EDITORIAL

Seguimos en la linea marcada con el numero anterior:
este numero de la revista, segundo de 2006, sale con un
poco de retraso en relacion con la fecha prevista. En €l
estan incluidos dos trabajos relacionados con la radiote-
rapia con intensidad modulada (IMRT): aplicacion en
segmentos con pocas unidades de monitor y verificacion
con una matriz 2D de camaras de ionizacion para la veri-
ficacion de campos de IMRT; uno en el que se aplican
métodos Opticos para la obtencion de la superficie de ob-
jetos mediante luz estructurada; otro sobre la determina-
cion de la eficiencia cuantica de deteccion de los siste-
mas de radiologia digital y, ademas, una nota breve sobre
los criterios exigidos en cuanto a exactitud y reproduci-
bilidad en los equipos de radiodiagnostico. A pesar del
retraso temporal mencionado, podemos afirmar -con
cierta prudencia- que el ritmo con el que se estan reci-
biendo trabajos originales en la revista podria asegurar la
publicacion de los tres numeros que teniamos previstos
para este afio, con contenidos relativamente homogéneos,
y sin empezar el siguiente con la penuria de haber agota-
do todas las reservas.

En el numero anterior se incluyé a ultima hora una pa-
gina de presentacion del XVI Congreso Nacional de Fi-
sica Médica de Granada y, por esa relativa urgencia, no
se hizo mencion a su publicacion en el comentario edito-
rial. Queremos compensar ahora ese olvido dando noti-
cia del sitio web del Congreso (http://www.juntadeanda-
lucia.es/servicioandaluzdesalud/hsc/FMGRO07/) en el que

Revista de Fisica Médica 2006; 7(2): 45

se puede acceder a la informacion mas relevante sobre el
programa, las normas y las fechas limite para la presen-
tacion de comunicaciones. Probablemente sea del agrado
de autores, evaluadores y lectores de esta publicacion
saber que en el congreso vamos a disponer de una se-
sion para hablar acerca de la marcha de la revista. Se ad-
miten sugerencias, y se exhorta a los socios de la SEFM
a enviar propuestas sobre el modo de estructurar la se-
sion.

Otro tema de actualidad, sobre el que también se infor-
ma en este namero, es la celebracion de la reunién con-
junta de la SEFM y la EFOMP a primeros de octubre en
Malaga. En ella se desarrollaran actividades relacionadas
directa o indirectamente con nuestra revista; una de ellas
seria la sesion dedicada a la IHE (Integrating the Health-
care Enterprise), organizacion sobre la que aparece una
informacidn en este numero; otra actividad a destacar de
dicha reunion es la celebracion de una jornada europea
sobre la formacion en la fisica médica. Hay una necesi-
dad de definir pautas para la formacion de especialistas
utiles tanto a nivel local, tanto en los estados miembros
de la UE como en su conjunto, lo que puede facilitar el
reconocimiento rapido de los titulos y la movilidad de
los especialistas entre los paises de la Union.

Por lo demas, aunque este numero ha sido preparado
antes del verano, llegard a las manos de los lectores en
septiembre. Esperamos que sea recibido después de un
placido descanso.
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Particular research for small MU segments in IMRT treatments performed with Siemens Primus linac
and XiO TPS

Resumen

En el Hospital Universitario de Salamanca se dispone de un
acelerador Primus (Siemens) con el que se esta realizando actual-
mente radioterapia con intensidad modulada (IMRT) mediante
step-and-shoot. Esta técnica implica habitualmente el uso de seg-
mentos con pocas unidades de monitor (UM), por lo que se ha
llevado a cabo un estudio de la dosis por UM vy la uniformidad y
simetria de los haces cuando el acelerador trabaja con este tipo de
segmentos. Por otro lado, también se ha analizado la limitacion
del Primus de permitir inicamente niimeros enteros para las UM
de cada segmento, mientras que el planificador XiO (CMS) cal-
cula los planes con UM decimales. Los resultados muestran que
no es aconsejable utilizar segmentos con menos de 5-6 UM, y
que el redondeo puede introducir importantes discrepancias entre
el tratamiento calculado y el administrado en el acelerador.

Palabras clave: IMRT. Dosis por UM. Uniformidad. Simetria. Re-
dondeo de UM.

Abstract

IMRT treatments using the step-and-shoot technique are
being performed with a Primus (Siemens) linac at Hospital
Universitario of Salamanca. Eventually, this technique
might imply a low number of monitor units (MU) per seg-
ment and therefore, it is necessary to study the linearity of
dose versus MU. Flatness and symmetry for this kind of ra-
diation fields has been assessed as well. The problem of in-
teger MU delivered by the Primus for treatment plans calcu-
lated with XiO (CMS) involving decimal MU has been also
addressed. The results obtained show that segments with
less than 5-6 MU should be avoided. Rounded MU may in-
troduce large discrepancies between calculated and delive-
red treatments.

Key words: IMRT. Dose per MU. Flatness. Symmetry. Roun-
ded MU.

Introduccion y objetivos

El objetivo de la radioterapia externa es depositar una
determinada dosis prescrita en el volumen de tratamiento,
minimizando la dosis que reciben los 6rganos sanos adya-
centes. La radioterapia con intensidad modulada (IMRT)
optimiza este prop6sito mediante la variacion de la inten-
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sidad de la radiacién en el campo de tratamiento. La mo-
dulacion de la intensidad se ha conseguido desde hace
bastante tiempo con el uso de filtros compensadores'?,
aunque las técnicas méas empleadas en la actualidad se
implementan con la ayuda de colimadores multilaminas
(MLC), bien con un conjunto de segmentos estaticos con-
formados con un MLC (denominada comunmente step-
and-shoot), o bien con campos conformados dinamica-
mente durante la irradiacion (denominada IMRT dinami-
ca o sliding window). Existen ademas métodos de desa-
rrollo mas recientes como la tomoterapia® 4.

En la técnica de step-and-shoot, la conformacion per-
manece constante durante la irradiacion, y cambia entre
irradiaciones, manteniéndose fija la posicion del brazo
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durante la irradiacion. Cada forma diferente del colima-
dor constituye por tanto un subcampo o segmento, de
modo que el patron de intensidad deseado se obtiene por
la suma ponderada en peso de los patrones de intensidad
de cada uno de los segmentos.

La técnica de step-and-shoot puede implicar segmen-
tos con tiempos de tratamiento muy cortos, esto es, con
pocas unidades de monitor (UM), que son conformados
a un area pequefia, y usualmente desplazados respecto al
eje de rotacién del colimador. Es por tanto imprescindi-
ble realizar un control de calidad periddico del posicio-
namiento de las ldminas del MLC, y comprobar el fun-
cionamiento del acelerador con bajas unidades de moni-
tor, evaluando su linealidad con la dosis y si se mantie-
nen las caracteristicas de uniformidad y simetria de los
haces dentro de las tolerancias establecidas’.

El objetivo del trabajo es, por tanto, la evaluacion del
comportamiento del acelerador Primus existente en el
Servicio de Radioterapia del Hospital Universitario de
Salamanca (H.U.S.) para segmentos con pocas UM en lo
que se refiere a los aspectos sefalados anteriormente.
Ademads, se ha realizado un estudio de la influencia que
puede tener en los tratamientos de IMRT la circunstancia
de que, mientras el acelerador Primus sélo admite UM
enteras, el planificador calcula y muestra las distribucio-
nes de dosis con UM decimales.

Material y métodos

Durante el ultimo afio se ha implementado en el
H.U.S., por parte de los Servicios de Radiofisica y de
Radioterapia, la técnica de IMRT mediante step-and-
shoot para el tratamiento del carcinoma de prostata. Pa-
ra ello se cuenta con un planificador XiO v.4.2 (CMS),
que posee un modulo de planificacion inversa, y un ace-
lerador Primus (Siemens) provisto de un MLC con 29
pares de laminas, en los que las laminas de los 27 pares
centrales presentan un espesor en el isocentro de 1 cm.
Una vez contorneados por parte del médico radiotera-
peuta el volumen de tratamiento (PTV) y los 6rganos de
riesgo (OAR) sobre un estudio CT del paciente, y esta-
blecidas las prescripciones de dosis y tolerancias admiti-
das, se realiza la planificacion, en nuestro caso con 7
campos, con angulos de brazo de 0°, 52°, 95°, 155°,
205°, 265° y 308°, y fotones de 18 MV. Con el mddulo
de IMRT se realiza una planificacién inversa®, que utili-
za para la optimizacion de la funcion de coste de dosis
el algoritmo del gradiente conjugado’-®. El proceso con-
siste basicamente en descomponer los haces de radia-
cion en multiples "microhaces" (beamlets) para los cua-
les, tras el proceso de optimizacion, se determinan in-
tensidades o fluencias independientes. La segmentacion,
es decir, la conversion de dichas fluencias a una secuen-
cia discreta de campos reales de radiacion (segmentos)
es realizada por el propio planificador, permitiendo al

usuario escoger el area minima admisible para dichos
segmentos e, indirectamente, el nimero de segmentos
por campo. Finalmente se efectia un calculo de dosis en
cada punto del paciente mediante el algoritmo de convo-
lucion/superposicion, evaluandose la aceptabilidad del
tratamiento mediante el histograma dosis-volumen
(DVH) resultante y la valoracion de las distribuciones
de dosis en cada corte del estudio CT.

Como resultado se obtienen una serie de segmentos
(usualmente de 7 a 11 por campo), algunos de ellos de
area reducida (en la practica s6lo aceptamos segmentos
no inferiores a 2 x 2 cm?) y con pocas UM (entre 7 y 12
en la mayoria de los casos), y algunos presentando cierta
excentricidad respecto al eje de radiacion.

