
前 言

医用加速器产生的辐射种类多、能量高、强度

大，且可控性高，已逐步取代放射性核素在远距离放

射治疗中的地位与作用。在医用加速器中，电子直

线加速器因其体积小、重量轻、维护简便等特点，成

为现代放射治疗中使用最多的设备，主要生产厂家

有Varian和Elekta，可以满足电子治疗与光子治疗两

种临床需求［1］。

电子直线加速器的结构原理如图1所示，电子在

加速管中经加速电场加速，达到标称能量后与高原

子序数的靶材料发生碰撞，其中一部分与原子核发

生非弹性碰撞，产生韧致辐射，经均整器均整后，形

成较均匀的输出光子束。根据直线加速器的工作原

理，即粒子种类和经过位置的不同，大致可以将直线

加速器的出束分为 3类：初始光子、散射光子以及污

染电子。根据这 3类粒子的特点将其分为 3个独立
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的粒子源，并分别对其进行建模，根据测量数据对每

个粒子源模型的参数进行调整，可以近似得到加速

器实际的输出信息，这一方法被称为虚拟源模型［2］。

commission是指使用测量数据对加速器的输出

信息进行建模，以便于利用电子计算机模拟计算在

病人体内的剂量分布，这对于放疗工作的执行，尤其

是在逆向调强治疗出现以后，是十分必要的。相对

于加速器日常质控来说，加速器的 commission 工作

需要测量大量的数据，花费较多的时间，通常在 4~6

周［3］。而蒙特卡罗（MC）方法已被证明在粒子输运以

及粒子碰撞方面的准确性，因而可以用来进行放疗

过程中剂量沉积的计算。计算机硬件水平的提高以

及一系列简化MC算法的提出已经可以满足临床需

要，实现使用 MC 方法验证放射治疗计划的剂量分

布，尤其是在肺部等存在较大组织不均匀性部位处

的剂量［4］。

通常对加速器的建模方法，是采用对直线加速

器机头的物理结构进行模拟，可以得到相空间中所

有粒子的信息，并存储为相空间文件［5］。但是这种方

法只针对某一台特定的加速器，且一旦加速器结构

发生改变，就需要重新生成相空间文件。而虚拟源

模型可以将这一工作的适用性大大扩展，与实际水

箱测量数据紧密结合，完成后的虚拟源模型所占的

存储空间极小。尤其是在对不同加速器进行 com-

mission过程中，不需要针对某一台加速器进行过多

的额外工作，利用已有的测量数据即可实现对其建

模的过程，并可用于第三方的剂量验证过程。

1 材料与方法

1.1 参考数据测量

1.1.1 模型建立 （1）源皮距 SSD=100 cm 条件下，

10 cm×10 cm大小射野的PDD数据；（2）X方向准直

器大小10 cm，改变Y方向准直器大小；Y方向准直器

大小10 cm，改变X方向准直器大小测量空气中输出

因子，以及从2 cm×2 cm到40 cm×40 cm大小方野条

件下空气中的输出因子；（3）直线加速器二级准直器

和均整器的位置，即X和Y两对准直器上表面以及均

整器下表面与靶之间的距离；（4）最大射野（通常为

40 cm×40 cm）对角线上参考深度处的 profile，对于 6

MeV的直线加速器来说，dref = 1.5 cm 。

1.1.2 模型校验 （1）不同大小方野的PDD数据；（2）

不同大小射野、不同深度的profile。

1.2 系统建模

将初始光子、散射光子和污染电子这3类粒子视

为3个不同的粒子源，初始光子是指除均整器外不与

其他结构发生作用的光子，其能谱符合韧致辐射谱；

散射光子指发生过康普顿散射之后的光子，认为其

位于均整器位置；污染电子指在加速器内部由于光

电效应或康普顿散射产生的次级电子［6］。其中将初

始光子源当作点源，拟合其能谱，然后做离轴的能量

修正，在进行剂量计算时，需要进行 fluence校正；散

射光子源的密度分布利用 2或 3个二维高斯分布函

数来表示，然后做一阶康普顿散射校正；电子比重较

小，且只对表面剂量有贡献，在本文中暂不考虑。

1.2.1 Primary photon 由直线加速器光子产生原理

可知，初始光子能谱可近似用下面的韧致辐射谱［7］

表示：

dEp(E) = dENEl exp(- bE), Emin ≤E≤Emax （1）

其中，E是光子的能量，p（E）是能谱的概率密度函数，

b和 l是公式中的两个参数，没有实际的物理含义，只

是用于拟合能谱的参数。N是归一化系数，满足以下

条件：

∫Emax
Emin

p(E)dE = 1 （2）

对于能谱的计算，利用MC计算软件EGSnrc下的

DOSXYZnrc计算单能的射线束在水模体中百分深度剂

量PDD，而实际的PDD曲线分布应该是能谱中不同能

量成分各自对应的PDD分布的叠加，只是每一个能量

成分所占的权重不同。通过调节不同能量成分的权重

系数，比较计算得到与实际测量得到的PDD曲线，采用

非线性拟合的方法使两者之间的差距最小，可以得到

每一个能量成分在整个能谱中的权重系数，也就是整

个中心轴上光子的能谱分布曲线。

1.2.2 Scattered photon 加速器的出束用 monitor

chamber 来监测，通常是电离室，刻度单位为跳数

图1 直线加速器结构图

Fig.1 Structure of linear accelerator
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（MU）。一般来说，规定SSD=100 cm，在参考野情况

