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Resum de la tesi

La tesi presentada a aquest document s’emmarca dins de l’àmbit de la física
mèdica. Dins d’aquesta branca de la física, s’estudien, entre altres, millores
per al diagnòstic i tractaments oncològics que involucren radiació ionitzat.
Dues de les tècniques més emprades hui dia per al tractament de lesions
tumorals, són la braquiteràpia i la radioteràpia. Els tractaments de braqui-
teràpia consisteixen en introduir material radioactiu a l’interior del pacient,
en forma de llavors. Pel contrari, la radioteràpia, consisteix en la irradiació
externa del pacient amb feixos produïts per acceleradors mèdics. Tot i que
les tècniques són molt diferents, ambdues necessiten una planificació prè-
via del tractament. En esta, es calculen els factors dosimètrics d’interès,
com dosi total absorbida a la regió tumoral o a la resta de teixits de risc
propers a la zona objectiu del tractament. Dites planificacions requereixen
un càlcul previ que es pot efectuar mitjançant diferents tècniques. Entre
totes elles, la considerada com la més precisa són les simulacions de Monte
Carlo. Aquestes simulacions, permeten la construcció detallada de les geo-
metries del sistema, format per accelerador, pacient, etc, així com descriure
minuciosament les fonts de radiació. D’aquesta manera s’obtenen resultats
molt precisos del transport de la radiació a través de la matèria.

Dels treballs publicats que composen aquesta tesi, els tres primers tenen
una contribució directa en els càlculs dosimètrics explicats.

El primer d’ells discuteix la necessitat de millorar les correccions em-
prades típicament, en el moment de la publicació, per transformar la dosi
absorbida en aigua en dosi en teixit. Aquest càlcul s’aplica a tractaments
de braquiteràpia on els mapes de dosi en aigua per a diferents llavors radi-
oactives estan tabulats seguint el formalisme descrit al TG-43. Per a suplir
aquesta necessitat, es proporciona una metodologia clara, i fàcilment apli-
cable als planificadors de tractament, per calcular els factors correctors
adients basats en les variacions de fluència energètica. A més, es calculen
els factors corresponents per a tres llavors emprades en clínica (103Pd, 125I
i 131Cs).

Al segon treball, s’estudien els factors correctors necessaris per a realit-
zar mesures amb cambres d’ionització de la dosi depositada per dos aplica-
dors, el “Valencia” i el “large field Valencia”. El primer d’ells ja s’emprava
clínicament en el moment de publicació del treball, mentre que l’estudi del
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ÍNDEX 7

segon aplicador va contribuir a la seua caracterització. En aquest, s’estu-
dien i es comparen tres mètodes per a obtenir els factors correctors, amb i
sense desplaçament del punt efectiu de mesura de la cambra d’ionització.
Les diferències entre els factors calculats amb ambdós aplicadors, emprant
la mateixa cambra d’ionització, fan palès de la influència de l’aplicador en
el càlcul d’aquests factors i, per tant, la necessitat de realitzar un estudi
individualitzat per a cada parell aplicador-cambra. El treball proporciona
una metodologia clara per a realitzar aquest tipus de càlculs i estendre els
resultats a altres parells d’aplicadors i cambres.

El tercer treball estudia els factors correctors de qualitat del feix per a
feixos de fotons d’energies de l’ordre del MV amb huit cambres d’ionització
diferents. L’objectiu d’aquest estudi, junt als resultats d’altres grups in-
dependents, és actualitzar les dades proporcionades al TRS 398, les quals
s’empren a tractaments clínics arreu del món. Els resultats obtinguts estan
en concordança amb els de la resta de grups independents i satisfan les
exigències d’incertesa estadística, per baix del 0.1%.

Arrel dels treballs anteriors i de l’alt cost computacional requerit per
a dur a terme les simulacions amb incerteses tan baixes, el quart treball
presentat es centra en el desenvolupament d’eines per a simular aquest tipus
de càlculs. Més específicament, el treball presenta un codi de simulació
Monte Carlo anomenat PenRed. Aquest, incorpora tota la funcionalitat
de PENELOPE, però s’ha reestructurat, optimitzat i paral.lelitzat per fer-
lo més eficient i fàcilment extensible. Amb aquest treball s’ha aconseguit
millorar els temps de còmput de les simulacions, així com proporcionar una
estructura modular orientada a objectes que permet a l’usuari adaptar el
codi a les seues necessitats de manera senzilla.



Capítol I

Introducció

A aquest capítol, es presenta una contextualització de la tesi i s’introdueix
el fonament teòric dels treballs presentats. Així doncs, en primer lloc es
descriurà el context en el que s’emmarca el present document, en específic
la importància i inclusió de les tècniques de Monte Carlo a la dosimetria en
braquiteràpia i en tractaments de radiació externa. Tot seguit es descriuen
els detalls necessaris per a simular aquest tipus de tècniques, així com el
codi emprat, els paràmetres corresponents i altres aspectes clau. Final-
ment, es motivarà la necessitat d’accelerar les simulacions Monte Carlo i
es discutiran diferents tècniques per a aconseguir-ho.

1 Contextualització

Els treballs desenvolupats al present document, es centren en dos tipus de
tractaments oncològics basats en radiació, braquiteràpia i radioteràpia ex-
terna. En primer lloc, els tractaments de braquiteràpia [1] empren fonts
radioactives encapsulades, o llavors, que es situen a l’interior del pacient en
posicions pròximes a la lesió a tractar. Aquestes llavors radioactives eme-
tran radiació que es concentrarà a la zona afectada mantenint una baixa
deposició de dosi als teixits circumdants. En conseqüència, la braquiteràpia
s’empra sobre tot en tumors menuts i ben localitzats. Cal remarcar que,
per tal d’aconseguir una distribució de dosi pertinent, és necessari efectuar
una planificació prèvia, per determinar el nombre de llavors i les posicions
on es col.locaran. A més, la planificació es veurà influenciada per les ca-
racterístiques de les llavors, com el seu encapsulat, activitat, radioisòtop i
altres factors que afecten a la distribució de dosi al seu voltant.
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CAPÍTOL I. INTRODUCCIÓ 9

Figura I.1: Exemple de llavors radioactives de Eckert & Ziegler BEBIG.
Imatge obtinguda de la seua pàgina web2.

D’altra banda, la radioteràpia externa [2] involucra feixos de radiació
generats a l’exterior del pacient. Els feixos, incidiran sobre el pacient des
de diferents angles per tal de concentrar la dosi en la zona de la lesió i
minimitzar la dosi depositada a la resta de teixits. En aquest cas, per tal
d’aconseguir la distribució pertinent, caldrà igualment efectuar una plani-
ficació prèvia del tractament, la qual dependrà de les característiques del
feix, com energia, tipus de radiació, dimensió del camp, a més del tipus de
lesió.

Com hem vist, independentment del tractament emprat, calen mètodes
o formalismes per tal de realitzar els càlculs dosimètrics necessaris per a la
planificació. Al llarg dels anys s’han desenvolupat de forma independent
diferents protocols i formalismes per a dosimetria de tot tipus. Com a con-
seqüència es produïren diferents formes, nomenclatures i magnituds per a
estandarditzar els càlculs de dosi i les cal.libracions dels aparells involucrats.
Per exemple, a l’hora de caracteritzar fonts de radiació de braquiteràpia o
cambres d’ionització i feixos externs de partícules. Aquesta diversitat de
treballs va provocar una situació de confusió entre els físics a l’hora d’ele-
gir quin protocol seguir, el que al seu torn suposava un impediment per a
comparar resultats entre institucions, tant nacionals com internacionals, ja
que no es disposava d’un protocol unificat.

2https://www.bebig.com/home/

https://www.bebig.com/home/


CAPÍTOL I. INTRODUCCIÓ 10

Figura I.2: Exemple d’accelerador lineal d’Elekta. Imatge obtinguda de la
seua pàgina web4.

Per aquest motiu, diferents organitzacions decidiren crear grups de tre-
ball amb l’objectiu de revisar la bibliografia disponible i proposar protocols
unificats per a determinats propòsits. Un exemple és el TG-43 [3], desen-
volupat per la American Association of Physicists in Medicine (AAPM),
que, com veurem, proposa un formalisme per estandarditzar la dosimetria
en braquiteràpia. D’altra banda, la IAEA (International Atomic Energy
Agency), en col·laboració amb la ESTRO (European Society for Therapeutic
Radiology and Oncology), la WHO (World Health Organization) i la PAHO
(Pan-American Health Organization) desenvoluparen una guia per a la cal-
libració de cambres d’ionització en termes de dosi absorbida en aigua. A
més, establiren pautes per a l’ús d’aquests detectors en la determinació de
la dosi absorbida en aigua quan s’empren feixos de radiació en tractaments
de radioteràpia. Aquesta guia es troba recollida al TRS-398 [4].

L’ús d’aquests protocols unificats s’ha estès arreu del món, facilitant,
entre altres, la tasca dels radiofísics en planificació de tractaments oncolò-
gics. Malauradament, tot i que aquests protocols es revisen i actualitzen,
alguns dels emprats actualment a l’àmbit clínic es basen en càlculs dosi-
mètrics en aigua. Posteriorment, per tal d’obtindre les diposicions de dosi
als diferents teixits humans, s’empren aproximacions, les quals produeixen
incerteses no menyspreables a aquest tipus de càlculs. Un recurs molt em-

4https://www.elekta.com/radiotherapy

https://www.elekta.com/radiotherapy
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prat a l’hora de transformar la dosi absorbida en aigua a un altre teixit, o
per poder relacionar la dosi mesurada a un dosímetre en dosi absorbida pel
medi, és la teoria de la cavitat [5]. Aquesta, ens permet relacionar la dosi
depositada a un material dins d’un medi extern amb la que s’hauria depo-
sitat a dit medi en absència del material intern, o viceversa. No obstant,
per a que siga aplicable cal que s’acomplisquen una sèrie de condicions.

Al cas de partícules carregades, hem d’assegurar que el material intern,
el dosímetre a l’exemple anterior, és suficientment prim com per a que el
poder de frenat de col.lisió es mantinga pràcticament constant al travessar-
lo i que les partícules travessen el material. És a dir, que la dispersió siga
negligible. A més, s’assumeix que l’energia cinètica transferida al material
per raigs δ5 és negligible, ja siga perquè el material és prim en comparació a
l’abast dels raigs δ o perquè aquest es troba en Equilibri de Partícules Car-
regades (EPC). En aquestes condicions, l’energia perduda per interaccions
de col.lisió per un feix amb fluència Φ d’energia T0 incidint perpendicular-
ment a un material amb densitat per unitat d’àrea ρt (g/cm2) és,

E = Φ

(
dT

ρdx

)

c

ρt

(
MeV

cm2

)
(I.1)

on (dT/ρdx)c és el poder de frenat màssic de col.lisió per a una energia T0.
Dividint per la densitat de massa per unitat d’àrea obtenim la dosi,

D = Φ

(
dT

ρdx

)

c

(MeV/g) (I.2)

Finalment, si suposem que per a un mateix feix la fluència de partí-
cules no es veu afectada pel canvi de material, podem relacionar les dosis
absorbides al mateix volum per a un material g i un w com,

Dw

Dg

=
(dT/ρdx)c,w
(dT/ρdx)c,g

(I.3)

Si pel contrari considerem un feix de fotons, s’empra l’anomenada teoria
de cavitats grans per relacionar la dosi entre dos medis [6]. La cavitat
en qüestió, ha d’acomplir la següent condició. La contribució a la dosi
originada pels electrons fora de la cavitat és compensada amb la contribució
dels electrons creats per interaccions de fotons a l’interior de la cavitat.
Aquesta propietat s’aconsegueix si la cavitat presenta condicions d’EPC i
l’abast dels electrons secundaris és menor que la mida de la cavitat. En
aquest cas, la dosi dels dos medis es calcula a partir de la relació amb el
kerma de col.lisió (Kc),

5Es considera raig delta als electrons secundaris que adquireixen suficient energia
cinètica com per allunyar-se significativament del feix principal i ionitzar el medi.
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Dw

Dg

=
(Kc)w
(Kc)g

=
Ψw(µen/ρ)w

Ψg(µen/ρ)g
(I.4)

on (µen/ρ) és el coeficient d’absorció màssic, i Ψ la fluència energètica. A
més, si la cavitat no modifica la fluència de fotons, l’expressió dependrà
únicament del quocient dels coeficients d’absorció màssics,

Dw

Dg

=
(µen/ρ)w

(µen/ρ)g
(I.5)

El problema d’aquests tipus de transformacions, és que, en general, no
s’acompleixen les condicions que s’assumeixen i s’han d’aplicar correccions
per a aconseguir resultats acceptables, com veurem.

Afortunadament, l’avanç de la computació ens ha proporcionat mà-
quines més potents que han permès el desenvolupament de tècniques més
precises, com el Monte Carlo, per a modelitzar i simular el transport de
radiació a través de la matèria. Aquests mètodes tenen en compte la geome-
tria completa del problema, la composició dels materials i la seua precisió
ve determinada pel model físic implementat. No obstant, la natura esta-
dística dels mètodes de Monte Carlo dona una contribució ineludible a la
incertesa. Per tal de disminuir la incertesa estadística associada, és ne-
cessari augmentar el nombre d’iteracions o històries mostrejades, el que
provoca que, en general, aquest tipus de càlcul siguen llargs, fet que limita
el seu ús pràctic a l’àmbit clínic. No obstant, permeten calcular correccions
i dades de forma precisa sense aproximacions. De fet, els avanços en les
tècniques de Monte Carlo les han situat com a mètode estàndard de càlcul
en diversos protocols.

A continuació descriurem l’estat de l’art dels dos protocols ja mencio-
nats, sobre els que s’ha treballat al present document. Aquests estanda-
ritzen la dosimetria en braquiteràpia (TG-43) i en feixos externs junt als
aparells de mesura corresponents (TRS-398).

1.1 Dosimetria en braquiteràpia

Centrant-nos a la part de braquiteràpia, a l’any 1995, es va publicar el
TG-43 [3], on es defineix el formalisme que s’ha establit com a estàndard
internacional per a dosimetria en braquiteràpia en qualsevol de les seues
modalitats, tant en alta com en baixa energia o taxa de dosi. Aquest
formalisme, com es descriurà a les seccions 2.1 i 2.2, es basa en distribucions
de dosi en aigua, el que pot donar lloc a grans diferències dosimètriques
al transformar la deposició de dosi a teixit humà, especialment a baixes
energies i en materials amb un Z elevat. Tot i això, el TG-43 ha sigut
crucial per unificar la dosimetria en braquiteràpia a nivell mundial.
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Posteriorment, s’han desenvolupat algorismes capaços de considerar la
composició dels teixits i la geometria específica de cada implant en els càl-
culs dosimètrics en braquiteràpia. Aquests, estan basats tant en mètodes
Monte Carlo [7, 8] com en mètodes deterministes [9, 10]. Arrel d’aquest
desenvolupament en els algorismes, en 2012 es publica l’informe del grup
de treball 186 (TG-186) [11], en el qual es revisen aquestes tècniques més
avançades en el càlcul de dosi en braquiteràpia. Al TG-186 es proporcio-
nen recomanacions que, a l’inici d’aquesta tesi, no es troben en els docu-
ments de les societats professionals i van dirigides als usuaris dels algorismes
mencionats, coneguts com algorismes de càlcul de dosi basats en models
(Model-Based Dose Calculation Algorithms (MBDCA)).

Com remarca el TG-186, la introducció dels Sistemes de Planificació de
Tractament (SPT) basats en MBDCA en un entorn clínic representa una
gran càrrega de treball per als físics mèdics, ja que la correcta validació
de les noves tècniques d’aquests algorismes és molt costosa. Actualment,
el procediment correcte a seguir per a validar-los consisteix en que cada
físic mèdic, de forma independent, modele el sistema de planificació del
tractament MBDCA amb uns casos de prova amb diferent geometria, font,
aplicador, materials, etc, i que els compare amb els resultats d’aquests
mateixos casos simulats amb un codi Monte Carlo validat, els quals són
considerats el mètode de càlcul estàndard. Aquest és un procés costós i
poc pràctic a llarg termini per a la comunitat de físics mèdics. A més,
no és factible validar l’aplicació del SPT basat en MBDCA per a totes
les possibles combinacions de font, aplicador i geometria degut a l’alt cost
computacional requerit. Per tant, buscar les limitacions dels SPT basats
en MBDCA és una tasca molt important per als usuaris que els empren en
tractaments clínics.

Pels motius descrits, el TG-186 recomanà la creació d’un grup de treball
que genere i registre casos de prova validats per a SPTs basats en MBDCA
per tal que es posen a disposició dels usuaris. D’aquesta tasca s’encarrega
actualment elWorking Group on Model-Based Dose Calculation Algorithms
in Brachytherapy (WGDCAB) 6, el qual ha sigut creat per la AAPM amb la
col.laboració de la ESTRO i el Australasian Brachytherapy Group (ABG).

1.2 Dosimetria en radioteràpia de feixos externs

Al cas de dosimetria amb feixos externs, al 1996 es presenta un projecte
coordinat per la IAEA amb l’objectiu de produir un codi de pràctiques
internacional basat en estàndards de dosi absorbida en aigua. Aquest donà
lloc al TRS-398 [4], que es va desenvolupar entre el 1997 i el 1999 i va ser
avalat per la WHO, la PAHO i la ESTRO. El codi de pràctiques presentat
supleix la necessitat d’un formalisme sistemàtic, internacional i unificat

6http://aapm.org/org/structure/default.asp?committee_code=WGDCAB

http://aapm.org/org/structure/default.asp?committee_code=WGDCAB
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per a la cal.libració de cambres d’ionització en termes de dosi absorbida
en aigua, i l’ús d’aquests detectors en la determinació de la dosi absorbida
en aigua emprant feixos de radiació en l’àmbit de la radioteràpia. Més
encara, el codi desenvolupat al TRS-398 ha proporcionat un formalisme
unificat i consistent per a físics mèdics i, en general, per a la comunitat de
radioteràpia. Com a conseqüència, s’ha aplicat a hospitals arreu del món
on es realitzen tractaments oncològics a pacients.

Entre les dades incloses al TRS-398, trobem recomanacions per em-
prar valors experimentals dels factors de qualitat dels feixos. No obstant,
aquestes dades experimentals no sempre estan disponibles. Aleshores, els
valors es calculen emprant la teoria de la cavitat, on els poders de frenat
es calculen a partir de simulacions Monte Carlo basades en treballs previs.
D’altra banda, els factors correctors pertorbatius de les cambres s’obtenen
a partir d’experiments, simulacions Monte Carlo o altres tipus de càlculs,
inclús, de vegades, es prenen com la unitat.

Donat que el TRS-398 ha quedat en alguns punts desactualitzat, ac-
tualment s’està treballant en una revisió d’aquest [12]. Entre els motius
d’aquesta actualització cal destacar, per als objectius d’aquest treball, la
incorporació de noves cambres d’ionització al formalisme i l’ús de tècniques
Monte Carlo de transport de radiació en matèria com a tècnica per a cal-
cular quantitats dosimètriques per a tots els tipus de feixos, superant amb
aquest mètode moltes de les aproximacions emprades per a determinar les
dades proporcionades en el TRS-398 original. De nou, els avanços en les
tècniques Monte Carlo, que permeten la simulació detallada tant de les
cambres d’ionització com de les fonts de radiació, deixen les aproximacions
considerades prèviament com obsoletes. Els detalls de com realitzar aquest
tipus de càlcul els veurem a la secció 2.4.

El procediment per actualitzar dites dades emprant simulacions Monte
Carlo consisteix en combinar dades de diferents grups independents arreu
del món emprant diferents codis de simulació. Aquests grups, comptaran
amb la geometria detallada de cada cambra proporcionada pel propi fa-
bricant. Amb aquesta informació i junt amb la caracterització de la font,
ja siga com a espais de fase o com a espectres publicats, es realitzaran les
simulacions amb una incertesa estadística objectiu del 0.1% o inferior.

En aquesta línia, al present document es detalla un treball (secció II-3)
la contribució del qual s’ha inclòs en aquestes dades i, per tant, constitueix
una aportació a l’actualització del TRS-398.

1.3 Limitacions del Monte Carlo

Com s’ha discutit, les simulacions de Monte Carlo s’han posicionat com a
estàndard en els càlculs de dosimetria. No obstant, actualment continuen
tenint un ús limitat en la pràctica clínica quotidiana i queden relegats al
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càlcul de correccions i verificacions tant de tractaments com d’altres mèto-
des aproximats de càlcul. El principal motiu d’aquesta limitació és l’elevat
cost computacional requerit per a aconseguir les incerteses estadístiques
recomanades per a la pràctica clínica. De fet, en alguns dels treballs pre-
sentats a aquest document s’han emprat aproximadament 700 cores i més
de 4 mesos de càlcul per a poder aconseguir la incertesa del 0.1% requerida
al TRS-398. Tot i que en la pràctica clínica no es requereix una incertesa
tan baixa, el temps de càlcul continua sent prohibitiu per a molts trac-
taments. A més, aquests tractaments necessiten ser reajustats durant la
planificació, el que encara augmentaria més el temps de còmput.

Per aquest motiu el treball final presentat a aquest document es centra-
rà en el desenvolupament d’un codi Monte Carlo, basat en PENELOPE,
paral.lel i fàcilment extensible per a poder realitzar aquest tipus de càlculs
d’una forma més eficient. Tot i que encara dista de poder emprar-se en
l’àmbit clínic, es continua treballant en el seu desenvolupament i actual-
ment proporciona una millora substancial a l’eficiència de les simulacions.

1.4 Objectius

Donat el context, els objectius d’aquesta tesi es resumeixen a continuació.
En primer lloc, centrat en les limitacions del TG 43 en tractaments de
braquiteràpia, s’estudiarà tant la influència com la correcció de l’efecte de
les variacions de les fluències energètiques de fotons. Per a dur a terme
l’objectiu, es consideraran un conjunt de teixits humans d’interès clínic.

En segon lloc, s’avaluaran els factors correctors pertorbatius, i els des-
plaçaments dels punts efectius de mesura, de la cambra d’ionització pla-
paral.lela PTW34013 junt als aplicadors VA i LFVA, els quals són necessaris
per a obtindre els valors dosimètrics per al seu ús clínic.

Tot seguit, es calcularan els factors correctors de qualitat del feix re-
querits per actualitzar les dades del protocol internacional TRS 398. Per
dur-ho a terme, es caracteritzaran una sèrie de cambres d’ionització cilíndri-
ques, actualment emprades per a ús clínic, fabricades per PTW (Freinburg,
Alemanya). L’estudi es centrarà en dosimetria en feixos de fotons de l’ordre
del MV.

Finalment, donats els llargs temps de còmput requerits per a dur a ter-
me els objectius anteriors, es desenvoluparà un programa optimitzat per a
l’execució de simulacions de Monte Carlo de transport de radiació. Aquest,
es basarà en la llibreria PENELOPE i pretén proporcionar un entorn alta-
ment paral.lel i flexible per a l’execució de les simulacions esmenades.
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2 Protocols

A continuació es descriuran els protocols emprats en el desenvolupament
dels treballs presentats al capítol II. Aquests són, com ja s’ha introduït, el
TG-43 i el TRS-398.

2.1 Formalisme del TG-43

A finals del segle XX, van aparèixer un gran nombre de publicacions i estudis
sobre la dosimetria de les fonts de braquiteràpia. Aquests estudis, presen-
taven diferents estàndards de cal.libració de les fonts, diferents formalismes
per al càlcul de dosi en teixits i distints protocols de caracterització de les
fonts. Degut a aquest problema, la comunitat de física mèdica, es va trobar
en una situació de confusió a l’hora d’escollir les fonts per als tractaments
i el protocol dosimètric. Aquest fet va ocasionar que, al 1988, el comitè de
teràpia radiativa de la AAPM, constituïra el ja mencionat TG-43, encarre-
gat de revisar totes aquestes publicacions. La seua finalitat era establir un
formalisme dosimètric i un conjunt de dades per als valors dels paràmetres
dosimètrics emprats en aquest àmbit. Al 1995, es va publicar el formalisme
dosimètric de la AAPM TG-43 [3], que ha sigut actualitzat posteriorment
en diferents publicacions [13, 14, 15, 16]. El TG-43 defineix de manera clara
les quantitats físiques necessàries en dosimetria, com el kerma strength , la
funció radial de dosi, la funció d’anisotropia o la constant de taxa de dosi,
entre altres. A més, fa una revisió detallada de les fonts més emprades en
braquiteràpia com 125I, 192Ir i 103Pd. Encara hui en dia, el TG-43 és l’es-
tàndard de dosimetria en braquiteràpia que es segueix arreu del món. En
el que resta d’aquesta secció, es descriurà breument l’esmenat formalisme
així com els paràmetres que el defineixen.

El formalisme presentat al TG-43, es restringeix a modelitzar fonts amb
simetria cilíndrica. A més, descriu la distribució de dosi com una funció
bidimensional emprant coordenades esfèriques sobre un sistema amb origen
al centre de la part activa de la font. L’esquema del sistema, està repre-
sentat a la figura I.3, on r és la distància entre el centre de la font i el punt
d’interès, i θ és l’angle respecte a l’eix longitudinal de la font. Amb aquesta
geometria, la taxa de dosi es pot escriure com,

Ḋ(r, θ) = SkΛ

[
G(r, θ)

G(r0, θ0)

]
g(r)F (r, θ) (I.6)
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Figura I.3: Esquema de la geometria assumida per al formalisme del càlcul
de dosi.

on Sk és l’anomenat air kerma strength de la font, que s’expressa en uni-
tats de cGy · cm2 · h−1 ≡ U , Λ representa la constant de taxa de dosi (en
cGy · h−1 · U−1), G(r, θ) és un factor geomètric de la font, g(r) la funció
radial de dosi, i, finalment, F (r, θ) la funció d’anisotropia. D’altra banda,
(r0, θ0) denota el punt de referència. Tots aquests paràmetres són comuns
per a fonts d’un mateix model, a excepció del Sk que és el que diferencia les
fonts i, per tant, el valor a mesurar per l’usuari. A continuació es definiran
aquestes magnituds.

1. Punt de referència per als càlculs de dosi
El punt de referència (r0, θ0) s’elegeix de tal forma que es situa a la
bisectriu transversal de la font i a una distància d’1cm del seu centre,
és a dir, r0 = 1cm i θ0 = π/2. Aquesta elecció del punt de referència
té a veure amb pràctiques que ja s’empraven en el càlcul de dosis.

2. Air kerma strength (Sk)
El Sk és una mesura de la taxa de kerma en aire, en un punt sobre
l’eix transvers a la font, i mesurada al buit. El que significa que es
mesura, idealment, en un volum d’aire suficientment menut com per
a considerar-se puntual, i, entre el volum detector i l’emissor, el medi
és buit. Per la simetria cilíndrica, es sol emprar un anell d’aire prim
com a volum detector. D’altra banda, s’han de corregir els efectes
d’atenuació i dispersió ocasionats pels medis situats entre l’emissor i
el volum detector. Aquest, es defineix com,
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Sk = K̇δ(d)d2 (I.7)

on K̇δ(d) és la taxa de kerma en aire mesurada en el buit, en un punt a
una distància d sobre la bisectriu transversal de la font. S’ha de tindre
en consideració, que la distància d ha de ser suficientment gran com
per a que la font puga ser considerada, matemàticament, com una font
puntual. A partir d’aquest punt Sk és independent de la distància,
tot i que, típicament, aquesta distància de cal.libració sol fixar-se a
d = 1m. D’altra banda, el valor de δ determina el llindar d’energia per
baix del qual s’exclouen els fotons de baixa energia a l’hora de calcular
el kerma. L’objectiu d’aquest llindar, és eliminar la contribució dels
fotons que incrementen el valor de K̇δ(d) sense contribuir de forma
significativa a la dosi dipositada en el teixit a distàncies majors de
0.1cm. Un exemple d’aquests fotons “contaminants” són els raig-
x característics originats en les capes externes d’acer o titani de la
càpsula de la llavor.

Per recomanacions del TG-32 [17], es prenen les unitats del kerma,
el temps i la distància en µGy, h i m respectivament, el que atorga
al Sk resultant unitats de µGym2h−1. Aquestes unitats es defineixen
amb el símbol U, anomenant-les unitats de air kerma strength.

1U = 1µGy m2 h−1 = 1 cGy cm2 h−1 (I.8)

3. Constant de taxa de dosi (Λ)
La constant de taxa de dosi, es defineix com la taxa de dosi en aigua
a una distància d’1 cm en l’eix transversal de la font, per unitat
de Sk de la font en un maniquí d’aigua, com es mostra a l’equació
I.9. Comunament, aquest maniquí s’anomena fantoma (de l’anglés
phantom). El medi que es pren de referència en el report del TG-43
és l’aigua líquida, tant per a per la definició de Λ que és una quantitat
absoluta, com per als paràmetres de distribució de dosi relativa.

Λ =
Ḋ(r0, θ0)

Sk
(I.9)

Les unitats de Λ són cGyh−1U−1 que es redueixen a cm−2. Aquest
paràmetre, inclou efectes de la geometria de la font, de la distribució
espacial de la radioactivitat al seu interior, de la interacció amb els
materials de la font i de l’encapsulament, i de la dispersió en aigua
al voltant de la font. A més, el seu valor, depèn de l’estandardització
de les mesures en les que Sk ha estat cal.librada.
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4. Factor geomètric (G(r, θ))
Aquesta magnitud corregeix la dependència espacial de la deposició
de dosi causada, únicament, per la distribució espacial de l’activitat
a l’interior de la font. Ignora tant l’absorció com dispersió dels fotons
a l’interior d’aquesta. Es defineix com,

G(r, θ) =

∫
V

[ρ(r′)dV ′/|r′ − r|2]∫
V
ρ(r′)dV ′

(I.10)

on ρ(r′) representa la densitat de radioactivitat al punt p(r′) = p(x′, y′, z′)
a l’interior de la font, i V denota el seu volum. No obstant, com que
la distribució tridimensional de l’activitat (ρ(r)) és desconeguda en
alguns casos, al TG-43 s’opta per aproximar la font a una línia per
tal d’obtindre G(r, θ). Si la font pot aproximar-se a un punt o a una
línia de longitud L, G(r, θ) es simplifica a les expressions següents,

G(r, θ) = r−2, aproximació de fonts puntuals (I.11)

G(r, θ) =

{
β

Lr sin θ
, θ 6= 0

(r2 − L2/4), θ = 0
, fonts aproximades a línies

on L és la longitud de la part activa de la font, i β l’angle subtendit
per aquesta i el punt (r, θ) (figura I.3). Per tant, G(r, θ) modelitza
la distribució de dosi relativa afectada únicament per la distribució
espacial de la radioactivitat, ignorant els efectes d’absorció i dispersió
tant a l’interior de la font com al medi que l’envolta.

5. Funció radial de dosi (g(r))
Aquesta funció, defineix la caiguda de taxa de dosi al llarg de l’eix
transversal deguda a l’absorció i dispersió en el medi, i ve definida de
la següent manera,

g(r) =
Ḋ(r, θ0)G(r0, θ0)

Ḋ(r0, θ0)G(r, θ0)
(I.12)

La funció g(r) pot veure’s influenciada també per la filtració de fotons
pels materials tant de la font com del seu encapsulament.

6. Funció d’anisotropia (F (r, θ))
La funció d’anisotropia, considera l’anisotropia de la distribució de
dosi al voltant de la font, indicant quant es diferencia respecte a
la distribució de dosi d’una emissió puntual (F = 1). A aquesta,
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s’inclouen tant els efectes d’absorció com de dispersió en el medi. Es
defineix com,

F (r, θ) = Ḋ(r, θ)G(r, θ0)/Ḋ(r, θ0)G(r, θ) (I.13)

i dona la distribució angular de la variació de taxa de dosi per a cada
distància deguda al pas de la radiació per la càpsula i en el medi.
En aquesta, el factor geomètric s’empra per a suprimir la influència
de la dependència amb la inversa del quadrat de la distància en la
distribució de dosi. Açò suavitza el gradient de dosi, sobretot en
zones properes a la llavor, i permet una interpolació més precisa de
les taules.

2.2 Limitacions del TG 43

Actualment, la majoria dels sistemes de planificació en braquiteràpia utilit-
zen el formalisme descrit al TG-43 per estimar la dosi dipositada. Aquestes
planificacions, consisteixen en la superposició de les distribucions, precal-
culades, de dosis d’una única font dins d’un medi infinit d’aigua. Per a
cada llavor, es té en compte la seua posició i el temps de permanència en
eixa ubicació. Aquest mètode és ràpid i pràctic en la clínica, però no té en
compte efectes com la influència de les heterogeneïtats del teixit i dels apli-
cadors de les fonts, l’atenuació produïda entre les llavors i, les dimensions
finites del pacient. Tot açò provoca que les assumpcions del TG-43 per al
càlcul de dosi, com l’existència d’EPC, no siguen completament vàlides en
algunes situacions clíniques com tractaments de lesions en mama o pulmó
[18, 19, 20, 21, 22]. Com a conseqüència, les condicions necessàries per apli-
car la teoria de cavitats grans i convertir així la dosi dipositada en aigua en
dosi dipositada en teixit poden, en general, no acomplir-se. De fet, [23] en
2009 conclou en una revisió de la literatura existent que els paràmetres de
dosi acceptats a la clínica poden estar sobreestimats o subestimats, com a
mínim, en un 5%, arribant inclús fins a un factor 10. No obstant, gràcies a
la pràctica clínica i l’experiència, les taxes de curació són elevades (majors
que un 80% en cèrvix i pròstata). El principal problema de les incerte-
ses mencionades es deu als òrgans de risc propers a la zona a tractar. Al
no discriminar per teixit, no es pot estimar correctament la radiació que
rebran i, per tant, els efectes secundaris derivats.

En aquelles situacions on es combinen l’existència de fotons de baixa
energia, per sota de 100 keV, amb teixits amb una Z elevada, com l’os, les
limitacions del TG-43 són evidents [24]. L’efecte fotoelèctric és aleshores
la interacció predominant, donant lloc a una elevada absorció dels fotons
de baixa energia i endurint així l’espectre de fotons a mesura que aquest
aprofundeix en el pacient [25].
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2.3 MBDCA

Per tal de superar les limitacions del TG 43 (secció 2.2), al TG 186 [11],
com s’ha dit, es proposen els MBDCAs com a possible solució, ja que són
capaços de modelitzar el sistema complet de forma més precisa. Entre ells,
es consideren els mètodes de Monte Carlo com l’actual estat de l’art en do-
simetria computacional. No obstant, aquest tipus d’algorismes introdueix
una complexitat afegida als SPT, ja que, per tal de tindre en compte tots els
efectes de dispersió i heterogeneïtats, és necessària una descripció detallada
tant de la geometria del pacient, com dels aplicadors i fonts emprades, i
dels materials involucrats. Aquesta informació ha de proporcionar-se per a
cada element de la geometria a considerar en el càlcul de la dosi dipositada,
per exemple, en cada vòxel d’una imatge creada a partir d’una Tomografia
Computeritzada (TC). De fet, per als MBDCAs, les imatges de TC solen
formar part de les dades d’entrada per al càlcul de la distribució de dosi,
així com la informació dels aplicadors, blindatges i fonts. Òbviament, el
resultat final obtingut a partir del MBDCA dependrà fortament tant de la
imatge, i per tant de l’escàner emprat, com de la descripció dels aplicadors
i fonts, pel que poden sorgir discrepàncies depenent de com s’han obtingut
les dades d’entrada. És per aquest motiu que el TG 186 proporciona unes
pautes específiques per tal de disminuir aquestes discrepàncies, com, per
exemple, les composicions recomanades a emprar per als teixits humans
involucrats en tractaments o la forma d’assignar material i densitat a cada
element de la geometria.

A continuació es descriuen breument alguns d’aquests algorismes em-
prats per a braquiteràpia. Una descripció més detallada així com recoma-
nacions per a fer la transició del formalisme del TG 43 als MBDCA descrits
es pot trobar al TG 186.

Collapsed-cone superposition/convolution method (CC)
El mètode CC es basa en la superposició de kernels. Aquests, es cons-
trueixen a partir de la discretització angular (cons) de la distribució
espacial d’energia dipositada pels fotons dispersats i les partícules se-
cundàries carregades [9] en un medi de referència. La superposició té
lloc a la malla on es vol calcular el transport de la radiació. A aquesta
tècnica, es solen emprar dos tipus de kernels, un primer per a la dosi
primària, i un segon per a la dispersada. En el cas de càlculs en bra-
quiteràpia, s’aproxima la dosi primària al kerma, i s’empra aquesta
per a calcular la component dispersada [10, 26, 27, 28]. Una vegada
calculats al medi de referència, típicament aigua, per tal de tractar les
heterogeneïtats en els materials, s’empren tècniques de traçat de ra-
jos per escalar ambdós tipus de kernels [27, 29]. Aquest mètode està
implementat al SPT comercial ACE (Advanced Collapsed-Cone Engi-
ne), desenvolupat per Nucletron (Elekta, Veenendaal, Països Baixos),
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que es va incloure a 2003 com a part del seu SPT Oncentra Brachy
v4.4 [30].

Solucions deterministes de l’equació lineal de transport de
Boltzmann
Per resoldre l’equació lineal de transport de Boltzmann (ELTB), un
mètode estès consisteix en emprar un mallat de l’espai de fase, el que
dona solucions aproximades que convergeixen a la solució continua
en el límit per a mallats molt fins [31]. Aquests mètodes empren una
discretització espacial, angular i energètica donant com a resultat
un sistema d’equacions lineal que es resol de forma iterativa. Co-
mercialment, aquest mètode es troba implementat al SPT Acuros,
desenvolupat per Varian Medical Systems (Palo Alto, CA).

Simulacions de Monte Carlo
Els mètodes basats en simulacions de Monte Carlo, resolen la ELTB
mitjançant el mostreig aleatori del transport de la radiació. Com
s’ha mencionat, és considerat l’estàndard en l’estat de l’art en dosi-
metria computacional, fet pel qual s’emprarà al llarg d’aquest treball
i s’explicarà amb més detall a la secció 3.

Tots els MBDCA presentats tenen distintes fonts d’incertesa. Als mèto-
des de Monte Carlo, les incerteses estadístiques disminueixen en augmentar
el nombre d’històries, mentre que les incerteses sistemàtiques venen dona-
des per altres factors, com el desconeixement de les seccions eficaces, incer-
teses en els plànols dels dispositius, desconeixement en la composició dels
materials, etc. Respecte als mètodes de resolució de l’ELTB, les incerteses
sistemàtiques venen donades per la discretització espacial, angular i ener-
gètica. Finalment, els mètodes basats en CC, presenten fonts d’incertesa
tant per la discretització angular dels kernels, com per les aproximacions a
l’hora de calcular les contribucions de radiació dispersa o l’escalat emprat
per a tractar les heterogeneïtats en els materials.

A més, tots els mètodes anteriors es veuen afectats per fonts d’incertesa
externes, com poden ser el tamany finit de la malla on es calcula la distri-
bució de dosi o les incerteses en les composicions i densitats dels materials
emprats.

Tot i que els mètodes de Monte Carlo i els basats en la resolució de
l’ELTB són similars, ja que, teòricament, convergeixen a la mateixa solució,
les limitacions de l’ELTB per a geometries complexes [32] converteix al
Monte Carlo en un mètode més versàtil i genèric.

2.4 Correccions sobre mesures en cambres d’ionització

Per tal de poder convertir la dosi mesurada als diferents tipus de cambres
d’ionització en dosi absorbida en el medi on s’ha introduït, no és suficient
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aplicar la teoria de la cavitat, ja que els elements d’aquesta, com les parets
de la cambra, l’elèctrode o simplement el canvi de material de la cavitat
afecten a la mesura.

Per a l’ús d’aquestes cambres en dosimetria, cal calibrar-les per tindre
en compte aquestes pertorbacions. El procediment a seguir es detalla als
protocols, TRS 381 [33] i TRS 398 [4], els quals suggereixen emprar un
medi d’aigua, o equivalent, per realitzar dit calibratge, i expliquen deta-
lladament el procediment de caracterització de les cambres i els mètodes
de mesura. En aquests, la correcció de les mesures s’aplica mitjançant els
anomenats factors de correcció. Existeixen diferents tipus d’aproximaci-
ons a l’hora d’implementar aquests factors de correcció pertorbatius en el
mètode de càlcul de dosi absorbida. El més senzill i, a més, amb menor
probabilitat d’introduir errors, consisteix en corregir la dosi absorbida a
una certa posició (D(z)), mesurada al punt efectiu de mesura de la cam-
bra (Peff ), amb un factor global (pc) que incloga totes les correccions [4].
Aquest punt efectiu es troba, habitualment, a l’interior de la cavitat de la
cambra i determina la posició on la cambra efectua la mesura de dosi. El
factor global pc és el resultant de multiplicar totes les correccions pertorba-
tives que afecten a la mesura de la cambra, cadascuna de les quals inclou
un efecte concret,

pc =
∏

pi (I.14)

on pi denota cadascuna de les correccions pertorbatives aplicades a la me-
sura. Segons el seu origen, alguns d’aquests factors són, pdes, que inclou
el desplaçament sobre el punt efectiu de mesura degut a la presència de la
cambra, pparet, que corregeix l’efecte de les diferències entre els materials
de la paret i el medi, i pfl que corregeix la pertorbació de la fluència de
fotons, que difereix entre el medi i el gas de la cavitat.

Introduir aquests factors correctors, modifica la relació entre les do-
sis dels dos medis, modificant la relació entre dosis per a cavitats grans
(equació I.5), a la mostrada en l’equació I.15.

Dw(z)

Dg(z)
=

(µen/ρ)w

(µen/ρ)g
· pc (I.15)

Com s’ha dit, el factor corrector pdes, corregeix el desviament entre el
Peff proporcionat pel fabricant i el punt on realment es pren la mesura a
l’interior de la cavitat de la cambra. No obstant, es pot optar per afegir un
desplaçament al punt de mesura i eliminar aquest factor de les correccions
[34], definint així la nova correcció global com,

p′c =
1

pdes

∏
pi =

pc
pdes

(I.16)
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En aquest cas, el punt on realment s’està mesurant la dosi en el medi no
serà z, sinó que estarà desplaçant una quantitat ∆Peff , quedant la relació
entre dosis com,

Dw(z + ∆Peff )

Dg(z)
=

(µen/ρ)w

(µen/ρ)g
· p′c (I.17)

Per obtindre les factors correctors d’ambdues aproximacions, en primer
lloc, el factor pc es pot obtindre a partir d’una mesura com,

pc =
Dw(z)

Dg(z)
(
µen/ρ

)
w,g

(I.18)

on
(
µen/ρ

)
w,g

representa el quocient dels coeficients mitjans d’absorció

màssics del medi i el gas de la cavitat respectivament.
D’altra banda, el coeficient p′c, junt al desplaçament ∆Peff , es pot ob-

tindre a partir de la minimització de la distribució de χ2, creada a partir
d’N posicions, definida com χ2 =

∑N
i=1(fi − p)2/∆f 2

i , on

fi =
Dw(zi + ∆Peff )

Dg(zi)
(
µen/ρ

)
w,g

(I.19)

i s’assumeix que tant els factors correctors com el desplaçament són inde-
pendents de la posició z.