Para los segmentos de area reducida, el posiciona-
miento de las ldminas del MLC debe tener una exactitud
mejor que un milimetro, pues una desviacion mayor pue-
de llevar a considerables errores acumulativos en la dosis
administrada®!!. En el Servicio se ha desarrollado un
procedimiento objetivo, que incluye una aplicacion in-
formatica de desarrollo propio, para el control diario del
posicionamiento de las [Aminas'?.

Debido a las pocas UM que suelen presentar la mayo-
ria de los segmentos, se hace necesario comprobar la
constancia de la dosis por UM, asi como la uniformidad
y simetria para irradiaciones tan cortas!%!1314 El Primus
cuenta con un parametro interno, denominado D/_CO0,
que controla el voltaje durante las primeras UM para
conseguir una rapida estabilizacion de las mismas en los
primeros momentos de la irradiacion'>. El ajuste de di-
cho parametro fue optimizado durante la puesta en mar-
cha del equipo, ajustandose posteriormente la ganancia
de las cdmaras monitoras para obtener un factor cGy/UM
de valor unidad.

La implementacion de la técnica de step-and-shoot es
una extension de los tratamientos convencionales en el
caso del acelerador Primus, puesto que cada segmento es
considerado como un campo por separado. Mediante la
aplicacion PrimeView (Siemens) se agrupan los segmen-
tos con el mismo angulo de brazo en un "grupo de inten-
sidad modulada (IM)", de modo que la irradiacion se
realiza secuencialmente.

Siemens ha desarrollado e implementado en sus acele-
radores Primus y Oncor una herramienta para intentar
conseguir un haz de radiacién estable desde el principio
cuando se realiza IMRT. Para ello, cuando los pardme-
tros estan siendo modificados de un segmento a otro
dentro del mismo grupo de IM, el acelerador mantiene
las condiciones de irradiacion en lo que se refiere a tem-
peratura, frecuencia y estabilizacidon de potencia, pero la
radiacion es anulada retrasando el pulso del inyector que
suministra los electrones a la guia de ondas, de modo
que se produce una desincronizacion entre éste y el pulso
de radiofrecuencia. Cuando esta preparada la configura-
cion del siguiente segmento, se envia un pulso de disparo
al inyector para que recupere la sincronizacion, de modo
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que el caidn emite electrones que seran acelerados en la
guia de ondas. Con esto se logra una rapida estabiliza-
cion del haz de radiacion y una disminucion en el tiempo
total del tratamiento.

Para la evaluacién de la constancia de la dosis por UM
se realizaron medidas con una camara tipo Farmer PTW
30001 conectada a un electrometro Multidos (PTW),
dentro de laminas de poliestireno blanco RW3 (PTW), en
posicion isocéntrica y a 10 cm de profundidad, con un ta-
mafio de campo de 10 x 10 cm? en el isocentro, efectuan-
do irradiaciones desde 1 a 100 UM con fotones de 18
MV y con una tasa de irradiacion de 300 UM/min (la ha-
bitual en la practica clinica)'®. Este procedimiento se rea-
liz6, por un lado, simulando las condiciones de un trata-
miento convencional, esto es, campo por campo (modo
convencional), y por otro, simulando las condiciones de
un tratamiento de IMRT (modo IM), creando por tanto
un grupo de IM con una secuencia de segmentos con el
mismo tamafio y variando entre ellos en el nimero de
UM. Las medidas se repitieron 5 veces para cada campo
con el mismo niumero de UM para tener una buena fiabi-
lidad estadistica.

Las medidas de uniformidad y de simetria se realiza-
ron con el Schuster BMS-96, que consiste en un array li-
neal de 88 diodos de tamafio 2,5 x 2,5 mm?, espaciados
entre ellos 5 mm. Se midieron perfiles a una profundidad
de 3,5 cm de PMMA con un campo de 10 x 10 cm? en el
isocentro, y con UM desde 2 a 100 para fotones de 18
MV. El analisis de la uniformidad y la simetria se realizo
siguiendo la norma UNE!6, de modo que la evaluacion se
efectud dentro del area del perfil correspondiente a los
puntos de dosis del 50% menos 2 cm (para el campo de
10 x 10 cm?). La uniformidad se define como (D, /
Dpin) x 100, donde Dy,x ¥ Dppin sOn €l maximo y el mini-
mo de las dosis medidas dentro de la region definida. La
simetria del haz se determina como (Dj,q / Dger)max X
100, donde (D;,q / Dger)max €8 €l cociente maximo entre
los valores de intensidad en dos puntos posicionados si-
métricamente a izquierda y derecha en torno al eje cen-
tral. Los valores de la uniformidad y la simetria en cada
perfil no deben superar el valor de 106% para la unifor-
midad y de 103% para la simetria!’.

Otro aspecto a tener en cuenta es que nuestro acelera-
dor Primus s6lo admite UM enteras. Esta cuestion no
esta contemplada en el planificador XiO, pues éste pro-
porciona las UM por campo o segmento con 2 decima-
les. El protocolo de comunicacion de Siemens (denomi-
nado DMIP) convierte estas UM decimales a UM ente-
ras, utilizando el método clasico del redondeo. En los
campos con radioterapia externa convencional, con va-
lores de UM habitualmente mayores de 50, la discre-
pancia entre la dosimetria planificada y la administrada
puede llegar a ser, a lo sumo, un 1% por campo de tra-
tamiento. Sin embargo, en segmentos donde el valor de
las UM puede llegar a ser del orden de 10 veces menor,
se pueden introducir discrepancias de dosis entre el va-

lor calculado y el administrado de hasta un 10% por
segmento, incertidumbre que se suma al resto de las
que ya de por si tenga el procedimiento de IMRT, por lo
que merecen tenerse en consideracion las consecuen-
cias de esto en el tratamiento final. Por otro lado, la do-
simetria realizada en el planificador, que es la que se
evalua y se aprueba clinicamente para su posterior im-
plementacion, es mostrada con los valores de UM deci-
males originales, pudiendo resultar que, a consecuencia
del redondeo, las prescripciones y tolerancias de dosis
establecidas no se lleguen a cumplir. Ademas, no existe
un control previo de las UM que va a tener cada seg-
mento antes de realizarse la planificacion inversa y la
segmentacion, siendo ademas este resultado indepen-
diente para cada paciente, de modo que el redondeo
afectard en mayor o menor medida dependiendo de lo
proximas que se encuentren las UM decimales calcula-
das a un numero entero. Puede darse el caso de que to-
dos los segmentos de un mismo campo presenten una
tendencia similar en el redondeo (hecho que suele suce-
der frecuentemente), bien al alza o a la baja, siendo el
caso extremo aquél en el que dicha tendencia fuera si-
milar para todos los campos de tratamiento.

En el H.U.S. se realiza un control de calidad indivi-
dualizado anterior al tratamiento de IMRT de cada pa-
ciente, simulando dicho tratamiento sobre un maniqui
cilindrico de poliestireno blanco RW3 (PTW). Por un
lado se controla la distribucion relativa de dosis en dife-
rentes cortes transversales insertando entre las laminas
del maniqui placas radiocromicas Gafchromic EBT
(ISP), y por otro se mide la dosis absoluta en determi-
nados puntos dentro del maniqui con una cdmara cilin-
drica PTW 31002 de 0,125 cm?. Las placas radiocromi-
cas son leidas en un escaner Epson Expression 1680
Pro, y la distribucién relativa es comparada, mediante
la aplicacion VeriSoft (PTW), con la que proporciona el
planificador para el mismo tratamiento. Las tolerancias
establecidas para dar por valido el tratamiento vienen
condicionadas por el valor del indice gamma!®, impo-
niendo que éste sea la unidad cuando las diferencias en
dosis en dos puntos correspondientes de la matriz de
calculo y la matriz de la medida experimental sea del
3% o la distancia minima entre dos puntos con la mis-
ma dosis (distance-to-agreement, DTA) valga 3 mm.
Estas tolerancias deben cumplirse para todos los planos
transversales evaluados, aunque algunos autores sostie-
nen que no todos los puntos de dosis deben de ser valo-
rados con un criterio unico de tolerancia, de modo que
un desacuerdo en unos cuantos puntos no implica que
el tratamiento global no sea aceptable!'®2?. De hecho, en
las zonas fuera del campo es admisible hasta una dife-
rencia de un 5% en dosis?!. Por otro lado, el valor de
dosis absoluta con la camara de ionizacién en diferen-
tes puntos es comparado con el valor de dosis que pro-
porciona el planificador en esos mismos puntos, admi-
tiendo una tolerancia en dosis de un 2%, en vez de un
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3% como con el indice gamma, pues algunos autores
sostienen que existe un mejor acuerdo con las dosis cal-
culadas en los valores dados por la camara que por la
placa??. Consideramos que tolerancias mayores son ex-
cesivas al no afiadirse a estas discrepancias las incerti-
dumbres intrinsecas a todo procedimiento de radiotera-
pia, pudiendo ser la suma total inaceptable para los pro-
positos del tratamiento?®. Aunque lo ideal seria poder
realizar dosimetria absoluta con las propias placas, se
han encontrado una serie de diferencias sistematicas
que aun estan siendo objeto de estudio, por lo que la
utilizacion de la cdmara se hace imprescindible.

Para el analisis de las discrepancias debidas al redon-
deo entre las dosis calculadas y medidas, se realizo una
comparacion en el propio planificador de dos planes so-
bre el mismo paciente, uno de ellos con las UM decima-
les para el plan calculado y aprobado por el radiotera-
peuta, y el otro emulando en XiO el tratamiento real del
paciente con UM enteras para cada segmento que se ad-
ministra en el acelerador. Se realizaron ademas medidas
de dosis con camara de ionizacion en la unidad de trata-
miento para poder compararlas con las dosis calculadas
por el planificador.