下，一般为等中心处 10 cm×10 cm大小的射野，水模

体中参考深度处测量到 1 Gy的吸收剂量时，monitor

chamber 测量到的就是 100 MU。也就是说，加速器

出束1 MU，最大剂量点处吸收剂量1 cGy。

散射光子可分为 extrafocal source 和 monitor

chamber backscatter两部分，利用公式可以推测出不

同射野大小下不同位置的输出因子［8-9］，与实际测量

得到的输出因子进行比较，利用最小二乘法拟合分

布参数，可以分别得到monitor chamber backscatter和

extrafocal source各自的权重系数。根据上述公式得

到的extrafocal source的权重是基于假设primary pho-

ton权重为 1的情况，所以实际权重系数需要再进行

一次归一化才能得到。

1.2.3 Horn effect矫正 由于均整器的衰减作用随着

离中心轴距离增加而减小，虽然其平均能量较低，但

越远离中心轴处，粒子数目越多，称为 horn effect［7］。

在进行实际剂量计算之前，需要对粒子通量分布进

行校正。根据最大野对角线上的粒子通量分布，可

以拟合出两个方向上粒子通量减少的斜率，在采样

出一个粒子之后，根据位置得到这个点处的粒子通

量减小的系数，将这个系数当作粒子的重要性系数，

以此来做 horn effect 的校正。或者是将对角线上的

粒子 fluence数值存储下来，在采样时根据位置利用

线性插值可以得到重要性系数。实际计算过程中采

用迭代方法，逐步确定horn effect修正系数。

1.3 粒子采样

首先，根据初始光子源、反散射和 3个高斯分布

的权重系数的比值，抽样该粒子是属于哪一个源发

射出来的粒子，粒子采样过程如图2所示。确定粒子

能量、位置和运动方向之后，后续的MC计算软件可

以模拟粒子碰撞过程，计算剂量沉积。

1.3.1 初始光子的采样 如果是初始光子，根据能谱

公式计算出若干个能量节点的密度分布，采样一个

粒子确定其能量。对于不在中心轴上的光子，也就

是离轴光子的能量，由于均整器的衰减，其能谱的平

均能量会随着离轴角度的增加而减小，所以需要对

离轴光子能量做衰减校正，在向下的半平面内均匀

抽样确定其发射方向，根据发射方向夹角修正能量。

1.3.2 散射光子的采样 如果是散射光子的话，根据3个

高斯分布进行抽样确定粒子位置，抽样粒子向下发射

的方向，根据与初始光子源的连线夹角确定散射角。

对于散射光子，可认为是初始光子经过一次康普顿散

射形成的光子，其能量需做一次康普顿散射校正：

E→ E1 +(1 - cosϕ)E/me
（3）

其中，me 为电子的静止质量，me =moc2 ，ϕ是光子散

射前后运动方向的夹角，根据康普顿散射的公式，可

以得到经过散射后的光子能量。

1.4 剂量计算

在完成粒子采样过程后，可以得到粒子的位置、

方向和能量信息，将粒子信息传输到剂量计算软件

中，可以用于剂量计算。在剂量计算过程中，采用预

先存储粒子运动轨迹的计算方法［10］，并结合GPU加

速可以有效提高计算速度。

1.4.1 水箱测量数据比较 水箱定义：使用大小60 cm×

60 cm×60 cm，voxel大小为0.3 cm×0.3 cm×0.3 cm的水

模体，密度为1，固定SSD=100 cm，垂直入射模体。

1.4.2 病例计算 解析RT dicom文件，得到CT图像、

Beam 信息以及 dose 曲线，根据 CT 图像生成模体的

密度和材料，根据 Beam 信息生成粒子的 fluence，进

行MC计算后与dose文件进行比较。

2 结 果

2.1 源模型参数

拟合得到初始光子能谱中的参数 l=1.374 9，

b=1.339 0，归一化系数 N=0.133 0，光子能谱中最大

可能能量Ep=1/b=1.027 MeV，如图3所示，在1.027 MeV

时能谱达到峰值。

初始光子与散射光子比重为0.788 9/0.211 1，使用