2.4.1 Dependència amb el feix

Els factors correctors descrits per corregir les mesures de les cambres d’io-
nització, en general, dependran fortament del feix de radiació que deposita
la dosi. Per aquest motiu, s’introdueix el concepte de qualitat del feix (Q),
que ens permetrà relacionar els factors correctors per a una mateixa cam-
bra emprada en diferents feixos de qualitats diferents. La metodologia per
a calcular i assignar aquests factors de qualitat, a un feix determinat, de-
pendrà tant del tipus de partícula primària del feix com de la seua energia.
Donat que a d’aquest treball s’estudien els feixos de fotons d’alta energia,
a la secció 2.4.2 es descriurà com calcular els corresponents factors. Des-
crivim, en primer lloc, la dosi dipositada en aigua en una profunditat de
referència zref , per a un feix de referència de qualitat Q0, en absència de
cambra, com,

Dw,Q0 = MQ0ND,w,Q0 (I.20)

onMQ0 és la lectura del dosímetre sota condicions de referència i ND,w,Q0 és
el factor de calibratge per transformar la mesura MQ0 a dosi absorbida en
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aigua en aquestes condicions. Noteu que totes les magnituds s’han obtingut
per a un feix de referència de qualitat Q0. El problema apareix quan
pretenem prendre mesures sota un feix diferent a l’emprat en el calibratge,
amb una qualitat Q 6= Q0. En aquest cas, s’hauria de repetir tot el procés
de calibratge per a les característiques del nou feix, no obstant, no totes les
instal.lacions estan preparades per a dur a terme aquesta tasca ni resulta
una metodologia pràctica. A més, se li suma la dificultat de reproduir feixos
amb la mateixa qualitat que els produïts en acceleradors clínics [35]. Per
solventar-ho, s’introdueix el factor kQ,Q0 que relaciona els factors correctors
calculats per a un feix de referència de qualitat Q0 amb un feix de qualitat
Q. Amb aquest factor, podem escriure la dosi depositada a aigua per a un
feix de qualitat Q com,

Dw,Q = MQND,w,Q0kQ,Q0 (I.21)

on la mesura del dosímetre MQ es corregeix emprant els mateixos coefici-
ents correctors emprats al feix de referència (ND,w,Q0). Per tant, el factor
corrector kQ,Q0 es defineix com el quocient dels factors de calibratge per a
les qualitats Q i Q0 en termes de la conversió a dosi absorbida en aigua a
partir de la mesura de la cambra d’ionització,

kQ,Q0 =
ND,w,Q

ND,w,Q0

=
Dw,Q/MQ

Dw,Q0/MQ0

(I.22)

Idealment, kQ,Q0 deuria mesurar-se directament per a cada combinació
de cambra i qualitat de feix Q. Com ja s’ha dit, no resulta una metodologia
pràctica i, en el passat, kQ,Q0 es calculava teòricament emprant la teoria de
la cavitat. Posteriorment, amb l’avanç de la computació, es va proposar un
mètode alternatiu emprant simulacions de Monte Carlo detallades [36]. El
càlcul, consisteix en obtindre la dosi absorbida en un punt de referència en
dos casos. En primer lloc, la dosi en aiguaDw,Q, que s’aproxima a un volum
molt menut. D’altra banda, la dosi mitjana absorbida en el volum actiu
de la cambra d’ionització Dair,Q situant el seu Peff al punt de referència.
Amb aquestes magnituds, podem calcular kQ,Q0 com,

kQ,Q0 =
Dw,Q/Dair,Q

Dw,Q0/Dair,Q0

(I.23)

Cal remarcar que per obtindre una mesure precisa del kQ,Q0 amb mèto-
des de Monte Carlo, és necessària una descripció detallada de la geometria
de la cambra d’ionització i els seus materials, així com d’ambdós feixos
involucrats. Aquests últims es proporcionen, usualment, com a espais de
fase.
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2.4.2 Índex de qualitat del feix

Depenent del tipus de partícula i l’energia d’aquesta, el TRS 398 propor-
ciona unes pautes per tal de calcular l’índex de qualitat d’un feix. Donat
que en aquest treball s’han estudiat els feixos de fotons de l’ordre del mega-
volt (MV), a aquesta secció descriurem la metodologia per calcular l’índex
de feixos de fotons d’alta energia, el qual s’aplica per al rang d’energies
compreses entre 1 i 50 MeV.

El TRS 398 especifica el factor de qualitat Q d’un feix de fotons d’alta
energia en termes del Tissue Phantom Ratio (TPR20,10). Aquest, es defi-
neix com el quocient de dosi absorbida a una profunditat de 20 i 10 cm en
un fantoma d’aigua, mesurada a una distància constant font-cambra (SCD)
de 100 cm i una dimensió del camp de radiació de 10 cm ×10 cm al pla
de la cambra. El motiu principal pel qual s’empra l’índex TPR, és perquè,
a eixes profunditats, el feix incident no es veu afectat per la contaminació
d’electrons. D’aquesta manera, es proporciona també una mesura del coe-
ficient d’atenuació efectiu, que descriu la disminució de la corba de dosi en
profunditat, més enllà del màxim de deposició de dosi [37, 38, 39]. Aquesta
corba presenta una disminució quasi exponencial amb la profunditat del
fantoma.

Totes aquestes consideracions es mostren a l’esquema de la figura I.4,
que mostra el disseny experimental necessari per mesurar el TPR20,10.

10 cm x 10 cm

10 g/cm2

20 g/cm2

SCD

Figura I.4: Dispositiu experimental per a la mesura de l’index de qualitat
Q (TPR20,10) d’un feix de fotons d’alta energia.



CAPÍTOL I. INTRODUCCIÓ 27

Al formalisme, es considera que dos feixos amb el mateix TPR20,10,
independentment de la seua forma o distribució d’energia, tenen el mateix
efecte dosimètric. Dita suposició és una bona aproximació per a feixos de
fotons amb energies de l’ordre del MV, tot i que continua verificant-se per
a nous acceleradors sense filtre aplanador [40].

En referent als elements de mesura, en primer lloc, es recomana que
s’empren cambres d’ionització cilíndriques per a realitzar les mesures de
dosi de referència. Aquestes, hauran de disposar d’una cavitat amb un
volum d’entre 0.1 i 1 cm3, per tal d’acomplir un compromís entre la sen-
sibilitat i la capacitat de prendre mesures en un punt de l’espai. Per a
cambres cilíndriques, açò es tradueix en una cavitat d’aire amb un dià-
metre intern no major de 7 mm i una altura menor de 25 mm. A l’hora
d’emprar-la, la cambra s’ha d’alinear de manera que la fluència del feix
siga aproximadament uniforme en tota la secció eficaç de la cavitat de la
cambra. Aquesta condició limita la dimensió mínima del camp de radiació
que es va a mesurar. Finalment, per a cambres cilíndriques, cal remarcar
que el punt de mesura es considera al centre de la cavitat de la cambra,
tot i que com hem vist a la secció anterior, aquest es pot veure desplaçat
a causa dels factors pertorbatius que afecten la mesura. Per tant, el centre
de la cavitat deu situar-se sobre el punt de mesura.

En referència als fantomes, tal i com recomana la IAEA, l’aigua és el
medi de referència recomanat pel TRS 398. Aquests, es deuen estendre, com
a mínim, 5 cm més enllà dels quatre costats de la secció del feix més ample
que va a emprar-se. Aquesta distància s’ha de calcular a la profunditat on
va a tindre lloc la mesura. A més, s’ha de deixar un marge de 5 g/cm2

a partir de la màxima profunditat de mesura. Al parlar de distàncies en
g/cm2, ens referim al producte del gruix (en cm) per la densitat del material
(en g/cm3). Açò s’anomena gruix equivalent en aigua, i s’empra per a poder
transformar les distàncies en aigua a altres materials emprats als fantomes,
com plàstics.

3 Simulacions de Monte Carlo

Tal i com s’ha mencionat, l’eina que s’ha emprat per a realitzar els càlculs
pertinents als treballs presentats al capítol II són els mètodes de Monte
Carlo, els quals descriurem tot seguit.

El transport de radiació a través de la matèria ha sigut un tema d’interès
des del principi del segle XX. En aquesta, les partícules incidents al mate-
rial sofreixen múltiples interaccions transferint la seua energia als àtoms
i molècules del material i produint partícules secundàries. Aquesta suc-
cessió d’interaccions origina una cascada de partícules que, al seu torn, es
transportaran i interaccionaran amb el medi.
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Descriure l’evolució d’aquestes cascades requereix coneixements sobre
les propietats del transport de radiació. Aquesta descripció és necessària
per a un gran nombre d’aplicacions, per exemple, en espectroscòpia electrò-
nica [41] [42], de positrons [43], microscòpia electrònica [44], etc. També és
necessària per al disseny i ús de detectors de radiació [45, 46]. Finalment,
en l’àmbit mèdic, les simulacions de Monte Carlo s’empren tant per al dis-
seny d’escàners [47, 48, 49], com per a dosimetria i radioteràpia [50, 51],
àmbit en el que es centra aquest treball.

Inicialment, la descripció del transport de la radiació es va descriure amb
l’equació lineal de transport de Boltzmann. No obstant, degut a les seues
limitacions [32], a finals del 1950, i gràcies als avanços en computació, es
van desenvolupar mètodes de Monte Carlo com a alternativa per a resoldre
els problemes de transport. Donada la natura aleatòria de l’evolució de les
cascades, les simulacions de Monte Carlo resulten ser un mètode eficaç per
a descriure-les.

Des d’aleshores, s’han desenvolupat diferents codis per executar aquest
tipus de simulacions, alguns d’ells són PENELOPE [52, 7], GEANT4 [8],
EGS5 [53, 54, 55], MCNP [56] i FLUKA [57]. No obstant, per als treballs
presentats a aquest document s’ha optat per emprar PENELOPE, degut a
que tracta de forma precisa la física de les interaccions d’electrons, fotons
i positrons en el rang d’energies emprades en física mèdica, implementa
un millor formalisme per a les interaccions electromagnètiques d’electrons
i positrons, es gratuït i de codi obert i, finalment, el seu codi font es rela-
tivament simple comparat amb la resta d’opcions de codi obert.

3.1 PENELOPE

PENELOPE és un codi de propòsit general escrit en el llenguatge de pro-
gramació FORTRAN. Està dissenyat per executar simulacions de Monte
Carlo de transport d’electrons, fotons i positrons en sistemes materials
construïts com a cossos homogenis amb una composició química arbitrària,
dins del rang d’energies de 50 eV a 1 GeV. Aquest, implementa els models
d’interacció més fiables disponibles actualment, tal i com s’ha comprovat
comparant els seus resultats amb dades experimentals [58]. Es distribueix
de forma lliure a la Nuclear Energy Agency Data Bank 7 i a Amèrica del
Nord pel Radiation Safety Information Computational Center del labora-
tori Oak Ridge National Laboratory 8.

A PENELOPE, per tal d’obviar els efectes de difracció i simplificar
la dependència angular de les interaccions, s’assumeix que la radiació es
propaga en materials amorfs, homogenis i isòtrops.

7https://www.oecd-nea.org/databank
8https://rsicc.ornl.gov

https://www.oecd-nea.org/databank
https://rsicc.ornl.gov
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La pèrdua d’energia i la dispersió angular després d’una interacció, ve-
nen descrites per la Secció Eficaç Diferencial (SED) corresponent, la qual
mesura la probabilitat de cada possible estat després de sofrir la interac-
ció. Per calcular aquesta probabilitat, és necessari conèixer l’estat inicial
de la partícula, el qual queda caracteritzat per la seua energia (E), posició
(X, Y, Z) i direcció de moviment (U, V,W ).

Les partícules, tant primàries com secundàries, sofriran interaccions cal-
culades a partir d’un procés probabilístic. En aquest, es determinarà la dis-
tància de vol de la partícula abans de la següent interacció, el tipus d’inte-
racció, l’energia perduda i el canvi en la direcció de moviment corresponent.
El càlcul es realitza a partir de la generació de nombres pseudo-aleatoris
i les distribucions de probabilitat descrites per les SED i derivades. Per a
que la simulació del transport d’una partícula acabe, la seua energia haurà
de ser menor que un llindar d’energia definit per l’usuari, anomenat energia
d’absorció, com discutirem més endavant. També acabarà si la partícula
escapa del sistema material definit a la simulació.

En tota simulació es defineixen, per l’usuari, una sèrie de característi-
ques per a les partícules inicials, com espectre d’energia, distribució espaci-
al, distribució de direcció etc. Típicament, cadascuna de les partícules ini-
cials genera, el que s’anomena, una història, la qual inclou tant la partícula
inicial com totes les partícules secundàries produïdes per les interaccions
d’aquesta, o relaxacions atòmiques conseqüència d’una ionització. Aques-
tes s’emmagatzemen a una pila LIFO (de les sigles en anglès Last In First
Out) per a ser simulades quan acabe el transport de la partícula actual. Al
final de la simulació, les mesures, com dosi depositada, espectres d’energia,
etc, es recullen en comptadors i solen donar-se els seus valors mitjans i
desviacions estadístiques normalitzats per història.

A continuació es descriuran breument els diferents models d’interacció
considerats a PENELOPE i es discutiran els diferents paràmetres de simu-
lació associats a aquestes. No obstant, es pot trobar una discussió completa
al manual de PENELOPE [7] i també en [59].

3.1.1 Interaccions electró-positró

1. Dispersió elàstica d’electrons i positrons: En una interacció
elàstica, l’estat quàntic inicial i final de l’objectiu (l’àtom o molècula
involucrat) són iguals. Aquest tipus d’interacció modifica la direcció
de moviment del projectil i transmet una certa quantitat d’energia del
projectil a l’objectiu, el que causa el retrocés d’aquest últim. En PE-
NELOPE, es simulen emprant SED numèriques obtingudes a partir
del programa ELSEPA [60, 61].

2. Col.lisions inelàstiques d’electrons i positrons: En col.lisions
inelàstiques l’objectiu passa a un estat excitat, és a dir, part de l’ener-
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gia cinètica del projectil es transfereix als electrons atòmics. D’altra
banda, el projectil canvia la seua direcció de moviment però amb un
angle menor que al cas elàstic. Aquestes interaccions estan modelit-
zades a PENELOPE a partir de la SED de Born per a ones planes
obtinguda a partir del model de Sternheimer–Liljequist generalized
oscillator strength (GOS) [62, 63], incloent les correccions per efecte
de densitat. Les energies de ressonància estan escalades per reproduir
l’energia d’excitació mitjana recomanada pel report 37 de la ICRU
[64].

3. Ionització de capes internes per impacte d’electrons i posi-
trons: PENELOPE simula la ionització de capes internes (capa K i
subcapes L, M i N) i les corresponents emissions de radiació fluores-
cent (electrons Auger i raig-x) tractant-les com a col.lisions inelàsti-
ques amb una secció eficaç total calculada numèricament per Bote i
Salvat [65], on s’empra la primera aproximació de Born d’ona distor-
sionada (DWBA) amb el potencial auto-consistent de Dirac-Hartree-
Fock-Slater [66]. Açò s’aconsegueix fixant la secció eficaç total de
les col.lisions dels electrons amb cada capa interna a la secció eficaç
de DWBA, i renormalitzant la secció eficaç total de les capes exter-
nes per mantindre el valor del poder de frenat de col.lisió. L’energia
perduda i la deflexió angular segueixen el model de GOS.

4. Emissió de Bremsstrahlung per electrons i positrons: L’emis-
sió de fotons de bremsstrahlung es dona quan el projectil és accelerat
en el camp electromagnètic de l’objectiu. Per a electrons i positrons
d’alta energia, aquest és el mecanisme dominant de pèrdua d’energia.
Per a calcular l’energia del fotó emès, s’empra un espectre numèric
d’energia perduda obtingut de les taules de seccions eficaces de Selt-
zer i Berger [67, 68]. D’altra banda, la distribució angular dels fotons
emesos, es simula emprant l’expressió analítica descrita a [69], amb
els paràmetres determinats a partir de l’ajust de les distribucions
angulars calculades amb el programa BREMS de Poskus [70].

5. Aniquilació de positró: L’aniquilació d’un electró amb un positró
es simula emprant les SED de Heitler [71] per a aniquilacions en vol
de dos fotons amb electrons lliures en repòs. Com que els efectes
de lligam de l’electró objectiu no estan considerats, les aniquilacions
d’un únic fotó no es tenen en compte.

3.1.2 Interaccions de fotons

1. Dispersió coherent de fotons (Rayleigh): En aquest tipus d’inte-
raccions, els fotons són dispersats per electrons lligats a l’àtom sense
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produir excitació del seu estat. Com a conseqüència, l’energia del
fotó incident i resultant és la mateixa. En PENELOPE, la dispersió
coherent de fotons es simula a partir de les SED calculades emprant
teoria de pertorbacions no relativista en l’aproximació de Born [72],
els factors necessaris de la qual s’obtenen de EPDL97 [73]. A més, es
poden simular fotons amb polarització descrita a partir dels paràme-
tres de Stokes.

2. Dispersió incoherent de fotons (Compton): En aquest cas, el
fotó col.lisiona amb un electró atòmic que l’absorbeix i emet un fotó
secundari amb diferent energia i direcció de moviment. Aquesta in-
teracció es simula a partir de les SED calculades emprant l’aproxima-
ció d’impuls relativístic amb els perfils analítics de Compton per a un
electró. Aquest mètode té en compte tant l’efecte de lligam de l’elec-
tró com l’efecte Doppler [74]. Anàlogament al coherent, PENELOPE
pot simular fotons amb polarització descrita amb els parametres de
Stokes.

3. Efecte fotoelèctric: En aquesta interacció, el fotó és absorbit per
l’àtom i aquest passa a un estat excitat en el procés. Per a simular-la,
s’empren les SED calculades amb el programa PHOTACS emprant
teoria de pertorbacions a primer ordre [75] i incloent les correccions
proposades per Pratt [76].

4. Producció de parells electró-positró: Un fotó amb una energia
major que un cert llindar pot ser absorbit al camp electromagnètic
d’un nucli o electró i convertir la seua energia en massa en forma de
partícules, conservant energia, moment i càrrega elèctrica. Al primer
cas, quan s’interacciona amb el camp d’un nucli, es crea un parell
electró-positró. En canvi, si la interacció té lloc amb un electró,
aquest últim sofreix un retrocés i s’observen tres partícules resultants
(producció de triplets). En PENELOPE, la secció eficaç total per a
la producció de parells i triplets s’obté a partir del programa XCOM
[77].

3.1.3 Relaxació atòmica

En PENELOPE, s’assumeix que, tant les interaccions inelàstiques du-
res amb capes atòmiques internes, l’absorció per fotoelèctric i la disper-
sió Compton, ionitzen l’àtom objectiu. La relaxació causada per les va-
cants produeix l’emissió isòtropa de raig-x característics i electrons Auger.
Aquests són simulats per la subrutina RELAX emprant les probabilitats
de transició de les vacants a capes externes i les energies dels electrons Au-
ger donades per la Evaluated Atomic Data Library of Perkins et al. [78].
D’altra banda, les energies dels raig-x s’obtenen de [79] i [80].
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3.1.4 Estructura del programa principal

Per a poder executar simulacions amb la llibreria PENELOPE, és necessari
un programa principal que gestione les cridades a la llibreria, controlant la
geometria, l’evolució de les històries i extraient la informació rellevant de
la simulació.

Entre els més emprats, trobem el programa principal proporcionat al
propi paquet original de PENELOPE, anomenat penmain i el PenEasy, ba-
sat en la mateixa llibreria. Tot i que existeixen diferents programes prin-
cipals basats en PENELOPE, comparteixen una estructura bàsica, la qual
es detalla al manual original [7] i que a continuació descriurem breument.

PENELOPE s’estructura de forma que el recorregut d’una partícula
es composa a partir d’una seqüència de segments, en els quals la partí-
cula es mou lliurement i anomena jumps. Al final de cada segment, la
partícula sofreix una interacció en el medi, procés al que anomena knock.
Durant aquesta es perdrà energia, canviarà la seua direcció i/o es produiran
partícules secundàries. Per a aconseguir aquesta estructura, s’empren un
conjunt de rutines bàsiques,

• CLEANS: Inicialitza la pila de partícules secundàries, on s’emma-
gatzemen.

• START: S’empra quan comença el recorregut d’una nova partícula
o es creua una interfície. És únicament necessària per a electrons i
positrons ja que reinicialitza el transport condensat, que es discutirà
més endavant.

• JUMP: Determina la longitud del pròxim segment fins a la pròxima
interacció. Permet especificar una distància màxima per als segments
d’electrons i positrons a partir del paràmetre DSMAX, com discuti-
rem més endavant.

• KNOCK: Simula un envent d’interacció, calculant la nova energia i
direcció de moviment de la partícula. A més, guarda els estats de les
partícules secundàries produïdes si es donara el cas.

• SECPAR: Extrau el següent estat de la pila de partícules secundàries
i l’elimina d’aquesta.

• STORES: Guarda l’estat d’una partícula a la pila de partícules se-
cundàries.

Amb aquestes rutines, l’estructura general de la simulació d’una casca-
da s’executa conforme mostra la figura I.5, a la qual N indica el número
d’història, Ntotal el nombre objectiu d’històries a simular, r i d̂ la posició
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i direcció normalitzada de la partícula, respectivament, i DS la distància
calculada pel JUMP. L’esquema s’explica a continuació.

En primer lloc, es fixa l’estat inicial de la partícula primària. S’executa
la rutina CLEANS per inicialitzar la pila de secundàries i START per inicia-
litzar la simulació del recorregut. Tot seguit, la rutina JUMP determina la
distància que recorrerà la partícula fins a la següent interacció. En el cas
de que el segment creue una interfície, la partícula es para en la intersecció
amb aquesta i es produeix el canvi al nou material, on es tornarà al START.
Si la interfície limita la geometria i, per tant, la partícula escapa d’aquesta,
la simulació del recorregut de la partícula acaba i s’intentarà extraure la
següent partícula en la pila de secundàries. Si pel contrari no s’ha creuat
cap interfície, es mou la partícula la distància determinada pel JUMP en la
seua direcció de moviment i a continuació la rutina KNOCK simularà la prò-
xima interacció. Si la partícula és absorbida al material, s’intentarà simular
la següent secundària, sinó, es tornarà al pas del JUMP. Cada vegada que
s’extraga l’estat d’una partícula secundària de la pila, el programa tornarà
al pas del START. Si la pila estiguera buida, es generarà una nova partícu-
la primària o acabarà la simulació, depenent de si el nombre objectiu de
partícules primàries simulades s’ha acomplert o no.

3.2 Classe II i paràmetres de simulació

A aquesta secció es descriuran els paràmetres de simulació emprats per
PENELOPE, així com l’algorisme de transport mixt que empra (Classe
II).

PENELOPE empra un algorisme mixt de transport que depèn d’uns
llindars angulars i energètics. La selecció d’aquests paràmetres pot millo-
rar substancialment l’eficiència de la simulació, reduint així les incerteses
estadístiques amb un temps de còmput menor. A la taula I.1 es recopilen els
paràmetres de simulació requerits per PENELOPE, els quals es discutiran
a continuació.

Tal i com la majoria de codis de Monte Carlo, PENELOPE finalitza el
transport de partícules quan la seua energia cinètica disminueix per baix
del llindar definit per l’usuari (Eabs). En aquest punt es considera que la
partícula ha sigut absorbida al material i que diposita la seua energia cinè-
tica localment. En el cas dels positrons, a més, al ser absorbits es produeix
la seua aniquilació, emetent-se els dos fotons corresponents. El paràmetre
Eabs ha de ser especificat per a cada tipus de partícula i cada material de la
geometria. Com es d’esperar, tant el nombre de partícules secundàries com
el temps de simulació augmenta al disminuir el valor de l’Eabs, pel que es
convenient estudiar el valor òptim per a cada simulació. Per ajustar aquest
paràmetre, cal tenir en compte, especialment, la distància recorreguda per
les diferents partícules a eixa energia.
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Inicialització del
programa

N=0

N=N+1

Inicialitació de l'estat de
la partícula

CLEANS

START

JUMP

S'ha creuat una interfície?

Modifiquem DS per a
parar-se a la interfície

Si No

Escapa?

Canvi de cos
i material

KNOCK

S'absorbeix?
No

SECPAR

Si

SiNo

Buit?
No

Si

Fi
No

Si

Figura I.5: Esquema bàsic del funcionament d’un programa principal basat
en PENELOPE.



CAPÍTOL I. INTRODUCCIÓ 35

Paràmetre Descripció Rang Valors recomanats

Eabs

Energia d’ab-
sorció per tipus
de partícula i
material en eV

Eabs ≥ 50 eV

rang(Eabs) < Lbin

Emprar execu-
cions curtes per
a trobar el valor
òptim de Eabs

C1

Desviació angu-
lar màxima [ 0, 0.2 ]

∼ 0.05

Emprar execu-
cions curtes per
a trobar el valor
òptim de C1

C2

Fracció màxima
de pèrdua d’e-
nergia

[ 0, 0.2 ]

∼ 0.05

Emprar execu-
cions curtes per
a trobar el valor
òptim de C2

Wcc

Llindar d’ener-
gia perduda,
en eV, per a
col.lisions dures
inelàstiques

[ 0, Eabs(e
−) ] min(5 keV, 1

100
E)

Wcr

Llindar d’ener-
gia perduda,
en eV, per a
emissions dures
de radiació de
bremsstrahlung

[ 10 eV, Eabs(γ) ]

Si Wcr < 0 la
radiació feble
queda desacti-
vada

min(5 keV, 1
100
E)

smax
Recorregut mà-
xim en cm smax ≥ 0

∼ 1/10 del mí-
nim gruixut del
cos

Taula I.1: Paràmetres de simulació de PENELOPE. Tot i que els valors
recomanats pretenen proporcionar un compromís entre velocitat i precisió,
la seua influència deuria estudiar-se per a cada cas particular. En gene-
ral, augmentant el valor dels paràmetres s’aconsegueixen execucions més
ràpides, però a costa d’una possible disminució en la precisió.

Per exemple, si volem obtindre una distribució espacial de deposició de
dosi en una malla, les energies d’absorció deurien seleccionar-se de forma
que les partícules depositen tota la seua energia en una distància relativa-
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ment menuda en comparació a les dimensions dels elements de la malla.
En altres casos és recomanable fer execucions curtes augmentant el valor
de l’Eabs per trobar el millor compromís entre velocitat i precisió [7].

Tant els electrons com els positrons, sofreixen un gran nombre d’inte-
raccions abans de ser absorbits al material. Per aquest motiu, les partícules
carregades reben un tractament diferent al de les partícules neutres, com
els fotons, els quals són simulats interacció a interacció de forma detallada.
Executar simulacions detallades amb electrons i positrons sols és factible
si el nombre d’interaccions és suficientment menut, és a dir, per a energies
cinètiques baixes o làmines fines. La solució emprada tant a PENELOPE
com a altres codis de Monte Carlo, consisteix en estimar l’efecte combinat
de totes les interaccions amb el material, ocorregudes en una distància pre-
definida. Amb aquest mètode, el transport de les partícules estarà format
per una successió de segments aglutinants d’interaccions [81]. No obstant,
per a que l’aproximació siga vàlida, els segments han de ser suficientment
llargs per a assegurar que la partícula interaccionarà un gran nombre de
vegades al llarg d’aquest. Pel que fa a l’energia perduda i la deflexió an-
gular ocasionada per les interaccions en el segment, ambdós s’obtenen a
partir del mostreig de teories de dispersió múltiple [82]. Aquesta tècnica
és coneguda com simulació condensada o esquema de Classe I. No obstant,
l’esquema de Classe I presenta alguns inconvenients.

En primer lloc, els desplaçaments espacials després d’un recorregut se-
gueixen una distribució parcialment desconeguda. A més, com que les
teories de dispersió múltiple són vàlides en medis infinits i homogenis, cal
calcular la distància a les interfícies pròximes per a mantindre la longi-
tud del segment suficientment menuda com per a no canviar el material
on la partícula està propagant-se. Més encara, a mesura que la partícula
s’acosta a una interfície, la longitud del segment ha de disminuir-se pro-
gressivament, el que restringeix el preseleccionar la dimensió del segment
i limita els objectes que poden ser modelats de forma eficient. Per afron-
tar aquestes limitacions, alguns codis que empren l’esquema de Classe I,
com [55, 83], opten per canviar a un mode de simulació detallat quan la
partícula s’apropa a una interfície.

Una solució més pràctica es l’anomenat esquema mixt o de Classe II.
En aquest, s’explota el fet que les SEDs per a les interaccions de partícules
carregades d’alta energia decreixen ràpidament quan s’incrementa l’energia
perduda W i l’angle de dispersió θ o la deflexió angular µ ≡ (1− cos θ)/2.
Aquesta dependència va com µ−2 per a interaccions elàstiques, µ−2W−2

per a col.lisions inelàstiques i com W−1 per a emissió per bremsstrahlung,
i poden emprar-se per diferenciar dues categories d’interaccions, les dures
i les febles, per a tractar cadascuna de forma independent i disminuir el
nombre efectiu d’interaccions a simular. Amb aquest objectiu, es definei-
xen dos llindars dependents de l’energia: Wc, per a l’energia perduda, i
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θc per a l’angle polar de dispersió. Amb aquests llindars, es considerarà
interaccions dures a aquelles amb una pèrdua d’energia i angle polar de
dispersió majors que Wc i θc respectivament, les quals es tractaran de for-
ma discreta simulant-se individualment a partir del mostreig aleatori de les
SEDs corresponents. D’altra banda, les interaccions amb W i θ menors
que els llindars es consideraran interaccions febles, pel que la seua deflexió
angular acumulada en el pas entre dues interaccions dures successives es
comptabilitza segons les aproximacions de dispersió múltiple. Pel que fa a
l’energia perduda, vindrà donada pel poder de frenat, el qual es considera-
rà constant en el pas entre interaccions fortes. Respecte al desplaçament
espacial al final del segment, aquest es determina mitjançant l’algorisme
del random-hinge [84]. En aquest, es computa l’efecte combinat de totes
les interaccions febles entre dues interaccions dures successives, com una
única interacció feble artificial, nomenada hinge, on es redueix l’energia de
la partícula i és desviada de la seua trajectòria. Cal remarcar que les par-
tícules secundàries generades com a conseqüència d’interaccions febles són
menyspreades, pel que es considera que s’absorbeixen localment i no s’afe-
giran a la pila per a ser simulades posteriorment. La posició d’aquest hinge
es mostreja de forma uniforme sobre la distància entre les dues interaccions
fortes. Després del hinge, la partícula es mou la distància restant en la
nova direcció, on tindrà lloc la pròxima interacció forta. Per tant, cada
segment es divideix en dues parts separades pel hinge. Els beneficis d’a-
quest algorisme són que, en primer lloc, permet simplificar substancialment
el codi de simulació i, a més, s’ha provat que proporciona valors precisos
en els moments angular i espacial. Més encara, en la proximitat a interfí-
cies, l’esquema de Classe II permet, simplement, truncar el segment. Una
descripció més detallada de l’esquema de Classe II es pot trobar al manual
del PENELOPE [7] i a [85].

A diferència de la majoria de codis Monte Carlo de propòsit general, en
PENELOPE el transport d’electrons i positrons es realitza seguint l’algo-
risme de l’esquema mixt de Classe II per a totes les interaccions. Aquest
esquema és més precís i estable numèricament que l’esquema de Classe I.
Els paràmetres que resten per explicar, i que es discutiran a continuació,
serveixen per a controlar l’esquema de Classe II.

Per determinar els valors llindars Wc i θc, PENELOPE empra quatre
paràmetres de simulació, especificats per l’usuari, per a cada material de la
geometria. La selecció d’aquests paràmetres tindrà una forta influència en
la precisió i eficiència de la simulació, pel que es recomanable estudiar-los
en cada cas.

Per a interaccions amb pèrdua d’energia, l’usuari ha d’especificar dos
d’aquests paràmetres en eV: Wcc, per a les col.lisions inelàstiques, i Wcr per
a les emissions de bremsstrahlung. Els processos corresponents amb una
pèrdua d’energia W menor que el seu llindar es consideraran interaccions
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febles. Al seu torn, els valors d’aquests paràmetres s’empraran internament
per a calcular el recorregut lliure mitjà entre interaccions dures, és a dir,
la distància mitjana entre dues interaccions dures amb pèrdua d’energia.
S’ha de tenir en compte que aquests llindars tenen un efecte visible en
l’espectre d’energia simulat i, per tant, es recomanable que ambdós siguen
menors que l’amplada del bin d’energia emprat. Amb aquesta precaució,
els llindars afectaran de forma lleu a la precisió dels resultats. Una altra
característica a tindre en compte és que, degut a la forta dependència de les
SEDs de col.lisions inelàstiques i bremsstrahlung en funció de W , ambdós
llindars afecten poc a la velocitat de simulació per a energies majors de
100 keV. D’altra banda, els valors de Wcc i Wcr, per consistència, deuen
seleccionar-se menors que les corresponents Eabs en cada material. A més,
valors alts dels llindars impliquen una major distància entre interaccions
dures i, per tant, una menor quantitat de segments, el que pot afectar a
la fiabilitat del mètode en objectes prims, com es veurà més endavant. Els
valors recomanats per aquests llindars són el mínim entre 5 keV i un 1%
de l’energia inicial de la partícula primària [7]. Aplicant aquests criteris
s’assegura que el nombre d’interaccions dures és estadísticament suficient
i que la velocitat de simulació no varia significativament si s’augmenten
el valor dels llindars. Finalment, el valor de Wcr, al contrari que Wcc, no
pot fixar-se a zero perquè les SEDs d’emissió per Bremsstrahlung divergei-
xen per energia nul.la dels fotons d’eixida. Per tal d’activar la simulació
detallada d’aquests events, es pot assignar un valor negatiu a Wcr, el que
forçarà que, internament, es redefinisca a 10 eV, ignorant els fotons amb
una energia menor.

D’altra banda, els paràmetres C1 i C2 serveixen per a determinar el
recorregut lliure mitjà entre interaccions dures elàstiques (λ(h)el ), que, al seu
torn, fixa el llindar en l’angle de desviament (θc). El primer, defineix, per
a un segment amb longitud igual al recorregut lliure mitjà entre interac-
cions elàstiques dures, el limit superior per al desviament angular mitjà,
1 − 〈cos θ〉 ≤ C1. El segon, limita la fracció mitjana de pèrdua d’energia
durant el segment, 〈E0−E〉 ≤ C2E0. Incrementar aquests valors augmenta
tant λ(h)el com θc i, per tant, afecta al temps de còmput necessari per simular
el transport de cada electró i positró. Més específicament, cada paràmetre
té una major influència en la velocitat de simulació en rangs d’energia dife-
rents. En el cas de C1, té un major pes en energies intermèdies, típicament
menors de 10 MeV, on, en canvi, C2 no té pràcticament influència sobre
λ
(h)
el . D’altra banda, per a altes energies, la velocitat de simulació queda

determinada per C2. Finalment, a baixes energies (< 10 keV) la simulació
es realitza de forma detallada, ja que els recorreguts lliures mitjans de les
col.lisions elàstiques i les dures coincideixen. Els valors recomanats per a
C1 i C2 són menuts, típicament entre 0 i 0.05 i mai per dalt de 0.2. No
obstant, es poden emprar valors majors després d’estudiar el seu efecte en
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la precisió i la velocitat de la simulació mitjançant una sèrie d’execucions
curtes.

Una de les dificultats d’emprar l’esquema de Classe II, és que, en prin-
cipi, tant el desviament angular com el desplaçament lateral degut a les
interaccions febles durant un segment de longitud s, ha de calcular-se a
partir del mostreig de les distribucions de Lewis per a dispersió múltiple
[82][86, 87]. No obstant, aquestes distribucions es calculen a partir d’ex-
pansions de Legendre i convergeixen lentament. A més, varien ràpidament
amb s. La solució emprada a PENELOPE consisteix en explotar el fet de
que aquestes distribucions angulars es comporten, aproximadament, com
Gaussianes quan la partícula interacciona 10 vegades o més. Per tant, no
és necessari emprar la distribució exacta, sinó que s’empra una distribu-
ció gaussiana artificial amb els valors de mitjana i variància corresponents.
Per al cas de la pèrdua d’energia per a interaccions febles, s’empra un
plantejament anàleg. En aquest cas, la distribució que segueix la pèrdua
d’energia ve donada per l’equació de transport de Landau [88], però si el
nombre d’interaccions és suficientment gran, la distribució d’energia per-
duda es comporta, com abans, pràcticament com una Gaussiana. Emprant
aquestes distribucions artificials, PENELOPE és capaç de simular de forma
eficient i precisa les interaccions febles, sempre que la partícula interaccione
un nombre suficientment gran de vegades.

Com ja s’ha mencionat, en algunes geometries, pot donar-se el cas de
que les condicions necessàries per aplicar l’aproximació de simulacions con-
densades no s’acomplisquen. Per exemple, en cossos prims o en zones de
dispersió enrere, el nombre d’interaccions dures que sofreix una mateixa
partícula a un sol material és menut. Per a garantir que el nombre de seg-
ments a l’interior del material és suficientment gran, l’usuari ha de definir
el paràmetre smax per a cada material de forma convenient. Aquest pa-
ràmetre limita la longitud màxima del segment amb l’objectiu d’assegurar
que el nombre de segments al material siga suficientment alt com per a
que les aproximacions emprades siguen correctes. A part, també cal tenir
en compte que les magnituds que defineixen les distribucions de dispersió
múltiple, com els recorreguts lliures mitjans entre tipus d’interacció, depe-
nen de l’energia de la partícula, la qual decreix durant el segment degut a
les col.lisions febles. Per tal de tindre en compte aquesta variació, l’energia
perduda deguda a interaccions febles ha de limitar-se, i, per aquest motiu,
PENELOPE limita internament el valor màxim de smax a quatre vegades
el recorregut lliure mitjà de la interacció dura. En el cas de que la longitud
del segment mostrejat siga major que smax, aquest es truncarà afegint una
interacció tipus delta, la qual no té ninguna influència més que parar la par-
tícula i el flux del programa [83]. Per tant, en general, l’usuari únicament
necessita especificar el valor de smax si, per qüestions geomètriques, no està
garantit que la partícula interaccione més de 10 vegades al material. Si no
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és el cas, assignant un valor de smax “infinit” es deixarà que PENELOPE
l’ajuste internament [7].

Tal i com ja s’ha mencionat, els paràmetres Eabs, C1, C2, Wcc, Wcr i
smax determinen la velocitat de la simulació de manera que incrementar o
disminuir qualsevol dels paràmetres, accelerarà o ralentitzarà la velocitat
de simulació respectivament. No obstant, també determinaran la precisió
de la simulació, pel que convé emprar valors relativament menuts. Un avan-
tatge d’aquest esquema és que es poden realitzar simulacions detallades de
les interaccions elàstiques i inelàstiques d’electrons i positrons ajustant els
paràmetres Wcc, C1 a C2 a zero. D’altra banda, com ja s’ha explicat, per
a simular detalladament la radiació de bremsstrahlung és suficient ajustar
Wcr a un valor negatiu. Amb aquest mètode l’usuari pot verificar la influ-
ència dels paràmetres a cada simulació particular, comparant els resultats
amb una simulació detallada.

3.3 Incerteses en simulacions Monte Carlo

Cal tenir especial cura amb el tractament de les incerteses en simulacions
Monte Carlo, i és el que tractarem a continuació. No obstant, per a una
descripció més detallada, el lector pot dirigir-se al manual del PENELOPE
[7] i al treball de James sobre teoria del Monte Carlo [89].

3.3.1 Mitjanes i desviacions estadístiques de les mesures

Generalment, les magnituds a mesurar en una simulació Monte Carlo s’ob-
tenen com a mitjana d’un gran nombre (N) d’històries simulades on es
tenen en compte les contribucions tant de les partícules primàries, com de
les secundàries produïdes. Cada magnitud (Q) es pot expressar com una
integral amb la forma de l’equació I.24, i la seua variància com I.25,

Q =

∫
q(x)p(x)dx (I.24)

varQ =

∫
q2(x)p(x)dx−Q2 (I.25)

on p(x) representa la distribució de probabilitat de les variables aleatòries
x que determinen la mesura q(x). Tot i que, en problemes de transport de
radiació, la distribució p(x) sol ser desconeguda, la simulació de cascades
individuals ens permet generar una successió de variables aleatòries x i
la mesura q(x) corresponent. En aquest cas, la distribució p(x) descriu la
cascada d’interaccions aleatòries de cada història, on cada tipus d’interacció
segueix la seua pròpia distribució de probabilitat. Amb aquests elements,
podem obtindre una estimació de Q a partir de la simulació Monte Carlo
com,
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Q =
1

N

N∑

i=1

qi (I.26)

on qi és la mesura de la i-èsima història simulada. Al seu torn, la desviació
estàndard de Q ve donada per l’equació I.27,

σQ =

√
varQ
N

=

√√√√ 1

N

[
1

N

N∑

i=1

q2i −Q
2

]
(I.27)

Per exemple, si el que s’està mesurant és l’energia depositada per his-
tòria, i s’han simulat N històries, l’estimador Monte Carlo d’aquesta mag-
nitud ve donat per,

Edep =
1

N

N∑

i=1

ei (I.28)

on ei és l’energia dipositada per totes les partícules, inicial i secundàries,
de la i-èsima història. La desviació estàndard corresponent és,

σEdep
=

√√√√ 1

N

[
1

N

N∑

i=1

e2i − Edep

]
(I.29)

Pel que és necessari guardar tant l’energia dipositada per totes les par-
tícules d’una mateixa història (ei) com els seus quadrats (e2i ).

En el cas de que es pretenga mesurar una distribució continua d’una
certa magnitud, la solució més simple consisteix en discretitzar la distribu-
ció i tractar-la com un histograma on la magnitud a mesurar és l’“altura”
de cada línia. Si, per exemple, es pretén mesurar la distribució d’energia
dipositada en profunditat, D(z), per història, en l’interval (zmin, zmax), el
més simple és dividir la profunditat total en M intervals regulars. Definint
ara ei,j,k com l’energia depositada al l’interval espacial k, per la partícula j
de la història i, l’energia depositada a cada interval z per història incident
ve donada per,

Ek =
1

N

N∑

i=1

∑

j

ei,j,k ≡
1

N

N∑

i=1

ei,k (I.30)

on s’ha definit,

ei,k ≡
∑

j

ei,j,k (I.31)

Al seu torn, la incertesa estadística en cada interval espacial ve donada
per,
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σEk
=

√√√√ 1

N

[
1

N

N∑

i=1

e2i.k − E2
k

]
(I.32)

La distribució Monte Carlo resultant d’aquesta mesura és una funció
discontinua amb, en general, un nombre finit de discontinuïtats situades
entre els M intervals.

Un dels principals aspectes a tindre en compte quan es tracta amb
distribucions continues és la mida de les particions. En primer lloc, si
les particions són molt menudes, en general, a cadascuna es registrarà un
menor nombre de mesures, el que augmentarà la incertesa estadística fins
al punt d’amagar el resultat mesurat. D’altra banda, disminuir la mida
de les particions també augmentarà el nombre de particions i, per tant,
la memòria requerida per a guardar tant l’acumulació de les mesures en
cada interval com els corresponents quadrats per a calcular la desviació
estàndard. Depenent del nombre de particions i de les característiques del
maquinari on s’execute la simulació, l’ús de memòria podria ser prohibitiu,
sobretot en execucions on simulen històries de forma concurrent.

3.4 Reducció de variància

Com s’ha vist a la secció 3.3, els resultats de les simulacions obtingudes
amb PENELOPE, tenen associada una incertesa estadística. Aquesta, ha
de ser suficientment menuda com per a assegurar la fiabilitat dels resultats,
però reduir-la requereix augmentar l’estadística en ordres de magnitud que,
al seu torn, involucra augmentar significativament el temps de còmput. Per
eixe motiu, PENELOPE implementa una sèrie de tècniques de reducció de
variància que permeten assolir incerteses estadístiques menudes sense com-
prometre el temps de simulació, augmentant la seua eficiència. Malaurada-
ment, l’optimització d’aquestes tècniques depèn fortament de les condicions
del problema a simular, pel que no existeixen regles generals que funcionen
en tots els casos i s’ha d’estudiar per a cada cas concret. A més, cal tenir
en compte que al aconseguir una millora en la incertesa d’una variable es
pot produir un augment de la incertesa en una altra. Per aquests motius,
la utilització de les les tècniques de reducció de variància ha de fer-se de
manera controlada sense subestimar el seu efecte global i no és recomanable
quan es vulguen obtenir resultats del procés de transport.

En aquesta secció, es descriuen breument les tècniques més rellevants.
Per conèixer amb més detall els mètodes de reducció de variància es pot
consultar el manual de PENELOPE [7] i [90].

Les tècniques de reducció de variància reordenen l’equació I.24 per opti-
mitzar la simulació. Als problemes de transport de radiació en la matèria,
aquest objectiu s’acompleix assignant a cadascuna de les partícules de la
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simulació un pes (w), la qual cosa modifica les equacions anteriors. Ara,
p(x) i q(x) estan pesades de la següent manera: p′ = p/w i q′ = wq i les
equacions es reescriuen com I.33 i I.34.

Q′ =
∫
wq(x)p(x)

w
dx =

∫
q′(x)p′(x)dx

Q′ = Q (I.33)

var′Q =

∫
q′2(x)p′(x)dx−Q2

=

∫
wq2(x)p(x)dx−Q2 (I.34)

Amb aquesta dependència de var′Q amb w i escollint adientment els
pesos amb les tècniques adequades, s’aconsegueix una variància menor que
varQ per a la variable Q a mesurar a la simulació.

