en archivos de formato DI-
COM, *.dem (2.8). En este caso, cada uno de ellos representa un corte tomografico,
organizando la distribucién espacial como es usual en A&mbito médico, y contiene como
informacién una matriz 3D, o tensor, con la grilla de datos (éndices de Housnfield), y
los metadatos que contienen informacién asociada al paciente, al equipo y poseen la
ubicacién espacial del mismo, el tamano fisico, etc.

Al utilizar la informacion de la matriz de datos 3D, FLUKA acomoda la geometria
voxelizada en un paralelepipedo para cada corte de la CT (figura 3.4), y le asigna a
cada voxel una coordenada central. Para asociar a cada uno de ellos de manera univoca
su material correspondiente, se debe llevar a cabo un procedimiento denominado seg-
mentacion, asociando un material para un rango de valores del indice de Hounsfield.
De este modo, dentro de cada voéxel la distribucién de masa es homogénea, pero se
permite que en voxeles contiguos, la misma pueda cambiar.

Figura 3.4: Superposicion de cortes en planos para una conformaciéon 3D tipi-
camente utilizados en el ambito médico, zona cabeza y cuello.

Al finalizar el proceso de segmentacion de la geometria a irradiar, FLUKA requiere
determinar la posiciéon espacial que tendra el blanco a partir de los metadatos. Una vez
incorporada toda la informacion se procede a la simulacién con la misma modalidad
habitual, con el detalle de afiadir la carta correspondiente VOXEL en el input junto
con los pardametros particulares necesarios.

En el presente trabajo se utiliza una imagen tomogréfica de cabeza y cuello, ano-
nimizada, ejemplificada en la figura 3.5.
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Figura 3.5: Cortes en planos transversal (izquierda) y sagital (derecha) de la
zona de cabeza y cuello (notese la presencia del marco estereotactico para ra-
diocirugia).

Se utiliza el mismo conjunto de datos brindado por las imagenes de tipo DICOM
tanto para irradiacién con protones como para irradiaciéon con fotones en técnica X
knife con las correspondientes performances para cada uno de los casos, para una
posterior comparaciéon sobre las metodologias aplicadas a un mismo caso clinico.

Se evalian dos alternativas con cada técnica, el primero correspondiente a un tumor
cuya mayor expansion es de aproximadamente 41.7 mm en el eje X y de 56.4 mm en
el eje Y, por lo que se puede considerar grande respecto a las dimensiones craneales y
el segundo correspondiente a un tumor esférico de 11.8 mm de didmetro mas proximo
a la superficie lateral, ambos casos apreciables en la figura 3.6.

Figura 3.6: Corte transversal de casos a irradiar en simulacion, primer caso a la
izquierda y segundo caso a la derecha.

3.3.1. Performance en protonterapia

Previo a la irradiacion para emular el tratamiento de los distintos casos, se realiza
una simulacién simple considerando como target el centro del craneo, sin tener en
cuenta presencia o ausencia de tumores (PTV), con el objetivo de determinar la energia
necesaria de un haz de protones a partir de la cual se estimaran las energias a usar en
las siguientes simulaciones para la construcciéon del SOBP al momento de evaluar las
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distintas situaciones planteadas. Se realiza una incidencia desde el eje X negativo con
una SSD de 100 cm.

Caso 1

Para el primer caso, se simulan distintas energias terapéuticas en irradiacién con
protones cuyo rango se determina en funcién de que el pico de Bragg correspondiente
a cada curva de energia se produzca en el interior de la zona del PTV y en base a los
resultados de la simulacién simple realizada previamente. La fuente se posiciona en
las coordenadas (z = —103,65;y = 3,12; z = 2,69) cm, como se muestra en la figura
3.7 manteniendo una SSD de 100 cm respecto del isocentro, el cual se encuentra en el
centro del PTV, con campo de distribucién gaussiana de manera que la maxima entrega
de dosis se produzca dentro del PTV. A partir de ellas, se realiza la conformacion del
SOBP caracteristico del tratamiento con este tipo de particulas.
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Figura 3.7: Geometrias de simulacion con protones para paciente especifico vi-
sualizacion en distintos planos.

Caso 2

En el segundo caso con protonterapia, el procedimiento es analogo al anterior, con
la fuente posicionada en las coordenadas (x = —106,11;y = 2,82; z = 2,69) cm.

3.3.2. Performance de radiocirugia con técnica X knife

Para el empleo de técnica X knife se realiza la simulacion de irradiacion con arco
completo y con arco menor con fotones como particulas primarias. Esto se logra con
una primera simulacion que permite obtener un espacio de fases, el cual posteriormente
sera rotado con los angulos requeridos para el tratamiento y aplicado en una segunda
simulacién incorporando las imagenes de tipo DICOM.

La primera simulacién consiste en: incorporar el espectro de energias terapéuticas
conocido para un acelerador lineal clinico Varian de 6 MV, simular el haz de salida del
cabezal del acelerador y el correspondiente cono (colimador) utilizado en SRS adosado
al mismo LINAC de manera que, mediante un detector, se registren los datos de las
particulas emergentes conformando el espacio de fases. Se simulan 1 x 10° primarios
en esta instancia.