3个高斯函数来拟合散射光子源的密度分布，3个高斯

函数的参数分别为A1=0.560 5、σ1 =0.247 0；A2=0.283 7、σ2 =1.142 3；A3=0.155 7、σ3 =3.727 3。X与Y方向的两

对准直器的反散射因子分别为α=0.019 4、β =1.0e－3。

ZT

ZE

Z0

߶

PPPS

Ps: Scattered photon; Pp: Primary photon

图2 粒子采样过程

Fig.2 Sampling of particles
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2.2 PDD与OAR

分别选取8 cm×8 cm、10 cm×10 cm、15 cm×15 cm、

20 cm×20 cm 大小的方野，得到结果后读出剂量曲

线，与测量结果进行比较。其中OAR对每一射野大

小，都选取了 deptho为 13、50、100、200、300 mm不同

深度处的profile进行比较。

2.2.1 PDD 8 cm×8 cm、10 cm×10 cm、15 cm×15 cm、20

cm×20 cm大小的方野 PDD与测量结果比较，如图 4

所示。PDD值归一化到水下10 cm处，误差基本控制

在±15%以内。

2.2.2 OAR 8 cm×8 cm、10 cm×10 cm、15 cm×15 cm、

20 cm×20 cm 大小的方野 OAR 与测量结果比较，如

图5~9所示。计算结果归一化到中心轴处，射野内的

误差基本控制在2.0%左右，半影区误差较大，但DTA

（Distance To Agreement）也在2 mm左右。

2.3 对于另一台Varian直线加速器

10 cm×10 cm 方野的 PDD 与 OAR 计算结果比

较，其中 PDD曲线的误差控制在 1.0%以内，OAR曲

线比较结果较好，但左右对称性相对差一些（图10）。

2.4 病人计划计算

本文采用1例前列腺病例计划进行计算，计算时

间为40 s，计算平台为 intel core i7-4790+NVIDIA Ge-

Force GTX TITAN Black。该病例为 IMRT动态调强

计划，共有 5 个射野。MC 计算得到的剂量分布与

TPS计算得到的结果基本一致，剂量分布比较如图11

所示，DVH比较如图12所示。

3 分析与讨论

3.1 源模型

虚拟源模型是建立在直线加速器well commissioned
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Fig. 4 Comparison of percent depth dose (PDD) in irradiation fields of different sizes
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d: 20 cm×20 cm field
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Fig.6 Comparison of OAR in irradiation fields of different sizes at 50 mm depth
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Fig.5 Comparison of off-axis ratio (OAR) in irradiation fields of different sizes at 13 mm depth
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d: 20 cm×20 cm field

b: 10 cm×10 cm field
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图7 不同射野大小在100 mm深度处的OAR比较