• Interacció Forçada (IF): Cadascuna de de les diferents interaccions
de la radiació amb la matèria, succeeix amb una certa probabilitat,
depenent de l’energia, partícula, etc. Segons el problema d’estudi,
és necessari un nombre considerable d’interaccions d’un cert tipus
per obtenir resultats amb incerteses suficientment baixes. La tècni-
ca d’interacció forçada, augmenta de manera artificial la probabilitat
d’ocurrència del procés en qüestió, A, donant-se amb major freqüèn-
cia que en el cas real. A PENELOPE, aquest mètode s’implementa
de manera que, en la interacció A, es substitueix el recorregut lliure
mitjà del cas real, dividint-lo per un factor λA,F = λ/F , amb F > 1.
Així, entre cada parell d’interaccions A reals, s’obtindran, en mitjana,
F − 1 interacciones A forçades. Per ser coherent, la implementació
d’aquest mètode en PENELOPE, considera que les funcions de densi-
tat de probabilitat per a la pèrdua d’energia i les deflexions angulars
en les interaccions forçades, són les mateixes que en el cas real. Açò
s’aplica també a les direccions en que s’emeten les partícules secun-
dàries, si es produeixen. A més, es tenen en compte una sèrie de
consideracions que s’expliquen a continuació:

– Les partícules primàries tenen assignat pes la unitat. D’altra
banda, a aquelles partícules secundàries produïdes a causa d’una
partícula amb pes w que sofreix un tipus d’interacció A, ja siga
real o forçada, se’ls assigna un pes ws = w/F , mentre que les
secundàries resultants d’interaccions reals a les quals no s’aplica
IF, reben un pes igual al pes de la seua partícula mare (ws = w).

– Les partícules simulades, tenen un conjunt de variables d’estat
que canvien al llarg de la simulació segons les interaccions que
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sofreixen com l’energia i la direcció. No obstant, a interaccions
on s’aplica IF, si la partícula sofreix una interacció de tipus
A, només es modifica el seu estat si la interacció és real, en
cas contrari, si és forçada, el seu estat roman constant. Per a
determinar si la interacció és forçada, es té en compte que la
probabilitat de sofrir una interacció de tipus A real és de 1/F .
Per tant, si un nombre aleatori generat acompleix que ξ < 1/F ,
es considerarà que la interacció és real.

– Les alteracions del medi, tals com la deposició d’energia o de
càrrega, resultants d’interaccions on s’aplica IF, siguen reals o
forçades, han de pesar-se a l’hora de ser registrades. El pes que
se’ls aplica és w′ = w/F , on w és el pes de la partícula abans
de la interacció. En la resta d’interaccions, on no s’aplica IF, el
pes a emprar és el propi de la partícula w′ = w.

L’estimador de Monte Carlo Q obtingut per a les N històries d’una
simulació, ve donat per la contribució de tots els comptatges de q
pesats pel seu w corresponent, com es mostra a l’equació I.35, on j
representa la contribució de les partícules secundàries generades per
la partícula primària i-èssima,

Q =
1

N

∑

ij

wijqij (I.35)

Al seu torn, la desviació estàndard de Q ve donada per l’equació I.36,

σ′Q =

√√√√√ 1

N


 1

N

∑

i

(∑

j

wijqij

)2

−Q2


 (I.36)

Seguint aquestes expressions, les quantitats a mesurar relacionades
amb interaccions forçades tindran una incertesa estadística reduïda
en comparació amb la obtinguda per a la mateixa simulació sense
aplicar IF, degut a l’augment en el nombre d’aquestes interaccions.
S’ha de tenir en compte que altres quantitats augmentaran la seua
incertesa, ja que part del temps de simulació està destinat a simular
l’elevat nombre d’interaccions forçades. Tot i els beneficis d’aquesta
tècnica en determinades ocasions, s’ha d’emprar amb cautela, ja que
produeix una violació de la conservació de l’energia. Aquest efecte, es
causa al modificar els pesos de les energies dipositades, degut a que
la suma d’aquestes al llarg del transport de la partícula difereix de
l’energia real que aquesta ha perdut en la seua trajectòria. El resultat
d’aquesta violació de la conservació de l’energia és que els espectres
de deposició d’energia en aquestes simulacions pateixen un biaix.
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• Divisió: L’objectiu d’aquesta tècnica, és augmentar el nombre de
partícules en certes regions d’interès on s’avaluaran els resultats de
la simulació. D’aquesta manera, es destina major temps de còmput a
simular el transport i interacció de partícules que sí contribueixen als
comptatges de la magnitud a mesurar en una regió espacial determi-
nada. Igualment que en les interaccions forçades, en la divisió també
es redueix la variància de les mesures a partir de la modificació dels
pesos de les partícules. El procés de divisió consisteix en augmen-
tar el nombre de partícules en una zona i amb unes característiques
determinades, dividint les partícules originals amb un pes w0 en un
nombre de partícules D > 1 amb una fracció del pes original assig-
nat a cadascuna wd = w0/D. La mitjana i la desviació estàndard
associada de les quantitats que es mesuren aplicant aquesta tècnica,
venen donades per les equacions I.35 i I.36, respectivament. Tenint
en compte com es calculen els pesos de les partícules que provenen de
la divisió, els resultats de les simulacions en les que s’empra aquesta
tècnica, romanen sense biaix. L’efectivitat de la divisió, depèn de
l’experiència de l’usuari alhora d’emprar-la en cadascun dels proble-
mes, ja que, com s’ha explicat a aquesta secció, no existeixen unes
regles d’ús que funcionen per a tots els casos.

• Ruleta russa: Aquesta tècnica segueix el procés invers a la divisió, i
s’empra també a les regions que són d’interès per a l’usuari. En aquest
cas, quan una partícula es mou abandonant la regió d’interès, es mata
amb una probabilitat donada per M < 1. En eixe cas, la partícula
no continua simulant-se i per tant no contribueix als comptatges de
les magnituds mesurades a la simulació. Si pel contrari, la partícula
sobreviu, el seu pes augmenta un factor 1/(1−M). La mitjana i des-
viació estàndard de les mesures, es calcula de la mateixa manera que
en la divisió, amb les equacions I.35, I.36, deixant també la simulació
sense biaix degut a l’aplicació d’aquesta tècnica. L’efectivitat de la
ruleta russa, ve determinada també per l’experiència de l’usuari en la
seua aplicació. Les tècniques de divisió i ruleta russa, solen utilitzar-
se conjuntament per tal de maximitzar el temps de còmput emprat
en el transport de partícules en una regió. A més, ambdues tècniques
poden ser aplicades conjuntament amb interaccions forçades i altres
tècniques de reducció de variància.

Evidentment, a més de les tècniques explicades en aquesta secció, exis-
teixen altres mètodes que milloren la velocitat de les simulacions. Per
exemple, explotar les possibilitats de les simetries del problema, simplifica
substancialment la simulació i augmenta considerablement la seua veloci-
tat.
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3.5 PenEasy

PenEasy [91], ofereix un programa principal modular de propòsit general
dissenyat per a emprar la llibreria PENELOPE. De la mateixa manera que
PENELOPE, és un software lliure i gratuït que es pot descarregar direc-
tament de 9, i està escrit en FORTRAN. Per a dur a terme les simulacions
amb penEasy, l’usuari ha d’especificar tota la informació necessària al pro-
grama a través d’un fitxer de text seguint el format especificat. Entre
aquesta informació, es troben els paràmetres descrits a la secció 3.1. Tant
la construcció de la geometria com els fitxers de materials emprats per pe-
nEasy s’introdueixen de la mateixa manera que en PENELOPE, fent ús de
les bases de dades proporcionades. PenEasy, ofereix una sèrie de models de
font que es poden aplicar a diferents situacions pràctiques així com comp-
tadors de diferents magnituds d’interès i tècniques de reducció de variància
que s’invoquen des d’un codi estructurat que empra les subrutines propor-
cionades per PENELOPE. A més, permet simular geometries voxelitzades,
les quàdriques originals de PENELOPE i, inclús, una mescla d’ambdues.

PenEasy guarda els resultats de la simulació en fitxers independents per
a cada comptador configurat per l’usuari al fitxer d’entrada de la simula-
ció. A continuació es descriuen els comptadors emprats en les simulacions
realitzades per dur a terme aquest treball.

• ‘tallyFluenceTrackLength’ : aquest comptador s’empra per calcular
l’espectre de fluència integrat a tot el volum del material declarat
com a detector. Per obtenir aquest valor, es compta la distància
recorreguda per cada partícula al detector en funció de la seua ener-
gia. Tot i que les unitats de fluència són partícules per secció d’àrea
travessada, el resultat d’aquest comptador es presenta en segments
d’energia. El nombre de segments i el rang energètic que aquests co-
breixen, és especificat per l’usuari al fitxer d’entrada. Així doncs, el
resultat és una magnitud diferencial en energia que, a més, està inte-
grat al volum del detector (cm3), de tal forma que les seues unitats
són partícules cm/eV per història inicial.

• ‘tallySphericalDoseDistribution’ : comptador emprat per al càlcul de
dosi absorbida per història en segments entre un interval radial deter-
minat (r =

√
x2 + y2 + z2) que defineix closques esfèriques. Aquest

interval i el nombre de segments, són definits per l’usuari al fitxer
d’entrada, el qual ha de tenir en compte que els segments especifi-
cats són homogenis. Degut a la necessitat d’aquesta homogeneïtat,
aquest comptador no pot emprar-se per a geometries voxelitzades, ja
que els resultats en medis no homogenis són erronis. Els resultats es
presenten en unitats de eV/g per història.

9http://www.upc.edu/inte/downloads

http://www.upc.edu/inte/downloads
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• ‘tallyCylindricalDoseDistribution’: aquest comptador s’empra per al
càlcul de dosi absorbida de forma anàloga al tally anterior però per
a un interval radial que defineix bins cilíndrincs.

• ‘tallyParticleCurrentSpectrum’: el comptador d’espectre s’empra per
a obtenir l’espectre energètic de les partícules que arriben al material
especificat per l’usuari. En aquest s’especifica l’interval energètic de
l’espectre i discrimina per tipus de partícula. Els resultats, com als
casos anteriors, estan normalitzats per història.

4 Optimització

Com s’ha discutit a la secció 1, les simulacions Monte Carlo presenten
un gran cost computacional que es tradueix, típicament, en execucions
llargues, el que limita el seu ús en certes aplicacions. Per aquest motiu, a
la secció que ens ocupa, discutirem diferents tècniques per tal d’optimitzar
els codis Monte Carlo, les quals s’empraran a l’últim treball presentat. Les
optimitzacions es centraran, en primer lloc, en la millora dels accessos a
memòria, secció 4.1. Tot seguit, a la secció 4.2 es parlarà dels avantatges del
paral.lelisme i les seues dificultats. Finalment a la secció 4.3 es discutiran
tècniques per aconseguir un codi modular i extensible, amb un equilibri
entre flexibilitat i eficiència.

4.1 Memòria cau

L’optimització de l’ús dels diferents nivells de memòria cau continua sent ac-
tualment un punt clau en el rendiment dels processadors moderns, estudiant-
se tant la seua gestió [92], limitacions [93], models de predicció de les seues
capacitats [94] [95] o formes d’optimitzar el seu ús [96] [97].

La motivació de l’ús de la memòria cau es deu a la diferència entre la
velocitat de rellotge dels processadors, que és de l’ordre del GHz, i el temps
requerit per accedir a la memòria principal (RAM), que pot suposar desenes
de nanosegons. Donat que els accessos a memòria són molt comuns a la
majoria de programes, el temps requerit podria produir un gran impacte a
la velocitat d’execució del procés. Per evitar-ho, s’empra la memòria cau, la
qual és una memòria amb una capacitat menuda però molt més ràpida que
la memòria principal. De fet, la majoria de processadors moderns empren
diferents nivells de memòria cau, sent més menudes i ràpides a mesura que
s’apropen a les unitats de còmput (CPU). Aquestes, guarden les dades a
les que s’accedeix amb major freqüència, permetent al processador obtenir-
les ràpidament i limitar els accessos a la memòria principal. La figura I.6
mostra l’estructura típica per a un processador amb tres nivells de memòria
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cau. En aquesta, l’últim nivell (L3) es comparteix entre els diferents cors
del processador, mentre que la resta (L1 i L2) són d’ús privatiu del cor.

L1

L2

Cor 1
L1

L2

Cor 2

L3

Memòria Principal

Figura I.6: Estructura típica de la jerarquia de memòries amb tres nivells
de memòria cau.

La forma de determinar quines dades es guarden a la memòria cau
és descriu a continuació. Quan el processador accedeix a una part de la
memòria que no es troba ja descarregada a la memòria cau, aleshores, es
descarrega en aquesta un bloc de memòria, a l’interior del qual es troba la
direcció de memòria requerida pel processador. Aquests blocs de memòria
són les anomenades línies de memòria cau. Si durant el procés de descàrrega
d’una línia a la memòria cau, aquesta està plena, el processador decidirà
quina línia substituir. Una política comuna als processadors moderns és la
LRU (Least Recently Used), en la qual es substitueix la línia de memòria
cau amb major temps sense ser accedida.

Aquest mecanisme, afavoreix estructurar les dades d’un programa per
a que els càlculs successius que van a efectuar-se, empren elements ja des-
carregats a causa d’un accés anterior a la mateixa línia de memòria cau,
evitant així un nou accés a la memòria principal. Alguns exemples cone-
guts de llibreries que exploten aquest tipus d’optimitzacions són el BLAS
[98, 99] i llibreries que l’empren com el LAPACK [100].

Un exemple molt il·lustratiu i simple d’aquestes tècniques es pot mostrar
a través d’operacions sobre matrius. Suposem per tant que volem sumar a
cada element d’una matriu de dimensió n×n un valor igual al producte del
seu índex de fila per l’índex de columna. A més, la matriu està guardada
en memòria per files com un vector unidimensional, assegurant que tota
ella està contigua en memòria. Per tant, per a obtenir l’element de la fila i
i la columna j, accedirem a la posició i · n+ j. Per tal de recórrer i operar
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sobre els elements de la matriu, tenim dues opcions. D’una banda podem
recórrer la matriu per files, tal i com mostra el codi I.1, o per columnes,
com nostra el codi I.2.

1 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < n ; ++i )
2 f o r ( unsigned long j = 0 ; j < n ; ++j )
3 matrix [ i ∗n+j ] += i ∗ j ;

Codi I.1: Operació sobre els elements d’una matriu recorrent-la per files

1 f o r ( unsigned long j = 0 ; j < n ; ++j )
2 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < n ; ++i )
3 matrix [ i ∗n+j ] += i ∗ j ;
Codi I.2: Operació sobre els elements d’una matriu recorrent-la per
columnes

Tal i com s’ha guardat la matriu en memòria, per files, cada vegada
que un element no es trobe a la memòria cau, aquest es descarregarà junt
a elements de la mateixa fila o pròxims a aquesta. Per tant, al cas on
es recorren els elements per files, les iteracions següents disposaran de les
dades necessàries a la memòria cau. D’altra banda, quan es recorre per
columnes, depenent del valor de n, en cada iteració successiva l’element es
trobarà a una línia de memòria cau diferent, que s’haurà de descarregar de
la memòria principal, ja que els elements d’una mateixa columna no estan
contigus en memòria. Per a exemplificar-ho, la figura I.7 mostra aquest
mateix exemple per a una matriu de dimensió 6 × 6 i amb una memòria
cau amb una dimensió de línia corresponent a 4 elements de la matriu. La
figura superior mostra els accessos necessaris per a fer el còmput accedint
a la matriu per files, on s’empren tots els elements descarregats a la línia
de memòria cau abans de descarregar la següent. A la inferior, en canvi,
cada iteració necessita accedir a la memòria principal per tal d’obtenir
la dada corresponent, la qual s’ha remarcat amb un requadre negre, ja
que s’està accedint per columnes. Per fer-se una idea real d’aquest efecte,
s’han executat els dos codis mostrats i s’han mesurat els temps de còmput
per a un n = 20000. El còmput s’ha realitzat a un ordinador amb un
processador Intel(R) Core(TM) i7-8550U CPU @ 1.80GHz, el qual compta
amb una dimensió de memòria cau de 64 KB per nucli per a la L1, 256 KB
per nucli per a la L2 i 4096 KB compartits a la L3. El temps de còmput
total accedint per files és de 360 mili-segons, mentre que per columnes és
de 6580 mili-segons.
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Figura I.7: Accessos a memòria requerits per a realitzar el còmput accedint
a la matriu per files (dalt) i per columnes (baix). Els blocs amb contorn
roig delimiten cada línia de memòria cau (4 elements) mentre que el color
del requadre serveix per diferenciar la línia de la matriu. Els números a
l’interior de cada requadre indiquen el parell (fila,columna) respectivament.
A la figura inferior, l’element marcat amb el contorn negre indica l’únic ele-
ment emprat en la línia de memòria cau abans ser substituïda a la següent
iteració.

Per aplicar aquestes tècniques al cas de simulacions Monte Carlo, pot
ser convenient reestructurar les dades del codi per tal d’agrupar-les en
estructures que s’empren conjuntament a un mateix càlcul. Agrupar-les
de forma contigua a memòria, permetrà reduir els accessos a la memòria
principal, tal i com s’ha vist.

4.2 Paral·lelisme

Per tal de maximitzar l’ús tant de les arquitectures modernes de proces-
sadors basades en múltiples cors, com les infraestructures formades per un
conjunt d’ordinadors o altres infraestructures distribuïdes (GRID, Cloud,
etc) i maquinari específic (GPGPUs, FPGAs), es recorre a la computa-
ció paral.lela. Aquesta, consisteix en executar múltiples fils o processos de
forma concurrent i que, en general, es comuniquen entre sí intercanviant
informació per realitzar un còmput conjunt.

Al cas que ens ocupa però, el procés de dividir una simulació en peces
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més menudes, que poden ser executades de forma independent per diferents
fils o processos, és relativament senzill. Tenint en compte l’estructura d’un
programa principal típic (secció 3.1.4), és fàcil arribar a la conclusió de
que una simulació amb un nombre Nh d’històries a simular, es pot dividir
en n simulacions independents, on s’executen Nh/n històries a cadascuna.
L’únic que, a priori, cal tenir en compte, és que cada simulació genere una
successió de nombres aleatoris independents per evitar correlacions amb els
resultats. A més, s’han d’emprar comptadors independents per a cada fil o
procés per tal de computar correctament el valor esperat de les magnituds a
mesurar i les incerteses associades, tal i com s’ha vist a la secció 3.3. D’altra
banda, els diferents fils o processos, en general, no requereixen comunicació
entre ells fins al final de la simulació, on els resultats individuals de cada
part es combinen.

El tipus de paral.lisme adient a emprar, dependrà de la infraestructura
on s’execute el nostre codi. A continuació discutirem els diferents nivells
de paral.lisme centrats en el nostre problema específic, les simulacions de
Monte Carlo. Si parlem d’execucions en un conjunt de nodes indepen-
dents que no comparteixen memòria principal, com a un culster, és clar
que a cada node haurà d’executar-se un procés independent. No obstant,
si considerem una única màquina, és a dir, estudiem el paral.lelisme en me-
mòria compartida, es pot emprar tant una aproximació multifils com una
multiprocés, les quals presenten avantatges i inconvenients.

4.2.1 Multiprocés front a multifils en memòria compartida

Al llarg d’aquesta secció, per tal de diferenciar entre processos i fils, enten-
drem que un procés empra un espai de memòria aïllat. A més, suposem que
no s’empren tècniques per a compartir informació entre processos mapejant
regions comunes de la memòria principal al nostre codi, més enllà de les
llibreries del sistema. Emprant aquest tipus de tècniques, s’obtindrien els
desavantatges que trobem a l’aproximació de múltiples fils on es compar-
teix el mateix espai de memòria. Diferenciem, per tant, multiprocés com
execucions concurrents amb espais de memòria independents, i multifils
com un únic procés amb múltiples fils que comparteixen un espai de me-
mòria comú. El motiu d’aquesta diferenciació, és que a treballs que trobem
a la literatura [101, 102], s’ha emprat un paral·lelisme basat en múltiples
processos amb les característiques mencionades. D’aquesta forma es podrà
determinar els avantatges i inconvenients d’aquest tipus de paral·lelisme
front a altres alternatives.

Amb aquesta suposició, l’aproximació multiprocés es basa en executar
el programa complet n vegades a diferents processos amb Nh/n històries a
simular a cada procés. Com que es tracta de processos independents, tot i
que es pot establir comunicació entre ells emprant, per exemple, l’estàndard
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MPI, cada procés disposa del seu espai de memòria aïllat, el que al seu torn
ofereix avantatges i inconvenients. L’avantatge principal és la simplicitat.
Donat que no hi ha diferents fils concurrents accedint al mateix espai de
memòria, no s’ha de tenir cura d’efectes com les condicions de carrera o
accessos atòmics que es discutiran més endavant. A més, donat el cas parti-
cular que s’està estudiant, la implementació d’aquest tipus de paral.lelisme
no requereix cap modificació en el codi original si s’implementa a partir de
scripts [101], o involucra canvis mínims al programa principal si s’empra
l’estàndard MPI [102]. Com a contrapartida, al mantenir una còpia de
totes les dades requerides per a fer la simulació a cadascun dels processos,
el consum de memòria serà, en general, molt major que a una aproximació
multifil. A més, tenint en compte que gran part de les dades guardades a
memòria són únicament de lectura, els processos no podran aprofitar aquest
fet per compartir les línies de memòria cau, com veurem més endavant. Per
tant, normalment, produirà més accessos a la memòria principal disminuint
la velocitat de processament. Aquesta última característica la discutirem
a continuació al cas de paral.lelisme basat en múltiples fils. D’altra banda,
cal remarcar que, tot i si es decideix emprar múltiples processos indepen-
dents, depenent del codi del que es parteix, possiblement siga convenient
reestructurar el codi igualment per tal d’optimitzar els accessos a memòria,
tal i com s’ha vist a la secció 4.1. Si fora el cas, l’avantatge de la simpli-
citat d’implementació perd força, tot i que estalvia problemes com els que
discutirem més endavant a la secció 4.2.2.

En l’aproximació multifils, tots els fils comparteixen el mateix espai
de memòria, donat que es tracta d’un únic procés. Per tant, les dades
guardades a la memòria cau per diferents fils fan referència al mateix es-
pai de la memòria principal, permetent compartir-les i reduir el nombre
d’accessos. Aquesta compartició de dades a nivell de memòria cau s’ha
estudiat a la literatura [103], arribant a la conclusió que te una influència
més que significativa sobre el temps total de còmput. No obstant, per tal
d’explotar aquesta característica, és necessari estructurar el programa i el
seu paral·lelisme de forma adient. Algunes tècniques, aplicades a problemes
concrets, per a optimitzar la compartició de dades en execucions paral·leles,
mostren increments en la velocitat de processament majors d’un 19% per a
problemes de grafs [104]. Altres estudis estudien el reagrupament de dades
per millorar els accessos i mostren millores d’un 10% en l’eficiència [105]. A
més, també influirà com s’organitzen els fils als diferents cors del processa-
dor, el que dependrà de l’arquitectura on s’executa. De fet, a la literatura
podem trobar treballs centrats en el correcte mapejat dels fils als cors dels
processadors [106, 107].

D’altra banda, compartir dades a nivell de memòria cau pot provocar
problemes, ja que el processador ha d’assegurar que es manté la coherència
a la memòria cau. Per aconseguir-ho, els processadors empren diferents
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protocols. Per tal d’exemplificar aquest mecanisme i entendre els avantat-
ges i dificultats del paral.lelisme amb múltiples fils, explicarem breument un
d’aquests protocols, anomenat MESI [108], de les sigles en anglès Modified
Exclusive Shared Invalid. L’elecció del protocol es deu a que és relativa-
ment simple, serveix de base per a protocols més complexos i empra un
nombre menut d’estats possibles per a les línies de memòria cau, els quals
es descriuen a continuació,

• Invàlid: Les dades no es troben a la memòria cau o la còpia local
d’aquestes dades està desfasada degut a que ha sigut modificada a un
altra CPU.

• Compartit: Dos o més CPUs tenen el mateix bloc de dades a la me-
mòria cau, però totes les còpies estan actualitzades amb la memòria
principal.

• Exclusiu: Una única memòria cau conté el valor correcte del bloc de
dades i coincideix amb l’existent en la memòria principal.

• Modificat: Una única memòria cau conté el valor correcte del bloc
de dades en tot el sistema. Per tant, les dades corresponents a la
memòria principal estan desfasades.

Amb aquests estats, s’apliquen restriccions als estats que poden com-
partir les línies de memòria cau a dos memòries diferents. Aquestes es
resumeixen a la taula I.2.

M E C I
M × × × X
E × × × X
C × × X X
I X X X X

Taula I.2: Estats compatibles entre línies de memòria cau per a qualsevol
parell de memòries segons el protocol MESI.

En conseqüència, cada acció sobre la memòria cau per part de qualsevol
dels cors del processador podrà afectar a l’estat de la resta. La forma
en com afecta dependrà de si l’acció la realitza el propi cor o ve donada
per un altre. Per exemple, considerem l’esquema de les figures I.8, I.9
i I.10. A aquest, s’ha considerat, per simplicitat, un processador amb
dos cors, un únic nivell de memòria cau i una única línia. Amb aquesta
configuració, es mostren les transicions des d’un estat inicial, mostrat a
la part esquerra, fins a l’estat final de la part dreta després d’una certa
operació. En primer lloc (Figura I.8), el sistema es troba a un estat on cap
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de les dues memòries cau conté informació i, per tant, les línies es troben en
estat invàlid. Aleshores, s’executa una operació de lectura per part del cor
1, descarregant de la memòria principal la línia corresponent i assignant-
li l’estat exclusiu, donat que cap altra memòria la conté. A la següent
seqüència (Figura I.9), partint de l’estat final anterior, el cor 2 executa una
lectura de la mateixa línia. Com que aquesta es troba en estat exclusiu
al cor 1, serà transferida a la memòria cau del cor 2 i l’estat d’ambdues
memòries passarà a ser compartit. En aquest punt, ambdós cors podran
llegir aquesta línia de dades directament de la seua memòria cau, donat que
els valors d’ambdues són coherents. Finalment, l’última transició (Figura
I.10) parteix de l’estat final anterior i s’executa una instrucció d’escriptura
sobre la línia de memòria cau al cor 2. En conseqüència, l’estat al cor 2
passa a ser modificat i el del cor 1 a invàlid, ja que aquest últim conté una
versió desfasada de les dades. Si posteriorment el cor 1 vol tornar a llegir
aquesta línia de dades, el cor 2 haurà d’enviar l’ordre corresponent per
actualitzar el seu valor a la memòria principal i ambdós tornaran a l’estat
compartit.

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

I I

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

E I

Figura I.8: Canvis d’un estat inicial (esquerra) a l’estat final (dreta), des-
prés d’una lectura que dades no existents a la memòria cau.



CAPÍTOL I. INTRODUCCIÓ 55

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

E I

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

C C

Figura I.9: Canvis d’un estat inicial (esquerra) a l’estat final (dreta), des-
prés d’una lectura de dades existents a una memòria cau.

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

C C

Cor 1 Cor 2

Memòria Principal

I M

Figura I.10: Canvis d’un estat inicial (esquerra) a l’estat final (dreta),
després d’una escriptura a una línia existent a ambdós memòries en estat
compartit.

Mirant en primer lloc els avantatges, a l’exemple anterior s’ha mostrat
que compartir espais de memòria entre fils permet que es puguen aprofitar
dades ja existents a la memòria cau sense haver de descarregar-les múltiples
vegades de la memòria principal, accelerant així el temps de còmput. Per
demostrar-ho, s’ha realitzat un experiment simple amb un codi que executa
el producte d’una matriu de dimensió n× n per 1000 vectors de dimensió
n. L’algorisme elegit, per simplicitat, té una complexitat d’ordre O(n2) i
es mostra al codi I.3. El mateix codi s’ha paral.lelitzat, d’una banda em-
prant una aproximació multifils, la qual aprofitarà la compartició de dades
a la memòria cau, i d’altra emprant múltiples processos MPI, forçant així
que cada procés dispose de la seua regió de memòria aïllada i no es com-
partisquen dades a la memòria cau entre processos. Donat que es pretén
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demostrar els avantatges de la compartició de dades entre fils a un ma-
teix ordinador, es podrien haver emprat múltiples processos independents
en compte de l’estàndard MPI. No obstant, emprar l’estàndard MPI ens
permet sincronitzar els processos de forma senzilla per tal de realitzar les
mesures del temps de processament de forma correcta. La implementació
d’ambdós aproximacions, respectivament, es pot trobar als codis A.1 i A.2
de l’apèndix A. A ambdós casos, les dades a processar són exactament les
mateixes. Per a aconseguir-ho, en ambdós mètodes s’han dividit el nombre
de vectors a multiplicar entre el nombre de fils o processos disponibles. Per
analogia a les simulacions de Monte Carlo, únicament s’ha comptabilitzat
el temps d’execució, negligint les comunicacions per reunir els resultats. El
test s’ha executat a un ordinador amb processador Intel(R) Core(TM) i7-
8550U CPU @ 1.80GHz i 12 GB de memòria principal, la memòria cau del
qual és de 64 KB per nucli per a la L1, 256 KB per nucli per a la L2 i 4096
KB compartits a la L3. El processador en qüestió disposa de 4 cors físics
i 8 fils lògics, pel que les proves s’han executat amb 4 i 8 fils o processos.
A més, s’han ajustat les afinitats als cors del processador per a minimitzar
els canvis de context entre fils o processos.

1

2 void prod ( double ∗ r e su l t ,
3 const double ∗ vector ,
4 const double ∗ matrix ,
5 const unsigned long n) {
6

7 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < n ; ++i ) {
8 double sum = 0 . 0 ;
9 f o r ( unsigned long j = 0 ; j < n ; ++j )

10 sum += vector [ j ]∗matrix [ i ∗n+j ] ;
11 r e s u l t [ i ] = sum ;
12 }
13

14 }

Codi I.3: Funció del producte matriu vector

A la figura I.11 estan representats els resultats de l’experiment descrit.
Es comprova clarament com el paral.lelisme amb múltiples fils trau avan-
tatge de la compartició de memòria, especialment quan s’empren 8 fils o
processos, on dos d’aquests han de compartir el mateix cor i els seus recur-
sos i, per tant, els nivells L1 i L2 a més del L3 de la memòria cau. Aquest
resultat es pot veure a la figura I.12, on la gràfica esquerra mostra el quoci-
ent dels temps de còmput entre les versions MPI i multifils, mentre que a la
gràfica dreta es representa el quocient del temps de còmput d’una mateixa
versió, MPI o multifil, emprant 4 i 8 processos o fils respectivament.
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Figura I.12: Temps relatius de còmput de la figura I.11. La figura esquerra
mostra el quocient entre l’execució MPI i multifils emprant 4 (roig o punte-
jat) i 8 (blau o continu) processos i fils. En canvi, la figura dreta mostra el
quocient del temps de còmput de les execucions multifils amb 4 i 8 fils (roig
o puntejat) i de les execucions MPI amb 4 i 8 processos (blau o continu).

Cal remarcar que aquests resultats s’han obtingut per a un problema
on la disposició de les dades i el tipus de còmput es beneficia molt d’aquest
tipus d’optimització. En les simulacions de Monte Carlo però, on l’execució
de cada fil o procés segueix diferents camins degut a la natura estadística
del problema, no s’espera aconseguir millores tan altes respecte al paral-
lelisme multiprocés. Per tal de maximitzar les dades comunes emprades a
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diferents fils, es pot recórrer a reestructurar el codi per tal d’agrupar exe-
cucions similars. Per exemple, al nostre cas, es pot assignar a cada grup de
fils un tipus específic de partícula a simular o, inclús, d’interacció, acotant
així les dades que s’empraran per aquests. De fet, és el que actualment
s’està estudiant per a optimitzar més el codi desenvolupat a l’últim tre-
ball del present document. Tot i que no es discutirà, perquè aquesta part
continua en desenvolupament, la reestructuració mencionada, a més, serà
molt útil per aconseguir un paral.lelisme eficient en GPGPUs, ja que evita
ramificacions en les execucions dels diferents fils.

4.2.2 Dificultats del paral·lelisme en memòria compartida

Passem ara a discutir les dificultats del paral·lelisme quan es comparteix
l’espai de memòria. Seguint amb els accessos a la memòria cau, un dels
problemes d’emprar múltiples fils que accedeixen a les mateixes dades és
l’efecte conegut com false sharing [109]. Aquest es veu exemplificat en
l’última transició, corresponent a la figura I.10. Imaginem que tenim du-
es dades contigües a memòria (a i b) i localitzades a la mateixa línia de
memòria cau. A més, dos fils independents que s’executen sobre diferents
cors operen sobre elles de forma iterativa, on el primer únicament llegeix
la variable a i la suma a un comptador, i el segon incrementa el valor de
b en cada iteració. En aquesta configuració, tot i que el primer fil única-
ment llegeix sense modificar la línia de memòria cau, l’escriptura del segon
invalida la línia guardada pel primer fil, tal i com s’ha mostrat a l’última
transició de la figura I.10. Per tant, el primer cor ha d’actualitzar contí-
nuament la línia de memòria cau, perjudicant a la velocitat de còmput. Si
pel contrari a i b es trobaren a blocs de memòria diferents, el primer fil
podria accedir a a sense sofrir cap interferència causada pel segon fil. Com
a conseqüència, a un cas extrem, el false sharing pot arribar a causar que
una versió paral.lelitzada d’un mateix programa siga més lenta que l’equi-
valent seqüencial. Per aquest motiu, actualment es continua treballant en
sistemes per a detectar i corregir aquest efecte [110, 111, 112].

Fins aquest punt, s’ha vist la importància de planificar l’estructura i
agrupació de les dades als programes per tal de minimitzar els accessos a
memòria i millorar així significativament els temps de còmput. No obstant,
existeixen altres efectes que afecten directament a la correcta execució d’un
programa, provocant que els resultats siguen erronis. El primer que es dis-
cutirà són les Condicions de Carrera. Una condició de carrera es dona
quan dos o més fils accedeixen de forma concurrent a una mateixa dada
i un d’ells la modifica. Com que no es pot predir l’ordre en que els fils
accediran i modificaran les dades, en cada execució els diferents fils obtin-
dran, en general, lectures distintes al mateix punt del programa emprant
les mateixes dades d’entrada. També pot ocasionar una falta de coherència
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en les lectures, arribant a modificar el camí a seguir dels fils concurrents.
Prenem com a exemple el codi I.4, on es mostra una funció que serà exe-
cutada per diferents fils de forma concurrent. El primer que l’execute, en
teoria, modificarà el valor de x evitant que la resta de fils executen el codi
a l’interior de la sentència if.

1

2 void f i l ( i n t ∗ x , const unsigned n f i l ) {
3

4 i f (∗x < 1) {
5 p r i n t f ( "El f i l %d ha ent ra t primer \n" , n f i l ) ;
6 ∗x = 1 ;
7 }
8 }

Codi I.4: Exemple de condició de carrera

Si més no, al córrer el codi I.4 amb 10 fils concurrents, la sortida del
programa mostra el següent missatge,

El fil 0 ha entrat primer
El fil 1 ha entrat primer
El fil 2 ha entrat primer
El fil 3 ha entrat primer

ja que els fils 1,2 i 3 han accedit a l’interior de l’if abans que el canvi del
fil 0 sobre la variable x es fera efectiu. A un programa complex, aquest
tipus d’errors són sovint difícils de detectar i poden provocar que, en ma-
jor o menor freqüència, l’execució del programa falle o siga errònia. Més
encara, els accessos concurrents d’aquest tipus tindran un comportament
indefinit segons l’estàndard de C++, pel que no es pot predir com afectarà
al nostre codi. Per evitar aquest comportament no desitjat, al cas mostrat,
s’emprarà un semàfor. Al codi I.5 s’ha modificat l’exemple anterior per tal
d’assegurar que els fils accedeixen de forma ordenada a la sentència if. Per
a aconseguir-ho, s’empra la variable clau del tipus mutex, la qual serveix
per a bloquejar els fils per tal d’evitar accessos simultanis a dades compar-
tides. Quan un fil arriba a la línia lock_guard, aquest comprovarà si algun
altre fil ha “bloquejat” la “clau”. Si no ha sigut bloquejada per cap altre
fil, aquest la bloquejarà i continuarà la seua execució. Si està bloquejada,
esperarà fins que el fil que l’haja bloquejat l’allibere, que en el codi mostrat
ocorre quan el fil ix de la funció fil, i intentarà reclamar-la per continuar la
seua execució.
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1

2 std : : mutex c lau ;
3

4 void f i l ( i n t ∗ x , const unsigned n f i l ) {
5

6 //Bloqueja e l f i l f i n s que l a c lau quede l l i u r e
7 std : : lock_guard<std : : mutex> bloque ja ( c lau ) ;
8

9 i f (∗x < 1) {
10 p r i n t f ( "El f i l %d ha ent ra t primer \n" , n f i l ) ;
11 ∗x = 1 ;
12 }
13 }

Codi I.5: Correcció de la condició de carrera

Tant a C++ com a altres llenguatges existeixen altres tipus d’instruc-
cions o variables de sincronització per evitar accessos concurrents. No obs-
tant, la funcionalitat de totes elles es basa en bloquejar l’execució dels
diferents fils. En conseqüència, durant el bloqueig, els fils corresponents
queden a l’espera de poder avançar, el que pot endarrerir significativament
l’execució del codi. Més encara, pot donar-se l’esdeveniment conegut com
deadlock o interbloqueig, en el qual el programa queda bloquejat evitant
que puga continuar. Una causa dels interbloquejos es dona quan dos fils
necessiten accedir a dues variables protegides. Per exemple, si el fil α blo-
queja la variable a al mateix temps que el fil β bloqueja la variable b i,
tot seguit, α intenta bloquejar b i β intenta bloquejar a sense que s’haja
alliberat cap dels dos, l’execució caurà en un interbloqueig i cap dels dos
fils podrà continuar.

El cas dels interbloquejos no és exclusiu de les execucions multifil. Quan
s’empren múltiples processos que requereixen comunicació, es pot donar un
interbloqueig si dos processos esperen rebre simultàniament un missatge
l’un de l’altre, ja que l’execució d’ambdós queda parada fins a rebre el
missatge.

Per tant, per a maximitzar l’eficiència d’un programa paral.lel, s’ha de
tindre especial cura amb els accessos concurrents a les dades i, a més, és
convenient estructurar el codi per tal de minimitzar els punts de sincronit-
zació, els quals seqüencialitzen l’execució del programa.

4.3 Polimorfisme en llenguatges orientats a objectes

Per a finalitzar, parlarem de com aconseguir un compromís entre flexibili-
tat i eficiència. En aquesta secció les tècniques emprades es centren en el
llenguatge C++, tot i que poden ser útils per a altres llenguatges Orientats
a Objectes (OO). Aquest tipus de llenguatges permeten emprar polimor-
fismes entre els objectes definits, aconseguint que diferent tipus d’objectes
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compartisquen una interfície comuna alhora que cada un conté una estruc-
tura i funcionalitat diferents. Esta característica proporciona compatibili-
tat entre instàncies de diferents tipus d’objectes amb una interfície comuna,
al mateix temps que s’evita duplicitat en el codi.

El polimorfisme és especialment útil a l’hora de crear un codi que siga
fàcilment extensible, tant per part dels desenvolupadors, com per part de
tercers, com usuaris amb necessitats específiques. Considerem per exemple,
al cas que ens ocupa, les geometries on es transporten les partícules en les
simulacions de Monte Carlo. En aquesta, suposem que es proveeix tant una
interfície comuna com un tipus de geometria exemple basat en quàdriques,
tal i com es mostra al codi I.6.

1

2 c l a s s Geometria{
3

4 protec ted :
5 unsigned nombre_elements ;
6 pub l i c :
7 Geometria ( ) ;
8 unsigned nElements ( ) ;
9 v i r t u a l void mou( double ∗ pos , double ∗ d i r ) = 0 ;

10 v i r t u a l bool e sMal lat ( ) { re turn f a l s e ; }
11 } ;
12

13 c l a s s Quadrica : pub l i c Geometria{
14 pr i va t e :
15 double volum ;
16 pub l i c :
17 Quadrica ( ) ;
18 void mou( double ∗ pos , double ∗ d i r ) ;
19 } ;
20

21 void MouParticula ( Geometria∗ geo , double ∗ pos , double ∗ d i r ) {
22 geo−>mou( pos , d i r ) ;
23 }

Codi I.6: Exemple de polimorfisme

Aquest és un exemple simplificat i no la implementació real. La pri-
mera classe (Geometria) defineix la interfície comuna que compartiran tots
els objectes derivats del tipus Geometria, assegurant així que siguen com-
patibles. Com a conseqüència, tant els objectes de tipus Quadrica com
qualsevol nou tipus derivat de Geometria contindran les variables i mèto-
des presents a aquesta última. Vegem a la definició del tipus Geometria
que el mètode mou és un mètode virtual pur, ja que s’ha especificat afe-
gint = 0 al final de la signatura. Significa, per tant, que no es proveeix una
implementació base per aquest mètode i que aquesta classe no es podrà ins-
tanciar, únicament es podran instanciar classes derivades, com Quadrica.
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A més, aquestes, necessàriament hauran d’implementar el mètode virtual
pur mou. D’altra banda, el mètode virtual esMallat, al no ser virtual pur,
s’implementarà al tipus base Geometria. No obstant, al ser virtual podrà
ser substituït de forma opcional a les classes derivades, sobreescrivint l’ús
de la implementació de la classe base. A més, cal remarcar que de qualsevol
instància derivada de la classe base Geometria podrà extraure’s un punter
a aquesta, pel que la funció MouPartícula podrà prendre com argument un
objecte del tipus Quadrica i executar el seu mètode mou.

Tota aquesta discussió no sembla útil al nostre cas, ja que únicament
hem considerat una classe derivada, la Quadrica. Suposem ara que s’im-
plementa un nou tipus de geometria, anomenat Malla, tal i com mostra el
codi I.7.

1

2 c l a s s Malla : pub l i c Geometria{
3 pr i va t e :
4 double volumElement ;
5 pub l i c :
6 Malla ( ) ;
7 void mou( double ∗ pos , double ∗ d i r ) ;
8 bool e sMal lat ( ) { re turn true ; }
9 void redimens iona ( unsigned dim) ;

10 } ;

Codi I.7: Classe derivada Malla

Ara, la funció MouParticula podrà funcionar tant en instancies d’ob-
jectes de tipus Quadrica com de tipus Malla, sense necessitat de realitzar
més canvis al codi. Açò és possible perquè la interfície Geometria assegura
que ambdues contenen una implementació del mètode mou. No obstant,
apareix un problema. Quan es produeix la transformació d’una classe deri-
vada a la classe base, les variables i mètodes específics de la classe derivada
no són visibles a través del punter o referència a la classe base. A més,
en temps de compilació, el tipus derivat de l’objecte passat a la funció
MouParticula és desconegut, ja que pot ser tant una instància de la classe
Quadrica com de la Malla. Per tant, no es coneix a priori quina implemen-
tació del mètode mou s’ha d’executar, si el d’una classe o el de l’altra. El
mecanisme que s’empra a C++ per resoldre aquest conflicte són les ano-
menades Taules Virtuals de Funcions (TVF) (conegudes típicament com
vtable). Tot i que la implementació depèn del compilador, la idea bàsica és
que quan una classe defineix mètodes virtuals, el compilador afig un pun-
ter a l’estat de la classe, el qual guarda la direcció d’un vector de punters
de mètodes virtuals de la classe derivada corresponent, que són les TVF.
Mentre que per a un mètode no virtual la instància emprarà directament
el punter al mètode corresponent, per als virtuals s’accedeix a través de les
adreces guardades en la TVF, que dependrà del tipus d’objecte instanciat.
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Aquest mecanisme està representat a la figura I.13, on la instància de tipus
Malla conté tant l’estat definit a la classe derivada Malla com a la base Ge-
ometria i, en aquesta, s’afig el punter on es guardarà la direcció de memòria
on es troba la taula amb les direccions dels mètodes virtuals corresponents
a la classe Malla. Tot i que no es tractarà al present document, aquesta
discussió es pot estendre per a diferents nivells de polimorfisme, on de les
classes derivades Quadrica i Malla, al seu torn, es derivaren noves classes o
s’emprem múltiples classes base.