Resultados y discusion

El control diario del MLC que se realiza con un proce-
dimiento propio, ha mostrado hasta ahora una desviacion
media de las laminas de 0,18 + 0,15 mm (k=1), con una
desviacion maxima promedio observada de 0,48 mm. En
cualquier caso, se ha establecido que se dara aviso al ser-
vicio técnico de Siemens para una recalibraciéon del
MLC si se observa que alguna de las laminas presenta
desviaciones proximas a 1 mm.

Los resultados de las pruebas realizadas para evaluar
la constancia de la dosis con las UM se muestran en la
fig. 1. En esta grafica se representa la dosis promedio
por UM vs. UM, normalizadas al valor de dosis para
100 UM, tanto para las irradiaciones realizadas en el
modo convencional, como para el modo IM. La escala
del eje de abscisas se ha elegido logaritmica para resal-
tar el efecto sobre las UM mas pequefias. Se observa
que en el rango entre 1 y 5 UM, ambos modos presen-
tan un comportamiento no lineal con fluctuaciones del
mismo orden de magnitud, alcanzdndose incluso en el
modo IM una diferencia frente al valor normalizado
mayor del 1%, aunque el resto de las diferencias que-
dan por debajo de este valor. De la grafica se deduce
también que ambos modos de operacidén consiguen un
comportamiento lineal a partir de las 5 UM (antes el
modo IM que el convencional), manteniéndose unas di-
ferencias con el valor normalizado menores del 0,5%
hasta 100 UM. La dispersion de las 5 medidas realiza-
das para cada valor de UM se sitiia en torno al £1% pa-
ra el rango de UM de 1 a 5, para reducirse a menos del

+0,5% entre 6 y 100 UM. Estos resultados muestran un
mejor comportamiento de linealidad en el acelerador
existente en el H.U.S. que el publicado por otros auto-
res para un modelo similar!3, quizas debido a un mejor
ajuste del parametro D1_C0'2*

Rk TP RCIGHAL
Rk

i S,

Cos il normaizaads

Eo

o

!

Fig. 1. Dosis por UM (normalizada al valor para 100 UM) vs. UM
desde 1 a 100 UM para el modo de tratamiento convencional y el mo-
do especial de IMRT del acelerador Primus.

En la tabla 1 se muestran los valores (en %) de unifor-
midad y simetria para perfiles realizados variando las
UM desde 2 hasta 100. Las tolerancias para estos para-
metros comienzan a cumplirse a partir de las 3 UM, aun-
que su estabilizacion acontece con 6 UM, obteniéndose a
partir de ahi valores similares para perfiles con UM ma-
yores. Del analisis de la fig. 2, se deduce que la medida
de la uniformidad y simetria de los perfiles con el Schus-
ter BMS-96, para 2-3 UM, no es valida. La explicacion
se debe a que el equipo integra durante 100 ms, por lo
que una irradiacién de 2 UM supone 4 medidas'4. En
cambio, para irradiaciones de 5 UM en adelante, el ruido
ya no afecta significativamente a la sefial. Ademas, no se
observo una variacion significativa en las medidas por
realizar las irradiaciones de los campos en el modo IM o
en el modo convencional.

Tabla 1. Valores de uniformidad (P) y simetria (S) obtenidos para
perfiles con UM desde 2 hasta 100

p S

2 UM 109,7 1055

3 UM 104,6 102,7
4 UM 103,5 101,9
5UM 103,8 101,9
6 UM 103,1 101,3

8 UM 103,4 101,2
10 UM 103,2 101,4
20 UM 103,0 101,5
100 UM 102,9 101,5
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Fig. 2. Perfiles para un campo de 10x10 cm? desde 2 a 100 UM. Los
valores de dosis se presentan normalizados al valor del centro del
campo en cada perfil.

Respecto al estudio de la influencia del redondeo, en la
fig. 3 se muestra graficamente la diferencia porcentual en
dosis entre la planificacién evaluada por el radioterapeuta
en el planificador (UM decimales) y la planificacion que
en realidad se administra en la unidad de tratamiento (UM
enteras) para un mismo paciente en el plano axial del iso-
centro, siendo éste el centro del PTV (en nuestro caso,
prostata mas margenes). Se observa que, tan solo por las
diferencias en dosis existentes debidas al redondeo, se tie-
nen discrepancias superiores a un 2% en varios puntos, los
cuales se encuentran ademas en zonas dentro del PTV o
proximas a él, incluyendo OAR. En la fig. 4 se muestra un
DVH donde se presentan tres de las estructuras mas rele-
vantes (PTV, recto y vejiga) para los mismos planes indi-
cados anteriormente. En este caso particular, las prescrip-
ciones de dosis requeridas para el PTV (78 Gy al menos
en el 95% del volumen) no se cumplirian en el plan con
las UM enteras, que en definitiva es el que se va a admi-
nistrar durante el tratamiento en el acelerador.
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Fig. 3. Matriz diferencia obtenida de la comparacion en dosis punto
por punto para el plan de IMRT calculado con UM decimales y el cal-
culado con UM enteras. El punto (0,0) es el centro del PTV.
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Fig. 4. DVH para vejiga, recto y PTV evaluados para los dos planes
(UM enteras (1) y UM decimales (2)), donde se observan las diferen-
cias en la dosis que recibe el PTV y en las dosis maximas de los OAR.

Para este caso se realiz6 también una dosimetria abso-
luta con camara y maniqui reproduciendo el tratamiento
del paciente, obteniéndose una diferencia entre la dosis
calculada por el planificador y la medida en el isocentro
de un 3%, valor que supera las tolerancias que tenemos
establecidas. Cuando en el planificador se emul6 el trata-
miento real del paciente en un plan con las UM enteras,
se evalud la discordancia debida al redondeo entre éste y
el plan original con UM decimales, siendo ésta de un
2,4%. Este porcentaje, para un tratamiento donde se fija
una dosis objetivo en el PTV de 78 Gy, lleva a una dis-
crepancia en valores absolutos de 1,9 Gy (del orden de la
dosis prescrita para una sesion de tratamiento). Ademas
el control de calidad del tratamiento, sin incluir el efecto
del redondeo, presenta una diferencia en la medida de la
dosis absoluta de 0,6%, valor que se encuentra dentro de
las tolerancias establecidas, por lo que el redondeo puede
camuflar resultados aceptables en el control de calidad.

Conclusiones

Las medidas realizadas en el Primus respecto a la
constancia de la dosis por UM y la simetria y uniformi-
dad de los haces para bajas UM recomiendan utilizar con
cautela segmentos con menos de 5-6 UM para los trata-
mientos de IMRT. Esto puede conseguirse en el XiO dis-
minuyendo el nimero de niveles de discretizacion para la
segmentacion, cuya consecuencia sera la obtencion de un
numero menor de segmentos por campo, cada uno de
ellos con un numero mayor de UM. Evidentemente, esta
modificacién puede comprometer la obtencion de las do-
sis objetivo prescritas para el tratamiento, por lo que hay
que aplicarla con prudencia. Ademas, no se observan di-
ferencias significativas por trabajar en el acelerador con
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el modo IM frente al modo convencional, tal y como se-
fialan otros autores'3-?4,

El redondeo de las UM introduce una variacion en la
distribucion de dosis que se suma o se resta a la incerti-
dumbre propia de todo el proceso de calculo y medida en
el control de calidad del tratamiento. En consecuencia, es
fundamental evaluar la importancia del redondeo, no sélo
con vistas al tratamiento del paciente, sino también de ca-
ra a valorar el resultado del control de calidad del mismo.

La solucion que se ha adoptado en el H.U.S. para in-
tentar minimizar el efecto del redondeo obliga a realizar
ajustes manuales personalizados de las UM en el propio
tratamiento para que éste finalmente concuerde lo mejor
posible a lo planificado, modificando las UM de los seg-
mentos en la ultima o ultimas sesiones, sumando o res-
tando las UM que se han omitido o se han afiadido a lo
largo del tratamiento debido al redondeo.

El planificador XiO no permite reconstruir de una forma
sencilla y rapida una dosimetria con las UM enteras que se
van a administrar en la unidad. Es recomendable, pues, el
estudio de la compatibilidad del planificador con el acele-
rador antes de poner en marcha una técnica de este tipo.
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Use of colour as a code for determining the function surface of an object by structured light

Resumen

El desarrollo de algoritmos que permitan la obtencion de la su-
perficie de objetos mediante luz estructurada se ha intensificado
en los ultimos afios, evolucionando la codificacion de la luz desde
la forma en blanco y negro hacia la introduccion del color, dadas
las posibilidades que ofrece este ultimo para una mejor discrimi-
nacion de lineas, sobre todo en las zonas concavas del objeto.

En este trabajo presentamos los primeros resultados que se ob-
tienen en la determinacion de la funcion superficie del objeto, al
proyectar sobre el mismo una red con un codigo de colores preesta-
blecido. La mejor resolucion de la identificacion de las franjas pro-
yectadas permite una mejor cuantificacion de la funcion superficie.

Palabras clave: Luz estructurada. Codificacion con color. Topogra-
fia digital.

Abstract

In the last years a great number of algorithms that use struc-
tured light to obtain object surface function have been develo-
ped. Light coding has changed during these years from black
and white to colour because colour provides a better line dis-
crimination overall in object concave zones.

In this work we present the first results of object surface
function obtained when a known colour code is projected over
it. The improved resolution of projected identification fringes
provides a better quantification of surface function.

Key words: Structured light. Colour coding. Digital topography.

Introduccion y objetivos

En los ultimos afios nuestro grupo ha trabajado en el
desarrollo de métodos que permiten la obtencion de la su-
perficie de objetos a partir de la proyeccion sobre ellos de
una cuadricula blanca sobre fondo negro de dimensiones
conocidas!. Con este procedimiento, Ginicamente valido
para objetos continuos, se han obtenido buenos resultados
en la determinacion de la topografia de la superficie de
objetos conexos y con variaciones de nivel relativamente
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suaves, como es el caso de la espalda humana. Ahora
bien, la mejora de la exactitud del método viene limitada
por la capacidad de resolver las lineas blancas proyecta-
das en las zonas concavas del objeto y solucionar el pro-
blema de las posibles discontinuidades en el objeto.