Se configura de manera tal que el campo emergente del cabezal del acelerador esta
adaptado a las condiciones de radiocirugia y, por lo tanto, al cono de SRS particular-
mente simulado, el cual tiene las siguientes caracteristicas:
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Diametro exterior: 6,7 cm.
e Largo: 11,4cm.

Cono de 20 mm.

Material: Tungsteno. .
¢ Materla rgsteno Figura 3.8: Estructura de soporte y

cono (colimador) de SRS.

Isocentro a 25,65 cm.

Posteriormente, se obtiene el espacio de fases para la configuracion de referencia,
luego dicho espacio se configura para ser rotado y de esta forma lograr la irradiacion en
arco del PTV. Para esta etapa se conté con el apoyo y la asistencia de un especialista
clinico.

Caso 1

En el primer caso de irradiacion con fotones como particulas primarias, se realiza
una simulacion correspondiente a un arco completo y por otro lado una simulacion
con un arco de 180° de manera tal que disminuya la cantidad de radiacion impartida
en areas con tejidos u organos sanos. Los arcos se realizan en funcion del isocentro
correspondiente ubicado en el centro del PTV.

Los recorridos de los arcos se pueden observar en la figura 3.9 para el semiarco
de 180° y para el arco completo respectivamente. Se inicia la rotacion en el plano
XY a partir de un angulo de 45° respecto del eje Y’, cuyo origen se ubica en el
isocentro, con espaciados angulares de 1°.En este primer caso, el isocentro se ubica en
(—3,65; 3,12;2,69) cm respecto del sistema no primado.

En el presente trabajo los arcos se realizaron de manera coplanar a modo de ejem-
plo, sin embargo, pueden ser generalizados a casos no coplanares.
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Figura 3.9: Esquema representativo de los arcos utilizados en simulacion.
Caso 2

El segundo caso consta de un procedimiento anélogo al anterior, utilizando dos
arcos distintos: uno de 180° y uno de 360° en funcion del isocentro que, para este caso,
se posiciona en (—6,11;2,82;2,69) cm respecto del sistema no primado.
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3.4. Comparacién de modelos

Una vez finalizadas las simulaciones, se realiza la comparacion entre performance
de protonterapia y radiocirugia con técnica X knife. Se comparan los resultados entre
cada caso (1 y 2) correspondiente a la aplicacion clinica en paciente especifico.

Para ello, con los datos obtenidos, se realiza la comparacién considerando el RBE
correspondiente para cada tipo de particula primaria y el desarrollo de un entorno para
calcular el histograma dosis volumen (DVH) incorporando modelos que consideran la
dosis fisica y biolégicamente significativa a partir de la dosis fisica, medio por el cual
se podran observar y analizar la dosis recibida por el PTV y 6rganos sanos relevantes.

Un DVH es un histograma que relaciona la dosis de radiaciéon con el volumen del
tejido seleccionado y resume las distribuciones de dosis 3D en un formato gréafico 2D.
Primero se determinan los volimenes a evaluar, que pueden incluir el PTV, el volimen
de un 6rgano cercano al PTV o cualquier otra estructura de interés. Posteriormente se
determinan intervalos de valores de dosis a ser utilizados, los cuales pueden tener un
tamafo arbitrario. Cada 6rgano o estructura se segmenta en voxels, se evalia dentro
de qué intervalo de valores de dosis se encuentra la dosis de cada véxel y se dibuja una
curva que indica el numero relativo de voxels para cada valor de dosis, mostrando de
esta manera qué porcentaje de volumen del 6rgano recibe cuanta cantidad de dosis,
constituyendo lo que se conoce como DVH diferencial.| |.

Posteriormente, para cada valor de dosis se calcula el volumen de estructura que
recibe una dosis igual o mayor a esta y se grafica Volumen vs Dosis. Con intervalos
de dosis pequenos, el DVH adquiere la apariencia de un grafico de lineas, las cuales
comienzan en la parte superior a la izquierda, mostrando la dosis absorbida por unidad
porcentual de volumen de las estructuras delimitadas, constituyendo el DVH acumula-
tivo utilizado en el presente trabajo. Los detalles para la construccion particular de los
DVH presentados se puede encontrar en el apéndice B, donde se describen los pasos
realizados junto con el script representativo.

Los principales criterios de comparaciéon consideraran para cada performance:

[ I’
e Dosis a tejido sano, especificamente en cerebro sano, zona del tronco cerebral y
zona del nervio 6ptico mas cercana al PTV.

e Dosis percibida por el PTV.

e Efectividad de la performance considerando el tamano del PTV.

3.5. Tratamiento de datos e incertezas

En cuanto al tratamiento de datos para el estudio dosimétrico, mediante el pro-
grama de procesamiento de datos Matlab v. 2008, se analizaron los archivos de datos
obtenidos al finalizar las simulaciones correspondientes, se desarrollaron scripts espe-
cificos para procesar y visualizar las distribuciones de dosis obtenidas y el calculo de
los DVH correspondientes.