Classe Geometria

Punter a taula virtual

nombre_elements

Classe Quadrica

Volum

Taula de funcions virtuals

&Quadrica::mou()

&Geometria::esMalla()

Classe Malla

VolumElement

Taula de funcions virtuals

&Malla::mou()

&Malla::esMalla()

Instancia Malla

Punter a taula virtual

nombre_elements

VolumElement

Geometria

Malla

Figura I.13: Mecanisme de les taules de funcions virtuals

Com és de suposar, el redireccionament d’aquest mecanisme ocasiona un
sobrecost a l’hora d’invocar mètodes virtuals. Més encara, si el compilador
no coneix el tipus d’objecte derivat en temps de compilació, com és el
cas de la funció MouParticula, no es podran aplicar certes optimitzacions,
com el inlining. Aquests dos tipus de sobrecost es cataloguen com directe
i indirecte [113], i, depenent del cas particular del programa, produeix
un increment significatiu en el temps total de còmput. Més encara, en
codis on s’instancien un gran nombre d’objectes relativament menuts, l’ús
d’un punter extra pot ocasionar un consum de memòria excessiu [114].
No obstant, depenent del compilador, si es coneix el tipus d’objecte quan
s’invoca un mètode virtual, l’efecte sobre el temps de còmput podrà evitar-
se, ja que sabrà quin mètode invocar durant la compilació.

Continuant amb els problemes, si en algun cas es necessitara emprar
una variable o mètode del tipus derivat de l’objecte a una funció on es pren
un punter o referència de la classe base, com a MouParticula, serà necessari
convertir el punter o referència de la classe base al de la classe derivada,
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el que es coneix com downcasting. Aquesta operació és computacional-
ment costosa, ja que s’ha de comprovar en temps d’execució si, a l’exemple
mostrat, el punter d’entrada Geometria correspon a una instància de tipus
Quadrica o de tipus Malla. Tot i que es pot realitzar aquesta transformació
durant la compilació, pot provocar errors difícils de detectar si no s’està
segur del tipus derivat. Com a exemple, al codi I.8 s’ha modificat la funció
MouParticula per a que es determine si l’argument geo és de tipus Quadri-
ca o Malla. En primer lloc, s’ha intentat una conversió dinàmica amb la
instrucció dynamic_cast per a determinar si és una Quadrica. Este, farà
la comprovació en temps d’execució. D’altra banda, com que únicament
tenim dos tipus disponibles, si no es tracta d’un objecte de tipus Quadrica
es pot fer la conversió estàtica de forma segura amb un static_cast, donat
que hem descartat la resta de possibilitats.

1

2 void MouParticula ( Geometria∗ geo , double ∗ pos , double ∗ d i r ) {
3 geo−>mou( pos , d i r ) ;
4

5 Quadrica∗ pQuad ;
6 i f (pQuad = dynamic_cast<Quadrica∗>(geo ) ) {
7 //Geometria de t i pu s "Quadrica"
8 }
9 e l s e {

10 //Geometria de t i pu s "Malla"
11 Malla∗ pMalla = sta t i c_cas t<Malla∗>(geo ) ;
12 }
13 }

Codi I.8: Inferència dinàmica i estàtica de la classe derivada

Els efectes discutits no sols afecten a la programació en CPUs, sinó
també si s’empra aquest tipus de polimorfisme en GPUs [115], pel que
implementar una bona estructura base servirà per a optimitzar el paral-
lelisme en aquest tipus de maquinari específic.

Per tal d’obtindre informació sobre el tipus d’objecte derivat i evitar,
quan siga possible, els inconvenients anteriors, es pot recórrer a les plan-
tilles. Aquestes, permeten deixar un o més tipus de variables lliures en
les definicions tant de funcions com de classes. Durant la compilació, el
compilador crearà el codi necessari per a cada tipus que s’empre al progra-
ma. Per exemple, al codi I.9 s’ha creat una funció plantilla que suma dues
variables. El tipus d’aquestes variables (T ) s’especifica com argument de la
plantilla, pel que no està definit d’entrada. D’altra banda, a la funció main
s’executa aquesta funció amb els tipus de variable float i int. Per tant, el
compilador crearà la funció float suma(float a, float b) i int suma(int a, int
b) durant la compilació.
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1

2 template<c l a s s T>
3 T suma(T a , T b) {
4 re turn a+b ;
5 }
6

7 i n t main ( ) {
8

9 f l o a t a f = 2 3 . 5 ;
10 f l o a t bf = 1 2 . 6 ;
11

12 i n t ad = 8 ;
13 i n t bd = 30 ;
14

15 p r i n t f ( "%E\n" , suma( af , b f ) ) ;
16 p r i n t f ( "%d\n" , suma(ad , bd) ) ;
17 re turn 0 ;
18 }
19

20 }

Codi I.9: Exemple bàsic de plantilles

Emprant plantilles per a modificar la funció MouParticula es pot obtin-
dre el codi I.10, on es poden evitar les cridades virtuals, ja que s’invoquen
directament des de l’última classe derivada. A més, es pot comprovar el
tipus gràcies a directrius com is_same i evitar transformar el tipus de
l’objecte amb un downcasting. Cal remarcar que la directriu is_same, en
compiladors moderns, s’avalua durant la compilació. Per exemple, si Ti-
pusGeo és Quadrica, la instrucció serà equivalent a escriure if(true), el que
no produirà cap sobrecost si s’activen les optimitzacions del compilador.

1

2 template <c l a s s TipusGeo>
3 void MouParticula (TipusGeo∗ geo , double ∗ pos , double ∗ d i r ) {
4 geo−>mou( pos , d i r ) ;
5

6 i f ( s td : : is_same<TipusGeo , Quadrica >: : va lue ) {
7 //Geometria de t i pu s "Quadrica"
8 }
9 e l s e {

10 //Geometria de t i pu s "Malla"
11 }

Codi I.10: Funció MouParticula amb plantilles

No obstant, al codi anterior, el compilador podrà crear una versió de la
funció per a qualsevol classe que implemente un mètode mou amb la matei-
xa signatura, siga o no una classe derivada de Geometria. Per a restringir
les classes vàlides a la plantilla, es pot emprar la instrucció enable_if junt
a is_convertible per a habilitar la plantilla únicament per a classes que es
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puguen convertir a la classe base Geometria. Amb tècniques similars es
poden optimitzar les herències i compatibilitats entre classes.

Malauradament existeixen limitacions que no permeten emprar aquest
tipus de tècnica de forma general. Per exemple, per emmagatzemar dife-
rents objectes derivats d’una mateixa classe base a un vector. A més, l’ús
de plantilles suposa diferents desavantatges, com dificultar tant la imple-
mentació com la depuració, ja que les tècniques són més complexes. Més
encara, donat que el compilador únicament crearà el codi per a aquelles
classes que empren la plantilla, ja siga en la definició d’una classe o fun-
ció, una llibreria podria contenir errors quan es crea codi per a classes no
provades durant el desenvolupament. Per tant, complica en gran mesura la
fase de proves i depuració, ja que poden amagar-se comportaments o errors
de compilació en situacions específiques que no s’han considerat. També
s’ha de tenir en compte i filtrar el tipus de classes i variables que accep-
tarà la plantilla, emprant instruccions com les mencionades anteriorment
(enable_if, is_convertible, etc).

En conclusió, donats els avantatges i inconvenients de cada tècnica, s’-
haurà d’arribar a un compromís entre la flexibilitat i simplicitat aportada
pels mètodes virtuals i l’eficiència i limitacions de les plantilles per aconse-
guir que el nostre programa siga modular, fàcil de mantindre, extensible i
eficient.



Capítol II

Recerca científica

1 Collision-kerma conversion between dose-to-
tissue and dose-to-water by photon energy-
fluence corrections in low-energy brachythe-
rapy

1.1 Introducció i motivació

L’estudi de la conversió entre dosi en teixit (Dt) i dosi en aigua (Da) és
necessari per tal de poder relacionar els estudis i experiència clínica basats
en dosi en aigua amb les noves metodologies basades en dosi en teixit.
Algunes publicacions centrades en aquesta temàtica són [11, 116, 117, 118].

Típicament, en braquiteràpia amb fonts de baixa energia, el càlcul de la
dosi absorbida es realitza emprant la teoria de cavitats grans, assumint que
la cavitat és major que el rang dels electrons secundaris i que la fluència
energètica dels fotons en el punt d’interès és pràcticament igual per a l’aigua
i els diferents teixits del cos humà. Amb aquestes suposicions, la conversió
entre dosi dipositada en teixit i dosi dipositada en aigua es pot obtindre a
partir dels quocients dels coeficients d’absorció màssics (equació I.5).

D’altra banda, el mecanisme estàndard emprat per a obtindre la distri-
bució de dosi dipositada a un medi, per una font radioactiva, ve descrit pel
formalisme del TG-43 (secció 2.1). A partir d’aquest, es tabulen les dis-
tribucions de dosi en aigua que després són transformades a dosi en teixit
amb el mecanisme ja descrit. No obstant, la suposició de que la fluència
energètica roman constant al canviar a teixit no és necessàriament certa,
sobretot a baixes energies i en materials amb un Z elevat en comparació
amb l’aigua, com es veurà al present treball. Aquestes condicions es troben
en tractaments de braquiteràpia típics, el que fa palès en la necessitat de
determinar la influència de les variacions de les fluències energètiques en la
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conversió de dosi en aigua a dosi en teixit. Una vegada conegut l’efecte, cal-
drà, a més, determinar els factors necessaris per corregir dites discrepàncies
en diferents teixits humans d’interès en tractaments de braquiteràpia.

1.2 Objectius de l’estudi

L’objectiu del treball presentat és estudiar la influència de les variacions
de les fluències energètiques de fotons en diferents teixits humans d’interès
en tractaments de braquiteràpia. A partir d’aquest estudi, es proposen
una sèrie de factors correctors per a compensar les desviacions de fluèn-
cia energètica en les conversions entre dosi en aigua i dosi en els teixits
estudiats.

L’estudi es realitza per a tres llavors de baixa energia típicament em-
prades en braquiteràpia (103Pd, 125I i 131Cs).

1.3 Materials i mètodes

Per tal de realitzar els càlculs necessaris per aquest estudi, s’ha emprat la
versió 2014 del codi de Monte Carlo PENELOPE (secció 3.1) a través del
programa PenEasy (secció 3.5).

Les llavors emprades en l’estudi corresponen als models,

• Model IAPd-103A 103Pd source (IsoAid LLC, Port Richey, FL, USA)

• Model 6711 125I source (GE Healthcare, IL. Marketed by Oncura,
Inc)

• Model Cs-1 Rev2 131Cs source (IsoRay Medical, Richland, WA).

la geometria de les quals s’ha construït a partir de les descripcions publi-
cades a [119], [120] i [14]. D’altra banda, els espectres dels radionúclids
s’han obtingut del USA National Nuclear Data Center (NNDC), amb una
energia mitjana de l’espectre de fotons de 20.8 keV, 28.5 keV i 30.4 keV
respectivament [121].

El model de geometria emprat a aquest treball es mostra a la figura
II.1. Aquest, consisteix en una esfera “infinita”1 d’aigua (R=30 cm), que
conté un detector consistent en una closca esfèrica concèntrica amb un
gruix de ∆r = 0.2 cm, i la llavor a estudiar en el centre geomètric de
l’esfera. El gruix del detector s’ha elegit, aproximadament, d’acord amb
l’abast dels electrons amb màxima energia de l’espectre de la font de 103Pd
(RCSDA,497keV = 0.18cm). A més, s’estudien dues posicions per al detector.

1Es considera infinita ja que el recorregut lliure mitjà d’un fotó de 25 keV, en aigua, és
de l’ordre de 2.2 cm. Per tant, 30 cm corresponen a quasi 14 recorreguts lliures mitjans,
sent menyspreable el nombre de fotons que arribaran a dita distància.



CAPÍTOL II. RECERCA CIENTÍFICA 69

En la primera, el detector es situa a r = 1 cm del centre, d’acord amb la
distància típica de prescripció emprada en la clínica. En segon lloc, es situa
el detector a r = 5 cm, que correspon a la distància típica dels òrgans en
risc.

r

R

Δr

Figura II.1: Esquema de la geometria emprada. La dimensió del fantoma
d’aigua correspon a una esfera amb R = 30cm, el gruix del detector ∆r =
0.2cm i per a la distància entre el centre de la font i el centre del detector
(r) s’ha emprat 1 i 5 cm.

A aquests detectors es mesurarà tant la dosi absorbida com l’espectre
energètic de fluència energètica dels fotons incidents. A més, per al material
del detector, s’emprarà, a part de l’aigua, una sèrie de teixits d’interès a
braquiteràpia per tal d’estudiar la variació de la fluència i els seus efectes en
la conversió de dosi. Aquests teixits són, múscul, teixit adipós, i dos tipus
d’os, cortical i esquelètic, les composicions dels quals venen descrites a
[122] i [123] respectivament. Les composicions i altres propietats rellevants
es troben recopilades a la taula II.1.
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Material Aigua Múscul Teixit
adipós

Os
cortical

Os
esquelètic

H 1.12 · 10−1 1.01 · 10−1 1.19 · 10−1 4.72 · 10−2 6.39 · 10−2

C - 1.08 · 10−1 6.37 · 10−1 1.44 · 10−1 2.78 · 10−1

N - 2.77 · 10−2 7.97 · 10−3 4.19 · 10−2 2.70 · 10−2

O 8.80 · 10−1 7.55 · 10−1 2.32 · 10−1 4.46 · 10−1 4.10 · 10−1

Mg - 1.90 · 10−4 2.00 · 10−5 2.20 · 10−3 2.00 · 10−3

P - 1.80 · 10−3 1.60 · 10−4 1.05 · 10−1 7.00 · 10−2

S - 2.41 · 10−3 7.30 · 10−4 3.15 · 10−3 2.00 · 10−3

Cl - 7.90 · 10−4 1.19 · 10−3 - -

K - 3.02 · 10−3 3.20 · 10−4 - -

Ca - 3.00 · 10−5 2.00 · 10−5 2.09 · 10−1 1.47 · 10−1

Altres - 6.00 · 10−5 5.00 · 10−4 4.55 · 10−3 1.00 · 10−4

ρZ/A 0.5540 0.5714 0.5138 0.9644 0.9807

ρ (gcm−3) 0.998 1.04 0.92 1.85 1.85

I(eV) 78 75.3 63.2 106.4 91.9

Taula II.1: Composicions dels materials, en fracció en pes, i propietats
atòmiques rellevants.

Amb aquestes mesures, el procediment a seguir consisteix en comparar
la dosi dipositada en aigua, calculada directament a partir de la simula-
ció Monte Carlo, amb la calculada a partir de la transformació de la dosi
dipositada en teixit. Al seu torn, la conversió es calcularà amb dues aproxi-
macions, primer suposant que les fluències energètiques de fotons romanen
constants en aigua i en els diferents teixits (equació II.1) i, en segon lloc,
corregint la variació de les fluències (equació II.2).

Dconv
a = DMC

t (µen/ρ)at (II.1)

Dconv
a = DMC

t (µen/ρ)at Ψa
t (II.2)

on Dconv
a és la dosi en aigua calculada a partir de la conversió de dosi en

teixit, DMC
t és la dosi en teixit calculada directament de la simulació Monte

Carlo, (µen/ρ)at denota el quocient entre els coeficients d’absorció màssics
de l’aigua i el teixit, i Ψa

t el quocient de fluències energètiques en aigua i
teixit.
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1.3.1 Paràmetres de simulació

Tal i com s’ha descrit a la secció 3.1, el transport d’electrons a PENELOPE
ve caracteritzat per 5 paràmetres a ajustar per l’usuari. En aquest treball,
el valor per a les energies d’absorció, tant per fotons com electrons, s’ha
fixat a EABS = 1 keV, on s’han tingut en compte els espectres de les
distintes fonts. Respecte C1 i C2, el valor elegit per ambdues és de 0.05, els
quals proporcionen un bon compromís entre velocitat i precisió al cas que
ens ocupa. Finalment, s’han deshabilitat les col.lisions febles inelàstiques i
radiatives emprant els corresponents valors de Wcc i Wcr, degut a la baixa
energia dels espectres emprats.

El nombre de fotons incidents s’ha seleccionat a 109 per a totes les
variants de la configuració de l’estudi, el que proporciona una incertesa de
la dosi absorbida i de la fluència total del 0.5% i 0.01% respectivament.

Finalment, respecte als comptadors emprats per a registrar les mesures,
s’ha emprat, en primer lloc, el “tallyFluenceTrackLength” per a registrar la
fluència mitjana, per a cada segment d’energia, integrada al volum del
detector. En aquest, s’ha seleccionat una amplada de segment energètic de
∆E = 0.25 keV, que divideix l’interval [Emin, Emax], on Emin i Emax venen
determinats per les energies mínima i màxima de cada espectre emprat
respectivament. Aquests llindars són, per a cada espectre,

• 103Pd: Emin = 0.5 keV, Emax = 497.08 keV

• 125I: Emin = 0.5 keV, Emax = 35.492 keV

• 131Cs: Emin = 0.5 keV, Emax = 34.419 keV

En segon lloc, el “tallySphericalDoseDistribution” s’ha emprat per a
registrar les dosis absorbides en aigua i en els diferents teixits estudiats.
La descripció d’ambdós comptadors es troba a la secció 3.5.

1.4 Resultats

Per a comparar les dosis calculades i les seues variacions, s’han computat
els quocients d’aquestes respecte a la dosi en aigua calculada a partir de la
simulació Monte Carlo (DMC

a ).
Aquests resultats estan tabulats i representats a l’article adjunt. Es

comprova, que els factors correctors de fluència energètica calculats pro-
porcionen una relació més precisa entre dosi absorbida en aigua i dosi ab-
sorbida en teixit, per al rang de distàncies clínicament rellevants.

Tenint en compte els resultats, qualsevol SPT avançant, per exemple
els basats en simulacions Monte Carlo, mostraran diferències significatives
entre la dosi en teixit i dosi en aigua per a qualsevol font i teixit humà,
especialment al cas d’os, per als quals la dosi absorbida arriba a ser 3.5
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vegades major que la de l’aigua. No obstant, els factors calculats basats en
els quocients de fluència energètica proporcionen un excel.lent estimador de
la correcció necessària per a transformar DMC

a en DMC
t per a les fonts de

125I, 131Cs i 103Pd emprades en aquest treball, amb una incertesa estadística
per sota del 0.1%.

1.5 Article

A continuació s’adjunta l’article original d’aquest treball, on es troben tots
els detalls i bibliografia corresponent.
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Abstract

The AAPM TG-43 brachytherapy dosimetry formalism, introduced in 1995, 

has become a standard for brachytherapy dosimetry worldwide; it implicitly 

assumes that charged-particle equilibrium (CPE) exists for the determination 

of absorbed dose to water at different locations, except in the vicinity of 

the source capsule. Subsequent dosimetry developments, based on Monte 

Carlo calculations or analytical solutions of transport equations, do not rely 

on the CPE assumption and determine directly the dose to different tissues. 

At the time of relating dose to tissue and dose to water, or vice versa, it is 

usually assumed that the photon fluence in water and in tissues are practically 

identical, so that the absorbed dose in the two media can be related by their 

ratio of mass energy-absorption coefficients. In this work, an efficient way to 

correlate absorbed dose to water and absorbed dose to tissue in brachytherapy 

calculations at clinically relevant distances for low-energy photon emitting 

seeds is proposed. A correction is introduced that is based on the ratio of 

the water-to-tissue photon energy-fluences. State-of-the art Monte Carlo 

calculations are used to score photon fluence differential in energy in water 
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and in various human tissues (muscle, adipose and bone), which in all cases 

include a realistic modelling of low-energy brachytherapy sources in order 

to benchmark the formalism proposed. The energy-fluence based corrections 

given in this work are able to correlate absorbed dose to tissue and absorbed 

dose to water with an accuracy better than 0.5% in the most critical cases (e.g. 

bone tissue).

Keywords: Monte Carlo, dosimetry, low-energy seed, collision-kerma,  

mass energy-absorption coefficients, energy-fluence correction factor

(Some figures may appear in colour only in the online journal)

1. Introduction

The AAPM TG-43 brachytherapy dosimetry formalism, introduced in 1995 and modified sub-

sequently in various publications (Nath et al 1995, Rivard 2004, 2007, Rivard et al 2010), 

has become a standard for brachytherapy dosimetry worldwide. This formalism implicitly 

assumes that a seed is embedded in an infinite water medium and, consequently, charged-

particle equilibrium (CPE) exists (except at short distances from the source capsule). At low 

photon energies the radiation yield of the photon-generated electrons is practically negligible; 

absorbed dose can, therefore, be approximated by collision kerma. Monte Carlo and exper-

imentally derived TG-43 consensus datasets for both high- and low-energy sources have been 

extensively derived in the literature based on these approximations (Dolan et al 2006, Rivard 

et al 2006, Sowards 2007, Perez-Calatayud et al 2012).

Currently, most of the clinical experience is mainly based on TG-43, i.e. absorbed dose- 

to-water in water. However, it is well known that the TG-43 assumptions may not be accu-

rate in some clinical situations (Carlsson-Tedgren and Alm-Carlsson et  al 2013). This is 

 par ticularly true for the combination of low-energy photons (<100 keV) and some tissues 

as bone, for which the ratio of mass energy-absorption coefficients ( / )µ ρen tis
w  are significantly 

different from unity. The high-Z elements found in bone structures make the photoelectric 

effect to be the predominant interaction, leading to a higher absorption of low-energy photons 

and therefore hardening the photon spectrum as it goes deeper on the body (Fonseca et al 

2015). Body-air interfaces, like those observed in breast or lung lesions, are another clinical 

situations where TG-43 assumptions are not valid (Afsharpour et al 2011, Landry et al 2011, 

Sutherland et al 2012).

In this context, state-of-the-art model-based dose calculations algorithms (MBDCAs) 

(Beaulieu et al 2012) such as Monte Carlo (MC) and analytical models like ACE (advanced 

calculation engine—nucletron—an Elekta Company, Veenendaal, The Netherlands) 

(Carlsson-Tedgren and Ahnesjö 2008, Ahnesjö 2013, Van Veelen et al 2014) and ACUROSTM 

(Transpire Inc., Gig Harbor, WA) (Petrokokkinos et al 2011, Lloyd and Ansbacher 2013), both 

for HDR applications with 192Ir, have become available in brachytherapy. They are considered 

by AAPM TG-186 as potential replacements of the TG-43 formalism. MBDCAs are capable 

of handling tissue compositions/densities and other treatments complexities leading to the 

determination of dose-to-tissue. Tissue compositions/densities can be obtained from dual-CT 

procedures, or from single-CT using a lookup table, although constraints on the current pro-

cedures for tissue segmentation have been pointed out by Andreo (2015) for tissues having 

identical or very similar density.

V Giménez-Alventosa et alPhys. Med. Biol. 62 (2017) 146
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The relation between dose-to-tissue and dose-to-water, or vice versa, has been the subject 

of some recent publications in order to associate all previous clinical experience based on 

dose-to-water with the new methodologies based on dose-to-tissue. See Beaulieu et al (2012), 

Andreo (2015), Ballester et al (2015), Kumar et al (2016), and references therein.

Usually, absorbed dose calculations are performed using cavity theory in which the cavity 

dimensions are compared to the ranges of secondary electrons (Attix 1986). When the cavity 

is larger than the range of secondary electrons, the absorbed dose to non-water tissue is esti-

mated using ratios of mass energy-absorption coefficients between water and tissue (Landry 

et al 2011, Carlsson-Tedgren and Alm-Carlsson et al 2013), on the assumption that the photon 

energy-fluence at the point of interest is practically the same for water and for the different 

human tissues.

The purpose of this work is to study the influence of photon energy-fluence in different 

media and to evaluate a proposal for energy-fluence correction factors for the conversion 

between dose-to-tissue and dose-to-water. For this goal, Monte Carlo simulations for a subset 

of human tissues of interest in brachytherapy for three low-energy brachytherapy seeds (103Pd, 
125I, and 131Cs) have been performed.

2. Materials and methods

This section describes the methodology employed to convert absorbed dose to a tissue (Dtis) 

into absorbed dose to water (Dw) using the large-cavity theory and how Monte Carlo calcul-

ations have been carried out. The method is also applicable to the reverse conversion, i.e. from 

Dw to Dtis, after the proper reversal of subscripts.

2.1. Relation between Dw and Dtis

At this point it should be emphasized that the conversion between Dtis and Dw is required 

mainly due to:

 (a) most treatment planning systems (TPS) calculate Dw, hence currently available clinical 

experience is mostly based on Dw;

 (b) advanced developments in absorbed dose calculation methods (e.g. MBDCAs) are able to 

determine accurately Dtis assuming that a valid characterization of tissues from dual-CT 

procedures or from a lookup density-tissue table has been made;

 (c) a comparison between Dtis obtained by MC calculations with Dw calculated with con-

ventional TPS, and their transfer method, or vice versa, is necessary to take into account 

Dw-based previous clinical experience.

TG-43 photon brachytherapy dosimetry assumes that:

 (1) The source is located in an infinite water medium and CPE exists (except in the vicinity 

of the source capsule).

 (2) The absorbed dose to a point in tissue located in such a water infinite medium, Dtis, is 

approximated by the collision kerma, ( )Kcol tis, at the same point, i.e.:

( ) ( ¯ / )µ ρ= = ΨD Ktis
CPE

col tis tis en tis (1)

  where ( ¯ / )µ ρen tis is the mass energy-absorption coefficient, averaged over the photon 

energy-fluence spectrum, and ∫Ψ = Ψ Ed
E Etis

tis  is the total photon energy-fluence, with
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Ψ =
Ψ
= Φ =

Φ

E
E E

E

d

d

d

d
E E
tis

tis

tis

tis

 (2)

ΦE
tis being the photon fluence spectrum, differential in energy, at the point of interest in tissue.

 (3) The relation between dose-to-water, Dw, and dose-to-tissue Dtis can therefore be  

written as

( ¯ / )
( ¯ / )
µ ρ

µ ρ
=
Ψ

Ψ

D

D

w

tis

w

tis

en w

en tis
 (3)

  where Ψw and Ψtis are the total photon energy-fluences in water and in tissue, respectively, 

and ( ¯ / )µ ρen w and ( ¯ / )µ ρen tis are the mass energy-absorption coefficients of water and tissue, 

averaged over the local photon energy-fluence.

 (4) Assuming, as it is widely done, that the photon energy-fluence at the point of interest 

is practically the same in tissue and in water, i.e. that the ratio /Ψ Ψ ≅ 1w tis , equation (3) 

becomes:

( ¯ / )µ ρ=
D

D

w

tis
en tis

w
 (4)

  where ( ¯ / )µ ρen tis
w  is the ratio of mass energy-absorption coefficients of water and tissue, 

averaged over the local photon energy-fluence.

 (5) If, on the other hand, the photon energy-fluence depends on the medium at the point of 

interest, the ratio /Ψ Ψw tis needs to be taken into account, so that equation (3) can be written 

as:

( ¯ / )µ ρ= Ψ
D

D

w

tis
tis
w

en tis
w

 (5)

  where Ψtis
w  is the ratio of the total photon energy-fluences in water and tissue, which in this 

work is termed the water-to-tissue photon energy-fluence correction factor, and ( ¯ / )µ ρen tis
w  

has the same meaning as above.

We will henceforth explore the relations (4) and (5) for various human body tissues in the 

energy region of interest for certain brachytherapy sources. To do so, we will compute Dw, 

Dtis, Ψtis
w , and ( ¯ / )µ ρen tis

w  as described in what follows.

2.2. Monte Carlo calculations

MC calculations were performed using the PENELOPE MC system version 2014 (Salvat 

2014), henceforth referred to as PEN14, which accurately models photon and electron inter-

actions in an arbitrary material for the energy range of interest in this work. This system 

has already been successfully applied for dosimetric studies in the field of brachytherapy 

(Granero et al 2011). A comparison of PENELOPE MC results with experimental data has 

been reported elsewhere (Sempau et al 2003). PEN14 photon cross-sections for Rayleigh scat-

tering are extracted from the EPDL97 cross sections library (Cullen et al 1997, Perkins et al 

2001). For incoherent (Compton) scattering PENELOPE uses the impulse approx imation of 

Ribberfors (1975), which includes binding effects and Doppler broadening, i.e. for a given 

scattering angle, the cross section  yields a photon energy distribution rather than the sin-

gle photon energy resulting from the scattering of a photon with a free electron (the clas-

sical Compton line). Photoelectric cross-sections are calculated with the program photoabs 

(Sabbatucci and Salvat 2016), which uses the same theory as in the re-normalized calculations 
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by Scofield (1978), but implementing more accurate numerical algorithms and an extended 

energy range. A comparison of mass energy-absorption coefficients for different materials 

using this photon dataset and values from other libraries (e.g. the widely used NIST database, 

see www.nist.gov/pml/x-ray-mass-attenuation-coefficients) has been described by Andreo 

et al (2012). Electron cross-sections are directly calculated by the PENELOPE data genera-

tion code pendbase and, for this work, updated mean excitation energies (I-values) and mass 

density for water and carbon have been used for the evaluation of the density effect in stopping 

power calculations (Andreo et al 2013, ICRU 2016).

2.2.1. Low-energy brachytherapy seeds. Three brachytherapy low-energy seeds have been 

investigated in this study:

 (1) Model IAPd -103A 103Pd source (IsoAid LLC, Port Richey, FL, USA),

 (2) Model 6711 125I source (GE Healthcare, IL. Marketed by Oncura, Inc), and

 (3) Model Cs-1 Rev2 131Cs source (IsoRay Medical, Richland, WA).

The seeds were modelled according to published descriptions (Dolan et al 2006, Rivard 2007, 

Sowards 2007) and the primary radionuclide spectra were obtained from the USA national 

nuclear data center (NNDC); the mean photon energies for the 103Pd, 125I and 131Cs spectra are 

20.8 keV, 28.5 keV and 30.4 keV, respectively (Baglin 2012).

2.2.2. Materials and geometry of the Monte Carlo calculations. Figure 1 shows the geomet-

ric modelling used for the study, which consists of an ‘infinite’ water sphere (R  =  30 cm) 

containing a spherical shell detector of thickness ∆ =r 0.2 cm (hatched area) with the 

seed located at its centre. The shell thickness corresponds approximately to the continuous 

Figure 1. Schematic illustration of the simulation geometry, the size of the phantom is 
a water sphere with R 30 cm = , the thickness of the detectors is r 0.2 cm ∆ = , and the 
source-centre to detector distance r is 1 cm or 5 cm (figure not to scale).
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slowing down range in water of the maximum possible electron energy of the 103Pd source 

(   =R 0.18CSDA,497 keV  cm). In this study, two different ‘detector’ locations were used. In the 

first one, the detector was located at a distance r  =  1 cm of the seed centre (the typical pre-

scription distance), and in the second one at a distance r  =  5 cm (a typical distance for the 

organs at risk). These detectors were used to score photon energy-fluence spectra differential 

in energy and absorbed doses in the MC calculations.

The material of the spherical detectors were water and four human tissues of interest in 

brachytherapy: muscle, adipose tissue and two types of bone, cortical bone with composition 

from ICRP (2009) and skeletal bone from ICRU (1992). The reason for including two differ-

ent bone compositions is due to the significant difference between mass energy-absorption 

coefficients in relation to water despite having the same mass density (see figure 2). The same 

Figure 2. (a) Mass energy-absorption coefficients of various human tissues relative to 
water calculated in this work using the mutren code of the PENELOPE 2014 MC system 
(Salvat 2014), as a function of the photon energy. (b) Quotients of the PEN14 ratios to 
the corresponding NIST values (Seltzer, private communication); en/µ ρ-ratios for water 
in the two databases, where the NIST data correspond to the non-re-normalized values 
given in ICRU (2016), are included for completeness.
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is true for the different electron mass stopping powers and scattering power of the two bone 

tissues where, due to their different atomic composition, electron density and mean excitation 

energy, the quantities ( / )ρS bone and ( / )ρT bone are quite different. The required tissue/material 

data files for this work were consistently created using the PENELOPE/ pendbase code. The 

atomic composition, mass density and I-values of each material are given in table 1.

2.2.3. Monte Carlo simulation parameters. The electron-transport algorithm in PENELOPE 

is governed by five user-defined simulation parameters for each material, namely EABS, C1, 

C2, WCC, and WCR:

 – Parameter EABS defines when the track evolution stops and the kinetic energy of the particle 

is deposited locally. (A corresponding parameter is used for photon transport, see below).

 – Parameters C1 and C2 correspond to the average angular deflection and the maximum 

average fractional energy loss per step, respectively, and they were set to 0.05 as recom-

mended by the user manual for an optimal compromise between calculation speed and 

accuracy.

 – Parameters WCC and WCR specify the energy cut-offs for hard inelastic and radiative col-

lisions, respectively; both were set to 0.

Photons and electrons were transported down to an energy cut-off =E 1ABS  keV. The number 

of incident photons was set to 109 for all calculations, so that the Type A standard uncertainties 

of the MC-scored absorbed dose and of the total fluence were 0.5% and 0.01%, respectively, 

the latter being estimated from the propagation of the uncertainties of each fluence bin.

2.2.4. Estimators of photon energy-fluence spectra and absorbed dose. The PenEasy user 

code (Sempau et al 2011), based on the PENELOPE system, was used to perform the MC 

calculations. Two tallies were employed:

 – The ‘tallyFluenceTrackLength’ was used to calculate the average photon track-length 

spectra within the detector volume, whose output is given multiplied by the detector 

Table 1. Materials composition (in fraction by weight) and relevant atomic properties.

Material Water Muscle
Adipose 
tissue

Cortical bone 
(ICRP)

Skeletal bone 
(ICRU)

H 1.12 10 1
×

− 1.01 10 1
×

− 1.19 10 1
×

− 4.72 10 2
×

− 6.39 10 2
×

−

C — 1.08 10 1
×

− 6.37 10 1
×

− 1.44 10 1
×

− 2.78 10 1
×

−

N — 2.77 10 2
×

− 7.97 10 3
×

− 4.19 10 2
×

− 2.70 10 2
×

−

O 8.80 10 1
×

− 7.55 10 1
×

− 2.32 10 1
×

− 4.46 10 1
×

− 4.10 10 1
×

−

Mg — 1.90 10 4
×

− 2.00 10 5
×

− 2.20 10 3
×

− 2.00 10 3
×

−

P — 1.80 10 3
×

− 1.60 10 4
×

− 1.05 10 1
×

− 7.00 10 2
×

−

S — 2.41 10 3
×

− 7.30 10 4
×

− 3.15 10 3
×

− 2.00 10 3
×

−

Cl — 7.90 10 4
×

− 1.19 10 3
×

− — —
K — 3.02 10 3

×
− 3.20 10 4

×
− — —

Ca — 3.00 10 5
×

− 2.00 10 5
×

− 2.09 10 1
×

− 1.47 10 1
×

−

Others — 6.00 10 5
×

− 5.00 10 4
×

− 4.55 10 3
×

− 1.00 10 4
×

−

Z A  /ρ 0.5540 0.5714 0.5138 0.9644 0.9807

Density (g cm−3) 0.998 1.04 0.92 1.85 1.85

I-value (eV) 78 75.3 63.2 106.4 91.9
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volume, ΦV E, V being the detector volume (the score was subsequently divided by V). 

Photon fluence spectra ΦE in water and in each tissue were scored for ∆ =E 0.25 keV 

from Emin to Emax, the minimum and the maximum energies of each incident seed spec-

trum. Subsequently, the energy-fluence differential in energy ΨE was determined from ΦE 

(see equation (2)).

 – The ‘tallySphericalDoseDistribution’ was used to score the absorbed doses Dw and Dtis 

inside the two detector volumes.

Additionally, the mutren code of PENELOPE was used to calculate /µ ρen  for water and each 

tissue for the energy of each bin, Ei.

2.3. Ratios of mass energy-absorption coefficients of water and tissue and photon  

energy-fluence spectra

Using the equations given in section 2.1 together with the MC-scored quantities obtained as 

described in section 2.2, the ratio water-to-tissue of the energy-fluence weighted average mass 

energy-absorption coefficients were evaluated according to:

µ ρ = ≅

∫

∫

∫

∫

µ ρ
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 (6)

where ΨE
w

i
 and ΨE

tis

i
 are the energy-fluence distributions in water and tissue, respectively, and n 

is the number of energy bins required to cover the energy range using ∆ =E 0.25 keV.

Following the same procedure, the values of the Ψtis
w -ratios were calculated using

∫

∫
Ψ =

Ψ

Ψ
≅

∑ Ψ

∑ Ψ

=

=

E

E

d

d

E

E

E

E

E

E

n i
n

E

n i
n

E

tis
w

w

tis

1
1

w

1
1

tis

i

i

min

max

min

max

 (7)

Taking into account the uncertainty of the MC-calculated total fluences in water and in tis-

sue, a conservative estimate for the Type A standard uncertainty of the water-to-tissue photon 

energy-fluence correction factor is 0.02%.

3. Results and discussion

The PEN14-calculated mass energy-absorption coefficients of the human tissues relative to 

those of water are shown in figure 2(a) as a function of the photon energy. For comparison, the 

quotient between the data from PEN14 and the corresponding NIST-values (Seltzer, private 

communication; note that the ICRP tissue compositions used in this work are not included in 

the web-based NIST database) is presented in figure 2(b), which shows discrepancies of up 

to  ±2% mostly for the two bone tissues. It should be noted that the differences shown in the 

latter figure are not solely due to the photoeffect cross sections in each dataset, re-normalized 

in PEN14 and non-re-normalized in NIST, but also to the use of the impulse approximation 

for Compton scattering and its account for Doppler broadening in PENELOPE whereas the 

NIST data uses the Klein–Nishina kinematics relationship for the scattered photon (Compton 
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line). Both datasets incorporate binding effects. For completeness, figure 2(b) also includes 

the ratios PEN14/NIST for water, where the NIST data correspond to the non-re-normalized 

XCOM values given in ICRU (2016).

The PEN14 calculated values have been used in combination with the photon energy- 

fluence spectra calculated in the ‘detectors’ at a distance of 1 cm and 5 cm from the seed 

centre. The energy-fluence weighted average mass energy-absorption coefficients ratios were 

calculated according to equation (6) using the following energy limits for each source:

 (1) 103Pd: =E 0.5 keVmin  and  =E 497.08 keVmax

 (2) 125I: =E 0.5 keVmin  and  =E 35.492 keVmax

 (3) 131Cs: =E 0.5 keVmin  and =E 34.419keVmax

and the results are summarized in table 2.

For the PEN14 calculated photon spectra, differences in the energy-fluence weighted aver-

age ( ¯ / )µ ρen tis
w , see equation (6), using PEN14 and NIST /µ ρen  data, vary within  −2.1% (125I, 

bone ICRP) and 0.7% (125I, adipose tissue), with an overall mean difference of  −0.9%. It 

should be noted, however, that the resulting Type B uncertainty due to this mean difference 

( ≈u 0.7%B,95% c.l. , see Andreo et al (2012)) is applicable to the values in table 2, but does not 

play a significant role in the energy-fluence correction factors obtained from equation (7), as 

these depend on the MC-calculated photon spectra, which are expected to be approximately 

similar using both datasets, but not on /µ ρen  values. Resolving this approximation would 

require two MC spectra calculations (for each case) with the same MC code but using differ-

ent photon cross sections, a task beyond the scope of the present work.

Energy-fluence ratios Ψtis
w  obtained using equation (7) are given in table 3, where it can 

be seen that only the muscle/water ratios are approximately close to one. For the different 

sources and the two distances, in adipose tissue the energy-fluence ratio to water varies within 

about  −3% and  −1%, but it varies up to within 20% and 50% (ICRU), and to within 26% and 

72% (ICRP), for the two bone compositions. Such large differences show that the common 

assumption of considering approximately equal the fluences in water (or in a soft tissue like 

muscle) and in bone, that provides the basis for a dose ratio equal to that of the mass energy-

absorption coefficients (see equation 4), is a poor approximation for high-Z tissues. Note that 

the results for the two different compositions of bone, both with the same density, question 

the adequacy of density versus tissue lookup tables  for tissue characterization (see Andreo 

(2015)).

The proposal in this work is therefore to include a photon energy-fluence correction factor 

Ψtis
w  to account for the fluence difference in two media according to equation (5). This cor-

rection parallels the proposal made by Andreo (2015) for megavoltage photon beams, where 

an electron fluence correction was introduced for the tissues used in the present work. The 

correction factors are however, substantially larger in the case of low-energy photons used in 

brachytherapy than in megavoltage photons.

Recall that our goal is to determine a ‘converted’ absorbed dose to water, Dw
conv, using 

an advanced TPS-calculated Dtis
TPS, e.g. by MC simulation, that is, one deals with a process 

→D Dtis
MC

w
conv. The two approximations given in equations  (4) and (5) can, respectively, be 

written for this process as

( ¯ / )µ ρ=D Dw
conv

tis
MC

en tis
w

 (8)

and

( ¯ / )µ ρ= ΨD Dw
conv

tis
MC

en tis
w

tis
w

 (9)
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where the meaning of the different quantities has been described before.

To verify the validity of each approximation we have also scored Dw
MC in our MC calcul-

ations, so that the converted Dw
conv can be compared with this ‘reference’ Dw

MC. An ideal conver-

sion should yield a ratio / ≈D D 1w
conv

w
MC . This ratio can be expressed for both approximations 

as

( ¯ / )µ ρ=
D

D

D

D

w
conv

w
MC

tis
MC

w
MC en tis

w
 (10)

Figure 3. Ratio between Dtis
MC and Dw

MC and the corrections given in equations (10) and 

(11) for the 125I source. The ratios of the Monte Carlo-scored Dtis
MC and Dw

MC are shown 

as black squares. Correcting their quotient with the ratio of mass energy-absorption 
coefficients water-to-tissue yields the red circles. The additional correction with the 
energy-fluence corrections proposed in this work yields the results shown as green 
triangles. Type A uncertainties for all the absorbed dose ratios are of the order of 0.5%. 
The arrows in the upper panel for bone (ICRP) illustrate the trend of dose relative to 
water when the two different corrections are applied.
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and

( ¯ / )µ ρ= Ψ
D

D

D

D

w
conv

w
MC

tis
MC

w
MC en tis

w
tis
w

 (11)

where all the quantities in the right hand side of both expressions have been derived using our 

Monte Carlo simulations.

Figure 4. Ratio between Dtis
MC and Dw

MC and the corrections given in equations (10) and 

(11) for the 131Cs source. The ratios of the Monte Carlo-scored Dtis
MC and Dw

MC are shown 

as black squares. Correcting their quotient with the ratio of mass energy-absorption 
coefficients water-to-tissue yields the red circles. The additional correction with the 
energy-fluence corrections proposed in this work yields the results shown as green 
triangles. Type A uncertainties for all the absorbed dose ratios are of the order of 0.5%.
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It is emphasized that the flow of steps described above is also valid for the inverse process 

based on a conventional TPS, i.e. →D Dw
TPS

tis
conv, by making a proper change of the indices 

involved.

Results for the approximations relating the ratio /D Dtis
MC

w
MC of the MC-calculated doses 

with the corresponding equations (10) and (11), for the spectra from the 125I, 131Cs, and 103Pd 

sources, and at the distances of 1 cm and 5 cm, are given in tables 4 and 5, respectively. It can 

be seen that the correction of equation (11) provides dose ratios /D Dw
conv

w
MC close to one within 

Figure 5. Ratio between Dtis
MC and Dw

MC and the corrections given in equations (10) and 

(11) for the 103Pd source. The ratios of the Monte Carlo-scored Dtis
MC and Dw

MC are shown 

as black squares. Correcting their quotient with the ratio of mass energy-absorption 
coefficients water-to-tissue yields the red circles. The additional correction with the 
energy-fluence corrections proposed in this work yields the results shown as green 
triangles. Type A uncertainties for all the absorbed dose ratios are of the order of 0.5%.
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a few tenths of a per cent. The results are also displayed in figures 3–5 for easier visualization, 

where the top panel of figure 3 illustrates the transition (see the arrows for bone (ICRP), con-

sidered to be the most critical case) from the MC-calculated /D Dtis
MC

w
MC to ( ¯ / ) /µ ρD Dtis

MC
en tis

w
w
MC 

and to ( ¯ / ) /µ ρ ΨD Dtis
MC

en tis
w

tis
w

w
MC.

As an additional verification, the absorbed dose to water and tissues determined using the 

integral form of equation (1)

[ ( )/ ]∫ µ ρ≅ ΨD E Ed
E

E

Emed
med

en med
min

max

 (12)

has been evaluated for the MC-calculated energy-fluence spectra ΨE
med for each source and the 

[ ( )/ ]µ ρEen med values used throughout this work. The ratios of this ‘large-cavity theory’ Dmed to 

the directly MC-calculated Dmed
MC  agree on the average within 0.2%, the range being (−2.5%, 

+0.7%) with the largest difference corresponding to 103Pd and adipose tissue at 5 cm. The 

corre sponding Type B standard uncertainty estimate of the Dmed values is 0.8%, this being also 

a conservative estimate of the dose ratios /D Dmed
MC

w
MC in tables 4 and 5 due to the correlation of 

the two quantities (same method and MC code).