La utilizacion del color en el sistema de codificacion
de la luz puede solucionar ambos problemas?. Por ello,
se ha variado la cuadricula que se proyecta sobre el obje-
to utilizando ahora lineas de color rojo, verde y azul, tan-
to en horizontal como en vertical con una adecuada per-
mutacion de los colores para que no exista repeticion de
la serie de franjas en ninguna parte de la imagen.

En este trabajo presentamos los primeros resultados y las
mejoras que se obtienen en la determinacion y cuantifica-
cién de la funcidn superficie del objeto, al proyectar sobre
¢l mismo una red con un cédigo de colores preestablecido.
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Método
Meétodo de toma de imdgenes

El montaje de obtencion de las topografias® se descri-
be en la fig. 1.

Un video proyector convencional proyecta sobre la
pantalla o el objeto a estudiar una red cuadriculada con
una secuencia de colores de las lineas verticales y hori-
zontales conocida. La secuencia estd almacenada en un
fichero y corresponde a combinaciones de los colores ro-
jo, verde y azul en grupos de 6 lineas de forma que no se
repita la combinacion.

El proceso de obtencion de las topografias consiste
en una fase inicial en la que la red se proyecta sobre la
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Fig. 1. Montaje experimental para la obtencion de las topografias. A:
pantalla plana blanca; B: camara de video; C: ordenador; D: video-pro-
yector que proyecta la luz estructurada. Las fases (a) y (b) corresponden
al calibrado del sistema y la (c) a la toma de las imagenes de la espalda.

pantalla, en dos posiciones distintas de ésta separadas
40 cm, con un desplazamiento de la pantalla perpendi-
cular a ella misma. Las dos imagenes de la red en am-
bas posiciones de la pantalla son captadas por una ca-
mara digital y las denominaremos red-delantera (fig.
2a) y red-trasera (fig. 2b) en funcion de su cercania a
la camara. Estas dos imagenes permiten calibrar el
sistema y solo deben volver a tomarse si se produce
un cambio en la geometria de los dispositivos del
montaje'. El sujeto al que va a realizarse la topografia
se coloca delante de la pantalla (sin variar la posicion
de ésta). La imagen obtenida se denomina red-objeto
(fig. 2c¢).

Meétodo de identificacion de los nudos de las tres
imdgenes

El problema fundamental que plantea el tratamiento de
este tipo de imagenes, como casi en cualquier tipo de
imagen, es la segmentacion. Hay que eliminar del campo
imagen toda la informacion que no sea la de las lineas
coloreadas. Para ello se ha disefiado un software especi-
fico que combina la localizacién de la posicion de las li-
neas atendiendo su nivel de brillo, superior al resto de la
imagen, con su identificacion teniendo en cuenta la posi-
cion y el color.

El conocimiento previo del orden en que aparecen las
distintas permutaciones de los tres colores basicos, per-
mite identificar qué bloque de lineas han sido recogidas
en cada una de las tres proyecciones de la red. La fig. 2a
y 2b muestra el corrimiento del bloque de lineas proyec-
tadas captadas por la camara, debido al cambio de posi-
cion de la pantalla de proyeccion.

(a)

©

Fig. 2. Imagenes de la red delantera (a), red trasera (b) y red objeto (c). La red trasera y la red objeto se diferencian unicamente en la zona ocupada

por éste.
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Fig. 3. Proceso de identificacion de nodos de la red delantera. (a) Identificacion de las lineas verticales de la red-delantera con asignacion del nime-
ro de linea que les corresponde. (b) Identificacion de las lineas horizontales de la red-delantera con asignacioén del numero de linea que les corres-
ponde. (c) Cruce de ambos sistemas de lineas con identificacion de cada nudo como cruce entre dos lineas perfectamente etiquetadas.

La fig. 3 muestra, para el caso de la red-trasera, el re-
sultado de la esqueletizacion de las lineas con su corres-
pondiente identificaciéon numérica tanto de las lineas
verticales (fig. 3a) como de las horizontales (fig. 3b). Es-
te sistema permite identificar cada nudo de la red como
punto de interseccién de dos lineas (fig. 3c) ya que se
conoce los numeros de las dos lineas que forman la in-
terseccion. El proceso es el mismo para la red-delantera
y la red-objeto (fig. 4a).

La localizacién del mismo nudo en las tres redes per-
mite conocer, tras la adecuada resolucion del sistema de
ecuaciones!, la distancia de ese punto del objeto respec-

(@)

Fig. 4. (a) Identificacion de nudos en la red-objeto. Una seleccion de
la zona de interés en el caso de la red-objeto mejora la rapidez en el
proceso de identificacion de los nudos. (b) Topografia de la espalda.
La diferente profundidad esta representada en codigo de color.

to a la pantalla y obtener la topografia de la superficie
de la espalda, que queda almacenada para posterior uso,
aunque en este caso solo se presenten las curvas de nivel
correspondientes a igual profundidad en pseudocolor
(fig. 4b).

Resultados y discusion

El método propuesto para la codificacion de la luz es-
tructurada, presenta diversas ventajas respecto al proceso
anterior en el que se proyectaba una red en blanco y ne-
gro con una marca para poder realizar la correspondiente
identificacion de nudos'.

En primer lugar permite suprimir de la red proyectada
la necesidad de contener una marca de referencia, indis-
pensable para establecer adecuadamente las correlacio-
nes entre los nudos de las tres redes. Esto limitaba la
aplicacion del método, siendo valido sélo para objetos
conexos. Ahora podemos incluir en la escena varios ob-
jetos inconexos. Si bien esto Ultimo no resulta especial-
mente interesante para el estudio de la topografia de la
espalda, resulta de gran interés en estudios de vision arti-
ficial en los que si que es necesario identificar diferentes
objetos de una escena.

En segundo lugar la utilizacion del color introduce
un nuevo elemento de discriminacién de puntos del
campo iluminado (diferente color de cada linea ademas
del brillo), permitiendo esto disminuir el tamafio de la
red proyectada hasta incluso cuadriculas formadas por
lineas de 1 pixel de grosor separadas 10 pixeles entre
ellas, mientras que en el caso de las redes en blanco y
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Fig. 5. Topografia de la espalda, mostrando las lineas de isoprofundi-
dad. Un software especifico permite utilizando el ratéon como interfa-
ce, marcar los puntos anatémicos de interés sobre la imagen para obte-
ner las variables de utilidad médica POTSI y DAPI.

negro el nimero de pixeles debia ser mucho mayor (15
pixeles entre cada dos lineas)!. Esta mayor separacion
era necesaria debido a que en determinadas zonas de
interés de la imagen, debido a su topografia, la aproxi-
macion de las lineas impedia su adecuada resolucion,
porque la tnica informacion de que se disponia era el
nivel de gris. Ademas con el color, es posible identifi-
car lineas perdidas en oquedades del objeto ya que es
conocido el numero de lineas entre cualesquiera dos
identificadas correctamente.

La aplicacion de este método al estudio de la deforma-
cion de la espalda permite la determinacion cuantitativa
de dos variables topogréaficas POTSI3#* y DAPI* que per-

miten diagnosticar la existencia o no de escoliosis’. A ti-
tulo ilustrativo la figura 5 muestra el diagndstico realiza-
do a un paciente con esta técnica.

Conclusiones

La introduccién del color como método de codifica-
cion de la luz estructurada permite disminuir el tamafio
de la red proyectada hasta incluso cuadriculas formadas
por lineas de 1 pixel de grosor separadas 10 pixeles entre
ellas. Ademas es posible identificar lineas perdidas en
oquedades del objeto y trabajar con objetos discontinuos.
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Implementacion de un programa informatico para la determinacion
de la DQE de un sistema de radiologia digital

M. J. Buades, A. Gonzalez, B. Tobarra

Servicio de Radiofisica y Proteccion Radiologica. Hospital Universitario "Virgen de la Arrixaca”. Murcia.

Developing a computer program to calculate the DQE of a digital radiographic system

Resumen

Se ha desarrollado un programa informatico que calcula la
Eficiencia Cuantica de Deteccion (DQE) de un sistema de ra-
diologia digital siguiendo la norma CEI 62200-1: 2003 a partir
de ficheros exportados en formato DICOM que contienen la
imagen de un borde radiopaco ligeramente angulado respecto a
cada uno de los dos ejes principales de la matriz del detector y
de una imagen de campo uniforme. Se describen nuestros pro-
cedimientos de adquisicion de imagenes y calculo posterior de
las funciones de Transferencia de Modulacion (MTF), Espectro
de Potencia de Ruido Normalizado (NNPS) y DQE. Los distin-
tos procesos se ilustran con ejemplos de un sistema de radio-
grafia computarizada y un detector de panel plano. El método
es suficientemente rapido y presenta una precision adecuada
para poder implementarse dentro del control rutinario de la ca-
lidad de imagen de los equipos de radiologia digital.

Palabras clave: Radiologia digital. Control de calidad. Calidad de ima-
gen. Funcion de Transferencia de Modulacion. MTE. Espectro de Potencia de
Ruido. NPS. NNPS. Eficiencia Cuantica de Deteccion. DQE. CEI 62220-1.

Abstract

A computer program has been developed to calculate the
Detective Quantum Efficiency (DQE) of a digital radiogra-
phic detector following IEC 62220-1: 2003 standard. DICOM
images of an attenuating edge device slightly angulated with
respect to the main axes of the pixel array of the detector and
one flat field image are used as input of the software. Our
image acquisition protocol and the subsequent processing
steps used to calculate the Modulation Transfer Function
(MTF), Normalized Noise Power Spectrum (NNPS) and DQE
functions are described. Processes are illustrated with results
from a storage-phosphor computed radiography system and a
flat-panel detector. The overall method has been proved to be
not too time consuming and with enough precision to be in-
cluded as part of the routine image quality control of digital
radiographic systems.