Para ello, se exportaron los resultados de FLUKA por medio de archivos tipo ascii
de output al finalizar las simulaciones que cuenta con la informaciéon referente al valor
medio de dosis en cada punto de la regién de interés y provee una estimacién del error
estadistico asociado a la misma. Para magnitudes obtenidas de manera indirecta, se
utilizé teoria de propagacion de errores. | ]

"Para este paso se ha contado con el apoyo de un especialista clinico
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CAPITULO 4

RESULTADOS Y DISCUSIONES

El capitulo 4 presenta los resultados obtenidos en el estudio de los efectos
a nwel dosimétrico para tratamiento de metdstasis intracraneales tanto
para performance de protonterapia como X knife. En primera instancia se
exponen los resultados sobre la validacion del modelo computacional, lue-
go se exponen los resultados dosimétricos obtenidos para tratamiento de
metdstasis intracraneal con performance de protonterapia y X knife res-
pectivamente para el caso de fantomas homogéneos e inhomogéneos. Por
dltimo, se reportan y analizan los principales resultados de la aplicacion
clinica a nivel paciente especifico con cada tipo de tratamiento y la poste-
rior compracion entre los mismos.

4.1. Validaciéon del modelo computacional desa-
rrollado en base al c6digo Monte Carlo FLU-
KA

4.1.1. Protones como particulas primarias

Tal como puede apreciarse en la figura 4.1, los resultados obtenidos por simulacion
para cada una de las energias de interés se muestran en buen acuerdo con las curvas
de medicién experimental, presentando diferencias entre 0.035 y 0.05 cm al contrastar
las simulaciones con mediciones con cadmara de ionizacién. Notese que cada pixel en
representacion gréfica corresponde a 1mm, es decir 0.1 cm, por lo que puede afirmarse
que los valores simulados y los valores de los datos experimentales no son distinguibles,
demostrando asi la validez del cédigo de simulaciéon MC FLUKA para protones como
particulas primarias.
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Cabe mencionar que, a partir de informacién provista por CNAO y LIIFAMIRX
[Geser, 2019], para tener en cuenta la presencia del carrusel incorporado en los trata-
mientos con protones, en la trayectoria del haz se incorpora un espesor agua-equivalente

de 2.6 mm.
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Figura 4.1: Comparacion de resultados de simulaciones (azul) con datos expe-

rimentales (rojo) de curvas de dosis en profundidad con protones, junto a sus
correspondientes incertidumbres.
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4.1.2. Validaciéon del modelo para fotones como particulas
primarias

Como puede apreciarse en la figura 4.2, los resultados obtenidos por simulacién
para el espectro de energias de un acelerador Varian operando a 6 MV, considerando
una extension lateral adecuada, se corresponden con los datos de medicién experi-
mental presentando una diferencia maxima de 0.08 cm entre los valores obtenidos con
codigo Monte Carlo FLUKA y los datos experimentales. Nuevamente, considerando
la extension de 0.1 cm del pixelado, es posible afirmar que los valores simulados y los
valores de los datos experimentales no son distinguibles, demostrando la validez del
codigo de simulacion MC FLUKA para fotones como particulas primarias.

100F 7~

J e datos simulacién
90~ o ® datos experimentales
80+ *
70+ -
60 i » &
50% e
40+ o,
30 B
20+
10

PDD [%]

0 5 10 1|5 20 25 30 35 40
Profundidad [cm]

Figura 4.2: Comparacion de resultados de simulacién con datos experimentales
de curvas de dosis en profundidad para fotones, junto a sus correspondientes
incertidumbres.

4.2. Protonterapia: modelo dosimétrico analitico

4.2.1. Fantoma homogéneo simple: conformaciéon del SOBP
para distintos tamanos de PTV

Las energias que se consideraron apropiadas, luego del estudio preliminar, para
que los maximos del pico de Bragg de cada curva se muestra en la tabla 4.1 para cada
PTV.
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Tamarios de PTV | Energias [MeV/n]
172
lcm de 173
lado 174
175
176
167
169
171
3cm de 173
lado 175
177
179
181
156
159
161
164
7cm de 170
lado 173
176
179
181
184
187
190

Tabla 4.1: Energias aplicadas a cada PTV correspondientemente.

Las curvas de energia se normalizaron al 100 % y se grafico la PDD en funcién de la
profundidad del fantoma, sobre el eje Z, remarcando la seccién en la cual se encuentra
la zona de interés a irradiar (PTV). Los resultados obtenidos para cada tamano de
PTV se muestran en la figura 4.3'.

IEstos graficos se realizan solamente con la intencién de destacar que los picos de Bragg
se producen dentro del PTV
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Figura 4.3: Picos de Bragg obtenidos con FLUKA para cada energia de interés
para el procedimiento de SOBP, eje Z.