The different dose ratios have been analysed at 1 cm and 5 cm from the source centre in 

order to distinguish whether the proposed corrections could be used for clinically relevant dis-

tances, less than 5 cm from the source. The results obtained show that the calculated energy-

fluence correction factors can be used to establish a relationship between absorbed dose to 

tissue and absorbed dose to water for a broad range of clinically relevant distances.

As expected, any advanced TPS based e.g. on a MC simulation, will yield significant dif-

ferences between Dtis
MC and Dw

MC for all sources and tissues, especially for bone. Dtis
MC values 

can be approximately 3.5 times higher than Dw
MC for the two types of bone tissue (ICRP and 

ICRU compositions). The energy-fluence based correction proposed in equation  (11) pro-

vides an excellent estimation of the correction needed to the ratio /D Dtis
MC

w
MC for the 125I, 131Cs 

and 103Pd sources used in this work and for all clinically relevant distances with an standard 

uncertainty estimate better than 0.1%. Taking into account this estimate and that of the dose 

ratios (∼0.8%) and of the ( ¯ / )µ ρen tis
w  values (∼0.7%), the combined standard uncertainty for the 

entire set of calculations in this work is about 1%, of which only one tenth corresponds to the 

proposed water-to-tissue photon energy-fluence correction factor.

4. Conclusions

A photon energy-fluence based correction has been proposed that represents an straightfor-

ward and efficient procedure to correlate absorbed dose to water and absorbed dose to tissue 

in brachytherapy calculations for clinically relevant distances and radionuclides. Its rationale 

is that photon fluence varies in different media, particularly between water and high-Z tissues 

like bone; for adipose tissues the differences are much smaller but still worth correcting for. 

The corrections provided can be implemented in any treatment planning system and be eas-

ily extended to other distances, sources and/or radionuclides by performing a detailed MC 

simulation following the procedures outlined in this work. For the new MBDCA calculation 

techniques, photon fluence estimators can be included in the calculation process so that both 

absorbed dose and photon fluence are scored simultaneously; outputs can then be given in 

terms of dose to tissue and of dose to water in an accurate way.
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2 Correction factors for ionization chamber
measurements with the “Valencia” and “lar-
ge field Valencia” brachytherapy applicators

2.1 Introducció i motivació

La braquiteràpia és una tècnica àmpliament emprada per a tractar lesions
menudes de pell per mitjà d’aplicadors [124]. A aquest tipus de tractament,
les llavors s’introdueixen en aplicadors que, al seu torn, es situen sobre la
zona afectada per irradiar-la. La funció principal dels aplicadors és la de
col.limar la radiació produïda per les llavors per a que la deposició de dosi
es produïsca en una zona reduïda i localitzada, protegint així els teixits
contigus. A més, poden emprar-se filtres per tal d’aconseguir una deposició
uniforme de la dosi, modificar l’amplada del feix, etc. Dos d’aquests tipus
d’aplicadors, disponibles i emprats a la pràctica clínica, són, el “Leipzig”
[125] [126] i el “Valencia” (VA) [127] fabricat per Elekta Brachytherapy
(Veenendaal, Països Baixos), els dissenys dels quals han servit com a base
per al desenvolupament de nous aplicadors, anomenats “large field Valencia”
(LFVA) [128], fabricat per Elekta Brachytherapy. i el “Bebig Valencia-type”
[129], fabricat per “Eckert & Ziegler Bebig” (Berlín, Alemanya). Entre
ells, el VA i el LFVA seran en els que es centre aquest estudi.

L’objectiu del desenvolupament del nou LFVA, és aconseguir irradiar
una zona més ampla que l’antic VA [128], el qual està limitat a lesions de
fins a 3 cm de diàmetre [130] [124]. A més, el LFVA es pot combinar amb
diferents tipus de col.limadors: Circular amb 4 cm de diàmetre, circular
amb 5 cm de diàmetre i el.líptic amb eixos de 3 cm x 5 cm.

Per tal de dur a terme els tractaments amb aquest tipus d’aplicadors, és
necessari conèixer la distribució de dosi en profunditat produïda pel conjunt
de l’aplicador, el tipus de llavor emprada i el col.limador. No obstant, tal i
com s’ha discutit a la secció 2.4, no es poden obtindre mesures precises amb
les cambres d’ionització sense determinar els factors correctors adients, els
quals corregeixen la pertorbació que ocasiona la pròpia cambra al camp de
radiació que arriba al fantoma d’aigua.

Per obtindre les distribucions de dosi, seguint les recomanacions del
TRS 398, s’ha optat per emprar una cambra d’ionització pla-paral.lela,
específicament el model PTW34013. Aquesta, junt als models PTW23342
i PTW23344, forma part del grup de cambres d’ionització de raig-x febles
produïdes per PTW (Freiburg, Alemanya). La PTW34013 consta d’un
volum sensible molt menut (0.0053 cm3) i una membrana d’entrada fina
(0.03 mm), el que la fa adequada per a dosimetria de braquiteàpia en pell,
on els camps produïts pels feixos de fotons són menuts i els gradients de
fluència de l’ordre del 10% mm−1.
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2.2 Objectius

L’objectiu d’aquest treball consisteix en avaluar els factors correctors per-
torbatius, i el desplaçament del punt efectiu de mesura, per a la cambra
d’ionització pla-paral.lela PTW34013. Aquests factors són necessaris per a
calcular els valors dosimètrics dels aplicadors VA i LFVA en l’ús clínic. A
més, donat que l’aplicador LFVA no es trobava comercialment disponible
en el moment de publicació de l’article, aquest treball contribueix també
al desenvolupament de les seues propietats dosimètriques.

2.3 Materials i mètodes

Per acomplir els objectius, s’han efectuat una sèrie de simulacions Monte
Carlo amb la llibreria PENELOPE (secció 3.1) versió 2014 i el codi penEasy
(secció 3.5). Els detalls de les simulacions, junt a la metodologia per obtenir
els resultats, es descriuran a continuació.

2.3.1 Descripció de les simulacions

La font emprada en l’estudi és la mHDR-v2, la geometria de la qual ve
detallada a [131]. La llavor consta d’una font d’192Ir, l’espectre de fotons
de la qual s’ha obtingut de la base de dades NuDat (Brookhaven National
Laboratory), amb una mitjana de 2.29922 fotons emesos per desintegració.
D’altra banda, els electrons produïts per decaïment β, conversió interna i
electrons Auger no s’han considerat a la simulació, ja que la seua contribu-
ció total a la dosi és menor que el 0.1% a distàncies majors de 0.15 cm des
del centre de la font [132].

Els aplicadors VA i LFVA s’han modelat a partir de les descripcions de
[127] i [128] respectivament, l’esquema dels quals es pot trobar a la Figura
1 de l’article.

Finalment, respecte a la cambra d’ionització, els detalls com les com-
posicions dels materials, les densitats i la geometria del model PTW34013,
han sigut proporcionats pel fabricant, el que ha permès que es modele de
forma precisa per a la simulació.

Passant a la configuració del sistema, els aplicadors s’han situat a la
superfície d’un fantoma d’aigua cúbic de 40 × 40 × 40 cm3 envoltat d’aire
sec. La profunditat z es defineix respecte a la superfície del fantoma, on es
situa l’origen de coordenades.

A estudis previs, s’ha comprovat que la distribució de dosi en profun-
ditat d’ambdós aplicadors, VA i LFVA, a l’eix central no depèn del col-
limador emprat [127] [128]. Per aquest motiu, únicament s’estudiarà el cas
dels col.limadors amb diàmetres de 3 cm (VA) i 5 cm (LFVA).

Respecte als paràmetres elegits, les simulacions s’han configurat per
obtindre les quantitats que descrivim a continuació amb una incertesa es-
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tadística menor del 0.1%. En primer lloc, per caracteritzar els aplicadors,
s’ha mesurat l’espectre energètic de fotons que arriben a la superfície del
fantoma amb energies entre 1 keV i 1200 keV, amb un histograma amb una
amplada dels segments de ∆E = 1 keV. Tot seguit, s’han mesurat les distri-
bucions energètiques de fluència energètica per tal d’obtindre els quocients
(µen/ρ)w,g a partir de la relació de l’equació I.4. Aquest càlcul s’ha efectuat
per a diferents profunditats d’interès per tal d’obtindre la dependència del
quocient amb z, el que és necessari per a les conversions de les equacions
I.15 i I.17. Per recollir dita fluència energètica, s’han emprat vòxels cilín-
drics amb un radi de 0.2 cm i 0.034 cm d’altura, simulant el volum actiu de
la cambra. Com abans, la distribució s’ha recollit a un histograma emprant
segments de ∆E = 1 keV en l’interval [1, 1200] keV.

Donat que es necessita també les mesures de dosi absorbida per obtenir
els factors pertorbatius, s’ha obtingut la distribució de deposició d’energia
en profunditat a l’interior del fantoma d’aigua sense cambra d’ionització,
emprant com a volum sensible el mateix cilindre de radi 0.2 cm i altura
0.034 cm. Com que en aquest cas no es simula cambra d’ionització, a les
profunditats que s’estan tractant s’acompleix la condició d’EPC. A més,
tenint en compte que, per les energies involucrades, les pèrdues radiatives
en aigua representen menys del 0.07% [7], s’ha optat per deshabilitar el
transport d’electrons i positrons per aquest càlcul, accelerant així la simu-
lació sense afectar significativament a la precisió del resultat. En referència
a l’energia d’absorció dels fotons, s’ha fixat a 1 keV.

A més de la deposició de dosi en el fantoma d’aigua, es necessita calcular
la dosi absorbida en el volum actiu de la cambra d’ionització posicionada a
diferents profunditats. Aquesta deposició de dosi, s’assigna al punt efectiu
(Peff ) recomanat pel fabricant, és a dir, al centre de la part interna de la
paret frontal del volum actiu. Per tant, s’assumeix un ∆Peff = 0. Per
tal d’arribar a un compromís entre velocitat i precisió, s’ha dividit l’aigua
que rodeja la cambra en dues parts. En primer lloc, s’ha definit una regió
interna que es simularà amb una precisió major. Aquesta, conté la cambra
i un cilindre que la rodeja deixant un marge de 0.05 cm. El marge ele-
git correspon al rang de frenat continu (RCSDA) en aigua per a electrons
secundaris que, al seu torn, produeixen fotons amb una contribució a la
incertesa menor que 0.1% al pitjor dels casos. Respecte a les energies d’ab-
sorció, s’han fixat, per a tots els materials de la cambra i el cilindre d’aigua,
a 1 keV, tant per a fotons, com electrons i positrons. Aquests llindars as-
seguren que totes les partícules poden arribar al volum actiu de la cambra.
Finalment, donat que la cambra conté parts molt fines i es necessita una
incertesa molt baixa en les mesures, s’ha optat per simular el transport
d’electrons i positrons de forma detallada, és a dir, sense agrupació d’in-
teraccions febles. D’altra banda, s’ha definit una regió externa que s’estén
fins els límits del fantoma. A aquesta, l’energia d’absorció dels electrons
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i positrons s’ha fixat a 200 keV, donat que la contribució de la radiació
produïda pels electrons a aquesta energia representa menys d’un 0.1% i el
rang en aigua és de RCSDA = 0.045 cm.

2.3.2 Metodologia

La metodologia emprada per a determinar els factors pertorbatius correc-
tors necessaris per a corregir les mesures de la cambra d’ionització, és la
descrita a la secció 2.4. En esta, es defineixen dos mètodes, en funció de
si es calcula explícitament el desplaçament del punt efectiu de mesura o
es deixa com un factor corrector. A aquest treball, es compararan ambdós
mètodes, sent el Mètode I el corresponent a l’equació I.15, on no es calcula
un desplaçament explícit del punt efectiu de mesura, i el Mètode II el cor-
responent a l’equació I.17, on es calcula ∆Peff a partir de la minimització
del χ2 corresponent.

El procediment a seguir es descriu a continuació. En primer lloc, es
calcula la distribució de dosi en profunditat en aigua Dw(z) per a l’espec-
tre d’192I simulat amb l’aplicador. Tot seguit, es mesura la mitjana de la
dosi absorbida a l’interior del volum actiu de la cambra d’ionització, situ-
ant el seu punt efectiu recomanat (Peff ) a distintes profunditats Dair(z).
Com s’ha explicat, els quocients dels coeficients d’absorció màssics mitjans
(µen/ρ)w,air s’han calculat a partir de les distribucions de fluència ener-
gètica dels fotons, mesurades a les posicions on s’ha col.locat la cambra
d’ionització. A partir d’aquestes dades, per a obtindre el factor corrector
pertorbatiu global del Mètode I, s’empra l’expressió,

pch =
Dw(z)

Dair(z)
(
µen/ρ

)
w,air

(II.3)

D’altra banda, per al Mètode II, ∆Peff s’ha obtingut amb un procés ite-
ratiu, amb el qual es pretén que el valor del quocientDw(z+∆Peff )/Dair(z)
siga tan independent de la profunditat com siga possible. Com s’ha vist a
la secció 2.4, açò s’aconsegueix minimitzant la distribució χ2 =

∑N
i=1(fi −

p)2/∆f 2
i , on N és el nombre de posicions de la cambra,

fi =
Dw(zi + ∆Peff )

Dair(zi)
(
µen/ρ

)
w,air

(II.4)

i ∆fi és la incertesa estadística d’fi.

2.4 Resultats

Els resultats mostrats a la figura 4 de l’article del present treball, mostren
diferències entre la dosi mesurada en aigua i la dosi mesurada per la cambra
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d’ionització al Peff recomanat de fins un 8% per a l’aplicador VA i un 4%
per a l’aplicador LFVA, el que demostra la importància d’incorporar les
correccions adients a aquest tipus de mesures.

Pel que fa al Mètode II, l’ajust de la distribució de χ2 mostra que per
al LFVA, la distribució és pràcticament plana a la finestra d’entrada de la
cambra (∆Peff = 0) i s’incrementa a partir de valors de ∆Peff ≈ −0.02
cm, pel que l’anàlisi coincideix amb el Peff recomanat. En canvi, per a l’a-
plicador VA aquest mètode proporciona un punt efectiu de mesura pròxim
a la part inferior del volum actiu (∆Peff = 0.057 cm). Un estudi dels resi-
dus (figura 6 de l’article) mostra que per ambdós aplicadors les correccions
proporcionen valors consistents per a totes les profunditats mesurades, i
dins de la incertesa objectiu.

D’altra banda, el Mètode I proporciona resultats compatibles amb el
Mètode II per a l’aplicador LFVA, però no per al VA. En aquest úl-
tim, el Mètode I proporciona valors amb discrepàncies dins del rang de
[−0.8%,+1.1%]. Tot i que representa una millora substancial respecte al
8% de la mesura sense correcció, aquests valors continuen sent alts per a
l’ús en clínica. Per aquest motiu, i per tal de poder mantindre el punt
efectiu de mesura recomanat pel fabricant, s’ha emprat una variant del
Mètode I a la que s’anomena Mètode Ib. La variant consisteix en emprar
un factor corrector pertorbatiu global depenent de la profunditat. Aquesta
solució és viable per a l’ús clínic degut a que les profunditats rellevants per
a l’aplicador V A estan per sota d’1 cm. Per simplicitat, s’ha optat per
emprar una dependència lineal del coeficient amb z, el que, com es mostra,
és suficient per a obtindre incerteses estadístiques dins del rang objectiu.

Els valors obtinguts als diferents mètodes es recullen a la taula II.2 junt
als quocients dels coeficients d’absorció màssics, els quals s’ha comprovat
que són independents de la profunditat dins de la incertesa estadística
objectiu (0.1%).

Aplicador VA LFVA
Mètode I factor corrector global pc 0.976 0.943

∆Peff (cm) − −
Mètode Ib factor corrector global pc(z) (cm) 0.986− 0.023z 0.943

∆Peff (cm) − −
Mètode II factor corrector parcial p′c 0.922 0.943

∆Peff (cm) 0.057 0.0(
µen/ρ

)
w,air

1.104 1.109

Taula II.2: Factors correctors pertorbatius i desplaçament del punt efectiu
de mesura obtinguts per als diferents mètodes emprats al present treball.
S’inclou també el quocient dels coeficients d’absorció màssics per a ambdós
aplicadors.
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1. Introduction

Treatment of small skin lesions using brachytherapy applicators is a widely used technique—see e.g. Ouhib et al 

(2015) and references therein. Shielded applicators currently available in clinical practice, such as the ‘Leipzig’ 
(Niu et al 2004, Perez-Calatayud et al 2005) and the ‘Valencia’ (VA) (Granero et al 2008) by Elekta Brachytherapy 

(Veenendaal, The Netherlands), are based on a tungsten-alloy cup that collimates the source-emitted radiation 

into a small region, hence protecting nearby tissues. Based on this type of design, two new applicators have been 

proposed recently. These are the ‘large field Valencia’ applicator (LFVA) (Candela-Juan et al 2016) by Elekta 

Brachytherapy, and the ‘Bebig Valencia-type’ applicator (Anagnostopoulos et al 2017) by Eckert & Ziegler Bebig 

(Berlin, Germany).

The VA applicator allows treating superficial skin lesions using a high-dose-rate 192Ir source together with 

the brachytherapy remote afterloaders microSelectron or Flexitron (Elekta Brachytherapy). Depending on the 

required treatment, two VA field diameters of 2 cm (model VH2) and 3 cm (model VH3) are available. In order 

to obtain a homogeneous flat dose distribution at the typical prescription depth of 3 mm (Perez-Calatayud et al 
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Abstract

Treatment of small skin lesions using HDR brachytherapy applicators is a widely used technique. 

The shielded applicators currently available in clinical practice are based on a tungsten-alloy cup 

that collimates the source-emitted radiation into a small region, hence protecting nearby tissues. The 

goal of this manuscript is to evaluate the correction factors required for dose measurements with 

a plane-parallel ionization chamber typically used in clinical brachytherapy for the ‘Valencia’ and 

‘large field Valencia’ shielded applicators. Monte Carlo simulations have been performed using the 

PENELOPE-2014 system to determine the absorbed dose deposited in a water phantom and in the 

chamber active volume with a Type A uncertainty of the order of 0.1%. The average energies of the 

photon spectra arriving at the surface of the water phantom differ by approximately 10%, being  

384 keV for the ‘Valencia’ and 343 keV for the ‘large field Valencia’. The ionization chamber 

correction factors have been obtained for both applicators using three methods, their values 

depending on the applicator being considered. Using a depth-independent global chamber 

perturbation correction factor and no shift of the effective point of measurement yields depth-dose 

differences of up to 1% for the ‘Valencia’ applicator. Calculations using a depth-dependent global 

perturbation factor, or a shift of the effective point of measurement combined with a constant partial 

perturbation factor, result in differences of about 0.1% for both applicators. The results emphasize 

the relevance of carrying out detailed Monte Carlo studies for each shielded brachytherapy 

applicator and ionization chamber.

PAPER

RECEIVED  

28 February 2018

REVISED  

12 April 2018

ACCEPTED FOR PUBLICATION  

4 May 2018

PUBLISHED  
8 June 2018

https://doi.org/10.1088/1361-6560/aac27aPhys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)



2

V Gimenez-Alventosa et al

2005, Ouhib et al 2015) a flattening filter is added at the exit side of the applicator. The filter produces flat dose 

rate distributions with a small penumbra, which allows a conformal dose delivery to the 3 mm prescription depth 

to the target while minimizing the dose to healthy tissues.

While the current VA applicator only allows treating lesions with planning target volumes up to diameters of 

3 cm (Tormo et al 2014, Ouhib et al 2015), the LFVA applicator has been developed in an attempt to overcome 

this limitation (Candela-Juan et al 2016). The applicator does not incorporate a flattening filter to create a homo-

geneous dose distribution as that in the VA applicator. Instead, it has three catheters: two of these form a circum-

ference of 2.3 cm radius, and the third has a single dwell position at the centre of the circumference. The LFVA 

applicator can be used with both microSelectron or Flexitron afterloaders. The LFVA is made of a tungsten alloy 

to reduce most of the peripheral dose to healthy tissues and incorporates various interchangeable collimators: (i) 

a circular collimator of 4 cm diameter, (ii) a circular collimator of 5 cm diameter and (iii) an elliptical collima-

tor of 3 cm  ×  5 cm axes. In addition, a plastic cap is attached at the exit surface of both applicators to remove any 

electron contamination and flatten the entrance surface (Granero et al 2016).

For shielded applicators of these types, measurements of depth-dose distributions in water are usually 

performed using plane-parallel ionization chambers. Such measurements strictly require taking into account 

correction factors for the perturbation of the radiation field due to the presence of the chamber in the water 

phantom, which may involve considering the effective point of measurement of the ionization chamber. The 

plane-parallel chamber selected for this work is the PTW34013. This chamber, together with the PTW23342 and 

PTW23344, belongs to the group of soft x-ray ionization chambers produced by PTW (Freiburg, Germany). The 

PTW34013 chamber has a very small sensitive volume (0.0053 cm3) and a thin entrance membrane (0.03 mm). 

This allows measuring therapeutic photon beams with very small field sizes and/or steep fluence gradients, mak-

ing this chamber well suited for skin-brachytherapy dosimetry where the expected gradient is of the order of 10% 

mm−1. According to the manufacturer (PTW 2017), the group of soft x-ray chambers have a flat energy response 

up to 100 keV; it has also been reported in the literature that they are comparable to other ionization chambers for 

depth-dose measurements in the energy range of the order of 40–300 keV (Hill et al 2014, and references therein). 

They have also been used reliably at megavoltage energies for analysing beam properties and the stability of a 

flattening-filter-free 7 MV photon beam (Dzierma et al 2012). The VA and LFVA photon spectra exiting the 

applicator extend beyond the flat energy-response range indicated by the manufacturer for these chambers, and 

therefore the possible energy dependence of the required correction factors has to be addressed.

The goal of this study is to evaluate the perturbation correction factors, including the determination of 

the effective point of measurement, for the PTW34013 plane-parallel ionization chamber for its use in clinical 

brachytherapy dosimetry using the VA (Granero et al 2008) and the LFVA (Candela-Juan et al 2016) applica-

tors. Note that since the LFVA is not yet commercially available, this manuscript contributes to developing its 

dosimetry properties. To do so, section 2 presents the details of the Monte Carlo study performed, along with the 

formalism used to derive perturbation correction factors and the effective point of measurement. Results and 

discussions are included in section 3, and the findings of the work are summarized in section 4.

2. Materials and methods

2.1. Photon energy spectra, energy-fluence and depth-dose curves: Monte Carlo study

The Monte Carlo (MC) system used been PENELOPE version 2014 (PEN14) (Sempau et al 1997, 2003, Salvat 

2015), which simulates the transport of photons and electrons in any arbitrary material for energies in the range 

of interest for medical physics. This MC system, henceforth referred to as PEN14, has been extensively applied 

in the field of brachytherapy (Ballester et al 2015, Ma et al 2017). PEN14 photon cross-sections for Rayleigh 

scattering are extracted from the EPDL97 cross sections library (Perkins et al 1991, Cullen et al 1997). For 

incoherent scattering, PEN14 uses the Relativistic Impulse Approximation together with binding effects and 

Doppler broadening, i.e. for a given scattering angle, the cross section yields a photon energy distribution rather 

than the single photon energy resulting from the scattering of a photon with a free electron (Ribberfors 1975). 

Photoelectric cross-sections are from the database of Sabbatucci and Salvat (2016), which uses the same theory 

as in the re-normalized calculations by Scofield (1978), but implements more accurate numerical algorithms and 

an extended energy range. A comparison of mass energy-absorption coefficients for different materials using 

this photon dataset and values from other libraries has been described by Andreo et al (2012). Electron cross-

sections are directly calculated by PEN14. In this work, all material compositions and mass densities were those 

recommended by ICRU Report 37 (ICRU 1984) with the exception of the updated mean excitation energies and 

mass density for water and carbon (Andreo et al 2013, ICRU 2016).

The mHDR-v2 source model was used in the study; its detailed geometry was adopted from Granero et al 

(2011). The VA and LFVA applicators were modelled according to the descriptions by Granero et al (2008) and 

Candela-Juan et al (2016), respectively, using the specifications provided by the manufacturer. A schematic draw-

ing of both applicators is shown in figure 1.
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The 192Ir photon spectrum was taken from the NuDat database (Brookhaven National Laboratory 2013). 

The electron spectrum includes β decay, internal conversion electrons (IC) and Auger electrons that were not 

considered in the simulations since their effect on the total dose is known to be less than 0.1% at distances greater 

than 0.15 cm from the source centre (Ballester et al 2009). On average, in each disintegration 2.299 22 photons  

Bq−1 s−1 are emitted.

Blueprints, composition by weight and densities of the chamber materials provided by the manufacturer 

allowed us to model accurately the geometry details of the PTW34013 chamber; the configuration used for the 

MC simulations is shown in figure 2. The effective point of measurement for this chamber, Peff, is recommended 

to be at the centre of the inner side of the front wall (PTW 2017), in consistency with IAEA TRS-381 (Almond  

et al 1997).

For the MC simulation, the applicators were located at the surface of a cubic 40 × 40 × 40 cm3 water phan-

tom surrounded by dry air. The depth z is defined with respect to the phantom surface, where the origin of coor-

dinates is located.

It has been shown, for both the VA and LFVA applicators, that the depth dose along the central axis does not 

depend on the collimator used (Granero et al 2008, Candela-Juan et al 2016). Therefore, only the cases of 3 cm 

(VA) and 5 cm (LFVA) collimator diameters have been analysed in the present study.

The goal of the MC simulations is to compute quantities with 0.1% Type A uncertainty, and all the simulation 

parameters have been tailored to achieve such goal. Four different types of simulation have been done for each 

applicator to obtain the following quantities:

 (i)  Photon spectra arriving at the surface of the water phantom. This was scored at the phantom surface 

between 1 keV and 1200 keV with a ∆E = 1 keV energy grid.

 (ii)  Photon energy-fluence distributions, differential in energy, as a function of depth. Cylindrical voxels 

of 0.2 cm radius and 0.034 cm height were used as scoring regions on the central axis to mimic the 

chamber active volume. The distributions were scored in water, between 1 keV and 1200 keV with a 

∆E = 1 keV energy grid.

 (iii)  Depth-dose distributions in the water phantom in the absence of the ionization chamber. The same 

cylindrical voxels as in (ii) were used. An energy transport cut-off of 1 keV was chosen for photons. 

Since, for the energy range involved, radiative losses in water are less than 0.07% (Salvat 2015), and 

charged-particle equilibrium exists in the phantom, an infinite energy transport cut-off was chosen for 

both electrons and positrons, i.e. charged particles were not tracked for the depth-dose calculations. 

The Type A uncertainties achieved were below 0.1% in all voxels (0.07% or lower for depths greater 

than 0.1 cm).

 (iv)  Absorbed dose in the active volume of the ionization chamber positioned at different depths. This 

absorbed dose was assigned to the Peff recommended for the chamber (the centre of the inner side of 

the front wall of the active volume), so that the shift in Peff (see section 2.2), is ∆Peff = 0. The water 

surrounding the ionization chamber was divided into two regions:

   (a)  An inner region, containing the chamber and a surrounding cylinder 0.05 cm larger than the 

chamber dimensions. The rationale for this distance is that it corresponds to the continuous 

slowing-down range (RCSDA) in water of secondary electrons whose yield of higher-order photons 

is less than the uncertainty goal of 0.1%. Therefore, all chamber materials and water inside this 

region were characterized by a 1 keV energy transport cut-off for photons, electrons and positrons 

Figure 1. Schematic representation of the VA (left) and LFVA (right) HDR brachytherapy applicators. The cavities inside each 
applicator are filled with standard dry air (not shown in the figure).
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to ensure that all particles could arrive at the active volume. Additionally, an event-by-event 

simulation was chosen for the electrons and positrons in this region.

   (b)  An outer region extending up to the phantom dimensions, where the electron and positron energy 

transport cut-off was increased to 200 keV, justified in terms of the radiation yield (0.1%) and 

RCSDA = 0.045 cm in water at this energy. Hence, no electron with energy below this threshold 

can reach the inner region and its bremsstrahlung yield is within the uncertainty goal. Type A 

uncertainties were lower than 0.1% in all positions.

2.2. Determination of chamber perturbation correction factors and effective point of measurement

Various approaches can be found in the literature to the implementation of perturbation correction factors in 

the determination of absorbed dose to water using measurements performed with a plane-parallel ionization 

chamber.

The most straightforward of these, and probably less prone to error in implementation, is to assign the 

absorbed dose to the effective point of measurement recommended for this type of chamber (usually below 

the entrance foil) and to include all type of perturbation corrections in a global chamber correction factor pch 

(Andreo et al 2000). For a plane-parallel chamber, this global correction can be defined as the product of vari-

ous perturbation factors, e.g. pch = pdis pwall pfl , where pdis accounts for the effect of replacing a volume of water 

with the chamber, pwall  accounts for the presence of non-water-equivalent materials in the chamber walls, and pfl 

corrects for the difference in photon fluence between water and the ionization chamber air volume. In this case, 

the relation between the absorbed dose to water at a point in a given depth, Dw(z), and the mean absorbed dose 

scored in the active volume of the ionization chamber D̄air(z) can be written as

Dw(z)

D̄air(z)
=

(
µen/ρ

)
w,air

pdis pwall pfl =
(
µen/ρ

)
w,air

pch (1)

where 
(
µen/ρ

)
w,air

 is the ratio of mass energy-absorption coefficients of water and air, averaged over the photon 

energy-fluence at a given depth z. In what follows, this approach will be referred to as Method I.

An alternative approach is to replace the use of a pdis perturbation factor, which assumes the chamber Peff to 

be just below the entrance foil, by a Peff shifted a distance ∆Peff  together with a partial chamber correction factor 

given by p′
ch
= pwall pfl . In this case, one would have

Dw(z +∆Peff)

D̄air(z)
=

(
µen/ρ

)
w,air

pwall pfl =
(
µen/ρ

)
w,air

p′ch; (2)

this will be referred to as Method II.

In both methods, the purpose is to determine the chamber perturbation correction factor (pch or p′
ch

) and the 

relevant displacement of the effective point of measurement ∆Peff  in a given photon field. The roadmap can be 

described as follows:

   (i)  A Type A uncertainty goal was specified. All simulations were required to conform to it.

  (ii)  The depth-dose distribution in water, Dw(z), was evaluated for the 192Ir photon spectrum by means of 

a Monte Carlo simulation.

 (iii)  The mean absorbed dose in the active volume of the ionization chamber was scored positioning the 

chamber with its recommended Peff (inner side of the chamber front wall) at various depths, D̄air(zi).

Figure 2. Geometry configuration used for the Monte Carlo simulation of the PTW34013 plane-parallel ionization chamber.

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)
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 (iv)  The 
(
µen/ρ

)
w,air

-ratio was calculated for the photon energy-fluence at the depths where the ionization 

chamber was located.

 (v)  The global chamber perturbation correction factor was determined from equation (1), i.e.

pch =
Dw(z)

D̄air(z)
(
µen/ρ

)
w,air

.
 (3)

 (vi)  The shift ∆Peff  was obtained by iteration, modifying its value until the ratio Dw(z +∆Peff)/D̄air(z) 

became as depth-independent as possible. This was fulfilled by minimizing the usual χ2 distribution, 

defined as χ2 =
N∑

i=1

( fi − p) 2/∆f 2
i

, where N is the number of chamber positions,

fi =
Dw(zi +∆Peff)

D̄air(zi)
(
µen/ρ

)
w,air

,

  and ∆fi is the Type A uncertainty of the fi ratios. This approach assumes that the partial chamber 

perturbation correction factor p′
ch

 is depth-independent. By minimizing χ2 with respect to p, one arrives 

at p = s1

s0
 and χ2 = s2 − s2

1

s0
, with sn =

N∑
i=1

f n
i /∆f 2

i
6. The ∆Peff  value can then be easily obtained from a χ2 

versus ∆Peff  plot. Further details of the minimizing procedure can be found in Kawrakow (2006).

3. Results and discussion

3.1. Photon energy spectra, energy-fluence and depth-dose distributions

The photon spectra arriving at the surface of the water phantom for the two applicators are shown in figure 3. 

Their average energies differ by approximately 10%, being 384 keV for the VA applicator and 343 keV for the 

LFVA. The expected hardening of the VA spectrum due to the flattening filter can be clearly observed both in the 

average energies and in the shape of the spectrum.

Although both applicators are designed to yield flat absorbed dose distributions at the clinical prescription 

depth, the absorbed dose delivered by the two applicators at the prescription depth differs in value. The energy 

dependence and the different spatial distribution of the photons (those emitted from the VA are emitted from a 

single central position and then filtered, while those emitted by the LFVA are also emitted from lateral positions 

and unfiltered) produce different depth-dose distributions. This is shown in figure 4, where it can be observed 

that the VA depth-dose curve has a gradient of 10% mm−1, while that of the LFVA is reduced to 5% mm−1. In the 

following, it will be seen how these differences in shape and average energy impact the determination of the cor-

rection factors.

Photon energy-fluence distributions were evaluated as described in section 2 for the depths indicated by 

symbols in figure 4. Their values were used to obtain the 
(
µen/ρ

)
w,air

-ratios as a function of depth. It was found 

that, although the mass energy-absorption coefficients averaged over the local photon energy-fluence depend on 

the depth within the required uncertainty of 0.1%, their ratios are depth independent. The values obtained were (
µen/ρ

)
w,air

= 1.109 ± 0.001 for the VA applicator and 
(
µen/ρ

)
w,air

= 1.104 ± 0.001 for the LFVA.

In 2015, the American Brachytherapy Society (ABS) published a report that included a literature summary 

and best practices used in non-melanoma skin cancer (NMSC) (Ouhib et al 2015). For superficial NMSC, the 

ABS Report indicated a typical prescription depth of 5 mm for moulds and flaps, and of 3 mm for the shielded 

applicators currently available—these values being based on reported clinical practice. The reason for this differ-

ence in prescription depth has been justified in an exploratory Monte Carlo study (Granero et al 2017). It shows 

that the percentage depth dose at 3 mm depth for shielded applicators is approximately the same as that at 5 mm 

depth for moulds and flaps, supporting the ABS prescription depth recommendations. These treatment modali-

ties have various average energies and spectra, ranging from the hundreds of keV in the shielded applicators to 

the tens of keV in the electronic brachytherapy modalities. In spite of this, no difference in clinical outcome has 

been reported (Ouhib et al 2015).

6 A misprint in equation (5) of Kawrakow (2006) should be noted.
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3.2. Determination of the effective point of measurement

The depth dose at the effective point of measurement of the ionization chamber located at different depths z 

differ from the corresponding depth doses in water at the same depth, as shown in figure 4. These differences are 

up to  −8% for the VA applicator and  −4% for the LFVA. Thus, the need to incorporate a correction factor and/or 

a displacement of the effective point of measurement becomes evident.

The formalism described in section 2 was applied to the VA and LFVA applicators, obtaining the χ2 per degree 

of freedom distributions shown in figure 5. Note that for the case of the LFVA applicator (blue curve) such dis-

tribution is practically flat in the vicinity of the entrance window, i.e. ∆Peff = 0, starting to increase for values of 

∆Peff ≈ −0.02 cm.

The values obtained for the ionization chamber perturbation correction factors and the shift of the effective 

point of measurement obtained with each method are given in table 1 for the two applicators, along with the 

respective values of the average ratios of mass energy-absorption coefficients. Since ∆Peff = 0 corresponds to 

the position of Peff recommended by both TRS-381 (Almond et al 1997) and the manufacturer, Methods I and II 

Figure 3. Photon spectra at the surface of the water phantom produced by the VA (black) and LFVA (red) applicators. Their average 
energies are 384 keV for the VA applicator and 343 keV for the LFVA.

Figure 4. Depth-dose distributions in water for the VA (red curve) and LFVA (blue curve) applicators. The ionization chamber 
values for the VA (red diamonds) and LFVA (blue dots) were calculated with the reference point of measurement situated at the 
centre of the inner side of the front wall of the chamber active volume.

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)
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coincide for the LFVA applicator. This is not the case for the VA, where Method II provides an effective point of 

measurement located close to the bottom of the active volume.

To determine the adequacy of the calculated values, a residual analysis was performed. Ratios between the 

corrected ionization chamber dose and depth-dose values in water are shown in figure 6 for the LFVA (a) and VA 

(b)–(d) applicators.

As discussed above, for the LFVA applicator both methods agree and the corresponding residual analysis 

shows data consistent with the uncertainty goal of the present work. For the VA applicator, although the residu-

als for Method II are well within the present uncertainty goal at all depths, for Method I discrepancies are in the 

range [−0.8%, +1.1%]. These differences represent an improvement over the  −8% observed between depth 

dose in water and uncorrected ionization chamber results, but they are large for clinical use.

Considering that the relevant depths for the clinical applications of the VA applicator are less than 1 cm, one 

possible modification while maintaining the effective point of measurement recommended by the manufacturer 

is to allow for a depth-dependent correction factor pch(z). We term this alternative Method Ib. The simplest 

choice is a linear depth-dependence, the best parametrization being pch(z) = 0.986−0.023z  (with z in cm). As 

can be observed in figure 6(d), this modification improves the differences observed in Method I.

To conclude, figure 7 shows the ionization chamber absorbed doses compared to the absorbed dose in the 

water phantom at various depths for each applicator and method. These results illustrate the energy dependence 

of the shift of the effective point of measurement and clearly emphasize the need for detailed state-of-the-art MC 

simulations before using this ionization chamber with different shielded applicators.

Figure 5. Distributions of χ2 per degree of freedom for the VA (red curve) and LFVA (blue curve) applicators. The shaded area 
corresponds to the thickness of the ionization chamber active volume.

Table 1. Perturbation correction factors (pch and p′
ch

) and shift of the effective point of measurement (∆Peff ), relative to the centre of 

the inner side of the front wall, for the PTW34013 plane-parallel ionization chamber using the VA and LFVA applicators with an 192Ir 

mHDR-v2 source. Values of the 
(
µen/ρ

)
w,air

 for the corresponding spectra are also given.

Applicator VA LFVA

Method I Global correction factor, pch 0.976 0.943

Shift of the effective point of measurement, ∆Peff  (cm) — —
Method Ib Global correction factor, pch pch(z)

a 0.943

Shift of the effective point of measurement, ∆Peff  (cm) — —
Method II Partial correction factor, p′

ch
0.922 0.943

Shift of the effective point of measurement, ∆Peff  (cm) 0.057 0.0
(
µen/ρ

)
w,air

1.104 1.109

a pch(z) = 0.986−0.023 z (cm).

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)
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4. Conclusions

Perturbation correction factors and shifts of the effective point of measurement for a typical ionization chamber 

suited for absorbed dose measurements in brachytherapy for two shielded applicators, the ‘Valencia’ and the 

‘large field Valencia’, have been determined. The use of three different methods has been addressed.

Method II has been found to deliver correction factors for both applicators able to correct the absorbed dose 

in the active volume of the chamber within 0.1%. This requires a shift of the effective point of measurement and a 

partial perturbation correction factor, which have been determined.

Method I, using a depth-independent global chamber perturbation correction factor and no shift of the 

effective point of measurement, yields differences of up to 1% for the ‘Valencia’ applicator. A modification of the 

method using a depth-dependent perturbation correction factor, Method Ib, enables differences of about 0.1%.

Figure 6. Ratios (residuals) between corrected ionization chamber absorbed dose and depth dose in water, for the LFVA applicator, 
Methods I and II (a), and for the VA applicator, Method I (b), VA Method II (c), VA Method Ib (d).

Figure 7. Depth-dose distributions for the VA and LFVA applicators. Symbols correspond to the dose in the ionization chamber 
active volume after correction by each of the methods proposed.

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)
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It is concluded that a clear dependence of these corrections on the applicator type and ionization chamber 

considered has been found, hence emphasizing the relevance of detailed Monte Carlo calculation prior to per-

forming dose measurements using these shielded brachytherapy applicators.

Acknowledgments

The authors would like to thank PTW for kindly providing the T34013 blueprints and specifications for the 

purpose of this study. The authors wish to acknowledge the use of Tirant (University of Valencia), node in the 

Spanish Supercomputing Network, the hydrateo cluster (Theroretical Physics Department at the University 

of valencia) and the IFIC computing center. FB and JV acknowledge financial support from the Universitat de 

València under project UV-INV-AE17-707705. VG acknowledges partial financial support from the MINECO 

under grants FPA2014-54459-P and FPA2017-84543-P.

ORCID iDs

F Ballester  https://orcid.org/0000-0002-3785-8399

J Vijande  https://orcid.org/0000-0002-9568-8236

References

Almond P, Andreo P, Mattsson O, Nahum A E and Roos M 1997 The Use of Plane-Parallel Ionization Chambers in High-Energy Electron and 

Photon Beams: an International Code of Practice for Dosimetry (IAEA Technical Reports Series vol 381) (Vienna: International Atomic 

Energy Agency)

Anagnostopoulos G, Andrássy M and Baltas D 2017 The Bebig Valencia-type skin applicators: dosimetric study and implementation of a 

dosimetric hybrid technique Brachytherapy 16 1044–56

Andreo P, Burns D T and Salvat F 2012 On the uncertainties of photon mass energy-absorption coefficients and their ratios for radiation 

dosimetry Phys. Med. Biol. 57 2117–36

Andreo P et al 2000 Absorbed Dose Determination in External Beam Radiotherapy: an International Code of Practice for Dosimetry Based on 

Standards of Absorbed Dose to Water (IAEA Technical Reports Series vol 398) (Vienna: International Atomic Energy Agency)

Andreo P, Wulff J, Burns D T and Palmans H 2013 Consistency in reference radiotherapy dosimetry: resolution of an apparent conundrum 

when 60Co is the reference quality for charged-particle and photon beams Phys. Med. Biol. 58 6593–621

Ballester F et al 2015 A generic high-dose rate (192)Ir brachytherapy source for evaluation of model-based dose calculations beyond the 

TG-43 formalism Med. Phys. 42 3048–61

Ballester F et al 2009 Evaluation of high-energy brachytherapy source electronic disequilibrium and dose from emitted electrons Med. Phys. 

36 4250–6

Brookhaven National Laboratory 2013 NUDAT 2.6. ‘National Nuclear Data Center’ (www.nndc.bnl.gov) 

Candela-Juan C et al 2016 Design and characterization of a new high-dose-rate brachytherapy Valencia applicator for larger skin lesions 

Med. Phys. 43 1639–48

Cullen D E, Hubbell J H, Kissel L and Laboratory L L N 1997 EPDL97: the Evaluated Photo Data Library 97 Version (Uclr–50400 vol 6-Rev) 

(Livermore, CA:  Lawrence Livermore National Laboratory) pp 1–35

Dzierma Y, Licht N, Nuesken F and Ruebe C 2012 Beam properties and stability of a flattening-filter free 7 MV beam—an overview Med. 

Phys. 39 2595–602

Granero D et al 2008 Design and evaluation of a HDR skin applicator with flattening filter Med. Phys. 35 495–503

Granero D, Vijande J, Ballester F and Rivard M J 2011 Dosimetry revisited for the HDR 192Ir brachytherapy source model mHDR-v2 Med. 

Phys. 38 487–94

Granero D et al 2016 Technical Note: dosimetry of Leipzig and Valencia applicators without the plastic cap Med. Phys. 43 2087–90

Granero D et al 2017 Prescription depth in surface skin brachytherapy Brachytherapy 16 S50–1

Hill R et al 2014 Advances in kilovoltage x-ray beam dosimetry Phys. Med. Biol. 59 R183–231

ICRU 1984 Stopping Powers for Electrons and Positrons (ICRU Report vol 37) (Bethesda, MD: International Commission on Radiation Units 

and Measurements)

ICRU 2016 Key Data for Ionizing Radiation Dosimetry: Measurement Standards and Applications (ICRU Report vol 90) (Bethesda, MD: 

International Commission on Radiation Units and Measurements)

Kawrakow I 2006 On the effective point of measurement in megavoltage photon beams Med. Phys. 33 1829–39

Ma Y et al 2017 A generic TG-186 shielded applicator for commissioning model-based dose calculation algorithms for high-dose-rate 192Ir 

brachytherapy Med. Phys. 44 5961–76

Niu H et al 2004 Dosimetric characteristics of the Leipzig surface applicators used in the high dose rate brachy radiotherapy Med. Phys. 