Key words: Digital radiology. Quality control. Image quality. Mo-
dulation Transfer Function. MTFE. Noise Power Spectrum. NPS. NNPS.
Detective Quantum Efficiency. DQE. IEC 62220-1.

Introduccion

Tradicionalmente, el control de calidad de imagen de
los equipos de grafia con sistemas de registro pantallas-
pelicula y de los intensificadores de imagen analdgicos
se realiza utilizando maniquies que contienen diversos
patrones de resolucion y/u objetos de bajo contraste. Ba-
jo condiciones de exposicion establecidas, estos objetos
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proporcionan un patrén conocido de radiacion a la entra-
da del sistema, lo que permite, a partir de un examen vi-
sual de la imagen resultante, también bajo condiciones
controladas, deducir diferentes aspectos del estado del
equipo!. Si bien estas medidas subjetivas pueden ser ade-
cuadas como pruebas de constancia, una caracterizacion
completa de las propiedades fisicas de la cadena de ima-
gen requiere la determinacién de las funciones de Trans-
ferencia de Modulacion (MTF, Modulation Transfer
Function), Relacion Sefial-Ruido (SNR, Signal-to-Noise
Ratio), Espectro de Potencia de Ruido (NPS, Noise Po-
wer Spectrum) y Eficiencia Cuantica de Deteccion
(DQE, Detective Quantum Efficiency).

Numerosos autores® reconocen que la DQE es el me-
jor parametro para describir la calidad de imagen de un
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sistema de imagen porque combina tanto los efectos del
ruido como de la resolucion espacial. Es una medida in-
dependiente del objeto y del observador y proporciona
una comparacion cuantitativa y objetiva de las caracteris-
ticas de los distintos detectores y tecnologias.

Aunque se han llegado a normalizar los procedimien-
tos de medida de estos parametros para algunos
sistemas’-8, el consumo de tiempo y recursos que conlle-
va ha limitado su uso en controles de calidad periddicos
quedando restringido a investigacion y a medidas de la-
boratorio por parte de los fabricantes®!©.

Con la llegada de los nuevos equipos digitales estas
técnicas han ganado viabilidad tanto para valorar la cali-
dad de imagen de un determinado sistema como para
comparar entre si las distintas tecnologias'!!® debido a
que los equipos digitales habitualmente estan integrados
en la red hospitalaria y disponen de protocolos DICOM
que facilitan el manejo de las imagenes y su uso como
entrada de un software informatico que permita un anali-
sis rapido de estas funciones en un entorno clinico y que
abarque las pruebas de aceptacion, estado y constancia®’.

En la literatura pueden encontrarse distintos procedi-
mientos de medida para las funciones MTFE, NPS y DQE.
Neitzel y cols.% han puesto de manifiesto que el uso de
diferentes rutinas de evaluacion puede conducir a dife-
rencias en la determinacion de la DQE de hasta un 30%,
incluso partiendo de las mismas imagenes. La Comision
Electrotécnica Internacional ha publicado una norma
(CEI 62220-1: 20032!") donde se establece el procedi-
miento para la determinacion de la DQE de los detecto-
res digitales utilizados para la obtencion de imagenes en
examenes radiograficos convencionales con la finalidad
de unificar la metodologia de medida empleada. Es de
esperar que la aplicacion de esta norma facilite la com-
paracion de resultados y minimice las diferencias en los
valores publicados.

El objetivo de este articulo es presentar un programa
informatico desarrollado en nuestro Servicio que permite
calcular la DQE de un detector digital de acuerdo a la
norma CEI mencionada de una manera automatica a par-
tir de imagenes contenidas en ficheros exportados en for-
mato DICOM.

Parte de este trabajo ha sido presentado anteriormente
como cursos de actualizacion organizados por la SEFM
durante los congresos celebrados en Vigo (2003) y, de
manera mas extensa, en Pamplona (2005). En ellos he-
mos constatado el enorme interés que el tema despierta
asi como la demanda de una divulgacion mas amplia.
Dada la progresiva implantacion de equipos digitales en
los hospitales y la falta de un software comercial que
permita su evaluacion, creemos que la divulgaciéon de
manera agrupada de los procedimientos de adquisicion y
calculo recogidos en la numerosa literatura existente asi
como de los principales aspectos metodoldgicos de la
norma CEI, no facilmente accesible a todos los miem-
bros de nuestra Sociedad, puede resultar beneficiosa para

todos aquellos interesados en desarrollar su propio pro-
grama de calculo de la DQE de un sistema de radiologia
digital.

Material y métodos

La DQE se define como el cociente entre el cuadrado
de la Relacion Senal-Ruido, SNR, a la salida del detector
y el cuadrado de la SNR de los fotones incidentes en el
detector (SNR? ideal)!!, g. La DQE puede interpretarse
como cuan eficaz es el detector para transferir la SNR de
la fluencia incidente de rayos X a la imagen resultante??
0, equivalentemente, como la habilidad del detector para
utilizar la maxima SNR posible proporcionada por el ni-
mero finito de fotones que forma la imagen®3.

Dado que la respuesta del sistema a una sefial y a una
frecuencia u viene dada por la MTF y, a su vez, la NPS
describe la amplitud de la varianza en esa frecuencia, a
menudo la DQE se define de modo més funcional a tra-
vés de la expresion:

L GX-MTF(u)
DOE (1)
QB == NPSw)

donde X es el valor de kerma en aire medido en la super-
ficie del detector y G es un factor de ganancia. La norma
CEI establece que, previamente a los calculos, los valo-
res de pixel del fichero de imagen se transformen en va-
lores de exposicion mediante la inversa de la funciéon de
conversion determinada previamente. Bajo estas condi-
ciones, G es la unidad.

En términos del Espectro de Potencia de Ruido Nor-
malizado, NNPS (NPS dividido por el cuadrado del valor
de kerma), la DQE viene dada por:

MTF (1)
THE{ ) = - 2
u) g+ X - NNPS(u) @

Se ha desarrollado un programa de ordenador que cal-
cula la DQE a partir de imagenes de campo uniforme de
las que se obtiene el NNPS y de imagenes de un borde
radiopaco ligeramente angulado respecto a los ejes de la
matriz del detector de las que se obtiene la MTF. Los dis-
tintos pasos seguidos para el calculo de las funciones an-
teriores se resumen de manera esquematica en la fig. 1y
se explican detalladamente en los siguientes apartados.

El programa se ha implementado como una subrutina
GUI (graphical user interface) de Matlab R14 (The
MathWorks, Inc.), y presenta un entorno de ventanas pa-
ra la visualizacion grafica de los distintos procesos apli-
cados (fig. 2). Las funciones calculadas se guardan como
"workspace" para su posterior analisis numérico e infor-
me. En un PC Pentium a 2,8 MHz el programa completa
los calculos para el procesado de las imagenes y la ob-
tencién de la DQE en unos 2 minutos.
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Fig. 1. Esquema que muestra los pasos seguidos para el calculo de la
DQE. Nomenclatura segun texto.

Se ha aplicado tanto a sistemas de radiologia computa-
rizada (CR) como a detectores de panel plano (DR). Los
resultados que ilustran el procedimiento se han obtenido
en un CR Konica Regius 170 con foésforo de BaFI:Eu y
tamafio de pixel 87,5 um y en un DR de Csl / silicio
amorfo Philips Digital Diagnost (Trixell Pixium 4660)
con tamafio de pixel de 146 um.

Los conceptos de MTFE, NPS y DQE asumen una des-
cripcidn lineal del sistema. Como en los sistemas analo-
gicos, para que la teoria de sistemas lineales sea util se
deben cumplir, al menos de manera aproximada, dos re-
quisitos: que el detector responda linealmente con la ex-
posicion incidente (o pueda linealizarse, es decir se pue-
da determinar una curva de calibracion, funcion de con-
version en la nomenclatura de la norma CEI 62220-1,
que relacione el valor de pixel en la imagen con el kerma
en aire en la superficie del detector) y que sea estaciona-
rio (tenga la misma respuesta independientemente de la

e ECH
IFES & RAOE ¢ O 8]

Fig. 2. Ventana principal del programa desde donde se accede a las
distintas subrutinas y se muestran las funciones calculadas.

posicién en la imagen)**. En general, los detectores digi-
tales son lineales en un rango mayor de exposicion (de
varios 6rdenes de magnitud) que los sistemas analogicos.

Sin embargo, la digitalizacién supone un muestreo
tanto de la sefial como del ruido en puntos discretos co-
rrespondientes a la matriz digital. Dado que el tamafio de
pixel de los detectores actuales todavia es comparable al
de los objetos mas pequefios con interés clinico, la res-
puesta del sistema no es estrictamente invariante a trasla-
ciones (salvo traslaciones de un numero entero de pixe-
les). Las implicaciones de esta digitalizacion en la MTE,
NPS y DQE han sido descritas en detalle por Dobbins?>.
Aunque existe cierta controversia en la literatura, la nor-
ma CEI establece para el calculo de la DQE el uso de la
MTF de pre-muestreo, MTF, en las ecuaciones 1y 2.
Se corresponde con la MTF del sistema previo a la digi-
talizacion, es decir, a la parte analdgica del sistema: de-
tector, geometria (tamafio de foco) y funcién de apertura
del dispositivo de adquisicion.

Por su parte, la conversion de la sefial en valores dis-
cretos (12-16 bits para la mayoria de sistemas actuales)
no introduce efectos apreciables.