Los resultados de la conformacion del SOBP se obtuvieron con una diferencia
maxima del —5 % como se muestra en la figura 4.4 para cada uno de los casos corres-
pondientemente, por lo que se consideran resultados promisorios.
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Figura 4.4: SOBP correspondiente a cada caso.

Los ajustes de las curvas con el modelo exponencial propuesto de los pesos asig-
nados a cada caso se presentan en la figura 4.5 con sus valores correspondientes.
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Figura 4.5: Ajuste exponencial de pesos asignados a cada curva de energia segtin
su PTV.

4.3. Aplicaciéon clinica: Dosimetria en Paciente
Especifico

4.3.1. Performance en Protonterapia

Se realiza la simulacién simple considerando como target el centro del craneo
(0,06,0,06,0,13) cm. Se simula un haz con campo gaussiano y se obtiene que una
energia de 100 MeV representa una aceptable aproximaciéon para alcanzar el objetivo,
como se puede ver en la figura 4.6 obtenida con el graficador propio de FLUKA y en
la figura 4.7 en la cual se observa que el pico de Bragg se produce a una profundidad
de aproximadamente -0.24 cm en el eje X.
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Figura 4.6: Dosis producida, en escala logaritmica de intensidades, para un haz
de 100 MeV de protones en los planos: a) yz, b) xz y ¢) xy.

Simulacién DICOM 100 MeV protones

100 - .
X:-0.2389

0 10 15
Profundidad [cm]

Figura 4.7: Pico de Bragg a lo largo del eje X en el plano de incidencia del haz.

Caso 1

Las energias terapéuticas en irradiacién con protones que se consideraron apropia-
das para el primer caso se encuentran dentro del rango de 38 MeV a 80 MeV. Una
vez corroborado que los picos de Bragg correspondientes a cada una de las curvas de
energia usadas se producen en el interior de la regiéon del PTV, se conforma el SOBP
correspondiente, el cual se puede observar en la figura 4.8 y el respectivo ajuste ex-
ponencial de pesos asignados a cada curva de energia en la figura 4.9. Los resultados
mostraron una variaciéon maxima de 5% por lo que se consideran aceptables.
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Conformaciéon del SOBP, Caso 1.
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Figura 4.9: Ajuste exponencial de pesos asignados a cada curva de energia en la
conformaciéon del SOBP, Caso 1.

Caso 2

En el segundo caso, las energias terapéuticas en irradiaciéon con protones conside-
radas apropiadas se encuentran dentro del rango de 16 MeV a 38 MeV, dado que en
este caso el PTV se encuentra mas préoximo a la superficie en comparacion con el caso
anterior y sus dimensiones son menores. La conformacion del SOBP correspondien-
te se puede observar en la figura 4.10 y el respectivo ajuste exponencial en la figura
4.11. Los resultados mostraron una variacién méaxima de 2% por lo que se consideran

aceptables.
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Figura 4.10: Conformacién del SOBP, Caso 2.
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Figura 4.11: Ajuste exponencial de pesos asignados a cada curva de energia en
la conformaciéon del SOBP, Caso 2.

4.3.2. Performance de radiocirugia con técnica X knife

Caso 1

Para el primer caso con irradiacién con fotones como particulas primarias utilizan-
do arcos diferentes, de 180° y 360°, se obtuvieron los resultados en escala logaritmica
observados en la figura 4.12. Es destacable que para ambos arcos el méaximo de la
dosis percibida se encuentra en el isocentro a partir del cual se configuraron. Si bien
a primera vista no destacan diferencias significativas entre el uso de semiarco o arco
completo, en el caso de arco de 180° la cantidad de dosis percibida en la zona frontal e
izquierda del paciente es menor y se tiene mayor concentraciéon en la zona del isocentro
que en el caso de arco 360°, resultados obtenidos habiendo irradiado en ambos casos
con la misma cantidad de particulas.
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0.0001000

0.0000100

0.0000010

0.0000001

(a) Arco 180° (b) Arco 360°
Figura 4.12: Resultados obtenidos con técnica X knife, primer caso.

Por otro lado, se pueden observar los porcentajes de dosis en profundidad de cortes
realizados transversal y longitudinalmente en la zona del isocentro, mostrados en la
figura 4.13 para el arco de 180° y el arco completo de 360°.

I
10 -8 6 4 -2 0 2 4 6 8 10 910 -8 -6 -4 -2 0 2 6 8 10
Profundidad [cm] Profundidad [cm]
(a) Corte paralelo al eje X (b) Corte paralelo al eje Y
/ %\
i
I
P
/ 5
i >
10 -8 6 4 g 0 2 4 6 8’ 10 qu : -8 1 "4 —‘Z (‘) 2 ) 6 é 1‘0
Profundidad [cm] Profundidad [cm]
(c) Corte paralelo al eje X (d) Corte paralelo al eje Y

Figura 4.13: Resultados de simulacién en corte transversal y longitudinal en
funcion del isocentro, arco de 180° arriba y de 360° abajo.