Fig.7 Comparison of OAR in irradiation fields of different sizes at 100 mm depth
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图8 不同射野大小在200 mm深度处的OAR比较

Fig.8 Comparison of OAR in irradiation fields of different sizes at 200 mm depth
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的基础上，对于一台通过验收阶段的直线加速器来说，

使用虚拟源模型进行建模可以将百分深度剂量的误差

控制在1%左右。由于6 MeV直线加速器的电子建成

区一般在1.5 cm以内，且本模型没有考虑电子的影响，

所以没有考虑1.5 cm以上区域的剂量分布［11］。

OAR的计算结果与测量数据之间最大的差异在

于肩区，也就是准直器半影区的剂量分布，这一现象

是由于在建模过程中对初始光子源做了简化处理，

即认为初始光子源为点源。但实际上，电子击打靶

材料是有焦半径的，通常在 0.2~2.0 mm，所以会对半

影区的剂量计算结果产生影响。同时，散射光子源

的建模是基于散射光子对称分布的假设，用二维高

斯分布函数来拟合散射源的密度分布，拟合结果尤

其是高斯函数的宽度会对半影区的影响较大。对于

OAR射野内的数据比较，虽然整体误差较小，但是在

由中心轴到射野边缘区域内，误差是有明显增大趋

势。这一现象是由于在校正horn effect时，离中心轴

越远的粒子，权重越高。

3.2 在不同加速器上的通用性

仅使用测量得到的PDD曲线与在空气中的出处

因子，就可以很好地模拟两台直线加速器的出束信

息，计算结果误差都相对较小。虚拟源模型方法可

以在不同的加速器上实现较好的通用性，因而可以

实现对直线加速器的 commission 过程，即通过测量

数据，快速计算得到加速器源模型，并可以用于剂量

计算，通常可以作为独立第三方的剂量验证方式。

3.3 病人计划计算

根据图 11 所示的剂量分布，利用 MC 方法计算

得到的剂量分布与 TPS 计算的结果基本一致，且

DVH比较三者之间的符合度也很高。MC方法的优

势在于密度不均匀性较大的区域处的剂量计算，TPS

采用的解析算法在界面处的计算通常误差较大。

4 结 论

虚拟源模型方法将直线加速器的出束分为几个

子源，拟合得到的源模型参数可以很好地符合加速

器的出束信息，利用 MC 模拟方法计算得到的 PDD

与OAR曲线和测量数据基本吻合，拥有对加速器自

动 commission 的潜力。并模拟计算了实际病例计

划，计算时间在 40 s量级，可以实现治疗前的剂量验

证，作为第三方的剂量验证方法，可以检验TPS系统

的计算准确性。
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图9 不同射野大小在300 mm深度处的OAR比较

Fig.9 Comparison of OAR in irradiation fields of different sizes at 300 mm depth
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f: OAR comparison at 300 mm depth
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图10 另一台直线加速器PDD与OAR的比较

Fig.10 PDD and OAR comparison of another linear accelerator
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图11 pinnacle、Eclipse和MC计算得到的剂量分布比较

Fig.11 Dose comparison among pinnacle, Eclipse and MC
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图12 pinnacle（实线），Eclipse（虚线）和MC（点线）计算的DVH比较

Fig.12 Dose-volume histogram comparison among pinnacle (solid line), Eclipse (dash line) and MC (dot line)
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