Adquisicion de las imdagenes

Las imagenes se obtuvieron usando un generador Phi-
lips Optimus 65 y un tubo Philips SRO 33 100 a 73 kVp,
100 mA, foco fino (0,6 mm) a los que se les realizo pre-
viamente un control de calidad. Los sistemas de radiolo-
gia digital fueron calibrados segin las recomendaciones
del fabricante.
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Tabla 1. Posibles calidades de radiacion (CEI 61267: 1994) para la
determinacion de la DQE con sus correspondientes valores de
SNR? ideal, g, fijados por la norma CEI 62220-1: 2003

kVp Filtracion CHR q
afiadida (mmAl) (mmAl) (fotonesmm™ uGy™)

Espectro aproximado

RQA 3 50 10 4,0 21759
RQAS 70 21 7,1 30174
RQA 7 90 30 9,1 32362
RQA 9 120 40 11,5 31077

La calidad de radiacion empleada fue la RQAS obtenida
a partir de filtros de Al-1100. Frente a los que establece la
norma CEI 61267: 1994%¢ (pureza minima del 99,9%),
Ragers y cols.?” han demostrado que los filtros de Al-1100
producen un haz incidente con menos ruido de baja fre-
cuencia y parecen, por tanto, mas apropiados para la deter-
minacion de la DQE que los de mayor pureza.

CEI 62220-1 permite el uso adicional de otras calida-
des de acuerdo con la tabla 1. Esta tabla presenta tam-
bién los valores de ¢ de acuerdo con la norma que se han
implementado en el programa. CEI 62220-1 asume que
el detector ideal es un contador de fotones. Otros autores
consideran, en cambio, que integra en energia!®>?2. Fijan-
do el modelo y los valores la norma pretende eliminar las
diferencias que se encuentran en la literatura en los valo-
res de ¢ (hasta un 10% para el mismo kilovoltaje y filtra-
cion) y que introducen una incertidumbre adicional a la
determinacion de la DQE.

Las imagenes se adquirieron sin rejilla antidifusora a
una distancia foco-detector mayor de 150 cm. En el caso
del DR no es posible independizar completamente el de-
tector del equipo de RX pero puede considerarse que pa-
ra un control de rutina bajo condiciones clinicas el siste-
ma de imagen digital incluye la carcasa de proteccion y
todos aquellos elementos del equipo no desmontables fa-
cilmente (tablero mesa/bucky, camaras del exposimetro
automatico,...)?028,

El kerma en aire se midié con una camara de ioniza-
cion Radcal 20X5-3 colocada 75 cm por delante del de-
tector y se refirié a la superficie de entrada real del de-
tector corrigiendo por el inverso del cuadrado de la dis-
tancia calculada a partir de la magnificacion de un objeto
de dimensiones conocidas.

Para determinar la funcion de conversion, se obtiene el
valor promedio de los pixeles en una region central de
100x100 pixeles de una serie de imagenes crudas (sin pro-
cesar) adquiridas irradiando de forma uniforme el detector.
El rango de exposiciones utilizado debe abarcar al menos 4
veces el nivel clinico de exposicion. En nuestras medidas
se vari6 el tiempo de exposicion. En las pruebas de estado
elegimos como niveles normales de uso clinico 3 y 10 uGy
para el DR y 5y 10 pGy para el CR y determinamos la
funcién de conversion entre ~0,5 y 40 pGy. Los valores de
3 y 5 Gy corresponden aproximadamente a una sensibili-
dad de 400 y 200 respectivamente. Para cada valor de ker-
ma se adquieren tres imagenes y se toma el promedio de

los valores determinados segun el procedimiento anterior.
Ambos detectores presentan una relacion lineal entre el va-
lor de pixel y el logaritmo de la exposicién®>?2. De todas
formas, para una adecuada linealizacion de los datos tiene
mas importancia la bondad del ajuste que la propia forma
de la curva. Segtn la norma, la recta de regresion debe
cumplir que R?>0,99 y que ninglin dato experimental se
desvie en mas del 2% de su correspondiente valor ajustado.
En las pruebas de constancia sucesivas se analiza el nivel
de 3 (5) pGy, se adquieren imagenes a 1, 3 (5) y 10 pGy y
se usa la tolerancia del 2% para determinar si la funcion de
conversion sigue siendo valida.

La funciéon de conversion depende de la calidad del
haz y de los parametros de adquisicion por lo que debe
fijarse la latitud y sensibilidad del sistema de lectura en
el caso del CR. En ambos detectores se tomaron las ima-
genes sin procesado. Sin embargo, el acceso a los datos
originales de la imagen sin procesar resulta dificil en
ocasiones. Los valores medidos dependen entonces del
procesado aplicado y no son comparables entre sistemas
diferentes. Asimismo, la utilizacion de filtros no lineales
en el post-procesado para mejorar la SNR invalida cual-
quier conclusion independiente del objeto a radiografiar.
Si bien en estos casos la funcién que se obtiene no es
propiamente la DQE del detector, y algunos autores pre-
fieren, incluso, no presentarla??, puede ser perfectamente
valida como pardmetro de constancia. De modo analogo
al empleo de maniquies de imagen, en estas condiciones,
la evaluacion del equipo deberia incluir diversos exame-
nes y procesados para establecer el estado de referencia.

Finalmente, se debe mantener constante el tiempo que
transcurre entre la exposicion del fosforo y su lectura en
el CR para minimizar los efectos de desvanecimiento de
la imagen latente'?. En detectores de radiografia directa
con selenio amorfo es conocida la existencia de remanen-
cia entre imagenes consecutivas?>3?. Con detectores de
panel plano de tipo indirecto y Csl ésta es menor aunque
también la hemos observado con exposiciones por debajo
de 1 uGy tomadas inmediatamente después de varias ad-
quisiciones consecutivas con técnicas altas. Por todo ello
conviene evaluar los posibles efectos de retardo. En el DR
estudiado, espaciando las exposiciones 1 minuto se cum-
plen los requisitos del anexo A de CEI 62220-1.

Determinacion de la Funcion de Transferencia de
Modulacion (MTF)

La Funcién de Transferencia de Modulacion (MTF) se
emplea habitualmente para describir la respuesta en fre-
cuencias espaciales de un sistema de imagen. Expresa
como transfiere el sistema el contraste de una sefial de
entrada en funcién de su frecuencia espacial.

Para determinar la MTF,. de los sistemas digitales se
han propuesto varios métodos. Lo mas habitual es utilizar
la imagen de una rendija'>3! o de un borde>>? para obte-
ner una MTF en la direccion perpendicular al objeto, aun-
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que también se han empleado patrones de barras!! e in-

cluso una matriz de discos radio-transparentes (aguje-
r0s)*334 para determinar simultdneamente la MTF bidi-
mensional. Cunningham y Reid* han demostrado que el
método del borde presenta una SNR mayor al de la rendi-
ja a bajas frecuencias espaciales. Samei y cols.’¢ conclu-
yen que el método del borde proporciona una mejor defi-
nicién de la caida de la MTF en las bajas frecuencias.

La norma CEI adopta el método del borde, especifican-
do el uso de un objeto radiopaco de tungsteno de 1 mm de
espesor con un borde recto y dimensiones definidas. En
nuestro caso utilizamos un borde de 1 mm de Cu (22,5%
de transmision para la calidad de haz RQAS) de tamafio
150 x 150 mm?. Sus posibles irregularidades se observa-
ron en una mamografia con una lupa x10 siendo inferiores
a 0,1 mm. Actualmente existen también bordes comercia-
les (Scanditronix-Wellhofer, Leeds Test Objects Ltd.). Co-
mo han demostrado Neitzel y cols.?”, un borde semitrans-
parente conduce a una estimacion errénea de la MTF de-
bido a la fraccion de radiacion dispersa generada detras
del borde y que alcanza el detector pero puede ser adecua-
do para pruebas de constancia pues la precision del méto-
do no se ve alterada (s6lo su exactitud) y un borde semi-
transparente es menos pesado y mas facil de alinear.

El método?! consiste en radiografiar el borde ligera-
mente angulado (1,5°-3°) respecto a la matriz del detec-
tor, primeramente en la direccion paralela a las columnas
del detector y luego a las filas, para conseguir un perfil
sobremuestreado que evite los efectos de la digitaliza-
cion. El centro del borde deberia situarse en el eje central
del haz de radiacion porque desplazamientos del mismo
pueden disminuir la MTF medida. En nuestras medidas
dichas variaciones quedan incluidas en la incertidumbre
del método. No obstante, Samei y cols.3® encuentran que
los resultados no se ven alterados hasta una separacion
de 6 cm desde el centro.

Los valores de pixel de la imagen del borde se lineali-
zan con la inversa de la funcion de conversion (fig. 3a).

Para la determinacion de la posicion y orientacion del
borde se emplea una region central de 75x75 mm?, mien-
tras que el perfil se sobremuestrea en una region de
110x110 mm?. Para evitar la caida en bajas frecuencias
sefialada por Neitzel y cols.® es necesario analizar una
region de la imagen relativamente ancha alrededor del
borde. De acuerdo con la norma CEI el célculo debe in-
cluir £50 mm centrados en la transicion.

En el programa se aplican todos los procesos sobre la
imagen linealizada del borde vertical (intersecta las filas de
la matriz de imagen). Cuando el borde es horizontal (MTF
vertical) considera la matriz transpuesta. Obviamente, en
cada sistema digital de imagen y para cada tamaifio de placa
del CR es necesario conocer a qué eje del detector corres-
ponde cada una de las direcciones principales de la imagen.