Estas ultimas iméagenes permiten afirmar que el maximo de dosis efectivamente
se produce en el isocentro correspondiente, para el primer caso posicionado en (-3.65;
3.12; 2.69) cm. Por este motivo y lo mostrado anteriormente se considera que fue
posible adaptar la técnica x knife en aplicacion clinica paciente especifico por medio
de rutinas de simulacién con cédigo Monte Carlo FLUKA.
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Caso 2

Para el segundo PTV, se obtuvieron los resultados observados en la figura 4.14.
Como en el caso anterior, el maximo de la dosis percibida se encuentra en el isocentro
a partir del cual se configuraron los arcos, particularmente (-6.11; 2.82; 2.69) cm,
exhibiendo caracteristicas similares a las analizadas previamente.

(a) Arco 180°

.0001000

.0000100

.0000010

.0000001

(b) Arco 360°

Figura 4.14: Resultados obtenidos con técnica X knife, segundo caso.

Nuevamente, al observar las PDD correspondientes al segundo PTV mostrados en
la figura 4.15, es posible afirmar que el méximo de dosis se produce en la posiciéon del
isocentro y rectificar los comportamientos similares descritos para el primer caso.
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Figura 4.15: Resultados de simulacién en corte transversal y longitudinal en
funcion del isocentro, arco de 180° arriba y de 360° abajo.
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4.4. Comparacion de modelos

Caso 1

Considerando la RBE caracteristica de las particulas primarias simuladas en cada
performance se construyeron los histogramas dosis volumen (DVH). Es posible obser-
var en la figura 4.16 la comparacién respecto a técnica X knife con arco de 180° y 360°
respectivamente y los resultados obtenidos a partir de la performance de protonterapia.

|
100 —F-Arco 1802 (PTV)
90 - —F—Arco 3602 (PTV)
—&-SOBP (PTV)
80- I Arco 1802 (Tronco)
—_ —F-Arco 3609 (Tronco)
X 70- SOBP (Tronco)
= ——Arco 1802 (Ojo)
S 60- —1-Arco 3602 (Ojo)
= SOBP (Ojo)
S 50-
k=)
> 40-
30~
20 -
10 -
0 L L L L -

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Dosis [%]

Figura 4.16: DVH comparacién de performances, Caso 1.

Se compararon particularmente: la zona del PTV, la zona del tronco cerebral y la
zona Optica més cercana al PTV. En la zona del PTV es notable que el porcentaje de
dosis percibida a un mismo volumen es mayor con la performance de protonterapia,
seguido por la performance con técnica X knife con arco de 180° y finalmente con arco
de 360°.

Para las demés estructuras, se puede apreciar que el porcentaje de dosis percibida
en porcentaje de volumen de tejido considerado sano, es significativamente menor en
el caso de la aplicacién de performance con protonterapia, mientras que en técnica X
knife la dosis percibida resulta ligeramente mayor en el caso de arco de 360° que para
el arco de 180°. Esto se debe a que, como se mencion6 anteriormente, para este ultimo
la dosis resulta mayor en el isocentro y en el PTV y disminuye en tejido sano mas
alejado a comparacion del arco de 360°.

Este efecto se puede apreciar mejor para tronco cerebral y nervio 6ptico en las
figuras 4.17 y 4.18 respectivamente, donde para estas zonas la dosis percibida con la
performance de protonterapia no supera el 0,001 %.
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Figura 4.17: DVH zona del tronco cerebral, Caso 1.
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Figura 4.18: DVH zona del nervio 6ptico, Caso 1.

Caso 2

De manera analoga, se obtuvieron los DVH mostrados en la figura 4.19 donde se
pueden apreciar comportamientos similares a los descriptos para el caso anterior.
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Figura 4.19: DVH comparacién de performances, Caso 2.

Cabe destacar que, como en este caso el PTV es de menor tamafio y se encuentra
maés proximo a la superficie derecha del cerebro, el porcentaje de dosis en los volimenes
del tronco cerebral y nervio 6ptico es menor que en el primer caso como se puede
apreciar en las figuras 4.20 y 4.21 respectivamente.

Volumen [%]

100!

—]— Arco 1809
—F— Arco 3609

\

SOBP

2 3 4 5 6
Dosis [%]

Figura 4.20: DVH zona del tronco cerebral, Caso 2.
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Figura 4.21: DVH zona del nervio 6ptico, Caso 2.

Si se quiere una apreciaciéon con mayor detalle del recubrimiento de protones cuan-
do es menor al 0,001 %, fuera del PTV, es posible observar los resultados de la presente
seccion tanto del primer caso como del segundo en el apéndice C donde se presenta
el porcentaje de dosis en escala logaritmica y permite una mejor visualizacién de este
aspecto.