31 3372–7

Ouhib Z et al 2015 Aspects of dosimetry and clinical practice of skin brachytherapy: the American Brachytherapy Society working group 

report Brachytherapy 14 840–58

Perez-Calatayud J et al 2005 A dosimetric study of Leipzig applicators Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 62 579–84

Perkins S T, Cullen D E, Seltzer S M and Laboratory L L N 1991 Tables and Graphs of Electron-Interaction Cross Sections from 10 eV to 100 GeV 

Derived from the LLNL Evaluated Electron Data Library (EEDL), Z  =  1–100 (Uclr–50400 vol 31) (Livermore, CA:  Lawrence Livermore 

National Laboratory)

PTW 2017 Soft X-Ray Ionization Chambers 34013, 23342, 23344 user manual

Ribberfors R 1975 Relationship of the relativistic Compton cross section to the momentum distribution of bound electron states Phys. Rev. 

B 12 2067–74

Sabbatucci L and Salvat F 2016 Theory and calculation of the atomic photoeffect Radiat. Phys. Chem. 121 122–40

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)



10

V Gimenez-Alventosa et al

Salvat F 2015 System for Monte Carlo simulation of electron and photon transport NEA/NSC/DOC(2015)3

Scofield J H 1978 K-and L-shell ionization of atoms by relativistic electrons Phys. Rev. A 18 963–70

Sempau J, Acosta E, Baro J, Fernández-Varea J M and Salvat F 1997 An algorithm for Monte Carlo simulation of coupled electron–photon 

transport Nucl. Instrum. Methods Phys. Res. B 132 377–90

Sempau J, Fernández-Varea J M, Acosta E and Salvat F 2003 Experimental benchmarks of the Monte Carlo code PENELOPE Nucl. Instrum. 

Methods Phys. Res. B 207 107–23

Tormo A et al 2014 Non-melanoma skin cancer treated with HDR valencia applicator: clinical outcomes J. Contemp. Brachytherapy 6 167–72

Phys. Med. Biol. 63 (2018) 125004 (10pp)



CAPÍTOL II. RECERCA CIENTÍFICA 108

3 Monte Carlo calculation of beam quality cor-
rection factors for PTW cylindrical ioniza-
tion chambers in photon beams

3.1 Introducció i motivació

El TRS 398 [4], promogut per la IAEA, és un dels protocols més emprat
en l’àmbit clínic arreu del món per al calibratge de feixos de fotons de l’or-
dre del MV mitjançant cambres d’ionització. Està recolzat per la IAEA
en col·laboració amb la ESTRO , la WHO i la PAHO. No obstant, tant
les dades com el formalisme descrit al TRS 398 requereixen una actualit-
zació amb els nous desenvolupaments realitzats des de la seua publicació.
L’estat d’aquesta actualització es pot trobar a la publicació [12]. Com a
conseqüència, la IAEA ha fomentat una iniciativa internacional amb l’ob-
jectiu de proporcionar un conjunt de dades per a l’actualització del TRS
398 amb factors correctors de qualitat de feixos per a l’ús de cambres d’i-
onització en dosimetria clínica. Per al cas específic de feixos de fotons de
l’ordre del MV, un dels objectius de l’actualització del TRS 398 és el de
determinar un consens per als valors dels factors correctors de qualitat dels
feixos. Aquests, s’obtindran com a mitjana de les dades calculades per
diferents grups independents emprant codis de Monte Carlo i dades expe-
rimentals mesurades al laboratori. Amb la reproducció independent dels
resultats, es pretén reduir les incerteses d’un 1% de l’actual TRS 398 a
aproximadament la meitat.

3.2 Objectius

L’objectiu d’aquest treball és calcular els factors correctors de qualitat del
feix requerits per actualitzar les dades del TRS 398. Per aconseguir-ho,
es caracteritzaran una sèrie de cambres d’ionització cilíndriques fabricades
per PTW (Freinburg, Alemanya), les quals són comunament emprades a la
clínica per a dosimetria en feixos de fotons de l’ordre del MV.

3.3 Materials i mètodes

Per tal d’obtindre els coeficients correctors kQ,Q0 , tal i com s’ha descrit a la
secció 2.4.1, emprarem la metodologia utilitzada a [36]. Per tant, es calcu-
larà, a partir de simulacions Monte Carlo, tant la dosi en un volum menut
d’aigua al voltant dels punts d’interès, com la dosi depositada al volum
sensible de cada cambra d’ionització. A més, ambdós càlculs es repetiran
per a cada feix estudiat. D’altra banda, per tal d’obtenir els factors de qua-
litat de cada feix, es simularà el dispositiu experimental descrit a la secció
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2.4.2. Amb aquestes dades, obtindrem els valors corresponents de kQ,Q0 a
partir de l’equació I.23. Els detalls d’aquestes simulacions es descriuran a
continuació.

Els feixos estudiats a aquest article són cinc espectres calculats a partir
de simulacions MC d’un conjunt d’acceleradors lineals fabricats per Varian
Medical Systems, Inc. (Palo Alto, CA), amb unes energies màximes de 4
MeV, 6 MeV, 10 MeV, 15 MeV i 24 MeV [133]. Aquests estan inclosos en
la distribució del EGSnrc [55] i poden descarregar-se a la seua pàgina web.
A banda, per a l’espectre de fotons del 60Co, que s’ha emprat com a feix
de referència per a les correccions de qualitat del feix, s’ha pres el descrit
pel Bureau International des Poids et Mesures (BIPM) [134].

Conjuntament, les cambres fabricades per PTW i estudiades a aquest
treball són huit i es llisten a continuació,

Farmer chamber PTW30010

Farmer chamber PTW30011

Farmer chamber PTW30012

Farmer chamber PTW30013

0.07 cm3 Semiflex 3D chamber PTW31021

0.125 cm3 Semiflex 3D chamber PTW31010

0.3 cm3 Semiflex 3D chamber PTW31013

PintPoint 3D chamber PTW31016

Les descripcions tant de les geometries com dels materials d’aquestes
ha sigut proporcionades pel fabricat, i es poden veure els esquemes a la
figura 1 de l’article adjunt. A més, per a la família de cambres Farmer,
s’ha inclòs un recobriment de 0.5 mm de PMMA a prova d’aigua.

Referent a les simulacions, el codi emprat per al còmput és el penEasy
(v.2015-05-30) on s’empra la llibreria PENELOPE v.2014. Donada la bai-
xa incertesa objectiu d’aquest treball, ha sigut necessari simular un gran
nombre d’històries i simular el transport detallat a la zona de les cambres.
Açò, junt al gran nombre de combinacions feix-cambra, suposa un temps
de simulació inabordable. Per poder aconseguir un temps de còmput assu-
mible, ha sigut necessari l’ús de tècniques de reducció de variància (secció
3.4), les quals s’han calibrat per al cas específic que ens ocupa. En primer
lloc, s’ha definit un volum d’aigua que rodeja la cambra. A tots els fotons
que arriben a aquest volum, se’ls aplica la tècnica de divisió de partícules
o Splitting. Al seu torn, tot fotó que abandona aquest volum té una proba-
bilitat de ser eliminat per tècniques de Ruleta Russa. Ambdues tècniques
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estan implementades a penEasy i ens permeten concentrar el còmput en la
zona d’interès sense introduir un biaix als resultats. Els paràmetres em-
prats a cada simulació depenen tant de la cambra com del factor de qualitat
del feix, i han sigut ajustats a partir d’una sèrie de simulacions curtes de
mostreig. Tot i ajustant els paràmetres per arribar a un compromís entre
precisió i temps d’execució, es van requerir centenars d’unitats de proces-
sament (CPUs) per tal de completar les execucions en un temps de l’ordre
de mesos. Aquest fet va ser una de les raons que va motivar l’últim treball
que es discutirà al present document, ja que feia evident la necessitat de
millorar el rendiment de les simulacions.

Respecte als paràmetres de transport condensat d’electrons en simu-
lacions que involucren cambres d’ionització, tal i com s’ha fet al treball
anterior (secció 2), s’ha definit una regió d’aigua que envolta les cambres
d’ionització amb un marge de 0.5 mm. A l’interior d’aquesta, i a tots els
materials de la cambra, els electrons són simulats de forma detallada, és a
dir, sense transport mixt de Classe II. A més, s’ha fixat una energia d’ab-
sorció d’1 keV per aquesta regió. El motiu de dita elecció de paràmetres
té a veure amb la incertesa estadística objectiu d’aquest treball, un 0.1%.
D’altra banda, l’energia d’absorció dels electrons al fantoma, fora de la re-
gió detallada, s’ha fixat a 200 keV, ja que la contribució del camp radiatiu
dels electrons per sota d’aquesta energia és inferior al 0.1%. A més, el rang
dels electrons amb energies de 200 keV o menors, és inferior al gruix de 0.5
mm de l’envoltant d’aigua de la cambra. Finalment, els paràmetres C1 i
C2 s’han fixat a 0.05 en la zona externa a la regió detallada.

Passant a la caracterització del feix, i tenint en compte les considera-
cions prèvies, s’han realitzat dos tipus de simulació per tal de calcular el
valor de kQ,Q0 i del factor de qualitat del feix a partir del TPR20,10. A
continuació descriurem la configuració d’ambdós tipus de simulació.

3.3.1 Factor corrector de qualitat del feix kQ,Q0

A aquest treball s’han seguit les indicacions del TRS 398, descrites a la
secció 2.4.2, per a la cal.libració de feixos de fotons d’alta energia. En primer
lloc, únicament s’han emprat cambres cilíndriques, les especificacions de les
quals es poden trobar a l’article adjunt. A més, s’ha emprat un fantoma
d’aigua com a medi de referència, les dimensions del qual són de 30× 30×
30 cm3 per tal d’assegurar que el marge entre les parets del fantoma i tant
els límits de tots els costats del feix a la profunditat de mesura com de la
màxima profunditat de mesura és de, com a mínim, 5 cm. D’altra banda,
la distància font-cambra (SCD) per al feix incident de fotons és de 100 cm
amb una divergència del feix de 10× 10 cm2 en la profunditat de mesura.
El punt de mesura es situa a 10 cm de la superfície del fantoma, on s’ha
situat el punt de referència de les cambres, localitzat al centre del volum
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de la cavitat.
Amb aquesta configuració, s’han realitzat dos tipus de simulacions. En

primer lloc, s’ha calculat la dosi absorbida en aigua en un volum menut
d’aigua sense la cambra d’ionització. Tal i com es recomana a [34], s’ha
definit una regió cilíndrica d’1 cm de radi i 0.025 cm d’altura on registrar la
dosi absorbida. A l’interior d’aquest volum, es simula el transport tant de
fotons com d’electrons fins a una energia d’1 keV. Depenent de l’espectre
emprat, s’han simulat entre 1010 i 1012 històries per tal d’aconseguir una
incertesa estadística del 0.1%. Com abans, s’ha fixat una energia d’absorció
de 200 keV per als electrons fora d’aquesta regió, ja que el corresponent
camp radiatiu en aigua té una contribució menor del 0.1%.

Al segon tipus de simulació, es calcula la dosi mitjana absorbida en el
volum actiu d’aire de la cambra d’ionització corresponent. Els paràmetres
de simulació emprats són els ja explicats per a simulacions amb cambres
d’ionització, assegurant que els electrons produïts a l’envoltant d’aigua po-
den arribar al volum actiu, mentre que els produïts a l’exterior d’aquesta
són absorbits.

3.3.2 Índex de qualitat del feix TPR20,10

Les mesures dels índex de qualitat dels feixos TPR20,10 (secció 2.4.2), s’han
realitzat seguint les indicacions del TRS 398 per a feixos de fotons d’alta
energia. Per dur a terme les simulacions d’aquestes mesures s’ha emprat
un fantoma d’aigua de 50 × 50 × 50 cm3, situat a una distància SCD de
100 cm i amb una mida de camp del feix de fotons de 10× 10 cm2 a la pro-
funditats de mesura. Les dues mesures necessàries per obtenir aquest índex
es prenen a 20 i 10 cm de la superfície del fantoma d’aigua. La incertesa
aconseguida a ambdues mesures està per sota del 0.2%, aconseguint així
incerteses estadístiques menors del 0.25% per al càlcul de l’índex TPR20,10

de cadascun dels feixos.

3.4 Resultats

Com a resultats del treball, s’han obtingut les corbes dels factors correctors
KQ depenent del factor de qualitat del feix TPR20,10 per a cada cambra.
Aquestes corbes, s’obtenen a partir de l’ajust de les dades simulades per
a cada cambra i cada qualitat de feix, seguint l’expressió seleccionada per
emprar-se en la següent actualització del TRS 398,

kQ(TPR20,10) =
1 + exp

(
a−0.572

b

)

1 + exp
(
a−TPR20,10

b

) (II.5)

on a i b són els coeficients específics de cada cambra a ajustar, el valor de
0.572 és el valor de TPR20,10 per al feix de 60Co i en el factor corrector
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kQ s’ha obviat el subíndex Q0, tal i com es recomana quan s’utilitza com
a referència el feix de 60Co. En tots els casos, la mitjana quadràtica de les
desviacions dels ajustos és menor que el 0.06%.

Els resultats presentats a les figures 2 i 3 de l’article, mostren els factors
de correcció de qualitat del feix obtinguts, juntament amb els del TRS 398
original, si existeixen, i l’ajust corresponent a les dades per a l’actualització
del TRS 398, on les presentades a aquest treball s’han combinat amb els
resultats d’altres grups independents. Les incerteses mostrades a les figures
mostren una desviació del 0.4% (línies puntejades).

Cal tenir en compte que en emprar diferents codis de MC és inevi-
table que sorgisquen diferències entre els resultats, les quals es deuen a
contribucions d’errors sistemàtics. A més de les diferències ocasionades
per les distintes implementacions dels dos codis emprats, PENELOPE i
EGSnrc, també ha de sumar-se la contribució no menyspreable deguda a
les diferències en la implementació de la geometria de les diferents cambres
d’ionització i les composicions dels materials. Tenint en compte les fonts
sistemàtiques d’incertesa, els resultats presentats a aquest treball per als
valors de kQ, per a totes les cambres d’ionització emprades, coincideixen
amb les dades proporcionades per altres grups de treball de l’actualització
del TRS 398 dins del 0.1% − 0.3% de l’ajust global. L’única cambra que
presenta una divergència major és la Semiflex 3D chamber PTW31021 al
punt TPR20,10 = 0.804, on la desviació respecte l’ajust global és d’un 0.5%.
Tot i això, queda dins del rang d’incertesa acceptable. Respecte a l’ajust
global, els resultats calculats en aquest treball presenten una mitjana qua-
dràtica de les desviacions del 0.16%.

3.5 Article
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CHAMBER ARE DESCRIBED BY NATIONAL AND INTERNATIONAL DOSIMETRY PROTOCOLS� 3UCH PROTOCOLS ENSURE A HIGH LEVEL

OF CONSISTENCY AND REPRODUCIBILITY IN DETERMINING THE ABSORBED DOSE� BOTH AT THE NATIONAL LEVEL� BETWEEN

VARIOUS RADIOTHERAPY CLINICS IN A GIVEN COUNTRY� AND INTERNATIONALLY� 4HE )NTERNATIONAL !TOMIC %NERGY !GENCY

�)!%!	 4ECHNICAL 2EPORT 3ERIES ���� HENCEFORTH REFERRED TO AS 423 ��� �!NDREO ET AL ����	� IS ONE OF THE MOST

WIDELY USED� )T HAS BEEN SPONSORED BY THE )!%! IN COLLABORATION WITH %342/ �%UROPEAN 3OCIETY FOR

4HERAPEUTIC 2ADIOLOGY AND /NCOLOGY	� 7(/ �7ORLD (EALTH /RGANIZATION	 AND 0!(/ �0AN
!MERICAN

(EALTH /RGANIZATION	�

5NLIKE OTHER INTERNATIONAL DOSIMETRY PROTOCOLS USED IN THE PAST� E�G� 423 ��� �!NDREO ET AL ����	 AND

423 ��� �!LMOND ET AL ����	� BASED ON THE CALIBRATION OF IONIZATION CHAMBERS IN TERMS OF AIR KERMA�

423 ��� IS BASED ON IONOMETRIC STANDARDS OF ABSORBED DOSE TO WATER� YIELDING A MORE DIRECT AND SIMPLE

PROCEDURE TO RELATE WITH CLINICAL PRACTICE� !DDITIONALLY� 423 ��� ALLOWS STANDARDIZING CLINICAL DOSIMETRY

PRACTICE WHILE SIGNIFICANTLY REDUCING THE UNCERTAINTIES IN EXTERNAL BEAM DOSIMETRY� (OWEVER� THE DATA AND

FORMALISM INCLUDED IN 423 ��� WERE DEVELOPED IN THE MID
���� S� 3INCE THAT DATE� A NUMBER OF IMPORTANT

DEVELOPMENTS HAVE BEEN� OR WILL BE IN THE NEAR FUTURE� IMPLEMENTED IN CLINICAL PRACTICE� 4HE MOST RELEVANT

MODIFICATIONS TO TAKE INTO ACCOUNT� THAT WILL BE IMPLEMENTED IN THE FORTHCOMING UPDATE OF 423 ��� �SEE ITS

STATUS IN !NDREO ET AL �����		� ARE�

Ç ���� )NSTITUTE OF 0HYSICS AND %NGINEERING IN-EDICINE
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�I	 4HE )#25 2EPORT #OMMITTEE ��� WHOSE OBJECTIVE IS TO SPECIFY THE FUNDAMENTAL DATA FOR MEASUREMENT

STANDARDS IN IONIZING RADIATION DOSIMETRY� HAS PUBLISHED A NEW COMPLETE SET OF DATA FOR THE DETERMIN


ATION OF THE FUNDAMENTAL QUANTITIES THAT AFFECT THE ASSOCIATED METROLOGICAL STANDARDS TO THE REFERENCE

DOSIMETRY IN RADIOTHERAPY� THE )#25 2EPORT �� �3ELTZER ET AL ����	� )TS VALUES HAVE BEEN RECOMMENDED

BY THE ##2)�)	 FOR USE IN THE STANDARD LABORATORIES �-C%WEN ET AL ����	�

�II	 $URING THE LAST �� YEARS� NEW TECHNOLOGIES HAVE BEEN IMPLEMENTED IN THE FIELD OF RADIOTHERAPY� MAINLY IN

MEGAVOLTAGE �-6	 PHOTON BEAMS AND IN PROTON AND HEAVY ION BEAMS� 4HE USE OF SUCH BEAMS IN CLINICAL

PRACTICE SUFFERS FROM OUTDATED STANDARDS AND PROTOCOLS DATA�

�II	 .EW IONIZATION CHAMBERS HAVE BEEN COMMERCIALIZED THAT MUST BE CHARACTERIZED FOR THEIR USE IN CLINICAL

PRACTICE�

�IV	 4HE ON
GOING DEVELOPMENT TO UPDATE 423 ��� AIMS AT INCLUDING RECOMMENDATIONS FOR THE DOSIMETRY OF

RADIOTHERAPY BEAMS UNDER NON
STANDARD CONDITIONS� FOR EXAMPLE FOR BEAMS SMALLER THAN �� CM× �� CM�
)N RECENT YEARS THERE HAVE BEEN A SERIES OF ADVANCES IN THE FIELD OF SMALL BEAMS� E�G� 423 ��� �0ALMANS

ET AL ����� ����	� THAT NEED TO BE INCORPORATED IN THE NEW EDITION OF 423 ����

!N INTERNATIONAL MULTI
CENTRE INITIATIVE WAS PUT FORWARD BY THE )!%! WITH THE OBJECTIVE OF PROVIDING THE

UPDATE OF 423 ��� WITH A VALIDATED AND CONSISTENT NEW DATA SET OF BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS FOR THE USE

OF IONIZATION CHAMBERS IN CLINICAL DOSIMETRY� &OR -6 PHOTON BEAMS� ONE OF THE OBJECTIVES OF THE 423 ���

UPDATE IS TO DETERMINE CONSENSUS VALUES OF BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS� AVERAGED OVER DATA OBTAINED BY

DIFFERENT WORKING GROUPS USING VALIDATED -ONTE #ARLO CODES AND EXPERIMENTAL DATA MEASURED IN STANDARD

LABORATORIES� AND TO REDUCE THE COMBINED STANDARD UNCERTAINTIES FROM THE �� REPORTED IN THE CURRENT

423 ��� TO APPROXIMATELY HALF OF THIS VALUE�

4HE GOAL OF THE PRESENT WORK IS TO CALCULATE BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS REQUIRED FOR THE UPDATE OF

423 ��� FOR SEVERAL CYLINDRICAL IONIZATION CHAMBERS MANUFACTURED BY 047 �&REIBURG� 'ERMANY	 COMMONLY

USED IN THE CLINIC FOR THE DOSIMETRY OF -6 PHOTON BEAMS� !MONG THE FEW -ONTE #ARLO �-#	 SYSTEMS

AVAILABLE IN THE LITERATURE SUITABLE FOR THIS TASK� THE ���� VERSION OF THE 0%.%,/0% SYSTEM HAS BEEN USED�

�� -ATERIAL ANDMETHODS

���� -ONTE #ARLO CODE

3IMULATIONS WERE PERFORMED USING PEN%ASY �V� ����
��
��	� A MODULAR CODE DEVELOPED BY 3EMPAU ET AL

�����	 FOR THE 0%.%,/0%���� SYSTEM �3ALVAT ����	� WHICH SIMULATES ELECTRON AND PHOTON TRANSPORT FROM

�� E6 TO � 'E6 IN ANY MATERIAL� !LL PHOTONS� INDEPENDENTLY OF THEIR ENERGIES OR ORIGIN �PRIMARY OR

SECONDARY	 ARE SIMULATED COLLISION
BY
COLLISION� &OR THE CASE OF CHARGED PARTICLES� 0%.%,/0% ALLOWS THE USER

TO DECIDE WHETHER ALL ELECTRONS AND POSITRONS WILL BE FOLLOWED �COLLISION
BY
COLLISION SIMULATION	 UNTIL THEIR

ENERGIES ARE BELOW A GIVEN ENERGY THRESHOLD OR TO USE A CONDENSED HISTORY TECHNIQUE �#(4	� &OR #(4

SIMULATIONS 0%.%,/0% IMPLEMENTS A MIXED SIMULATION SCHEME WHICH DISTINGUISHES BETWEEN HARD AND SOFT

EVENTS� )N THIS APPROACH� HARD EVENTS �INVOLVING ANGULAR DEFLECTIONS AND�OR ENERGY LOSSES ABOVE CERTAIN ENERGY

THRESHOLDS	 ARE SIMULATED IN A DETAILED WAY� !LL SOFT COLLISIONS ENCOUNTERED BETWEEN TWO HARD INTERACTIONS ARE

ADDED TOGETHER AND DESCRIBED BY A SINGLE ARTIFICIAL EVENT �A HINGE� SEE THE 0%.%,/0% MANUAL	� 4HIS FEATURE IS

FUNDAMENTAL IN THE DESCRIPTION OF THE IONIZATION CHAMBERS USED FOR MEASURING -6 PHOTON BEAMS� WHERE A

COLLISION
BY
COLLISION DESCRIPTION OF ALL ELECTRON AND POSITRON INTERACTIONS IS REQUIRED IN SEVERAL MATERIALS�

4HESE CODES HAVE BEEN WIDELY USED AND BENCHMARKED BY OTHER AUTHORS� IN PARTICULAR FOR THE STUDY OF -6

PHOTON BEAMS �2ODRIGUEZ ET AL ����� "RUALLA ET AL ����	�

4HE PHOTOELECTRIC CROSS SECTIONS IMPLEMENTED IN 0%.%,/0% ARE CALCULATED WITH THE CODE 0(/4!#3

3ABBATUCCI AND 3ALVAT �����	 BY USING THE ELEMENTARY THEORY OF THE ATOMIC PHOTOELECTRIC EFFECT �INDEPENDENT

ELECTRON MODEL	 OF 3COFIELD �����	 AND 0RATT ET AL �����A� ����B	 TO CALCULATE COMPREHENSIVE TABLES OF

EXCITATION AND IONIZATION CROSS
SECTIONS� 4HE 2AYLEIGH SCATTERING CROSS
SECTIONS ARE CALCULATED USING

NON
RELATIVISTIC PERTURBATION THEORY� OBTAINING THE ATOMIC FORM FACTORS FROM %0$,�� �#ULLEN ET AL ����	�

#OMPTON INTERACTIONS ARE MODELED TAKING INTO ACCOUNT BOTH BINDING EFFECTS AND $OPPLER BROADENING

�2IBBERFORS ����	� &URTHERMORE� 0%.%,/0% ACCOUNTS EXPLICITLY �7ATSON AND 3EUNTJENS ����	 FOR THE

EMISSION OF CHARACTERISTIC X RAYS� !UGER AND #OSTER
+RONIG ELECTRONS THAT RESULT FROM VACANCIES PRODUCED IN

+� ,� - AND . SHELLS �0ERKINS ET AL ����	� 4HE SIMULATION OF PAIR
AND TRIPLET
PRODUCTION EVENTS IS MODELLED

BY MEANS OF A SEMIEMPIRICAL MODEL �"ARO ET AL ����	� 4HE TOTAL CROSS SECTIONS FOR PAIR AND TRIPLET PRODUCTION

ARE OBTAINED FROM THE 8#/- CODE �"ERGER ET AL ����	� 4HE READER INTERESTED IN MORE DETAILS IS REFERRED TO THE

0ENELOPE 5SER -ANUAL�

4WO DIFFERENT VARIANCE REDUCTION TECHNIQUES HAVE BEEN IMPLEMENTED ALLOWING US TO PERFORM DETAILED

SIMULATIONS IN THE CHAMBER ACTIVE VOLUME� 4O DO SO� A WATER VOLUME SURROUNDING THE CHAMBER WAS DEFINED�

!LL PHOTONS ARRIVING AT SUCH VOLUME WERE SUBJECTED TO 0ARTICLE 3PLITTING WHILE THOSE LEAVING IT WERE SUBJECTED

�
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TO 2USSIAN 2OULETTE� 4HESE TWO TECHNIQUES ARE IMPLEMENTED IN THE PEN%ASY CODE� 4HE REQUIRED PARAMETERS�

WATER VOLUME DIMENSIONS� SPLITTING FACTOR �3&	� MINIMUM WEIGHT �7MIN	� SURVIVAL PROBABILITY �3P	� AND

MAXIMUM WEIGHT �7MAX	� WERE SPECIFIED FOR EACH CHAMBER AFTER PERFORMING SEVERAL SHORT SIMULATIONS USING A

SIMPLE RULE
OF
THUMB TO CORRELATE THESE PARAMETERS IN AN EFFICIENT AND STRAIGHTFORWARD WAY� &OR A GIVEN A

VALUE OF 3& �7MIN = �/3& + �.���� 3P = �/3&� AND7MAX = 3& − �.��� 4HE 3& VALUES USED WHERE IN THE RANGE

��n��� GENERATING AN INCREASE IN THE NUMERICAL EFFICIENCY BY A FACTOR � TO �� DEPENDING ON THE BEAM QUALITY

AND IONIZATION CHAMBER�

! WATER ENVELOPE WITH A THICKNESS OF ��� MM SURROUNDING THE IONIZATION CHAMBERS HAS BEEN

IMPLEMENTED� 4HERE� A DETAILED SIMULATIONS OF ELECTRONS� I�E� WITHOUT RESORTING TO THE MIXED �#LASS ))	

ALGORITHM INCORPORATED IN 0%.%,/0%� USING AN ENERGY CUTOFF OF � KE6 HAS BEEN PERFORMED� 4HE RATIONALE

FOR SUCH THICKNESS ARISES FROM OUR 4YPE ! UNCERTAINTY TARGET� ����� 4O MAINTAIN EVERY PIECE IN OUR SIMULATION

CONSISTENTLY WITHIN THAT GOAL� THE ELECTRON ENERGY CUTOFF FOR THE WATER PHANTOM HAS BEEN CHOSEN TO BE ��� KE6�

SINCE THE RADIATION YIELD IN WATER FOR ELECTRONS BELOW THAT ENERGY IS SMALLER THAN ����� !T THE SAME TIME�

��� KE6 ELECTRONS WILL NOT REACH THE IONIZATION CHAMBER FROM DISTANCES FARTHER THAN THEIR RANGE� ��� MM�

4HE STABILITY OF 0%.%,/0% #(4 ALGORITHM� SPECIALLY USING RATHER CONSERVATIVE VALUES OF #� AND #� LIKE

THE ONES USED IN THIS WORK FOR THE OUTER WATER VOLUME� HAS BEEN THOROUGHLY DISCUSSED IN THE LITERATURE� SEE

3ALVAT �����	 FOR A SELECTION OF SIMULATIONS ADDRESSING THIS ISSUE� .EVERTHELESS� TO TEST IN THESE PARTICULAR

GEOMETRIES THE INDEPENDENCE OF THE RESULTS WITH RESPECT TO THE PARTICULAR VALUES CHOSEN FOR #� AND #�� WE

HAVE REPEATED THE SIMULATION OF THE IONIZATION CHAMBER 047����� AND THE BEAM QUALITY 402�����= �����
USING #�= #�= ����� INSTEAD OF THE STANDARD VALUE OF #�= #�= ����� 4HE SIMULATION WAS CARRIED OUT AT
THE )&)# 'RID
#3)# CLUSTER �NODES BEING A �X1UAD #ORE 8EON %����  ���� '(Z	 USING THE IFORT COMPILER

�VERSION ���� UPDATE �	� DOUBLING THE CALCULATION TIME �FROM �× ��� SECONDS PER DATAPOINT TO ��× ���
SECONDS	� 4HE DIFFERENCE OBTAINED WITH RESPECT TO THE BASELINE CASE IS LESS THAN ������ WELL WITHIN THE ����

4YPE ! UNCERTAINTY GOAL�

4HE MAIN CHARACTERISTICS AND PARAMETERS USED FOR THE -ONTE #ARLO SIMULATIONS ARE SUMMARIZED IN

TABLE �� WHICH FOLLOWS THE RECOMMENDATIONS OF THE 4ASK 'ROUP ��� OF THE !MERICAN !SSOCIATION OF 0HYSICISTS

IN -EDICINE �!!0-	� SEE 3ECHOPOULOS ET AL �����	�

���� 423 ��� FORMALISM AND THE BEAM QUALITY CORRECTION FACTOR K1,1�
�

!S INFERRED FROM THE )NTRODUCTION� THE INTERNATIONAL PROTOCOL OF CHOICE IN THIS WORK HAS BEEN )!%! 423 ���

�!NDREO ET AL ����	� )N ITS FORMALISM� THE ABSORBED DOSE TO WATER FOR A REFERENCE BEAM OF QUALITY 1� USING AN

IONIZATION CHAMBER CALIBRATED IN TERMS OF ABSORBED DOSE TO WATER IS DETERMINED BY

$W,1�
= -1�

.$,W,1�
, ��	

WHERE-1�
IS THE DOSIMETER READING UNDER REFERENCE CONDITIONS� CORRECTED FOR INFLUENCE QUANTITIES� AND

.$,W,1�
IS THE CHAMBER CALIBRATION COEFFICIENT AT THE REFERENCE BEAM QUALITY�

7HEN THE USER CLINICAL BEAM HAS A QUALITY 1 DIFFERENT FROM THE REFERENCE QUALITY 1�� EQUATION ��	 IS

MODIFIED TO

$W,1 = -1.$,W,1�
K1,1�

, ��	

WHERE K1,1�
IS THE BEAM QUALITY CORRECTION FACTOR� WHICH CORRECTS THE .$,W,1�

CALIBRATION COEFFICIENT FOR THE

DIFFERENCE BETWEEN THE REFERENCE BEAM QUALITY� 1�� AND THE USER QUALITY� 1� &ROM EQUATIONS ��	 AND �� THE

BEAM QUALITY CORRECTION FACTOR CAN BE OBTAINED FROM MEASUREMENTS PERFORMED AT STANDARDS LABORATORIES AS

K1,1�
=

.$,W,1

.$,W,1�

. ��	

423 ��� EMPHASIZES THAT K1,1�
VALUES MEASURED SPECIFICALLY FOR THE USER�S IONIZATION CHAMBER SHOULD BE

USED IN ALL CASES WHEN AVAILABLE� 5NFORTUNATELY� THIS IS NOT THE CASE FOR A LARGE NUMBER OF CLINICAL BEAM

QUALITIES AND IONIZATION CHAMBERS� !DDITIONALLY� IN THE PAST THESE COEFFICIENTS HAVE BEEN EVALUATED

THEORETICALLY USING "RAGG
'RAY CAVITY THEORY TOGETHER WITH )#25 �� DATA �"ERGER ET AL ����	� 3UCH APPROACH

RELIES ON DIFFERENT APPROXIMATIONS� PARTICULARLY WITH REGARD TO THE PROCEDURES TO OBTAIN CHAMBER

PERTURBATION CORRECTION FACTORS� WHICH INCREASE THE UNCERTAINTY OF THE K1,1�
VALUES IN 423 ����

!N ALTERNATIVE METHOD WAS PROPOSED BY 3EMPAU ET AL �����	 RELYING SOLELY ON DETAILED -# SIMULATIONS�

4HIS IS NOW THE STANDARD TECHNIQUE AND HAS BECOME THE CORNERSTONE OF THE FORTHCOMING UPDATE OF 423 ����

5SING STATE
OF
THE
ART -# TOGETHER WITH A DETAILED MODELLING OF THE GEOMETRY OF THE IONIZATION CHAMBER� IT IS

POSSIBLE TO EVALUATE BOTH THE ABSORBED DOSE AT A POINT IN WATER� APPROXIMATED BY A VERY SMALL WATER VOLUME�

�
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4ABLE �� 3UMMARY OF THE MAIN CHARACTERISTICS AND PARAMETERS FOR THE 0%.%,/0%�PEN%ASY -ONTE #ARLO SIMULATIONS IN THIS WORK�

)TEM $ESCRIPTION 2EFERENCES

#ODE �	 0%.%,/0%����� �	 PEN%ASY �V� ����


��
��� #OMPILED WITH )NTEL )&/24 �IFC	

���������� USING THE 
FAST OPTIMIZATION

FLAG�

�	 3ALVAT �����	� �	 3EMPAU ET AL �����	

6ALIDATION 0REVIOUSLY VALIDATED 3EMPAU ET AL �����	� 3EMPAU ET AL

�����	� 2ODRIGUEZ ET AL �����	

4IMING %NERGY ABSORBED TO WATER AND TO AIR TOOK

���� AND ����� HOURS� RESPECTIVELY� FOR

EACH ENERGY BEAM AND IONIZATION CHAM


BER �#05 TIME IS THE TOTAL SUM OF PARALLEL

PROCESSES	� !LL SIMULATIONS PERFORMED

WITH ���� TO ���� HISTORIES TO ACHIEVE

UNCERTAINTY TARGET�

0ARALLEL PROCESS COMPUTATION DESIGNED

IN
HOUSE

3OURCE DESCRIPTION 3TANDARD PHOTON ENERGY SPECTRA TAKEN

FROM THE LITERATURE�

-OHAN ET AL �����	

#ROSS
SECTIONS �	 0HOTOELECTRIC CALCULATED WITH

0(/4!#3� �	 2AYLEIGH SCATTERING USING

NON
RELATIVISTIC PERTURBATION THEORY� �	

#OMPTON BASED ON 2ELATIVISTIC )MPULSE

!PPROXIMATION� �	 !TOMIC RELAXATION

USING %!$, TRANSITION PROBABILITIES � �	

%LECTRON
POSITRON PAIR PRODUCTION FOL


LOWS A SEMIEMPIRICAL MODEL

�	 3ABBATUCCI AND 3ALVAT �����	� �	 #UL


LEN ET AL �����	� �	 2IBBERFORS �����	� �	

7ATSON AND 3EUNTJENS �����	� $ESLATTES

ET AL �����	� "EARDEN �����	� �	 "ARO ET AL

�����	

4RANSPORT PARAMETERS 0HOTON AND ELECTRON ENERGY CUTOFF= �
KE6� TRANSPORT PARAMETERS #�= #�=
� IN THE IONIZATION CHAMBERS MATERIALS

AND IN A WATER VOLUME ENVELOPE� %LEC


TRON ENERGY CUTOFF= ��� KE6� TRANSPORT
PARAMETERS #�= #�= ���� IN THE OUTER
WATER VOLUME�

3ALVAT �����	� 3EMPAU AND !NDREO

�����	

6ARIANCE REDUCTION TECHNIQUES 2USSIAN ROULETTE� SPLITTING PARTICLES 3ALVAT �����	� 3EMPAU AND !NDREO

�����	

3CORED QUANTITIES !BSORBED DOSE IN AIR AND WATER

3TATISTICAL UNCERTAINTIES ≤ ���� �K= �	� MAXIMUM UNCERTAINTY OF
ALL CALCULATED QUANTITIES

3TATISTICAL METHOD (ISTORY
BY
HISTORY 3ALVAT �����	

0OST
PROCESSING .ONE

$W,1� AND THE MEAN ABSORBED DOSE TO THE IONIZATION CHAMBER ACTIVE VOLUME� $AIR,1� WITH A HIGH DEGREE OF

ACCURACY� )N DOING SO� K1,1�
BECOMES DEFINED AS

K1,1�
=

$W,1/$AIR,1

$W,1�
/$AIR,1�

. ��	

&OR HIGH ENERGY PHOTON BEAMS� THE MOST COMMON REFERENCE BEAM QUALITY IS ��#O GAMMA RAYS� )N THIS

CASE� THE STANDARD NOTATION IS TO OMIT THE SUBSCRIPT 1� IN ALL QUANTITIES� HENCE� THE BEAM QUALITY FACTOR K1,1�
IS

REFERRED TO AS K1�

���� 3IMULATION CONFIGURATION FOR THE BEAM QUALITY CORRECTION FACTOR K1

423 ��� ESTABLISHES REFERENCE CONDITIONS FOR THE CALIBRATION OF MEGAVOLTAGE PHOTON BEAMS THAT HAVE ALSO BEEN

USED FOR THE SIMULATION OF HIGH ENERGY PHOTON BEAMS IN THIS WORK� &IRST� ONLY CYLINDRICAL IONIZATION CHAMBERS

ARE RECOMMENDED FOR REFERENCE DOSIMETRY� 3ECOND� A WATER PHANTOM IS RECOMMENDED AS THE REFERENCE

MEDIUM� 4HE PHANTOM HAS TO EXTEND A MINIMUM DISTANCE OF � CM BEYOND ALL THE SIDES OF THE BEAM SIZE AT

THE DEPTH OF MEASUREMENT AND TO ALSO EXTEND � CM BEYOND THE MAXIMUM DEPTH OF MEASUREMENT� 4HESE

CONDITIONS WERE IMPLEMENTED IN THE SIMULATIONS� FOR WHICH A ��× ��× �� CM� WATER PHANTOM WAS
CONSIDERED� 4HE DENSITY AND )
VALUE �MEAN EXCITATION ENERGY	 OF WATER WERE THOSE RECOMMENDED IN )#25 ���

4HE INCIDENT PHOTON SPECTRA WERE DEFINED IN A SOURCE
TO
CHAMBER DISTANCE �3#$	 CONFIGURATION AS A

DIVERGENT BEAM WITH A ��× �� CM� SIZE AT THE CALCULATION DEPTH� EMITTED FROM A POINT SOURCE ��� CM
UPWARDS FROM THE CHAMBER� 4HE CALCULATION DEPTH WAS �� CM� THIS BEING THE DISTANCE FROM THE PHANTOM

SURFACE TO THE REFERENCE POINT OF THE CHAMBERS� LOCATED ON THE CENTRAL AXIS OF THEIR ACTIVE AIR VOLUME�

�
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&IGURE �� 3CHEMATIC VIEW OF THE SIMULATED 047 IONIZATION CHAMBERS�

4WO DIFFERENT SIMULATIONS WERE PERFORMED USING THE ABOVE GEOMETRY CONFIGURATION� 4HE FIRST ONE

CALCULATED THE ABSORBED DOSE TO WATER IN A SMALL WATER VOLUME �WITHOUT THE IONIZATION CHAMBER	� !S IN

+AWRAKOW �����	� THE DOSE WAS SCORED IN A CYLINDRICAL VOXEL OF � CM RADIUS AND ����� CM HEIGHT� 7ITHIN THIS

VOXEL ALL ELECTRONS AND PHOTONS WERE TRANSPORTED DOWN TO AN ENERGY OF � KE6� 4HE NUMBER OF SIMULATED

HISTORIES WAS IN THE RANGE ���� TO ����� DEPENDING ON THE SPECTRA CONSIDERED� TO ACHIEVE THE 4YPE !

UNCERTAINTY GOAL OF ����� "ASED ON THIS OBJECTIVE� AN ENERGY TRANSPORT CUT
OFF OF ��� KE6 WAS CHOSEN FOR

ELECTRONS IN THE REST OF THE WATER PHANTOM� 4HE RATIONALE BEHIND THIS NUMBER IS TWOFOLD� ON THE ONE HAND THE

ELECTRON RANGE FOR THIS CUT
OFF VALUE IS SMALLER THAN ���� CM� AND THEREFORE ELECTRONIC EQUILIBRIUM IN THE TARGET

VOXEL CAN BE ASSUMED� ON THE OTHER HAND� THE RADIATION YIELD IN WATER IS LESS THAN ����� THEREFORE BEING

CONSISTENT WITH OUR ACCURACY GOAL�

4HE SECOND SIMULATION CALCULATED THE MEAN ABSORBED DOSE TO AIR IN THE IONIZATION CHAMBER ACTIVE VOLUME�

)N THIS CASE� ALL ELECTRONS AND PHOTONS DOWN TO AN ENERGY OF � KE6 WERE SIMULATED IN A COLLISION
BY
COLLISION

MODE WITHIN THE DETECTOR MATERIALS AND IN A ���� CM
THICK WATER SHELL SURROUNDING THE CHAMBER� /UTSIDE THIS

SHELL� AN ENERGY CUT
OFF OF ��� KE6 WAS SET FOR THE ELECTRONS� WHOSE TRANSPORT WAS SIMULATED USING THE

CONDENSED
HISTORY MODE� 4HIS PROCEDURE ENSURED THAT ELECTRONS PRODUCED IN THE WATER SHELL WERE ABLE TO

REACH THE CHAMBER� WHEREAS THOSE GENERATED OUTSIDE THE SHELL WERE ABSORBED BEFORE REACHING IT� 4HE MATERIAL

PROPERTIES FOR WATER� GRAPHITE AND AIR WERE THOSE OF )#25 ��� ALREADY INCLUDED IN THE 0%.%,/0% DATABASE�

���� 3IMULATION CONFIGURATION FOR THE BEAM QUALITY INDEX 402�����
&OR HIGH ENERGY PHOTON BEAMS DELIVERED BY CLINICAL ACCELERATORS THE BEAM QUALITY INDEX RECOMMENDED BY

423 ��� IS THE TISSUE PHANTOM RATIO 402������ !S IS WELL
KNOWN� THIS PARAMETER CORRESPONDS TO THE RATIO OF

�
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4ABLE ��-AIN DIMENSIONS OF THE IONIZATION CHAMBER MODELS USED�

#AVITY #AVITY #AVITY 7ALL #ENTRAL

)ONIZATION VOLUME LENGTH RADIUS 7ALL THICKNESS %LECTRODE

CHAMBER �CM�	 �MM	 �MM	 MATERIAL �G�CM�	 MATERIAL 7ATERPROOF

047����� ��� ���� ���� 'RAPHITE �� ��� !LUMINUM .

047����� ��� ���� ���� 'RAPHITE ����� 'RAPHITE .

047����� ��� ���� ���� 'RAPHITE ����� !LUMINUM .

047����� ��� ���� ���� 'RAPHITE ����� !LUMINUM .