Para la determinacion del borde se comienza por la ex-
traccion de contornos de la imagen’2. En lugar del proce-
dimiento propuesto por la norma CEI adoptamos el utili-

Fig. 3. Determinacion de la posicion y orientacion del borde en la ima-
gen. (a) Imagen del borde linealizada (convertida a kerma en aire). (b)
Gradiente de la region central de la imagen. (c¢) Transformada de Ra-
don del gradiente. Su maximo determina la posicion y angulo del bor-
de. (d) Representacion del borde calculado sobre la region utilizada
para el sobremuestreo.

zado por Samei®?, tras comprobar que ambos procedi-
mientos conducen al mismo resultado. Para ello emplea-
mos el método de realce de contornos de Sobel®®, que
calcula el gradiente de la imagen (fig. 3b). Cada derivada
direccional se obtiene por convoluciéon de una mascara
(Gx, Gy) con la region central de 75x75 mm?:

Ciradiente = y'l[rrgi-:!in * Gx) + {regidn "-LT;.'J: 3)

=1 0 17 -1 -2 -1}

20 2,Gy=0 0 0O

1 0 1, | 2 1/

La orientacion y posicion del borde se obtiene optimi-

zando transformadas de Radon (fig. 3c) sobre la imagen
de contornos:

siendo 7%

L

Rier, x') ]E-'mdl'mfd.t’tmu ysina,rsing + yeosa)dy' (4)

‘%" [ cose sina)x)
con ")
v |

-sing cosa fy)
siendo (x,y) las coordenadas espaciales del pixel respecto
a un sistema de coordenadas con origen en el centro de
la regién y o el angulo que especifica la direccion de la
integral de linea.

Tal y como describe Samei’? utilizamos dos transfor-
madas de Radon en cadena, una primera de baja resolu-
cién (1°) seguida de una con alta resolucién angular
(0,01°). De este modo se consigue una alta precision en
la determinacién del angulo sin un coste computacional
elevado (fig. 3d).



62 M. J. Buades et al.

J

A= o't

1 fc)

Fig. 4. Construccion de la ESF sobremuestreada. (a) Imagen del bor-
de. (b) Se endereza el borde desplazando cada fila seglin su distancia
relativa al mismo. (¢) Sobremuestreo no uniforme. (d) Muestreo uni-
forme.

A continuacidn, cada pixel se proyecta a lo largo de una
linea perpendicular al borde obteniéndose la Funcién de
Dispersion de Borde (ESF, Edge Spread Function) o Fun-
cion Respuesta a un Borde (ERF, Edge Response Func-
tion). Para ello, se calcula la posicion relativa de cada li-
nea de la imagen con respecto al borde (fig. 4a). En fun-
cion de esa posicion, se desplaza cada una respecto de las
otras y se acumulan sus valores de pixel (fig. 4b). Se con-
sigue asi un perfil transversal sobremuestreado a una reso-
lucién mayor que la de la imagen original (fig. 4c). Por ul-
timo, el perfil obtenido se muestrea uniformemente agru-
pando los puntos en intervalos con una separacion regular,
As, submultiplo del tamafio de pixel original, p (para los
detectores estudiados la dimension del pixel es igual en las
dos direcciones de la matriz), y promediando sus valores
(fig. 4d). Para los detectores actuales, una razén de sobre-
muestreo de 10 (As = p/10) separa las réplicas de la MTF
lo suficiente para eliminar el solapamiento de sus colas
(aliasing). La separacion entre puntos en el perfil sobre-
muestreado se escala por cos 0 para tener en cuenta que
son distancias en la direccion perpendicular al borde y no
segun el eje de la matriz de imagen (fig. 5a). El método
empleado es similar al descrito por Buhr y cols.® pero uti-
lizando toda la longitud del borde. Equivale a promediar
las distintas ESF que generan por entrelazado de N lineas
consecutivas, siendo N el entero mas proximo a 1/tg 6.
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Fig. 5. Calculo de la MTF. (a) ESF sobremuestreada del CR. (b) LSF
obtenida por diferenciacion del perfil anterior. (c) MTFpre del CR y
del DR analizados para un valor de exposicion de 10 pGy.
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La Funcion de Dispersion de Linea (LSF, Line Spread
Function) (fig. 5b), se obtiene directamente por diferen-
ciacion numérica de la ESF segtin la expresion:

LSF (x) = ESF (x+1) - ESF (x). )

A continuacion, recortamos el intervalo de definicion
de la funcién para quedarnos con una longitud de 10 cm
centrados en el pico de la LSF. Es equivalente a la condi-
cién impuesta por CEI de realizar el célculo sobre 5 cm a
ambos lados del borde.

Dado que la razén de sobremuestreo es superior a 4 no
se corrige el efecto de aproximar en cada posicion el va-
lor verdadero de la derivada de la ESF por la pendiente
entre puntos adyacentes’’.

Finalmente, la MTFpre se calcula como el moédulo de
la transformada de Fourier de la LSF normalizada en el
origen:

I |.".“ I,' iy
MTF(u)=Y LSF(x)-e ¥ (¥ LSFixllu=12_N, (6)

siendo N el numero total de puntos de la LSF.

Algunos autores suavizan previamente la ESF32, le im-
ponen condiciones*® o la ajustan a una funcién predefini-
da®, mientras que otros lo hacen sobre el ruido de las co-
las de la LSF'3*, En nuestro caso hemos adoptado las
recomendaciones dadas por la norma CEI, segun la cual
el suavizado debe realizarse directamente sobre la MTF
mediante un filtro de media de amplitud un 1% de la fre-
cuencia de muestreo, es decir, la MTF correspondiente a
la frecuencia u se obtiene como promedio de la MTF pa-
rau £ 0,01/p (fig. 5¢).

Determinacion del Espectro de Potencia de Ruido (NPS)

Se entiende por ruido las variaciones aleatorias de la
sefial que pueden ocultar informacion util contenida en
la imagen diagnostica. Desde siempre se ha reconocido
como uno de los pardmetros que tienen un mayor impac-
to en la calidad de la imagen. En los sistemas digitales
tiene aiin mayor influencia ya que la visualizacion de las
imagenes esta separada de la adquisicion y un contraste
insuficiente en la imagen puede ser realzado antes de su
presentacion al radidlogo con un algoritmo apropiado.
Como la limitacién por contraste puede minimizarse me-
diante el ajuste de parametros de ventana (nivel, ampli-
tud y curva), en los casos en que la respuesta en frecuen-
cia no sea importante, el ruido sera el factor decisivo a la
hora de limitar la calida de imagen. De ahi la importan-
cia de su correcta caracterizacion.

A menudo el ruido se describe a través de la varianza de
los valores de pixel en la imagen. Sin embargo, el Espectro
de Potencias de Ruido, también llamado Espectro de Wie-
ner, es una descripcion mas completa porque proporciona
informacion sobre su distribucion en frecuencias espaciales.

Con la consideracion habitual de que el ruido en la
imagen radiografica es estacionario y ergodico, el
NPS se puede estimar a partir de la transformada de
Fourier de distintas muestras de imagenes uniformes
promediadas sobre regiones de drea A suficientemente
grande*?:

NPS(u) - lim L;:|:~{1m}-';a %
d

Asi pues, la imagen inicial uniforme (habitualmente se
utilizan las mismas imagenes adquiridas para determinar
la funcion de conversion) se divide en regiones R;; en las
que se calcula el moédulo al cuadrado de su transformada
de Fourier. El tamafio de estas regiones es un compromi-
so entre conseguir, a partir de un niamero limitado de
imagenes, una resolucion fina en frecuencia espacial
(mayor cuanto mayor sea el tamafio) y una estadistica su-
ficiente de muestras que se traduzca en un NPS prome-
dio suave (mayor cuanto menor sea el tamafio o, fijado
un tamafio, cuantas mas imagenes se tomen para el andli-
sis). La norma CEI establece que el andlisis debe reali-
zarse sobre al menos cuatro millones de pixeles indepen-
dientes que pueden tomarse de una o varias imagenes
uniformes. Cada imagen se divide en regiones de 256 x
256 pixeles solapadas 128 x 128 pixeles (fig. 6).

Para evitar variaciones cerca de los bordes de la ima-
gen, la imagen debe analizarse solo en la regiéon central
de la misma (125 x 125 mm?). No obstante, considera-
mos que en las pruebas de constancia un area mayor per-
mite una mayor estadistica sin perder precision (aunque
con menor exactitud). Nuestro andlisis se realiza por de-
fecto sobre el 80% de la imagen (4rea de uniformidad).
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Fig. 6. Division de la imagen en las distintas regiones de analisis Rj;.



64 M. J. Buades et al.

Fig. 7. Eliminacion de inhomogeneidades en la imagen. (a) Imagen uniforme linealizada (convertida a kerma en aire). (b) Resultado de eliminar las
inhomogeneidades de baja frecuencia mediante el ajuste de los valores de pixel a un polinomio de 2° grado.

De esta forma, con una Unica imagen puede alcanzarse el
nimero de pixeles requerido.

Una imagen uniforme contiene, inevitablemente, inho-
mogeneidades debidas al haz de radiacion (por ejemplo,
efecto heel, divergencia del campo de radiacion, ...) que
presentan componentes significativas solo a bajas fre-
cuencias espaciales y que podemos eliminar antes de es-
timar el NPS ajustando los valores de pixel del area de
analisis (el 80% de la imagen, en nuestro caso), una vez
linealizados, a un polinomio de segundo orden y restan-
doselo a la imagen inicial uniforme (fig. 7). La norma
CEI no especifica el area sobre la que substraer. Flynn y
Samei'> hacen el ajuste en cada region Rj;. Nosotros pre-
ferimos aplicar el significado fisico directo y utilizar to-
da el 4rea de analisis. Dobbins y cols.** encuentran poca
dependencia del NPS con el método de substraccion.