En base a lo presentado se puede mencionar que la performance de protonterapia
resulta altamente efectiva en el caso de PTVs reducidos y mas proximos a la superficie y
permite un buen control local permitiendo una mejor proteccién de zonas a riesgo. Sin
embargo, al aumentar el tamafio del PTV es necesario aumentar el rango de energias
terapéuticas empleadas lo que dificulta una conformacion de SOBP adecuada y puede
conducir a un aumento de la dosis no deseado. Mientras que en el caso de un PTV
de mayor tamano, puede resultar preferible la técnica X knife que permite una mejor
cobertura del PTV pese a un aumento de la dosis en zonas de riesgo, complicacién
que puede mejorarse mediante una elecciéon adecuada de arco o combinacién de arcos
empleados.
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CAPITULO 5

CONCLUSIONES Y PERSPECTIVAS
FUTURAS

El capitulo 5 aborda y presenta las principales conclusiones obtenidas en
el presente trabajo. En primera instancia se mencionan consideraciones
alusivas a cada objetivo especifico y general. Luego, se extraen las conclu-
siones relativas a los principales resultados logrados en el estudio a nivel
dosimétrico en funcion de cada técnica de radioterapia. Finalmente, se
mencionan nuevos problemas y discusiones que pueden ser abordados en
un futuro como consecuencia de los resultados obtenidos en este trabajo.

5.1. Conclusiones especificas y generales

En primer lugar, cabe destacar que fue posible llevar a cabo de manera satisfactoria
el desarrollo/adaptacion de rutinas de simulacion Monte Carlo, basadas en FLUKA,
para el estudio y la caracterizacion de los efectos en las distribuciones dosimétricas
correspondientes tanto a protonterapia como técnica X knife.

Por otro lado, la versatilidad de las herramientas desarrolladas permitié abordar
estudios a nivel de fantomas, asi como paciente-especifico, de manera realista y repre-
sentativa de condiciones de tratamientos de radioterapia.

Mediante el calculo y posterior analisis y comparacién de las distribuciones de
dosis para ambas performances, es posible determinar ventajas y desventajas en cada
caso. En el caso de protonterapia es destacable que resulta altamente efectivo en el
caso de PTVs reducidos a comparaciéon de la técnica X knife dado que permite un
buen control local con una mejor protecciéon de zonas a riesgo, sin embargo, a medida
que aumenta el tamano del PTV, debe aumentar el rango de energias terapéuticas
de irradiacién con protones, lo que dificulta una conformaciéon de SOBP adecuada y
ademas puede conducir a un aumento significativo de la dosis no deseado. Motivo por
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el cual, en el caso de un PTV de mayor tamano, puede resultar preferible la técnica
X knife que permite una mejor cobertura del PTV pese a un aumento de la dosis en
zonas de riesgo. Situacién que puede mejorar considerando un arco de irradiacion, o
combinacién de arcos adecuada, que permita disminuir la dosis en tejidos u érganos
sanos.

Finalmente, es importante mencionar que a través de la incorporacion de infor-
macion de iméagenes CT/DICOM al codigo de simulacién Monte Carlo FLUKA, fue
posible implementar las situaciones estudiadas en configuraciones simples a casos de
interés clinico paciente-especifico.

5.2. Analisis hipo6tesis de trabajo

En primera instancia, es importante mencionar que se realizé con éxito una eva-
luacién comparativa entre los resultados obtenidos por simulacién con coédigo MC
FLUKA vy los datos de mediciones experimentales, confirmando la solidez del cédigo
para modelar las performance tanto de protonterapia como técnica X knife.

Al realizar el procedimiento de generaciéon del SOBP en protonterapia, se concluye
que ha mostrado alta efectividad de control local y proteccién de zonas a riesgo para
aplicaciones intracraneales.

Al generar el espacio de fases correspondiente a la instrumentaciéon generalmente
utilizada en SRS y la posterior configuraciéon de los arcos coplanares de irradiaciéon
en funcién del isocentro, se concluye que se ha logrado la construccion de distintos
arcos de irradiaciéon con fotones como particulas primarias que son compatibles con la
técnica X knife.

Se concluye que se ha logrado la incorporacién de las performances tanto de pro-
tonterapia como X knife en casos de interés clinico paciente especifico, y mediante su
comparacion se destaca que, si bien ambas son aplicables en metéstasis intracranea-
les, la performance de protonterapia puede resultar preferible en el caso de PTVs de
menor tamaio (hasta 2 cm de didmetro), mientras que la performance con técnica X
knife puede ser deseable en casos donde se presente un PTV de mayor tamafio dada
la posibilidad de configurar distintos arcos de irradiacion.

Por lo expuesto, y sustentado en los capitulos precedentes del presente trabajo,
se verifica el cumplimiento de la hipotesis de trabajo; demostrando la capacidad de
adaptar rutinas del c6digo de simulaciéon Monte Carlo, FLUKA para dosimetria de
tratamiento de metéstasis intracraneales con X-knife y con protonterapia.