047����� ���� ��� ��� 'RAPHITE ����� !LUMINUM 9

047����� ����� ��� ���� 'RAPHITE ����� !LUMINUM 9

047����� ���� ����� ���� 'RAPHITE ����� !LUMINUM 9

047����� ����� ��� ���� 'RAPHITE ����� !LUMINUM 9

4ABLE �� "EAM QUALITY INDICES 402����� CALCULATED FOR THE PHOTON SPECTRA USED IN THIS WORK -OHAN ET AL �����	� 4YPE ! UNCERTAINTIES ARE
PROVIDED FOR A COVERAGE FACTOR K= ��

"EAM 4HIS WORK #ZARNECKI ET AL �����	

��#O �������	 �����

� -6 �������	 �����

� -6 �������	 �����

�� -6 �������	 �����

�� -6 �������	 �����

�� -6 �������	 �����

4ABLE �� "EAM QUALITY CORRECTION FACTORS� K1� FOR THE .%
���� AND THE EIGHT 047 IONIZATION CHAMBERS SIMULATED IN THIS WORK� 4YPE !
UNCERTAINTIES ARE INDICATED WITHIN PARENTHESIS FOR A COVERAGE FACTOR K= ��

402����� ����� ����� ����� ����� �����

.%
���� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ��������	 ��������	

047����� ���������	 ������ ���	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ��������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ��������	

047����� ���������	 ���������	 ���������	 ���������	 ���������	

ABSORBED DOSES AT �� AND �� CM DEPTHS IN A WATER PHANTOM USING A 3#$ CONFIGURATION AND A FIELD SIZE OF

��× �� CM� AT THE RESPECTIVE DEPTHS� 4HE -# SIMULATIONS WERE PERFORMED IN A ��× ��× �� CM� WATER
PHANTOM USING THE SAME ENERGY CUT
OFFS AND TRANSPORT PARAMETERS DESCRIBED ABOVE FOR THE -# SIMULATIONS

IN THE WATER PHANTOM� 4HE UNCERTAINTY GOAL FOR EACH SIMULATION WAS ����� LEADING TO A 4YPE ! UNCERTAINTY

FOR 402����� SMALLER THAN ����� IN ALL CASES�

���� 0HOTON SPECTRA

&IVE -6 PHOTON SPECTRA FROM -OHAN ET AL �����	 WERE CONSIDERED AS RADIATION SOURCES USING THE

CONFIGURATION DESCRIBED ABOVE� 4HESE SPECTRA HAD BEEN OBTAINED WITH -# SIMULATIONS OF A SERIES OF LINEAR

ACCELERATORS MANUFACTURED BY 6ARIAN -EDICAL 3YSTEMS� )NC� �0ALO !LTO� #!	 WITH MAXIMUM PHOTON ENERGIES

OF � -E6� � -E6� �� -E6� �� -E6� AND �� -E6� 4HE SPECTRA ARE INCLUDED IN THE STANDARD %'3NRC

DISTRIBUTION �+AWRAKOW ET AL ����	 AND CAN BE DOWNLOADED FROM THE %'3NRC WEBSITE� &OR THE ��#O PHOTON

SPECTRA TO BE USED AS REFERENCE BEAM QUALITY� DIFFERENT SPECTRA AVAILABLE IN THE LITERATURE WERE TESTED� FINDING

NEGLIGIBLE DIFFERENCES IN THE RESULTS� THE SPECTRUM OF THE "UREAU )NTERNATIONAL DES 0OIDS ET -ESURES �")0-	

DESCRIBED BY "URNS �����	 WAS SELECTED FOR THE CALCULATIONS� "ENCHMARK SIMULATIONS USING MORE RECENT -6

PHOTON SPECTRA BY "RUALLA ET AL �����	 HAVE BEEN PERFORMED TO ENSURE THE INDEPENDENCE OF OUR RESULTS WITH

RESPECT TO THE PARTICULARITIES OF THE SPECTRA USED�

�
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4ABLE �� &ITTING COEFFICIENTS FOR EQUATION ��	� IN TERMS OF 402������ FOR THE .%
���� AND THE 047 IONIZATION CHAMBERS SIMULATED IN THIS
WORK� 4HE RMS DEVIATIONS OF THE FITS FROM THE CORRESPONDING K1 VALUES ARE SMALLER THAN ������

A B

.%
���� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������
047����� ������� −�������

&IGURE �� "EAM QUALITY CORRECTION FACTORS K1 FOR THE &ARMER CHAMBER .%
����� COMPARED WITH THE VALUES IN THE CURRENT 423 ���
AND WITH THE FIT OF THE -# DATA COLLATED SO FAR BY THE )!%! CORE CROUP FOR THE UPDATE OF 423 ��� !NDREO ET AL �����	�

���� )ONIZATION CHAMBERS

%IGHT CYLINDRICAL IONIZATION CHAMBERS MANUFACTURED BY 047 WERE SIMULATED� 4HESE WERE�

&ARMER CHAMBER 047�����

&ARMER CHAMBER 047�����

&ARMER CHAMBER 047�����

&ARMER CHAMBER 047�����

���� CM� 3EMIFLEX �$ CHAMBER 047�����

����� CM� 3EMIFLEX �$ CHAMBER 047�����

��� CM� 3EMIFLEX �$ CHAMBER 047�����

0IN0OINT �$ CHAMBER 047�����

$ETAILED SCHEMES AND BLUEPRINTS WERE PROVIDED BY THE MANUFACTURER� &OR THE VENTED IONIZATION CHAMBERS

�&ARMER TYPE	� A ��� MM
THICK 0--! WATERPROOFING SLEEVE WAS INCLUDED� 3CHEMATIC DIAGRAMS OF THE EIGHT

IONIZATION CHAMBERS AND THEIR MATERIALS ARE SHOWN IN FIGURE �� 4HEIR MAIN DIMENSIONS ARE LISTED IN TABLE ��

4O BENCHMARK THE CHAMBER SIMULATIONS� THE WIDELY USED &ARMER
TYPE IONIZATION CHAMBER .%
����� WAS

ALSO SIMULATED� )TS GEOMETRY AND COMPOSITION ARE WELL DESCRIBED IN THE LITERATURE �!IRD AND &ARMER �����

7ULFF ET AL ����	�

�
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&IGURE �� "EAM QUALITY CORRECTION FACTORS K1 CALCULATED FOR THE 047 IONIZATION CHAMBERS IN THIS WORK� COMPARED WITH THE VALUES
IN THE CURRENT 423 ��� AND WITH THE FIT OF THE -# DATA COLLATED SO FAR BY THE )!%! CORE GROUP FOR THE UPDATE OF 423 ��� !NDREO
ET AL �����	�

�� 2ESULTS

���� "EAM QUALITY INDEX� 402�����
4HE CALCULATED VALUES FOR THE BEAM QUALITY INDEX ARE GIVEN IN TABLE �� TOGETHER WITH THE CORRESPONDING VALUES

OBTAINED BY #ZARNECKI ET AL �����	 USING THE SAME PHOTON SPECTRA�

���� "EAM QUALITY CORRECTION FACTOR� K1

2ESULTS FOR THE BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS ARE GIVEN IN TABLE � FOR THE IONIZATION CHAMBERS LISTED IN

PREVIOUS SECTIONS�

�
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5SING THE EQUATION TO FIT THE K1 DATA AS A FUNCTION OF 402����� IN THE FORTHCOMING UPDATE OF 423 ����

WHICH HAS THE FUNCTIONAL FORM

K1(402��,��) =

�+ EXP

(
A− �.���

B

)

�+ EXP

(
A−402��,��

B

) , ��	

WHERE A AND B ARE SPECIFIC PARAMETERS FOR EACH CHAMBER TYPE� AND THE VALUE ����� IS THE 402����� FOR
��#O IN

TABLE � �FORCING K1 = � FOR THIS REFERENCE QUALITY	� YIELDS THE COEFFICIENTS GIVEN IN TABLE � FOR THE CALCULATED
402����� VALUES OF THE MEGAVOLTAGE BEAMS IN THIS WORK� 4HE ROOT MEAN SQUARE �RMS	 DEVIATIONS OF THE FITS WAS

SMALLER THAN ����� IN ALL CASES�

�� $ISCUSSION

&IGURES � AND � SHOW THE BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS K1 OBTAINED IN THIS STUDY� COMPARED WITH THE DATA

IN THE CURRENT 423 ��� AND WITH FITTED VALUES OF THE -# AND EXPERIMENTAL DATA COLLATED SO FAR BY THE )!%!

CORE WORKING GROUP FOR THE UPDATE OF 423 ��� �!NDREO ET AL ����	� 4HE CORE GROUP FITS HAVE BEEN MADE FOR

DATA OBTAINED INDEPENDENTLY BY DIFFERENT WORKING GROUPS� WHERE THE -# DATA WERE CALCULATED WITH VARIOUS

-# CODES AND INPUT PHOTON SPECTRA� UP TO A TOTAL OF �� TO �� DATA POINTS FOR THE 047 IONIZATION CHAMBERS

AND ��� FOR THE .%
����� 4HE RESULTS OF THE PRESENT WORK HAVE ALSO BEEN INCLUDED IN THE FITS� 4HE

UNCERTAINTIES SHOWN FOR THE FIT CORRESPOND TO AN ESTIMATED RELATIVE STANDARD UNCERTAINTY �K= �	 OF ABOUT
����� I�E� APPROXIMATELY THE ��� PREDICTIONS INTERVALS SHOWN AS DASHED LINES� &OR COMPLETENESS� THE K1

VALUES GIVEN IN THE CURRENT 423 ��� HAVE BEEN INCLUDED IN THE FIGURES WHEN AVAILABLE� THEIR RELATIVE STANDARD

UNCERTAINTY BEING ���

!GREEMENT BETWEEN -# SIMULATIONS PERFORMED INDEPENDENTLY MAY BE AFFECTED BY UNAVOIDABLE DIFFERENT

SOURCES OF 4YPE " UNCERTAINTY� )N ADDITION TO THE INTRINSIC MINOR DIFFERENCES BETWEEN THE TWO -# SYSTEMS

USED� 0ENELOPE AND %'3NRC� A RELEVANT CONTRIBUTION CORRESPONDS TO DIFFERENCES IN THE IMPLEMENTATION OF THE

IONIZATION CHAMBER GEOMETRIES AND THE SPECIFICATION OF THEIR MATERIAL COMPOSITIONS� 4HEIR EFFECT� OR THE LACK

OF THEM� CAN BE SEEN IN &IG � SHOWING THE FIT TO BENCHMARK DETERMINATIONS MADE FOR THE .%
���� IONIZATION

CHAMBER CONSISTING OF ��� -# AND EXPERIMENTAL DATA POINTS �SEE ALSO FIGURE � IN !NDREO ET AL �����		� )N THIS

CASE� WHERE THE IONIZATION CHAMBER GEOMETRY IS WIDELY KNOWN AND HAS BEEN THOROUGHLY STUDIED BY MULTIPLE

AUTHORS �-UIR AND 2OGERS ����� !NDREO ET AL ����� -AINEGRA
(ING AND -UIR ����� #ZARNECKI ET AL ����	� THE

DIFFERENT DATASETS YIELD A 4YPE ! UNCERTAINTY OF ABOUT �����

)N ADDITION TO THE .%
����� OF THE EIGHT 047 IONIZATION CHAMBER STUDIED IN THIS WORK� ONLY FOUR OF THEM

�THE &ARMER CHAMBERS 047������ ������ ������ �����	 HAD BEEN INCLUDED IN THE CURRENT 423 ����

&OLLOWING THE TREND OBTAINED PREVIOUSLY BY OTHER AUTHORS USING )#25 �� DATA� E�G� 7ULFF ET AL �����	� -UIR

AND 2OGERS �����	� ETC� OUR CALCULATED K1 VALUES ARE LOWER THAN THOSE IN THE ORIGINAL 423 ���� FOR 402�����
VALUES BELOW ABOUT ���� THE DIFFERENCES ARE SMALL� BEING WITHIN �����
����� BUT DIFFER BY UP TO ���� FOR THE

047����� AND ����� CHAMBERS IN THE �� -6 BEAM� &OR ALL THE IONIZATION CHAMBERS STUDIED� OUR CALCULATED

K1 VALUES AGREE WITH THE DATA PROVIDED BY OTHER WORKING GROUPS FOR THE 423 ��� UPDATE WITHIN ����
���� OF

THE OVERALL FITS� 4HE ONLY OUTLIER IS THE VALUE FOR THE 3EMIFLEX �$ CHAMBER 047����� AT 402�����= ������
WHICH DEVIATES ���� FROM THE GLOBAL FIT� THOUGH STILL LEADS TO AN ACCEPTABLE UNCERTAINTY� /UR RESULTS YIELD A

RMS DIFFERENCE WITH RESPECT TO THE ON
GOING 423 ��� UPDATE FIT OF ������ 4HEREFORE� THE COMBINED RELATIVE

STANDARD UNCERTAINTY FOR THE PRESENT K1 VALUES CAN BE ESTIMATED TO BE OF THE ORDER OF ����� �K= �	�

�� #ONCLUSIONS

4HE GOAL OF THE 423 ��� UPDATE WITH REGARD TO PHOTON BEAM QUALITY CORRECTION FACTORS IS TO DETERMINE K1

VALUES AVERAGED OVER DATA OBTAINED BY DIFFERENT INTERNATIONAL WORKING GROUPS USING VALIDATED -ONTE #ARLO

CODES� REDUCING THEIR STANDARD UNCERTAINTY FROM THE �� ESTIMATION GIVEN IN THE CURRENT 423 ���� 4HIS

MANUSCRIPT ADDRESSES THIS ISSUE FOR EIGHT 047 CYLINDRICAL IONIZATION CHAMBERS� CALCULATING THEIR BEAM

QUALITY CORRECTION FACTORS FOR PHOTON BEAMS FROM � -6 TO �� -6� /F THE EIGHT IONIZATION CHAMBERS� FOUR

�THE &ARMER CHAMBERS 047������ 047������ 047������ AND 047�����	 WERE INCLUDED IN THE PREVIOUS

EDITION OF 423 ���� IN ADDITION TO THE .%
����� 4HE CHAMBERS 3EMIFLEX �$ 047������ 047������

047������ AND 0INPOINT �$ 047����� WERE NOT� #ALCULATIONS BASED ON STATE
OF
THE
ART -# SIMULATIONS

USING THE 0%.%,/0%�PEN%ASY CODE HAVE BEEN PERFORMED YIELDING RELATIVE STANDARD UNCERTAINTIES SMALLER

THAN ABOUT ������ WELL BELOW THE �� STATED IN THE CURRENT EDITION OF 423 ���� 4O VERIFY THE PERFORMANCE OF

THE CALCULATIONS� A BENCHMARK SIMULATION WAS CONDUCTED FOR THE WIDELY USED IONIZATION CHAMBER .%
�����

)N ALL CASES THE RESULTS OBTAINED AGREE WITHIN THE STATED UNCERTAINTIES WITH THOSE OBTAINED INDEPENDENTLY BY

�
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DIFFERENT WORKING GROUPS FOR THE PLANNED UPDATE OF 423 ���� &OR THE CHAMBERS INCLUDED IN THE CURRENT

423 ���� THE K1 VALUES CALCULATED IN THIS WORK ARE LOWER THAN THOSE GIVEN IN THE PROTOCOL� FOLLOWING THE TREND

OBTAINED BY OTHER AUTHORS�
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4 PenRed: An extensible and parallel Monte-
Carlo framework for radiation transport ba-
sed on PENELOPE

4.1 Introducció i motivació

Com hem vist al llarg d’aquest document, les simulacions basades en Monte
Carlo són un referent en quant a càlcul de deposició de dosi, entre altres
aplicacions. El problema principal és la incertesa estadística inherent al
mètode, que com hem vist a la secció 3.3, es redueix com 1/

√
N , sent

N el nombre d’històries. D’altra banda, el temps de còmput sol tenir un
comportament lineal amb el nombre d’històries, el que significa que per a
reduir la incertesa estadística un factor 10, s’ha d’augmentar el temps de
còmput aproximadament en un factor 100. Com a conseqüència, a alguns
dels treballs anteriors s’han emprat temps d’execució de l’ordre de mesos,
disposant aproximadament de 700 cors de processament per a aconseguir
les incerteses estadístiques requerides.

D’altra banda, els diferents codis de Monte Carlo disponibles hui en
dia, tenen una aplicabilitat limitada. Açò es deu al gran nombre de pos-
sibles configuracions en les simulacions, com geometries, rangs d’energia,
tipus de partícules, models físics etc. Com a conseqüència, al llarg dels
anys s’han desenvolupat diferents codis de Monte Carlo, a més de derivats
per aplicacions específiques. Cal destacar que al cas de GEANT4, s’ha
aconseguit que proporcione suport per a pràcticament qualsevol àmbit d’a-
plicació, gràcies a la seua estructura extremadament modular i l’ús extens
dels polimorfisme amb mètodes virtuals (secció 4.3). No obstant, al centrar
el seu disseny en proporcionar un codi tan flexible, s’ha penalitzat en gran
mesura l’eficiència, sent, en general, significativament més lent que la resta
d’opcions.

Estos fets, posen de manifest la necessitat d’un codi Monte Carlo ba-
lancejat, és a dir, amb un bon compromís entre flexibilitat i eficiència, per
a que puga estendre’s a diferents àmbits d’aplicació sense sacrificar gran
part de la velocitat de còmput.

Com hem vist als treballs publicats al present document, PENELOPE
és un referent en temes de física mèdica, per destacar en la seua implemen-
tació de la física electromagnètica d’electrons i positrons. A més, al contrari
que altres opcions, no ha sigut desenvolupat per una gran col·laboració, el
que probablement ha contribuït a que el seu codi font i estructura siga
relativament simple. D’altra banda, cal destacar que és un projecte de
codi obert, i que és eficient en comparació a altres codis. Totes les ca-
racterístiques mencionades són les que han propiciat que a aquest treball
s’elegisca PENELOPE com a codi base per a desenvolupar un codi Monte
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Carlo derivat, l’objectiu del qual és oferir flexibilitat alhora que eficièn-
cia. De fet, molts treballs previs han emprat PENELOPE com a codi base
per crear versions paral·lelitzades i/o optimitzades per a àmbits específics
[101, 102, 135, 136, 137].

4.2 Objectius

L’objectiu principal d’aquest treball és desenvolupar el codi al que s’ha
anomenat PenRed (Parallel ENgine for Radiation Energy Deposition), el
qual proporciona una versió flexible, optimitzada i paral.lela de les caracte-
rístiques implementades al paquet PENELOPE original. A més, tot i ser
completament genèric, es vol facilitar el seu ús en l’àmbit de la física mèdica,
pel que s’implementaran característiques específiques per aquest propòsit.
PenRed es pot descarregar a partir d’un repositori públic al github2 i al
softwareheritage 3.

4.3 Materials i mètodes

Per tal d’aconseguir els objectius plantejats, en primer lloc, s’han vol-
gut aplicar tècniques d’optimització com les discutides a la secció 4. Per
aconseguir-ho, s’ha estudiat tant l’estructura completa de la llibreria PE-
NELOPE, com les seues variables, per tal de dissenyar una estructura que
les agrupara de forma eficient per a millorar, entre altres, els accessos a me-
mòria. A més, aprofitant la reestructuració, s’ha dividit el codi en objectes
independents o mòduls fàcilment extensibles.

Donat els nostres coneixements previs, la quantitat d’eines per desen-
volupar en un model de programació OO i la popularitat del llenguatge,
es va decidir traduir el codi original escrit en FORTRAN a C++. En pri-
mer lloc, es va desenvolupar una versió inicial consistent en una traducció
el més literal possible, sense reestructuració en classes ni optimitzacions,
per tal de verificar el correcte funcionament de les rutines traduïdes. Una
vegada realitzada la primera verificació, es va procedir a reestructurar el
codi de forma modular emprant classes i polimorfismes. A aquesta, es van
afegir eines per a que la inclusió de nous components com tallies, geometri-
es o fonts de partícules es puga fer sense modificar el codi existent, aïllant
completament els components individuals. Aquesta mecànica per estendre
la funcionalitat del codi permet incloure nous mòduls sense tindre un co-
neixement global de la resta de l’estructura o components del codi, i evita
introduir errors a altres zones del programa. Els mecanismes emprats estan
descrits a l’article adjunt i, amb major detall, a la documentació inclosa

2https://github.com/PenRed/PenRed
3https://archive.softwareheritage.org/swh:1:dir:

87fd3a7e44d76653486135914430a87fd60e92ac/

https://github.com/PenRed/PenRed
https://archive.softwareheritage.org/swh:1:dir:87fd3a7e44d76653486135914430a87fd60e92ac/
https://archive.softwareheritage.org/swh:1:dir:87fd3a7e44d76653486135914430a87fd60e92ac/
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al paquet PenRed. Per a l’optimització del codi seqüencial, es van emprar
eines com Valgrind [138] amb Callgrind [139] per identificar els punts crítics
on s’inverteix la major quantitat del temps de còmput i centrar els esforços
en aquests.

Respecte al paral.lelisme, en aquesta versió, s’ha implementat en dos
nivells. D’una banda multifil per a execucions en memòria compartida, i
d’altra multiprocés per a memòria distribuïda, emprant els fils estàndard de
C++ i l’estàndard MPI respectivament. Aquesta estratègia permet utilit-
zar de forma eficient els recursos de la infraestructura on s’execute PenRed,
com s’ha vist a la secció 4.2. A més, el paral·lelisme s’ha estructurat per
a que els futurs components que s’incloguen a PenRed siguen automàti-
cament paral·lels. Per tant, usuaris amb necessitats específiques poden
desenvolupar els seus propis components, com tallies o geometries, sense
haver de preocupar-se per la complexitat i problemes de la programació
paral·lela, que s’han discutit a la secció 4.2.

Una vegada desenvolupada la primera versió modular, optimitzada i
paral.lela de PenRed, s’ha procedit a fer una verificació exhaustiva per
assegurar que es reprodueixen completament els resultats del paquet PE-
NELOPE original. En primer lloc, s’ha verificat que les rutines de mostreig
de les seccions eficaces de cadascuna de les interaccions implementades re-
produeixen exactament els mateixos resultats. A més, s’han comparat tots
els exemples distribuïts al paquet PENELOPE, obtenint resultats estadís-
ticament compatibles a tots els casos. Finalment, com s’ha mencionat, es
pretén donar especial atenció a aplicacions mèdiques, motiu pel qual s’ha
implementat suport per a processar i simular directament imatges mèdiques
en format DICOM [140] a través de la llibreria DCMTK [141]. Aquesta ca-
racterística s’ha verificant reproduint un exemple del paquet GATE [142],
on es calculen els mapes de deposició de dosi a partir d’una imatge DICOM.

Respecte a l’eficiència del programa, s’ha comparat l’escalabilitat de
PenRed front als programes principals distribuïts en PENELOPE i Pe-
nEasy amb diferents proves. En primer lloc, s’ha intentat comparar el
comportament i eficiència dels programes principals emprant “únicament”
el transport de fotons, electrons i positrons per separat, minimitzant així
la contribució de la geometria i altres components. Per aconseguir-ho, s’ha
creat una geometria el més simple possible, consistent en un pla que sepa-
ra l’espai en dues regions, una de buit i un altra d’aigua. D’altra banda,
la font s’ha configurat per a que les partícules incidisquen de forma per-
pendicular al pla des de la zona de buit. El motiu de minimitzar l’efecte
de la geometria i altres components opcionals, és que el transport de les
partícules és un component comú per a qualsevol simulació, mentre que el
tipus de geometria, la seua complexitat, l’ús de comptadors, i altres carac-
terístiques són específiques del problema. A més, s’ha elegit aigua com a
material perquè és el que típicament s’empra a les cal·libracions mèdiques,
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com ja s’ha vist als treballs previs. Per últim, s’ha realitzat la mateixa
comprovació, però emprant un dels exemples del paquet PENELOPE on
la geometria sí té un pes significatiu en el temps de còmput total.

Finalment, s’ha avaluat la millora de la velocitat de PenRed emprant
múltiples fils, mesurant el speed-up per a execucions en diferents màquines
i amb diferent nombre de fils. Les mesures s’han executat per als mateixos
casos que en la comparació entre PenRed, PenEasy i PENELOPE.

4.4 Resultats

El procés de verificació mostra que els resultats obtinguts amb PenRed són
perfectament compatibles amb els del programa principal proporcionat al
paquet PENELOPE. D’altra banda, tot i que els resultats poden dependre
de la configuració de les simulacions, PenRed ha mostrat ser més eficient
que els seus anàlegs PenEasy i PENELOPE, especialment quan s’empra
paral.lelisme per accelerar l’execució. De fet, a les proves on s’han emprat
tots els cors disponibles per a les execucions dels tres programes, s’ha mesu-
rat que PenRed és un 44%, 11% i 9% més ràpid que el PENELOPE original
en les proves de transport de fotons, electrons i positrons, respectivament.
D’altra banda, al cas de l’exemple complet, s’ha registrat una millora d’un
15%. A més, els resultats són encara més favorables al comparar amb Pe-
nEasy, i es poden trobar a les figures 9, 10 i 11 de l’article adjunt. Cal
remarcar que les diferències de temps de còmput augmenten conforme s’in-
crementa el nombre de cors emprats, el que demostra que PenRed escala
millor en memòria compartida i, per tant, aprofita els recursos disponibles
en infrastructures altament paral.leles de forma més eficient. De fet, s’ha
comprovat també que el comportament del speed-up a PenRed és lineal amb
el nombre de cors físics emprats, i millora substancialment la velocitat quan
s’explota el hyperthreading a processadors que suporten aquesta tecnologia.

Com a treball futur es pretén continuar amb el desenvolupament de
PenRed per optimitzar zones crítiques del programa i la implementació del
paral·lelisme. A més, una vegada ja s’ha comprovat el correcte funciona-
ment d’aquest, es preten aprofitar la reestructuració, ja completada, per
adaptar el codi a maquinari específic com GPGPUs i FPGAs.

4.5 Article
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Monte Carlo methods provide detailed and accurate results for radiation transport simulations.
Unfortunately, the high computational cost of these methods limits its usage in real-time applications. 
Moreover, existing computer codes do not provide a methodology for adapting these kinds of simulations 
to specific problems without advanced knowledge of the corresponding code system, and this restricts 
their applicability. To help solve these current limitations, we present PenRed, a general-purpose, stand-
alone, extensible and modular framework code based on PENELOPE for parallel Monte Carlo simulations 
of electron-photon transport through matter. It has been implemented in C++ programming language and 
takes advantage of modern object-oriented technologies. In addition, PenRed offers the capability to read 
and process DICOM images as well as to construct and simulate image-based voxelized geometries, so as 
to facilitate its usage in medical applications. Our framework has been successfully verified against the 
original PENELOPE Fortran code. Furthermore, the implemented parallelism has been tested showing a 
significant improvement in the simulation time without any loss in precision of results.

Program summary
Program title: PenRed: Parallel Engine for Radiation Energy Deposition.
CPC Library link to program files: https://doi .org /10 .17632 /rkw6tvtngy.1
Licensing provision: GNU Affero General Public License (AGPL).
Programming language: C++ standard 2011.
Nature of problem: Monte Carlo simulations usually require a huge amount of computation time to achieve 
low statistical uncertainties. In addition, many applications necessitate particular characteristics or the 
extraction of specific quantities from the simulation. However, most available Monte Carlo codes do not 
provide an efficient parallel and truly modular structure which allows users to easily customise their 
code to suit their needs without an in-depth knowledge of the code system.
Solution method: PenRed is a fully parallel, modular and customizable framework for Monte Carlo 
simulations of the passage of radiation through matter. It is based on the PENELOPE [1] code system, 
from which inherits its unique physics models and tracking algorithms for charged particles. PenRed has 
been coded in C++ following an object-oriented programming paradigm restricted to the C++11 standard. 
Our engine implements parallelism via a double approach: on the one hand, by using standard C++ 
threads for shared memory, improving the access and usage of the memory, and, on the other hand, via 
the MPI standard for distributed memory infrastructures. Notice that both kinds of parallelism can be 
combined together in the same simulation. Moreover, both threads and MPI processes, can be balanced 
using the builtin load balance system (RUPER-LB [30]) to maximise the performance on heterogeneous 
infrastructures. In addition, PenRed provides a modular structure with methods designed to easily extend 
its functionality. Thus, users can create their own independent modules to adapt our engine to their 
needs without changing the original modules. Furthermore, user extensions will take advantage of the 
builtin parallelism without any extra effort or knowledge of parallel programming.
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Additional comments including restrictions and unusual features: PenRed has been compiled in linux systems 
with g++ of GCC versions 4.8.5, 7.3.1, 8.3.1 and 9; clang version 3.4.2 and intel C++ compiler (icc) 
version 19.0.5.281. Since it is a C++11-standard compliant code, PenRed should be able to compile with 
any compiler with C++11 support. In addition, if the code is compiled without MPI support, it does not 
require any non standard library. To enable MPI capabilities, the user needs to install whatever available 
MPI implementation, such as openMPI [24] or mpich [25], which can be found in the repositories of 
any linux distribution. Finally, to provide DICOM processing support, PenRed can be optionally compiled 
using the dicom toolkit (dcmtk) [32] library. Thus, PenRed has only two optional dependencies, an MPI 
implementation and the dcmtk library.

© 2021 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction

Monte-Carlo (MC) methods are widely used in most scientific 
applications which involve radiation transport simulations, includ-
ing electron microscopy and microanalysis, x-ray fluorescence, de-
tector characterisation, radiation metrology, dosimetry and radio-
therapy, among others.

MC are statistically based methods that, among many other 
applications, can be used to resolve radiation transport problems 
by random sampling. Detailed chronological MC simulations yield 
the same results as the solution of the linear Boltzmann transport 
equation, within statistical error bars. Thus, the Type A uncertain-
ties associated to MC simulations are strongly dependent on the 
number of sampled particle histories. On the other hand, Type 
B uncertainties may occur because of the usage of variance re-
duction techniques, such as condensed-history algorithms, particle 
splitting etc. Moreover, the Type A uncertainties strongly depend 
on the complexity of the system geometry, and the distance to the 
source, due to the decreasing of particle fluence, and other configu-
ration parameters. However, even if the statistical uncertainties can 
be reduced by increasing the number of histories and the calcula-
tion time, they decrease only as 1/

√
N [1], which means that, for 

instance, it is required statistics 100 times larger to reduce the un-
certainty by a factor of 10. Usually, particle transport codes based 
on MC methods scale their execution time linearly with the num-
ber of histories, therefore, in the previous example, the calculation 
time will be increased by a factor of 100.

Another point to take into account in MC simulation codes is 
their usage field. The huge amount of possible applications and 
configurations of the simulation system (energy ranges, geome-
tries, particle types and physics models, etc.) make difficult, if not 
impossible, to cover all options on a single MC code system. As 
a consequence, there exist different MC code system packages as 
EGS [2], MCNP [3], PENELOPE [4], GEANT IV [5] or FLUKA [6] and 
many adaptations for specific applications. Among them, PENE-
LOPE stands out for its accurate implementation of electron and 
positron electromagnetic physics, has an open source license and 
its source code is relatively simple compared with other MC codes. 
Furthermore, several previous works have parallelized PENELOPE 
to deal with the long execution times [7], some of them focused 
on medical applications using MPI parallelism [8] or GPU accel-
eration [9]. Some works also use simplifications to accelerate the 
simulations for specific purposes [10].

However, the existent parallelizations and optimizations of the 
PENELOPE code have some disadvantages, such as loss of gen-
erality, and, for instance, limited applicability beyond its specific 
purpose, or low capability for running efficiently on heterogeneous 
architectures. These limitations will be discussed in detail in sec-
tion 2.

The present work is aimed to provide a general purpose, highly 
parallel, efficient and flexible MC simulation framework, called 
PenRed (Parallel ENgine for Radiation Energy Deposition). It con-
tains a restructured object oriented (OO) C++ translation of the 

original PENELOPE library to provide a modular, parallel and easily 
extensible code system. PenRed is distributed as a free and open 
source program and can be downloaded from its repository.1,2

The rest of the paper is organized as follows. In Section 2, a 
brief revision of the state of the art is presented, and the ad-
vantages of PenRed versus already existing PENELOPE based codes 
are discussed. A description of both the translation and restruc-
turing of the code, the PenRed capability to be easily customised, 
as well as its parallelism model and implementation are discussed 
in Section 3. In Section 4, the validation of our code is described 
in detail. Section 5, contains a comparison of the performance of 
parallel executions among PenRed, PENELOPE and PenEasy. In ad-
dition, it includes a study of the PenRed behaviour on parallel 
executions. Finally, current research and future plans of develop-
ment are described in Section 6.

2. State of the art

Our revision of the state of the art of the optimisation of PENE-
LOPE is based on the study of the works [7–10].

There are some works that optimised the code for a specific ap-
plication, targeting to increase speed but compromising its range of 
application. One of these works is the DPM code [10], which uses 
some approximations of the particle transport description and the 
underlying physics models, for instance, simplified cross sections, 
to reduce the simulation run-time. The disadvantage of this ap-
proach is that it is accurate only for low atomic numbers and in 
a specific energy range, typically the one used in conventional ra-
diotherapy treatments. Because of its high efficiency, other works 
have been focused on the optimisation of DPM, some using Mes-
sage Passing Interface (MPI) [11], and others vectorizing the code 
[12], or adapting it to Graphics Processing Units (GPU) [13][14].

On the other hand, [8] presents an MPI version of PENELOPE. 
Although authors are focused on medical applications, and the 
tests performed belong to this field, the code should run generic 
simulations using the PENELOPE library. The code has been ap-
plied to perform simulations of photon beams using a method for 
treating intracranial lesions. However, this work does not provide 
a multithreading implementation, which could take advantage of 
sharing resources and reduce the memory usage. In addition, a 
modular and extensible structure based on OO programming is un-
available.

Let us turn now to the GPU acceleration of PENELOPE. In [9]
the authors develop with the CUDA programming model (NVIDIA 
Corporation, Santa Clara, CA), a MC simulation code which runs 
entirely on a GPU using the photon interaction model of the PENE-
LOPE code. Their approach focuses on the simulation of x-ray 
transport, thus neither electron nor positron transport is consid-
ered. Through the simulation of voxel based geometries, and sim-

1 https://github .com /PenRed /PenRed.
2 https://archive.softwareheritage.org/swh:1:dir:87fd3a7e44d76653486135914430

a87fd60e92ac/.
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Fig. 1. Classification of the PenRed modules.

plifications such as the usage of single precision operations, the au-
thors achieve a speed one order of magnitude faster than the CPU 
version. Although their GPU computing is very efficient for their 
purpose, it is limited to specific applications. A similar approach 
is used by [15], which develops a GPU-accelerated MC dose calcu-
lation platform based on PENELOPE focused on commissioning of 
IMRT. Moreover, the authors ensure that their approach should be 
applicable to nearly any application requiring high dose accuracy.

Finally, [7] presents a package of Linux scripts for the paral-
lelization of MC simulations with PENELOPE. Just as [8], this work 
uses PENELOPE with no approximations or limitations. However 
the same disadvantages apply to this study. Furthermore, these 
works do not provide mechanisms to take full advantage of hetero-
geneous systems, where some kind of load balancing is required.

In addition to optimisation based works, PenEasy [16] was de-
veloped as an easy and modular main program for PENELOPE. 
However, the former has not implemented any parallelism nor 
takes advantage of advanced OO modular programming.

A further shortcoming of most of the previous studies is that 
they use an outdated version of the PENELOPE library. An ex-
ception is PenEasy, which is updated frequently to use the latest 
PENELOPE version.

3. Material and methods

PenRed has been organised using modules providing abstract 
template classes as interfaces to facilitate their customisation. 
These components, or modules, are shown in Fig. 1, where PENE-
LOPE whole library, including its geometry package, is imple-
mented. A detailed description of each component and the imple-
mentation of the corresponding derived classes can be found in 
the PenRed documentation, which is distributed with the PenRed 
package. Briefly, kernel components handle all the physics re-
lated tasks, the module geometries take care of particle trans-
port across the geometry system, state samplers determine 
the initial state of the particle and, finally, tallies extracts in-
formation from the simulation loop.

Moreover, PenRed provides a main program, pen_main, to fa-
cilitate the usage of the package. In order to utilize it, the user 
only needs to specify the configuration of the simulation without 
coding anything.

3.1. C++ translation

The complete PENELOPE source code has been translated by 
hand to C++ and restructured using an OO approach to achieve 
a highly modular and extensible system. To this aim, some other 
codes with OO implementations make an intensive use of virtual 
methods. However, the recourse to virtual tables to perform calls 
to virtual methods involves a non negligible overhead [17], spe-
cially on methods which are called continuously during the par-
ticle transport. To achieve a compromise between flexibility and 
performance, PenRed employs template abstract classes as inter-
faces which allows to use final derived classes on kernel compo-
nents instead of a pointer to the abstract base class, avoiding the 
requirement to perform virtual calls in most cases. Of course, cus-
tom derived classes created by the user are intended to follow 
the same mechanism. During the code restructuring, an analysis 
to identify and optimise the most critical sections of the source 
code has been carried out. This analysis has been performed for 
all the examples included in the PENELOPE package, using the Val-
grind [18] software with the Callgrind tool [19], which provides a 
detailed information about the number of instructions required by 
each class, function and line of code on a simulated hardware. We 
found that, as expected, the most time-consuming functions for 
both languages (C++ and Fortran) are the particle simulation loops, 
and, within them, the JUMP, STEP and KNOCK subroutines. Fur-
thermore, these three functions together represent about 80 − 90%
of the simulation loop time in the profiled examples. As a con-
sequence, several optimisations have been made specially in these 
functions, such as grouping specific variables and arrays into struc-
tures and structure arrays, respectively, to improve memory access.

3.2. Extension capabilities

As mentioned above, PenRed uses template abstract classes as 
interfaces to extend the code functionality by creating a derived 
class of the corresponding module. The method to extend a mod-
ule is explained in the documentation. However, in this section we 
will focus only on the most useful for a standard user, namely,
state samplers, geometries and tallies.

3.2.1. State samplers
There are many state samplers types, as shown in Fig. 1. 

Among them, the spatial, time, direction and energy sampler types 
take care of determining the initial particle position, time of flight, 
direction and energy, respectively. These groups of samplers are 
named generic samplers, because they can be used for any par-
ticle regardless of the particle type. On the other hand, specific 
samplers can change the whole particle state but they are particle 
specific. They have been used, for example, to sample the Stokes 
parameters of polarised photons.

This approach facilitates the creation of new samplers, since 
they can be coded as small classes using only two mandatory 
methods, the configuration and the sampling method itself. In ad-
dition, any sampler type can be combined with any other type, 
allowing creating complex state sampling configurations from sim-
ple parts.

Finally, new samplers can be easily added to the framework and 
they will be automatically accessible from the provided main pro-
gram, without changing the code outside the new custom sampler 
class. The only required change is to add the corresponding source 
file names into two include files. Further details can be found in 
the PenRed documentation.

3.2.2. Geometries
As shown in Fig. 1, geometries are classified into two main 

types, meshes and body based geometries. Although new geome-
try types can be created directly from the base abstract class, in 
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order to facilitate the coding PenRed provides two specific inter-
faces to create geometries based on meshes and geometries based 
on bodies or geometric objects. At present, PenRed implements an 
optimised translation of the original PENELOPE geometry library 
as a body based geometry, and additionally, a voxelized geometry, 
from which the PenRed DICOM geometry has been created as a 
mesh based one. The voxelized geometry transport is based both 
on the penEasy voxelized transport [16] and the PENELOPE penCT 
program [20].

Using these intermediate interfaces, the creation of new geome-
tries requires, mainly, the definition of the configuration and the 
STEP and LOCATE methods, i.e. the implementation of the geome-
try itself without taking care of framework details. The STEP and 
LOCATE methods handle, respectively, the transport of a particle 
across the geometry, and the localisation of a particle inside the 
geometry.

Regarding how to incorporate new geometries into PenRed and 
how to use them with the provided main program, the method-
ology is analogous to the one used by state samplers (see sec-
tion 3.2.1).

3.2.3. Tallies
PenRed implements several tallies, most of them adapted from 

the main program of the original PENELOPE package. All of these 
are extensively described in the PenRed documentation. The ca-
pability to extend this component, i.e. to create new tallies, is, 
probably, the most valuable feature for a standard user. As other 
components, tallies are implemented via derived classes. However, 
to provide a generic interface that does not constrain the tally cre-
ation, their interface contains a number of virtual functions that 
will be called by the main program at different locations in the 
simulation loop. Notice that only the functions directly related to 
the information to be extracted by the tally, need to be imple-
mented. Fig. 2 shows a simplified flow diagram where the tally 
functions (yellow boxes) are called at different points of the main 
loop. A complete description of the data registered by each func-
tion and when are called in the simulation loop can be found in 
the documentation. Again, the method to incorporate new tallies 
to the framework is the same as for samplers and geometries.

3.2.4. Overhead
To be able to include avoiding any recoding new implementa-

tions of the components described above, PenRed uses virtual calls. 
As discussed before, these calls could produce a non negligible 
run-time overhead. However, since the sampler process is usually 
executed once per history, the performance overhead generated by 
samplers is truly negligible. Moreover, the only virtual calls carried 
out by the geometry class are the STEP and the LOCATE functions. 
Although these two methods are called in every loop, they are only 
called at most once. In addition, they are generally computation-
ally expensive, so the virtual call overhead is usually negligible as 
compared to the total function execution cost. Unfortunately, tally 
functions are called several times along the simulation loop, lead-
ing to a non negligible time overhead. In fact, we observe in some 
of the PENELOPE examples that up to 5% of the total execution 
time has been wasted in virtual calls.

Obviously, the number of virtual calls due to tally functions in-
creases with the number of tallies invoked. Therefore, to reduce 
their footprint on critical applications, one solution is to create a 
wrapper tally containing many other tallies. With this approach 
only one virtual call per used function will be performed by the 
wrapper tally, while the wrapped tally functions can be called in-
voking the final class without accessing to the virtual table.

Note that most examples included in the PENELOPE package 
use a very simple geometry. As the complexity of the geometry 
grows, the influence of the STEP function on the execution time 

grows too, minimising the relative weight of the virtual call over-
head.

3.3. Parallelism

To take advantage of both, multi-core processor architectures 
and distributed infrastructures, PenRed implements parallelism at 
both levels, i.e. multithreading and multiprocessing. Notice that 
both parallelisms are optional and can be separately enabled or 
disabled during compilation. However, parallel coding is not a triv-
ial task and may produce several outcomes that block our program 
(deadlocks), hide bugs, as race conditions, or effects that slow the 
whole program, like the false sharing effect [21]. Nevertheless, two 
undesirable approaches to combine high parallelism and extensi-
bility are to limit the capability to extend the code according to 
the knowledge of the user on parallel programming or limit the 
parallelism itself. Instead, PenRed uses another approach consist-
ing of providing a high grain parallelism completely transparent to 
the user. In this way, the user can write their modules like sequen-
tial code without worrying about parallelism and they will be able 
to be executed on multithreading and multiprocess runs.

To achieve this goal, specially on multithreading executions, 
PenRed limits the member functions that can change the state of 
the corresponding class. For example, geometry STEP and LOCATE
member functions are defined as constant, so that they cannot 
change the state of the class, ensuring that the state of the ge-
ometry remains constant once initialised until the end of the sim-
ulation. An alternative approach could be to duplicate the whole 
simulation (geometry, samplers, etc.) However, this approach gen-
erates a huge amount of duplicated memory, increasing its con-
sume, and avoids threads to share memory at cache level, increas-
ing the memory fails [22].

The only module that requires a special, but quite simple, treat-
ment to be simulated on parallel executions are the tallies. As 
PenRed cannot know how to add the partial results of a specific 
tally, a corresponding sum function must be implemented. This 
function gets an object of the same tally type as argument and 
it is supposed to sum both contributions and store the result on 
the object that calls the function. Thus, the only requirement con-
sists of specifying how to sum the tally individual results. Other 
aspects as when the sum function is called or the order to reduce 
the results, are handled automatically by PenRed. The implemented 
tallies follow the guidelines described in the PENELOPE manual [4]
to calculate the uncertainties of the scored magnitudes. That is, on 
sequential executions, the scored contributions of each history to 
a magnitude q and its square q2 are added to independent coun-
ters. Therefore, the estimators Q and Q 2 of the magnitude and its 
square can be obtained as,

Q = 1

N

N∑
i=1

qi Q 2 = 1

N

N∑
i=1

q2
i (1)

where N is the number of independent histories and i indicates 
the history number. Then, the corresponding standard deviation is 
calculated as,

σQ = 1√
N

[
Q 2 − Q

2
]

(2)

On the other hand, in multithreading executions, each thread 
uses independent sets of counters to sum the contributions of each 
history (q ji , q2

ji ), where i denotes the history index of thread j. 
Using these counters, the final estimators are,

Q = 1

Nt

Nth∑
j=1

N j∑
i=1

q ji Q 2 = 1

Nt

Nth∑
j=1

N j∑
i=1

q2
ji (3)
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Fig. 2. Basic flow diagram of the PenRed main program including tally calls. (For interpretation of the colours in the figure(s), the reader is referred to the web version of 
this article.)

where Nt is the total number of histories performed by all threads, 
Nth is the number of threads, and N j is the number of histories 
simulated by the thread number j. At the end of the simulation, 
the partial results of all threads are summed and the average and 
standard deviation are calculated using eq. (3) and eq. (2), with 
N = Nt . The same methodology is used for multiprocessing and 
combined multithreading and multiprocess executions.