5.3. Perspectivas futuras

En base a las técnicas de simulacién y procesamiento de datos desarrolladas, y a
los efectos dosimétricos estudiados, surgen como posibles tareas a profundizar, o bien
lineas de trabajo futuro las siguientes temaéticas:

e Ampliar las configuraciones de simulacion utilizadas, con el fin de permitir el
estudio de efectos que no fue posible visualizar dentro de los fantomas utilizados,
como la distribucién de la dosis en 6rganos especificos con mayor detalle, por
ejemplo.

e Desarrollar modificaciones en los c6digos de simulacién utilizados con el objetivo
de lograr la inclusion de haces o arcos de irradiacion, segtn sea el caso, con mayor
complejidad respecto de los equipos utilizados en cada performance.
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e Implementar modelos analiticos y técnicas de simulacion en situaciones de interés
clinico a nivel paciente especifico, ain mas complejas que el caso abordado en
el presente trabajo a modo preliminar.

e Optimizar desde el punto de vista informético el proceso de computo para in-
corporar mayor detalle de tejidos y elementos utilizados, entre otros.
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APENDICE A

ARCHIVOS DE input UTILIZADOS EN
LAS SIMULACIONES

A.1. Subrutinas en FLUKA

Black body
@sPH bikbody 0 0 0
7100000
Void sphere
@sPH 0 0 0
#1000
@reP iman1 Xmin: -20 20
fmin: 20 Ymax 20
zmin 20 Zmax 20

< END
Black hole
@REGION BLKBODY Nelgh: 5

<xpr +blkbody void
Void around
@REGION voiD Neigh: 5

“xpr +vold -manl
Target
@REGION IMANL Nelgh: 5

expr +iman1
4 END
o/ GEOEND

N NS T SO S

oLt 2
SASSIGNMA <3 BLKBODY v
step

& ASSIGNMA 5 VoID v
& ASSIGNMA IMANL v
UMGNFIELD

et the random number see

@ RANDOMIZ
EeusreIN

T XY Z Y i
Part: REAMPART v min: 50

Figura A.1: Archivo de input de FLUKA v. 2020 con interfaz FLAIR utilizado
para las simulaciones en vacio con presencia de campo magnético.
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APENDICE B

CONSTRUCCION DEL DVH

De las simulaciones realizadas se obtienen archivos con los datos de dosis percibida
en la zona definida por el usuario en el input. En este caso, una de las cartas selec-
cionadas como USRBIN en el input de cada simulaciéon, se configuré de la siguiente
manera:

[E=USRBIN Unit: 24 BIN v Name: comp
Type XYZ Y Xmin: 14,903037 xmax: 14.961826 NX: 508
Part: DOSE v min:-11.904793 nax11.9635819 Y- 406
Zmin: 2.1875 Zmax: 3.1875 NZ:1

Donde para el eje X y el eje Y se mantienen las dimensiones completas de las
imagenes DICOM y para el eje Z se selecciona una distancia de lcm centrada en el
isocentro de cada PTV. Asi mismo, el nimero de bins en los ejes X e Y se coloca
de manera que coincidan con el dimensionamiento de pixel (plano xy) de las DICOM
utilizadas.

Una vez efectuada la simulacion, en la seccion “Plot” de Flair se grafica en 2D el
plano XY de la carta indicada anteriormente. Con ello se obtiene un archivo *.dat que
contiene la informacién de las posiciones en X, Y, la dosis en tal punto y su error, a
este archivo se le anade una columna que indica Z con el valor del punto central de las
dimensiones tomadas para el eje Z. Con ello se conoce que el volumen de cada voxel
es: volvor = 0,0587891,0,058791 * 1lem?® ~ 3, 4562mm?

A partir de dicho archivo generado, se seleccionan los puntos que se encuentren
dentro del volumen seleccionado para analizar y se almacena este conjunto de datos en
un nuevo archivo que tendra el nombre de la estructura seleccionada (estructura.dat).
Teniendo en cuenta que los volimenes seleccionados no incluyen en ningtin momento
algin borde de las imagenes DICOM, se puede considerar como aproximacién que cada
uno de los puntos XYZ que se encuentran en el archivo estructura.dat corresponden a
un punto en el centro del voxel para simplificar el procedimiento.

Se construye el script de la siguiente manera:

%)



close all;

clc;

% se lee el archivo con el cual se va a trabajar
A = dlmread('estructura.dat');

% se crea una matriz de ceros (B) con la cantidad de columnas que tendré el
% archivo final: tabla de datos desde la cual se graficard del DVH

B = zeros(51,5); %51 filas y 5 columnas

% 51 filas porque se usardn la fila 0 que corresponderd al valor

%(0, 100)=(Dosis,Vol) y 50 intervalos para la construccién del DVH

%definidos tal que: M es la dosis méxima percibida en el isocentro dentro
%del PTV del presente trabajo (no necesariamente la estructura seleccionada),
%se define K=M/50 de manera que al primer intervalo le corresponden los
%valores de dosis que van de 1E-13 a K, al segundo los que van de K+1E-13 a 2K
%y asi sucesivamente hasta llegar al dltimo intervalo que contiene al wvalor
% M. Se define K +1le-13 dado que le-13 es el menor error en los célculos

% para no excluir un valor por error ni repetir el mismo valor en dos

% 1ntervalos diferentes.