A very important issue to take into account on parallel execu-
tions is that we must ensure that each thread uses an independent 
succession of random numbers. Otherwise, different threads may 
produce correlated results. Since PenRed uses the same random 
number generator as the original PENELOPE code system, devel-

oped by F. James [23], independent sequences of random numbers 
are achieved using the seeds calculated by [7]. These are automati-
cally assigned by the PenRed main program to each thread on each 
process to avoid correlated results.

Concerning the libraries employed in PenRed for parallelism, 
multithreading has been implemented using the standard threads 
of C++11. Thus, it is not necessary any additional external library. 
On the other hand, multiprocess has been implemented via the 
MPI standard, hence any library that implements that standard, 
such as OpenMPI [24] or MPICH2 [25], can be used to run PenRed 
with MPI enabled.
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Finally, it is important to notice that most modern distributed 
infrastructures are heterogeneous, i.e. each node has different ca-
pabilities, such as different processors, amount of memory, disk 
throughput and IOPS etc. Even if the system is homogeneous, the 
usage of an infrastructure by many users could produce a non neg-
ligible overhead. For example, modern cloud computing infrastruc-
tures suffer unpredictable capability fluctuations [26–29]. To take 
full advantage of distributed infrastructures, PenRed incorporates 
a load balance system named RUPER-LB [30] which automatically 
handles the assignation of histories to each thread in each process. 
Similarly to multithreading and MPI features, the load balance sys-
tem can be enabled or disabled during the compilation process.

3.4. DICOMs

As can be seen from most of the works reviewed in section 2, 
medical applications are a field of interest that requires huge op-
timisations for PENELOPE users. This is the reason why PenRed 
implements a special type of mesh based geometry to be able to 
perform simulations directly based on DICOM (Digital Imaging and 
Communications in Medicine) [31] images.

To offer support for this image format, PenRed uses the open-
source library DICOM ToolKit (DCMTK) to extract all the required 
data from DICOM files. This library can be found in some linux 
repositories or github [32]. As other features, DICOM support is 
optional, allowing to use PenRed without that library and its de-
pendencies.

Currently, PenRed’s DICOM module converts a CT or US DICOM 
image to a voxel geometry. To transform CT Hounsfield Units (HU) 
to density, the DICOM module requires a CT calibration curve to 
be provided by the user. Then, the material assignation could be 
done using the contours included in DICOM files or both by HU or 
density ranges. This approach allows users to perform the segmen-
tation of CT images according to the guidelines of the TG-186 [33]. 
On the other hand, US images require contour information to carry 
out the material and density assignations.

4. Validation

In this section, a collection of tests designed to verify the func-
tionality of the PenRed framework are presented. The tests consist 
of a comparison between PENELOPE and PenRed of the sampling 
of the cross sections for all the interactions included in the original 
PENELOPE Fortran code. In addition, all the results of the examples 
distributed in the Penelope package are reproduced with and with-
out parallelism. Finally, to validate the processing of voxel/DICOM 
geometries, a comparison with a GATE [34] DICOM simulation ex-
ample is carried out.

For the sake of brevity, the results of the MPI tests will not 
be described here because their conclusions and figures are com-
pletely equivalent to those obtained from the multi-threading anal-
ysis (see section 4.3). Moreover, since MPI processes communicate 
with each other only in the post-processing step, and its contri-
bution to the total simulation time is completely negligible on 
distributed memory infrastructures, it is useless to discuss a scal-
ability analysis of MPI executions. In fact, the scalability, in simu-
lations with negligible tally sum processing time, is determined by 
the slowest process and it is approximately “perfect” on a homo-
geneous cluster.

Most of the implemented features for quadric geometries can 
be validated by performing the simulations of all the PENELOPE 
examples. To reproduce our results, the user can find all the ex-
amples with the corresponding materials, geometries and configu-
ration files, in the directory examples of the PenRed distribution 
package.

As for the verification of voxel/DICOM geometries, basic tests 
consist of converting quadric geometries to voxel geometries and 
carrying out the very same simulation on both geometry types. The 
conversion can be performed through the PenRed provided utility
geo2voxel, which transforms any geometry into a voxelised one 
by means of the LOCATE method. The output file contains a voxel 
geometry ready to be simulated. We have verified that the results 
from quadric and voxel geometries are perfectly compatible within 
statistical error bars. For the purpose of brevity, we will not discuss 
the results of these tests here. Our results however can be easily 
reproduced by the user using the tools provided in the package 
distribution. Instead, a more complete test consisting of a simula-
tion on a DICOM image, is presented in section 4.4.

To run the tests, we used a single node with two Intel(R) 
Xeon(R) CPU E5-2660 v3 @ 2.60 GHz processors, 8 TB of disk stor-
age and 125 GB of memory RAM. Each of these processors had 
10 physical cores with hyperthreading, i.e. a total of 20 physical 
and 40 logical threads. The PenRed modules and the pen_main
program were compiled using the g++ GNU C++ Compiler version 
7.3.1 [35], on a Centos 7.0 Linux operating system.

4.1. Cross-section sampling tests

To check the interaction sampling methods, all the differential 
cross sections (DCS) of each physics model implemented in PENE-
LOPE have been sampled with PENELOPE and PenRed and their re-
sults compared. Notice that these tests employ the physics routines 
as isolated components, i.e. no other components such as the ge-
ometry package, tallies or a main program have been used. These 
tests have been repeated for different materials and energies. The 
conclusion is that all the sampled differential cross sections for 
each material, energy and interaction for both codes match ex-
actly. These results ensure that the restructured physics modules 
implemented in PenRed are perfectly compatible with those of the 
original Fortran code.

Fig. 3 displays comparisons between the results from PENELOPE 
and PenRed for the Compton energy differential cross section for 
scattered photons sampled for aluminium (upper left graph) and 
gold (upper right graph) with incident photons of 500 and 50 keV, 
respectively, and for the partial wave model DCS for elastic scatter-
ing of electrons by aluminium (lower left graph) and positrons by 
gold (lower right graph) with incident energies set to 100 keV for 
electrons and 1 MeV for positrons. As can be seen, the cross sec-
tions from PenRed are almost identical to those from PENELOPE.

4.2. PENELOPE example tests

In order to validate PenRed, the simulation results from all the 
setups of the examples included in the PENELOPE Fortran package 
were reproduced. These tests were done using a single thread. The 
comparison between PENELOPE and PenRed was carried out first 
by plotting all output files for the corresponding tallies, and sec-
ond, to ensure that these codes were statistically compatible, by 
a bin-by-bin analysis of the histograms of the differences. Notice 
that the particle tracks generated by PENELOPE and PenRed follow 
in general different paths, in spite of the fact that both the random 
generator and initial seeds were the same. The reason is twofold: 
on the one hand, the differences in the main program structure, 
such as the use in PenRed of independent stacks for each particle 
type, and on the other hand, the different round-off errors that oc-
cur in the calculation of intersections of particle trajectories with 
material interfaces. We have verified that the results from PENE-
LOPE and PenRed are perfectly equivalent in all the cases studied 
and that the differences are usually less than the data statistical 
uncertainties.
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Fig. 3. Simulation results for the Compton energy differential cross section for scattered photons by aluminium (Z = 13) with an incident photon energy of 500 keV (upper 
left graph) and by gold (Z = 79) with an incident energy of 50 keV (upper right graph), and for the partial wave model DCS for elastic scattering of electrons by aluminium 
(lower left graph) and positrons by gold (lower right graph), with energies of 100 keV and 1 MeV, respectively. Error bars enclosure a deviation of 2σ .

For the sake of clarity and easy of reading, only the results for 
the example 1-disc-vr will be presented. Its setup consists of 
a homogeneous copper cylinder whose radius and height can be 
set by the user in the geometry file disc.geo. The source is a 
point-like gun that produces a uniform conical beam of electrons 
with initial energy 40 keV in the direction of the Z axis and a 
narrow semi-aperture of 5 degrees, as specified in the input file
disc.in. The electrons impact on the cylinder from below. This 
example has two variants: with and without variance reduction 
(VR) techniques. The results of the former will be presented be-
low so as to check the PenRed implementation of VR methods. 
Interaction forcing techniques used in this example increase both 
the electron bremmstrahlung emission and hard inelastic collision 
probabilities by a factor of 2000 and 200, respectively. In addi-
tion, a splitting factor of 2 on bremmstrahlung and x-ray produced 
photons was applied. The simulation parameters were Eabs = 1
keV, C1 = C2 = 0.05 and Wcc = Wcr = 1 keV. The cylinder itself 
is defined as an energy-deposition, impact and angular detector. 
The pen_main program was run for about 10.9 hours to generate 
8 ×106 histories, which corresponds to a simulation speed of about 
204 histories per second. Fig. 4 displays a comparison between the 
results from PENELOPE and PenRed of the electron energy distri-
bution of fluence integrated over the detector volume.

In addition, Fig. 5 displays another relevant quantity simu-
lated in this example, namely the probability energy distribution 
of downbound electrons, i.e. those that escape from the material 
system in the negative Z direction.

As can be seen from Figs. 4 and 5, the results from PENELOPE 
and PenRed are perfectly compatible within statistical error bars. 
Moreover, the results are bin-by-bin equivalent with differences 
that are smaller than statistical errors.

4.3. Multi-threading tests

In this section, the validation of the multi-threading operation 
of PenRed is discussed. The same tests with the same simulation 
parameters, computer setup and compiler options as those done in 

Fig. 4. Simulation results of the electron fluence energy distribution integrated over 
the detector volume of example 1-disc with variance reduction techniques. The 
red (dark) colour represents results from the original PENELOPE code, while green 
(light) points are the results from PenRed. Some transparency to PenRed points is 
applied because both curves overlap. Error bars enclosure a deviation of 2σ .

section 4.2, were carried out by running the PenRed pen_main
program on a single thread and on 5 threads so as to compare 
the results. The data of each pair of the corresponding output files 
was compared bin by bin against each other. Fig. 6 shows results 
of the energy deposition spectrum for the PENELOPE example 3-
detector.

The material system of this example consists of a cylindrical 
NaI scintillator detector with thin F e backing. A point-like Co-60 
gamma-ray source emits a photon pencil beam in the −Z direc-
tion with equiprobable energies 1.17 and 1.33 MeV. The photons 
impinge on the NaI crystal from above. No VR is applied in this 
example.

All comparisons carried out showed that the results from a 
single thread and multiple thread simulations are statistically com-
patible. Therefore, we can ensure that our multi-threading program 
works properly. In order to reproduce our results, the user only 
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Fig. 5. Downbound probability energy distribution for electrons simulated in the 
example 1-disc using VR techniques. The red (dark) colour represents results from 
the original PENELOPE code simulations, while green (light) dots are the results 
from PenRed. For the sake of clarity, some transparency to PenRed points is applied 
because both curves overlap. Error bars enclosure a deviation of 2σ .

Fig. 6. Energy deposition spectrum in a Na scintillator simulation (example 3-
detector). The colour blue (dark) represents results from single thread simula-
tions, while purple (light) dots are the results from runs on 5 threads. For the sake 
of clarity, some transparency to the points corresponding to the runs on 5 threads 
is applied because both curves overlap. Error bars enclosure a deviation of 2σ .

needs to change the parameter nthreads in the provided input con-
figuration files of any of the examples.

4.4. DICOM tests

In order to validate the PenRed DICOM capabilities, a GATE [34]
internal targeted radionuclide therapy (TRT) example has been re-
produced.3

It consists of a treatment in which 90Y radionuclides are ad-
ministrated to a patient to irradiate a liver injury. The material and 
density information is extracted from a patient CT image, while its 
associated emitting source spatial distribution is provided as a vox-
elized source generated using a patient SPECT activity map. Since 
the GATE example uses the MHD format for input images, a Python 
script using ITK [36] has been implemented to convert the images 
to the DICOM format, which can be directly processed by PenRed.

A voxel-wise comparison between the results from PenRed and 
Gate has been carried out following the methodology described 
in [15]. In this work, the statistical variable z-score is defined as 
follows,

z(�r) = D PenRed(�r) − DG AT E(�r)
DG AT E(�r) × σtot

(4)

3 https://davidsarrut .pages .in2p3 .fr /gate -exercices -site /docs /exercice5/.

Fig. 7. Frequency histogram of z-score values for voxels with a registered dose of, at 
least, 0.1% of the maximum deposition. The dark line represents a Gaussian fit to 
the histogram with mean μ = −0.078 and σ = 1.002.

where D PenRed(�r) and DG AT E (�r) are the absorbed doses at voxel 
�r calculated by PenRed and GATE, respectively, and σtot is the 
standard deviation of the distribution (D PenRed(�r) − DG AT E (�r))/
DG AT E (�r). The resulting z-scores are compared to a standard nor-
mal distribution in the form of a normalised frequency histogram, 
which directly indicates the distribution of dose differences span-
ning all voxels.

As many voxels present a zero or zero compatible energy de-
position, by taking them into account would produce a wide dis-
tribution with a spike centred at zero, which would hide the dis-
crepancies from voxels with a significant contribution to the total 
deposited dose. For this reason, the comparison has been made by 
considering only the voxels with a registered deposited dose of, at 
least, 0.1% of the maximum deposition. As the source is distributed 
throughout the body of the patient, it includes all the regions of 
interest.

The results for the frequency distribution of z-scores compared 
to a Gaussian distribution are displayed in Fig. 7. They indicate 
that the z-score distribution is close to a normal one with a mean 
near zero (μ = −0.078) and a standard deviation of approximately 
1 (σ = 1.002). However, some non statistical differences can also 
be observed between both distributions. These discrepancies could 
be due to the variations between Gate and PenRed in the im-
plementation of the physics models, transport algorithms and the 
material database. Indeed, discrepancies between different Monte 
Carlo codes have been reported in the literature, specially when 
electron transport is involved [37], [38], [39], [40].

Finally, Fig. 8 shows the dose distributions for two Z planes 
generated by PenRed (left) and GATE (right). As can be seen, they 
agree well within expected statistical and systematic uncertainties. 
This conclusion is also valid for all planes. Therefore, considering 
the differences between Gate and PenRed implementations men-
tioned above, the comparison of dose distributions together with 
the z-score frequency histogram, indicate that PenRed is capable to 
properly process DICOM images and extended voxelized sources.

5. Results

In this section, the parallel capabilities of PenRed are discussed 
and tested. Firstly, a comparison of the scalability of PenRed in 
multi-threaded executions with both the PENELOPE main program 
and the PenEasy code is performed. Secondly, the behaviour of 
PenRed speed-up is studied. Finally, in order to maximise the effi-
ciency of the simulations with PenRed, a performance test is car-
ried out by using two different compilers.
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Fig. 8. Dose distribution in eV /g per history for the TRT example discussed in the 
text on the z-planes 127 (top) and 156 (bottom). The left panels correspond to 
results obtained by PenRed, while the right ones have been generated with GATE.

5.1. Scalability comparison

As discussed in section 3.3, the communication among threads 
or processes is only required at the end of the simulation and 
represents a negligible amount of time. Thus, MPI executions on 
different nodes, i.e. running on distributed memory architectures, 
show a perfect scalability. However, in shared memory parallel ex-
ecutions, the different threads or processes compete for the same 
resources, which affects the simulation speed-up and scalability. 
Therefore, in this section we will study the efficiency of parallel 
simulations running PenRed on a shared memory system.

In order to evaluate the scalability and performance of our im-
plementation, a comparison between PenRed and the 2019 ver-
sions of the PENELOPE and PenEasy main programs has been car-
ried out. As the simulation speed depends strongly on specific 
characteristics such as geometry or the tallies used, we will first 
compare the capabilities of the different main programs involving 
only the kernel components that are common to every simulation. 
To avoid the performance overhead of using specific configurations, 
such as tallies or complex geometry characteristics, a very simple 
geometry is simulated. It consists of a single plane dividing the 
space into two parts, a void and a water region. The source is a 
monoenergetic point-like one located in the void region and the 
emitted beam is directed towards the water region perpendicularly 
to the plane.

Moreover, to isolate as much as possible the kernel compo-
nents, we perform three different tests using the configuration 
above. In the first one, the source emits electrons with energy 40
keV and absorption energies of 1 keV for electrons and “infinite” 
for photons, i.e. the tracking of photons is disabled. In the second 
test, photons of 1 MeV and absorption energy of 1 keV are emit-
ted, while electron tracking is disabled. Finally, the third test has 
the same characteristics as the second one but electron tracking is 
enabled up to 100 keV.

To achieve parallelism with the three codes, two different ap-
proaches have been employed. In the case of PenRed, the builtin 
multithreading support has been utilised. However, for the PENE-
LOPE and PenEasy main programs, a bash script to launch multiple 
processes in parallel has been used, as in [7].

All the simulations of the tests have been performed with the 
very same material and geometry files for the three main pro-
grams. In order to measure their capabilities to scale up, each 
simulation has been repeated with increasing number of processes, 
for PENELOPE and PenEasy, or threads, in the case of PenRed. In-
deed, to scale the complexity of the execution, the total number of 
histories to be simulated has been scaled with the number of con-
current processes or threads. For example, if four processes are to 

be executed, the total number of histories is four times the num-
ber of histories used for the single process test.

The tests have been run on a single node with an AMD Ryzen 
7 2700 processor, 16 GB RAM and Fedora 30 as OS. This proces-
sor has 8 physical cores with a total of 16 logic threads. The two 
FORTRAN codes have been compiled with the GNU Fortran (GCC) 
version 9.3.1, while PenRed has been complied with the gcc C++ 
version 9.3.1. All codes have been compiled with the -O2 and -
march=native optimisation flags.

The test results are shown in Figs. 9 and 10. The former dis-
plays the total execution time as a function of the number of 
processes or threads. The latter presents the same quantity but 
relative to PenRed execution times. As can be seen, these results 
suggest that the PenRed implementation of kernel components is 
more efficient, specially on photon transport. Furthermore, in all 
tests PenRed provides a better scalability when the number of 
processes/threads is greater than the number of physical cores. 
Moreover, in this region, the execution times of the Fortran codes 
increase with respect to those of PenRed.

To complete the scalability comparison study, a test based on 
the variant without VR of the PENELOPE example described in 
section 4, 1-disc-novr, has been carried out. However, being 
an example of the PENELOPE package, the PenEasy main program 
does not implement all the involved tallies, which should slightly 
affect the total execution time. On the contrary, PenRed imple-
ments all the required tallies. Notice that the choice of a non VR 
version of the example is due to the fact that PenEasy and PENE-
LOPE main programs implement different types of VR.

This last test has been run on the same node used for the code 
validation (see section 4), which consists of two processors with 
a total of 40 logical threads. In this case, the number of simula-
tion processes or threads has been increased by a factor of 5 in 
each iteration. The resulting simulation times are shown in Fig. 11, 
where differences of up to 15% between PenRed and both, Pene-
lope and PenEasy main programs, can be noted. Furthermore, the 
behaviour observed in this test is analogous to that of the previous 
tests, namely PenRed takes the lead in execution time as the num-
ber of threads increases exceeding the number of physical cores.

Thus, the suitability of using a multithreading approach rather 
than multiprocess executions on shared memory architectures is 
demonstrated, specially on high parallel processors.

5.2. Speed-up behaviour

In this section, tests focus on the speed-up behaviour of the 
PenRed code are described. Instead of scaling the problem com-
plexity with the number of threads, in this analysis the former 
remains constant as the latter increases. To measure the speed-up, 
the quantity Sn is used. It is defined as

Sn = time1

timen
(5)

where the subscript n indicates the number of threads, time1 is the 
simulation time running a single thread and timen the execution 
time of the same simulation using n threads. Ideally, Sn should 
tend to the number of threads n, which is the maximum speed-up 
that can be achieved.

Firstly, the speed-up for the same three tests used in the scala-
bility analysis has been measured. The results are shown in Fig. 12. 
In all cases, a linear speed-up has been obtained until the number 
of threads exceeds the number of physical cores. A linear fit to 
the speed-up data in this region gives a slope of about 0.86 for 
all three cases. After this point, logical threads share the available 
processor cores. As can be seen, the photon-only simulation shows 
a better speed-up than both, electron-only and combined simula-
tions. Nevertheless, in all cases it is worth using all the processor 
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Fig. 9. Execution times in seconds for the electron-only (upper left), photon-only (upper right) and combined (lower left) simulation tests as a function of the number of 
processes/threads.

Fig. 10. Execution times relative to PenRed for the electron-only (upper left), photon-only (upper right) and combined (lower left) simulation tests as a function of the 
number of processes/threads.

Fig. 11. Comparison of the execution times in seconds for the three codes as a func-
tion of the number of processes/threads used.

logical threads as the simulation time is reduced by 45%, 37% and 

35% for the photon-only, electron-only and combined tests respec-
tively, compared to the execution times with only 8 threads.

In addition, the speed-up of the same examples as in sec-
tion 4.2 has been measured using the node with 40 logic threads. 
We found that all the tested examples show a similar speed-up 
behaviour. In Fig. 13, the values of Sn for the example 1-disc-
novr as a function of the number of threads are presented. The 
green line represents a linear fit to the measured speed-up data 
when a maximum of one thread was executed on each physi-
cal processor core, corresponding to the zone between 1 and 20
threads. In this region, as discussed above, a linear correlation 
between the speed-up and the number of running threads was ob-
tained. The value of the slope was 0.87. Again, it is worth using the 
full hyper-threading capabilities (40 threads) as a 28% reduction 
on the total simulation time compared to that obtained employing 
only 20 threads is achieved.

Thus, the speed-up tests described above demonstrate that 
PenRed is well suited for massively parallel infrastructures, as takes 
efficiently advantage of all the available resources.

10
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Fig. 12. PenRed speed-up values of the same tests as in the scalability analysis 
(Figs. 9 and 10). The figure is divided into two zones. The left one, from 1 to 8
threads, corresponds to executions with one thread per core. The right zone, from 
9 to 16 threads, corresponds to the situation where threads share physical cores.

Fig. 13. Speed-up values of the PENELOPE example 1-disc-novr. The figure is di-
vided into two zones. The left one, from 1 to 20 threads, corresponds to executions 
with no hyperthreading usage. The right zone, from 21 to 40 threads, corresponds 
to the hyperthreading region. The black line represents a perfect ideal speed-up 
while the green line is a linear fit to the speed-up data from 20 threads or less.

Table 1
Comparison between simulation speeds (histories/s) using the 
very same code compiled with GNU g++ version 7.3.1 and 
Intel icc version 19.0.5.281. Both compilations were run 
on the same computer setup with a single thread. The first 
column specifies the example tested. The second and third 
columns contain the simulation speed in histories per sec-
ond for the code compiled with g++ and icc, respectively. 
Finally, the last column shows the increase in the simulation 
speed in percentage.

Example GCC icc Increase (%)

1-disc-vr 2.037 · 102 3.039 · 102 49.16
3-detector 2.623 · 103 4.167 · 103 58.88
5-accelerator 2.097 · 102 3.194 · 102 52.31

5.3. Compiler tests

To maximise the program efficiency, the speed-up tests of all 
PENELOPE examples were repeated using the Intel C++ compiler 
[41] (icc) version 19.0.5.281 on the Intel processor node de-
scribed in section 4. We found that the speed-up behaviour is very 
similar for both compilers. However, tests performed by running 
on a single thread show that the code compiled with icc is faster 
(by about 50-60%). These results are partially shown in Table 1, 
where the simulation speed of three PENELOPE examples is col-
lected.

6. Conclusions and future work

PenRed provides a flexible, object-oriented, parallel and general 
purpose framework for Monte Carlo simulations of radiation trans-
port in matter based on PENELOPE physics. As it has been verified, 
these features have been achieved without compromising simula-
tion speed. Furthermore, the efficiency has been improved signif-
icantly. PenRed includes all the PENELOPE physics models. It has 
been thoroughly tested that PenRed reproduces the cross-sections 
of PENELOPE and that, within statistical errors, gives also the same 
results for the complete set of PENELOPE examples. Moreover, our 
results can be reproduced by the user using the input files pro-
vided in the PenRed package. In addition, our code system includes 
support to simulate voxel geometries and DICOM images, which 
make it suitable for performing Monte Carlo simulations of medi-
cal treatments.

Regarding parallelism, PenRed incorporates a mixed model for 
handling both distributed and shared memory parallelism via MPI 
and the standard C++ thread library, respectively. We have shown 
that PenRed achieves good speed-ups for both types of parallelism, 
which denotes that these features have been efficiently imple-
mented. Furthermore, a builtin load balance system has been im-
plemented to optimise executions on heterogeneous environments.

On the other hand, the modular structure of PenRed allows 
the developers to incorporate new custom components (particle 
sources, geometries, tallies, etc.) which can be included with no 
modification to the original PenRed code. The new components 
will be automatically usable in parallel computations without any 
previous knowledge of parallel programming.

In future versions of PenRed, we will implement new tallies 
and source models. In addition, we plane to improve the paral-
lelism implementation to accelerate the execution time and adapt 
it to perform generic simulations on specific hardware accelerators, 
such as GPGPUs and FPGAs.
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5 Conclusions

Com s’ha explicat a la secció 1, el treball desenvolupat al llarg de la tesi
presentada es centra en emprar tècniques de Monte Carlo per obtenir, d’u-
na banda, els resultats dosimètrics necessaris per a dur a terme tractaments
tant de braquiteràpia com de radioteràpia externa, i d’altra, metodologies
per a calcular aquests resultats. En aquesta línia, en primer lloc, al treball
presentat a la secció 1 es proposa un mètode eficient per poder relacionar
la dosi absorbida en aigua amb la dosi absorbida en teixit en les regi-
ons d’interès de càlculs dosimètrics en tractaments de braquiteràpia. Per
aconseguir-ho, s’estudien i calculen una sèrie de factors correctors basats
en les variacions de fluència energètica. Alhora, al propi estudi es posa de
manifest la necessitat d’emprar aquests tipus de factors correctors, donat
que, de no emprar-se, s’obtenen discrepàncies de fins a un factor 3.5 entre
la dosi calculada en aigua i en os. La importància d’aquests factors radica
en la variació de la fluència energètica en els diferents medis, especialment
en aquells teixits amb Z altes en comparació a l’aigua, com és el cas de l’os.
D’altra banda, tot i que en teixits adiposos les diferències són menudes, la
seua contribució no és menyspreable a tots els casos, pel que compensa
emprar els factors presentats. Respecte a la seua utilitat en clínica, les
correccions proporcionades poden implementar-se en qualsevol sistema de
planificació de tractament (SPT) i, a més, són fàcilment extensibles a altres
distàncies, fonts i teixits seguint la metodologia descrita al treball.

Continuant amb els càlculs dosimètrics, els dos treballs següents s’han
centrat en el càlcul de factors correctors per a la caracterització de cambres
d’ionització emprades en diferents tipus de tractaments. El primer, presen-
tat a la secció 2 i que discutirem a continuació, es centra en tractaments
de braquiteràpia, mentre que el segon, corresponent a la secció 3, s’aplica a
tractaments amb feixos externs de fotons amb energies de l’ordre del MV.

Començant al cas de braquiterapia, al treball s’empren tècniques de
Monte Carlo per a calcular els factors correctors necessaris per a mesurar
la dosi absorbida mitjançant cambres d’ionització emprant dos aplicadors,
el “Valencia” i el “large field Valencia”. El primer s’emprava a la clínica
en el moment de publicació del treball, mentre que l’estudi del segon va
contribuir a la seua caracterització per a ser incorporat en un futur a l’ús
clínic. La cambra elegida per a aquest estudi és la PTW34013, donat que
és una cambra d’ionització típicament emprada a aquest tipus de tracta-
ments i aplicadors. Per tant, el treball es centra en l’obtenció dels factors
pertorbatius correctors, junt als desplaçaments dels punts efectius de me-
sura, necessaris per a mesurar correctament la dosi dipositada emprant la
PTW34013 junt als dos aplicadors mencionats. Per a aconseguir-ho, s’han
emprat i comparat tres mètodes diferents per a obtindre dites correccions.
El Mètode II ha demostrat ser efectiu per a ambdós aplicadors, corregint
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la dosi absorbida en el volum actiu de la cambra amb una incertesa dintre
del 0.1%. Aquest consisteix en determinar tant el factor parcial correc-
tor pertorbatiu com el desplaçament del punt efectiu per a cada aplicador.
En canvi, el Mètode I, empra un factor global de correcció pertorbatiu
independent de la profunditat i sense desplaçament del punt efectiu de me-
sura, però produeix diferències de fins un 1% per a l’aplicador “Valencia”.
Per corregir-ho, s’ha modificat el mètode emprant un factor corrector per-
torbatiu global depenent de la profunditat (Mètode Ib), aconseguint així
mantindre el punt efectiu de mesura recomanat amb diferències dintre del
0.1%.

Als resultats s’ha comprovat que els factors de correcció depenen tant
de la cambra d’ionització com de l’aplicador emprat, el que posa de mani-
fest la importància d’efectuar un estudi de Monte Carlo detallat abans de
realitzar mesures de dosi emprant aquest tipus d’aplicadors. La metodolo-
gia presentada es pot estendre a altres tipus de cambres i aplicadors d’ús
en braquiteràpia, pel que el treball té una repercussió directa en l’aplicació
clínica.

Passant al cas de l’estudi de les correccions per a dosimetria de feixos,
al treball corresponent s’han calculat els valors de correcció de qualitat
del feix per a huit cambres d’ionització combinades amb feixos de fotons
des de 4 fins a 24 MV. Aquest càlcul s’han reproduït, en paral.lel, junt
a altres grups independents amb l’objectiu d’incorporar dades de cambres
d’ionització no incloses al TRS 398 original i reduir la incertesa de les
dades presentades, la qual era d’un 1%. Emprant simulacions de MC amb
el codi PENELOPE/PenEasy s’han simulat els correctors factors amb una
incertesa menor del 0.25%, quedant per sota de l’1% mencionat. En tots
els casos, els resultats presentats estan en concordança amb els obtinguts
per la resta de grups de treball participants en l’actualització del TRS 398.
En referència a les dades, els valors kQ per a les cambres considerades són
menors que els proporcionats pel protocol original. No obstant, aquest
comportament ha sigut reproduït per la resta de grups. La importància
d’aquest treball és, per tant, la contribució a l’actualització del TRS 398,
del qual, les dades i els formalismes descrits s’empren en tractaments clínics
a nivell mundial.

Degut als nivells d’incertesa tan baixos requerits als protocols internaci-
onals, els treballs presentats fins ara han requerit una estadística molt alta,
el que es tradueix en un gran cost computacional i temps d’execució llargs.
A més, algunes simulacions han requerit adaptar el codi a les nostres neces-
sitats, ja que, com és d’esperar, hi ha casos específics que no es contemplen
als programes proporcionats. Més encara, podent adaptar fàcilment el codi
a les nostres necessitats, es podria accelerar el temps de càlcul de forma
significativa. Aquestes raons són les que han motivat l’últim treball d’a-
questa tesi, el desenvolupament d’un codi Monte Carlo optimitzat i flexible,
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que empre de forma eficient els recursos computacionals disponibles alhora
que l’usuari puga, fàcilment, estendre la seua funcionalitat. Amb aquest
objectiu el treball descrit a la secció 4 presenta el codi PenRed, el qual
proporciona un entorn de treball flexible, orientat a objectes, parall.llel i de
propòsit general basat en la física de PENELOPE.

En primer lloc, s’ha demostrat que PenRed reprodueix, interacció a
interacció, el mostreig de totes les seccions eficaces del codi PENELOPE
original. Així mateix, s’han reproduït els resultats de tots els exemples
proporcionats al paquet PENELOPE. Per tant, s’ha realitzat una verifi-
cació exhaustiva del correcte funcionament de PenRed. Més encara, s’ha
comprovat el correcte funcionament en el processat i simulació d’imatges
mèdiques en format DICOM front al codi GATE. En segon lloc, PenRed
ha demostrat emprar de forma eficient els recursos disponibles al maqui-
nari, ja siga executant-se de forma seqüencial o paral.lela, a nivell tant de
memòria distribuïda com compartida. A més proporciona una estructura
modular i mecanismes senzills per estendre la seua funcionalitat. Més enca-
ra, PenRed s’encarrega automàticament del paral.lelisme dels mòduls, pel
que l’usuari pot incorporar mòduls nous al codi, sense coneixements previs
de computació paral.lela, i que aquests funcionen en execucions paral.leles.

Per tant, les aportacions en conjunt de la tesi són, la millora de càlculs
dosimètrics en tractaments de braquiteràpia, a partir del protocol del TG-
43, la caracterització dels aplicadors “Valencia” i “large field Valencia” i la
definició d’una metodologia clara per a aquest tipus de càlcul, la participa-
ció en l’actualització i inclusió de noves dades al protocol internacional TRS
398, i, finalment, la creació d’un nou codi de simulació altament paral.lel,
eficient i flexible.

En conclusió, el conjunt de treballs presentats a aquest document apor-
ten una contribució significativa al desenvolupament de mètodes de càlculs
de magnituds i correccions dosimètriques d’ús clínic en tractaments tant
de braquiteràpia com de radiació externa. No sols això, sinó que a més,
contribueix en termes d’eficiència i flexibilitat en la millora de les eines
existents per a realitzar aquest tipus de càlculs mitjançant tècniques de
Monte Carlo. Com a treball futur, continuant en aquesta línia d’investiga-
ció, s’estudiaran mètodes per a millorar les planificacions de tractaments
oncològics que involucren radiació realitzant les simulacions amb PenRed,
permetent així optimitzar el codi per a aquest tipus de càlculs. A més, ja
actualment, s’està treballant en la millora del paral.lelisme implementat a
PenRed i en una futura adaptació a maquinari específic, com GPGPUs i
FPGAs.
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Codis

1

2 #inc lude<cs td io>
3 #inc lude<c s td l i b >
4 #inc lude<thread>
5 #inc lude<chrono>
6 #inc lude<vector>
7

8 void prod ( double ∗ r e su l t ,
9 const double ∗ vector ,

10 const double ∗ matrix ,
11 const unsigned long n) {
12

13 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < n ; ++i ) {
14 double sum = 0 . 0 ;
15 f o r ( unsigned long j = 0 ; j < n ; ++j )
16 sum += vector [ j ]∗matrix [ i ∗n+j ] ;
17 r e s u l t [ i ] = sum ;
18 }
19

20 }
21

22 void threadProd ( double ∗ r e su l t ,
23 const double ∗ vector ,
24 const double ∗ matrix ,
25 const unsigned long n ,
26 const unsigned long vStart ,
27 const unsigned long nVect2proc ) {
28

29 unsigned long v In i t = vStart ∗n ;
30 f o r ( unsigned i = 0 ; i < nVect2proc ; ++i ) {
31 unsigned long vPos = v In i t+i ∗n ;
32 prod(& r e s u l t [ vPos ] ,& vec to r [ vPos ] , matrix , n ) ;
33 }
34

35 }
36
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37 i n t main ( i n t argc , char ∗∗ argv ) {
38

39 //Comprovació de paràmetres d ’ entrada
40 i f ( argc != 3) {
41 p r i n t f ( " usage : %s n threads \n" , argv [ 0 ] ) ;
42 re turn 0 ;
43 }
44

45 //Extraguem e l s paràmetres
46 const unsigned long n = sta t i c_cas t<unsigned long >( a t o l ( argv

[ 1 ] ) ) ;
47 const unsigned long nn = n∗n ;
48

49 const unsigned nthreads = sta t i c_cas t<unsigned >( a t o i ( argv [ 2 ] )
) ;

50

51 p r i n t f ( " Processant e l producte matriu vec to r amb n=%lu i %u
f i l s \n" ,

52 n , nthreads ) ;
53

54 // I n i c i a l i t z a c i ó de generador de nombres a l e a t o r i s
55 std : : srand (346) ;
56

57 //Generaci ó de l a matriu
58 double ∗ matrix = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

nn) ) ;
59

60 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < nn ; ++i )
61 matrix [ i ] = s ta t i c_cas t<double >(std : : rand ( ) ) ;
62

63 //Generaci ó d e l s v e c t o r s
64 const unsigned long nvect = 1000 ;
65 const unsigned long nvectElements = nvect ∗n ;
66 double ∗ vec to r s = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

nvectElements ) ) ;
67 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < nvectElements ; ++i )
68 vec to r s [ i ] = s ta t i c_cas t<double >(std : : rand ( ) ) ;
69

70 //Reserva de memò r i a per a l s r e s u l t a t s
71 double ∗ r e s u l t s = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

nvectElements ) ) ;
72

73 std : : vector<std : : thread> threads ;
74 const unsigned vectPerThread = nvect / nthreads ;
75

76 //Prenem la primera mesura de temps
77 std : : chrono : : steady_clock : : time_point begin = std : : chrono : :

steady_clock : : now( ) ;
78

79 f o r ( unsigned i = 0 ; i < nthreads ; ++i ) {
80 //Creem e l thread " i "
81 threads . push_back ( std : : thread ( threadProd ,



APÈNDIX A. CODIS 146

82 r e s u l t s ,
83 vectors ,
84 matrix ,
85 n ,
86 i ∗vectPerThread ,
87 vectPerThread ) ) ;
88

89 //Li assignem a f i n i t a t a l a CPU " i "
90 cpu_set_t cpuset ;
91 CPU_ZERO(&cpuset ) ;
92 CPU_SET( i , &cpuset ) ;
93 i n t rc = pthread_seta f f in i ty_np ( threads [ i ] . native_handle ( ) ,
94 s i z e o f ( cpu_set_t ) , &cpuset ) ;
95 i f ( r c != 0) {
96 p r i n t f ( " Unable to s e t a f f i n i t y f o r thread %d\n" , i ) ;
97 }
98 e l s e {
99 p r i n t f ( " A f f i n i t y f o r thread %d s e t to CPU %d\n" , i , i ) ;

100 }
101

102 }
103

104 //Esperem que t o t s e l s threads acaben
105 f o r ( unsigned i = 0 ; i < nthreads ; ++i )
106 threads [ i ] . j o i n ( ) ;
107

108 //Mesurem e l temps f i n a l
109 std : : chrono : : steady_clock : : time_point end = std : : chrono : :

steady_clock : : now( ) ;
110

111 //Calculem i mostrem e l temps d ’ execuc i ó
112 long i n t durat ion =
113 std : : chrono : : duration_cast<std : : chrono : : m i l l i s e c ond s >(end −

begin ) . count ( ) ;
114

115 p r i n t f ( "Temps de còmput : %ld ms\n" , durat ion ) ;
116

117 //Escr iv im e l s r e s u l t a t s
118 /∗
119 f o r ( unsigned i = 0 ; i < nthreads ; ++i ) {
120 unsigned long v In i t = i ∗vectPerThread∗n ;
121 char f i l ename [ 2 0 ] ;
122 s p r i n t f ( f i l ename , " th−%u" , i ) ;
123 FILE∗ f out = fopen ( f i l ename , "w") ;
124 f o r ( unsigned j = 0 ; j < vectPerThread ; ++j ) {
125 unsigned long e I n i t = v In i t+j ∗n ;
126 f o r ( unsigned long element = 0 ; element < n ; ++element )
127 f p r i n t f ( fout ,"%12.4E " , r e s u l t s [ e I n i t+element ] ) ;
128 f p r i n t f ( fout , "\ n") ;
129 }
130 f c l o s e ( f out ) ;
131 }
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132 ∗/
133 re turn 0 ;
134 }

Codi A.1: Codi del producte matriu vector multifil

1

2 #inc lude<cs td io>
3 #inc lude<c s td l i b >
4 #inc lude<thread>
5 #inc lude<chrono>
6 #inc lude<vector>
7 #inc lude<mpi . h>
8

9 void prod ( double ∗ r e su l t ,
10 const double ∗ vector ,
11 const double ∗ matrix ,
12 const unsigned long n) {
13

14 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < n ; ++i ) {
15 double sum = 0 . 0 ;
16 f o r ( unsigned long j = 0 ; j < n ; ++j )
17 sum += vector [ j ]∗matrix [ i ∗n+j ] ;
18 r e s u l t [ i ] = sum ;
19 }
20

21 }
22

23 void threadProd ( double ∗ r e su l t ,
24 const double ∗ vector ,
25 const double ∗ matrix ,
26 const unsigned long n ,
27 const unsigned long vStart ,
28 const unsigned long nVect2proc ) {
29

30 unsigned long v In i t = vStart ∗n ;
31 f o r ( unsigned i = 0 ; i < nVect2proc ; ++i ) {
32 unsigned long vPos = v In i t+i ∗n ;
33 prod(& r e s u l t [ i ∗n] ,& vec tor [ vPos ] , matrix , n ) ;
34 }
35 }
36

37 i n t main ( i n t argc , char ∗∗ argv ) {
38

39 //Comprovació de paràmetres d ’ entrada
40 i f ( argc != 2) {
41 p r i n t f ( " usage : %s n\n" , argv [ 0 ] ) ;
42 re turn 0 ;
43 }
44

45 //Extraguem e l s paràmetres
46 const unsigned long n = sta t i c_cas t<unsigned long >( a t o l ( argv

[ 1 ] ) ) ;
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47 const unsigned long nn = n∗n ;
48

49 // I n i c i a l i t z a c i ó de generador de nombres a l e a t o r i s
50 std : : srand (346) ;
51

52 //Generaci ó de l a matriu
53 double ∗ matrix = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

nn) ) ;
54

55 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < nn ; ++i )
56 matrix [ i ] = s ta t i c_cas t<double >(std : : rand ( ) ) ;
57

58 //Generaci ó d e l s v e c t o r s
59 const unsigned long nvect = 1000 ;
60 const unsigned long nvectElements = nvect ∗n ;
61 double ∗ vec to r s = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

nvectElements ) ) ;
62 f o r ( unsigned long i = 0 ; i < nvectElements ; ++i )
63 vec to r s [ i ] = s ta t i c_cas t<double >(std : : rand ( ) ) ;
64

65 // I n i c i a l i t z em e l MPI
66 MPI_Init (NULL, NULL) ;
67 i n t s i z e ;
68 MPI_Comm_size(MPI_COMM_WORLD, &s i z e ) ;
69 i n t rank ;
70 MPI_Comm_rank(MPI_COMM_WORLD, &rank ) ;
71

72 p r i n t f ( " Processant e l producte matriu vec to r amb n=%lu i %u
proc e s s o s \n" ,

73 n , s i z e ) ;
74

75 const unsigned vectPerRank = nvect / s i z e ;
76

77 //Reserva de memò r i a per a l s r e s u l t a t s d ’ aquest proc é s
78 double ∗ r e s u l t s = sta t i c_cas t<double∗>(mal loc ( s i z e o f ( double ) ∗

vectPerRank∗n) ) ;
79

80 // Sincroni tzem e l s d i f e r e n t s p ro c e s s o s MPI
81 MPI_Barrier (MPI_COMM_WORLD) ;
82

83 //Prenem la primera mesura de temps
84 std : : chrono : : steady_clock : : time_point begin = std : : chrono : :

steady_clock : : now( ) ;
85

86 //Executem e l còmput d ’ aquest rang
87 threadProd ( r e s u l t s , vector s , matrix , n , rank∗vectPerRank ,

vectPerRank ) ;
88

89 // Sincroni tzem e l s d i f e r e n t s p ro c e s s o s MPI
90 MPI_Barrier (MPI_COMM_WORLD) ;
91

92 i f ( rank == 0) {
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93 //Mesurem e l temps f i n a l
94 std : : chrono : : steady_clock : : time_point end = std : : chrono : :

steady_clock : : now( ) ;
95

96 //Calculem i mostrem e l temps d ’ execuc i ó
97 long i n t durat ion =
98 std : : chrono : : duration_cast<std : : chrono : : m i l l i s e c ond s >(end

− begin ) . count ( ) ;
99

100 p r i n t f ( "Temps de còmput : %ld ms\n" , durat ion ) ;
101 }
102

103 // Fina l i t zem e l MPI
104 MPI_Finalize ( ) ;
105

106 //Escr iv im e l s r e s u l t a t s
107 /∗
108 char f i l ename [ 2 0 ] ;
109 s p r i n t f ( f i l ename , " rank−%d" , rank ) ;
110 FILE∗ f out = fopen ( f i l ename , "w") ;
111 f o r ( unsigned j = 0 ; j < vectPerRank ; ++j ) {
112 unsigned long e I n i t = j ∗n ;
113 f o r ( unsigned long element = 0 ; element < n ; ++element )
114 f p r i n t f ( fout ,"%12.4E " , r e s u l t s [ e I n i t+element ] ) ;
115 f p r i n t f ( fout , "\ n") ;
116 }
117 f c l o s e ( f out ) ;
118 ∗/
119 re turn 0 ;
120 }

Codi A.2: Codi del producte matriu vector MPI
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