% Se usaran S5 columnas que se denominarén: “bin®, "counts®, "dates®, "dxv" y
% "error®, cada una se 1rd construyendo en el presente script.

M = max(dosis_isocentro);

K = M/S0;

% en la columna "bin" se coloca por fila el méximo valor del intervalo dado

%que se toma como aproximacién para no subestimar la dosis:

B(1,1)= le-13; % a la primera fila se le asigna el valor del error para O de dosis
Ifor 1=2: size(B)

B(1,1)=(1-1)*;

dlmwrite('prusba.dat',B); %se escribe en el archivo donde se guardarén los datos
" and

% Como se conocen los puntos centrales de cada voxel, se usan para

% contabilizar los voxels, por lo que si el voxel n representado por el

% punto central (Xn,Yn,Zn) tiene valor de dosis tal que corresponde al

% intervalo (39K+le-13 a 40K) se suma en la columna "counts" 1 en la fila
% correspondiente a dicho intervalo. La columna "counts" indica el nidmero
% de voxels que contienen valores de dosis dentro de cada intervalo

D =A; % Para no sobreescribir A por error
B for i=1: size(D)
1f 0 <= D(1,3) <= le-13
B(1,2) = B(1,2) + 1; % suma 1 en "counts" en la fila 1
elseif le-13<= D(1,3)<= K
B(2,2)=B(2,2) + 1; % suma 1 en "counts"” en la fila 2
elseif K+le-13<= D(1,3) == 2%
B(3,2)=B(3,2)+1;
elseif 2%K+1le-13 <= D(1,3) <= 3*K
B(4,2)=£(4,2)+1;

'
S

+e

elself 48%K+le-13<=D(1,3)<=49*%K
B(50,2)=B(50,2)+1;
else
B(51,2)=B(51,2)+1;
end

- end
dlmwrite('prueba.dat',B); %se escribe la segunda columna de la matriz
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% Una vez construide esto, se construye la columna "datos" que calcula el

% numero total de voxels que tienen una dosis igual o mayor que el maximo
% del intervalo, esto se logra definiendo primero el nimero total de voxels
% N (dato que se obtiene del nimero total de puntos (x,y,z) del archive A
% dado que cada punto corresponde al centro de su voxel), con ello:

N = # total de voxels;

B(1,3)= N; % para el primer intervalo todos los voxels tienen dosis mayor o
% 1gual

Hfor 1=2: size(B)
B(1,3) =8B(1-1,3)-B(1-1,2);% se toma el nimero de voxels de la fila
% 1-1 de la tercera columna y se resta la cantidad de voxels que tienen
% valores de dosis dentro del intervalo correspondiente a la fila (i-1)
% el resultado se escribe en la fila i representando el nimero de
% voxels que tienen valor de dosis igual o mayor al valor de dosis
% correspondiente al intervalo de la fila 1
dlmwrite('prueba.dat',B); % se guardan los datos de la tercer columna
- end

% En la columna "dxv", se registran para cada fila el valor de la columna
%"datos" multiplicado por el volumen del voxel para concoer de esta manera
% la porcidn de volumen del volumen total gue tiene una dosis mayor o igual
% al intervalo correspondiente a la fila en la que nos encontramos, el

% volumen del voxel es conocido a partir de los parametros definidos al

% momento de armar los archives correspondientes en simulacidn, con esto se
% conforma la cuarta columna:

voxel= volvoxel;

o for 1=1: size(B)
B(1,4)=B(1,3)*voxel;
dlmwrite('prueba.dat',B);

~end

%A la Gltima columna le corresponden los errores de la cuarta columna que
%se realizaron mediante propagacién de errores en otro script para cada
%fila y se guardaron en una columna en un archivo llamado 'errores’, el
%cual se lee y se asigna a la quinta columna

E = dlmread('errores.dat');

cfor 1=1: size(B)

B(1,5) = E(1);

dlmwrite(' prueba.dat',B);
“end

Una vez completado el archivo prueba.dat, en otro script para no modificar los
datos guardados, se lee y se normalizan los valores: el valor de dosis (de la columna bin)
se normaliza en funcién del valor maximo de dosis del isocentro dentro del PTV para
cada caso en aplicacién clinica del presente trabajo y los volimenes (de la columna dzv)
se normalizan en funcién del volumen total seleccionado de cada estructura trabajada.
Para graficar los DVH se toman como eje X los valores normalizados de la columna
bin y como eje Y se toman los valores normalizados de la cuarta columna dxv con la
quinta columna error como su respectivo error.
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APENDICE C

RESULTADOS COMPARACION DE
MODELOS EN ESCALA LOGARITMICA

C.1. Caso 1l
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Figura C.1: DVH comparacion de performances, Caso 1.
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Figura C.2: DVH zona del tronco cerebral, Caso 1.
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Figura C.3: DVH zona del nervio 6ptico, Caso 1.
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Figura C.4: DVH comparacion de performances, Caso 2.
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Figura C.5: DVH zona del tronco cerebral, Caso 2.
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Figura C.6: DVH zona del nervio 6ptico, Caso 2.
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