Una vez homogeneizada, la imagen se divide en m x n
regiones R, ; (x,y) de 256x256 pixeles donde m (n) se cal-
cula como el entero mas préximo inferior a

. ﬂ } ) I . "

| b 1"-; I ]—l ®)
. 128

siendo N, y N, el nimero total de pixeles en cada direc-

cién de la matriz. E1 NPS local se calcula como el cua-

drado de la transformada de Fourier de la region:

-5
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256-256 <<

siendo p la distancia entre los centros de los pixeles.
La funcion NPS de la imagen analizada (fig. 8) sera el
promedio de los NPS de las distintas regiones:

|"H'P5|::H_.r4'.]=#'i LNFS.J[H.-“.} (10)
HE-B 0 e

Aunque algunos autores filtran los datos antes de la
transformada rapida de Fourier con el fin de suavizar el

Fig. 8. NPS 2D del CR analizado (10 pGy). Nétese el ruido correla-
cionado en la direccion slowscan.

espectro y evitar discontinuidades en los extremos de la
matriz®!34, la norma establece que no debe aplicarse
ningun filtro a la imagen.

En lugar del NPS el programa presenta el Espectro de
Potencia de Ruido Normalizado, NNPS, dividiendo el
NPS por el cuadrado del valor de kerma en aire medido a
la entrada del detector (fig. 9). El valor de kerma se ob-
tiene a través de la funcion de conversion promediando
los valores de pixel en el area central de la imagen de
100x100 pixeles.

Siguiendo la norma CEI se obtienen representaciones
unidimensionales en los ejes promediando + 7 filas / co-
lumnas centrales a cada lado del eje, excluyendo precisa-
mente los ejes. La frecuencia espacial de cada punto (u,,
u,) de este conjunto se convierte en unidimensional cal-
culando su distancia al origen: u = Vu2 + u2. Finalmente
el valor de NPS(u) a lo largo de cada eje se obtiene como
promedio de los correspondientes a u £+ 0,01/p.

No obstante, la exclusion de los datos en los ejes pue-
de llevar a una sobreestimacion de la DQE en determina-
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Fig. 9. NNPS en las dos direcciones principales de la imagen para un
valor de exposicion de 10 uGy.

dos detectores'®. Resulta conveniente un analisis adicio-
nal del NPS bidimensional para detectar valores anor-
malmente altos indicativos de una posible anomalia del
sistema.

Aplicando el teorema de Parseval, es posible demos-
trar que el NPS se relaciona con la varianza de la
imagen'> segun:

-
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g =

Esta relacion permite establecer una comprobacion
simple de los programas informaticos: la integral del
NPS calculado sobre toda la imagen debe ser igual a la
estimacién de la varianza de la imagen multiplicada por
el area de la misma.

Determinacion de la Eficiencia Cudntica de Deteccion

(DOE)

Es posible ahora determinar la DQE a partir de la
ecuacion 2. Dado que los intervalos de muestreo de las
funciones MTF y NNPS son diferentes la MTF se re-
muestrea por interpolacion lineal a los mismos valores
de frecuencia del NNPS antes de proceder a la division.

De acuerdo con la norma CEI, si las DQE de cada eje
se diferencian en menos de un 10% puede considerarse
que el detector presenta la misma DQE promedio para
ambos ejes.

Noétese que para un sistema limitado sélo por ruido
cuantico, el producto X - NNPS(u) es constante y la
DQE es independiente de la exposicion. Por contra, la
DQE de un detector real se ve afectada por el valor de
kerma en aire.

Resultados

La fig. 5¢ muestra las MTFpre determinadas en los
equipos CR y DR (para cada sistema la MTFpre s6lo se
ha representado hasta su frecuencia de Nyquist) para una
exposicion de 10 uGy. Las MTF de ambos detectores son
similares pero el CR presenta una mayor frecuencia de
Nyquist. El detector plano apenas muestra diferencias con
la orientacidn (los detectores de tipo indirecto con Csl ha-
bitualmente presentan una buena isotropia®®) mientras
que, por construccion del sistema lector del CR, la MTF
en la direccion de desplazamiento de la placa de fosforo
(slowscan o subscan) es superior a la de la direccién de
lectura del laser, (fastscan o, simplemente, scan)**.

La fig. 8 muestra el NPS bidimensional del CR para el
valor de exposicion anterior. La fig. 9 muestra los NNPS
unidimensionales segin los ejes para el mismo valor de
exposicion. El detector plano presenta un ruido menor
que el CR. El comportamiento es similar para las dos di-
recciones excepto para las altas frecuencias en las que el
NNPS es ligeramente mayor en la direccién y. En cambio,
en el CR, el ruido es casi blanco en la direccion de avance
de la pelicula, mientras que en la direccion de lectura del
laser el NNPS cae con la frecuencia. A partir de ~ 5,2
mm™! cae bruscamente debido a que el fabricante usa un
filtro anti-aliasing en esa direccion. Notese que mientras
el NPS bidimensional muestra unos picos muy pronun-
ciados de ruido correlacionado en la direccion slowscan,
éstos desaparecen en el NNPS unidimensional debido a la
exclusion de los propios ejes. Algunos autores han asocia-
do los picos a la diferente transmision de las caras del es-
pejo poligonal del sistema de lectura del laser® aunque la
amplitud de los armonicos superiores no puede explicar-
se. Existen numerosas fuentes de ruido electrénico que
podrian generar un ruido periddico aditivo*3-4°.

La fig. 10 muestra la DQE de los detectores anterio-
res. La DQE del detector plano es alrededor de un 50%
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Fig. 10. DQE de los dos equipos analizados (10 nGy).
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Fig. 11. Incertidumbre en la determinacion de la DQE. Las barras de
error corresponden a 2 desviaciones estandar. La media y la desvia-
cion estandar se calculan a partir de 10 evaluaciones distintas de la
DQE en el mismo equipo.

mas elevada que la del CR. Obsérvese, no obstante, que
ambas quedan lejos de la eficiencia ideal unidad. Hay
poca diferencia entre ambas direcciones, aunque en la
DQE del CR se refleja la caida del NNPS a altas fre-
cuencias en la direccion fastscan.

La reproducibilidad del método se muestra en la fig.
11. Todo el proceso, incluyendo la colocacion del borde
sobre el detector, se repitid 10 veces consecutivas y se
calcularon sus correspondientes DQE. Las medidas co-
rresponden a 3 pGy en el DR en modo clinico. En este
modo no es posible quitar el preprocesado y el filtro
aplicado realza las frecuencias intermedias lo que hace
que pequeiias diferencias observadas en modo servicio
se amplifiquen en modo clinico®’. En consecuencia, esta-
mos en condiciones mas desfavorables. Las barras de
error representan 2 desviaciones estandar. En todos los
puntos se cumple la tolerancia establecida por la norma
CELI la incertidumbre de la DQE medida es menor de
+0,06 en valor absoluto y para frecuencias menores de 2
mm! el error relativo es inferior al 10%.

Todo lo visto nos permite afirmar que, una vez elabora-
do el programa de calculo, el procedimiento de obtencion
de la DQE de un equipo de grafia digital en un entorno
clinico es rapido, objetivo y reproducible. En compara-
cion, conseguir una estadistica adecuada con un patréon de
imagen requiere un analisis mas costoso en el que varios
observadores evaltien varias imagenes del mismo.

No obstante, los fabricantes, en general, no proporcio-
nan valores de referencia de estas funciones con los que
comparar. Aunque dichos valores pueden encontrarse en la
literatura para los detectores actuales, no se han estableci-
do tampoco intervalos de tolerancia. Son, pues, necesarios
estudios clinicos que establezcan criterios de aceptabilidad
diagndstica en relacion con los valores de estas funciones.

Conclusiones

Se ha presentado la metodologia a seguir para la deter-
minacion de las funciones MTE, NPS y DQE de equipos
de radiologia digitales. La aplicaciéon informatica desa-
rrollada de acuerdo a la norma CEI 62220-1 permite im-
plementar estas medidas en el control de calidad rutina-
rio de dichos equipos. Nuestras medidas, ademas, ponen
de manifiesto que las incertidumbres alcanzables en un
entorno clinico son adecuadas para pruebas de constan-
cia. Estas funciones constituyen un enfoque complemen-
tario a los maniquies de imagen para la evaluacion de la
calidad de imagen de los detectores digitales y asi lo
atestigua la numerosa literatura existente.
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ARTICULO CIENTIFICO

Caracterizacion de un Array 2D de camaras de ionizacion
para la verificacion de campos de IMRT

G. Martin Martin!, R. Diaz Fuentes', P. Fernandez Leton!, J.M. Pérez Moreno?, C. Rodriguez
Rodriguez?, A. Lopez Fernandez!, E. Cabello Murillo!, J. Castro Novais!

ISeccion de Radiofisica. Servicio de Oncologia Radioterdpica. *Servicio de Radiofisica y Proteccién Radiolégica. Hospital Universitario 12 de Octubre. Madrid.

Characterization of a 2D ionization chamber array and its application to the verification of IMRT fields

Resumen

En este estudio se han investigado las caracteristicas de un
equipo comercial de dosimetria de camaras de ionizacion. El
equipo analizado ha sido el I'mRT MatriXX ™(Scanditronix-
Wellhfer). Este es un array 2D con 1020 camaras de ionizacion
gaseosa uniformemente distribuidas en una matriz de 24 x 24
cm?, con una separacion entre detectores de 7,62 mm. Se han es-
tudiado diferentes caracteristicas dosimétricas del detector tales
como su reproducibilidad y su linealidad con la dosis. Para la re-
producibilidad del equipo a corto y a largo plazo la dispersion de
los resultados presenta una desviacion estandar inferior al 0,2%
y 0,8% respectivamente e inferior al 0,1% para la linealidad.
También se ha estudiado la sensibilidad del equipo para detectar
pequefios cambios en la posicion de los colimadores. Se han po-
dido observar desplazamientos en las mordazas del acelerador
de 1 mm. Ademas, se han estudiado otros parametros especifi-
cos del acelerador: factores de campo, cuyas diferencias medi-
das con una camara Pin-point han sido inferiores al 1% y perfi-
les de campos con cuiias virtuales de 15°, 30°, 45° y 60° compa-
rados con una pelicula radiocromica. Una vez caracterizado el
equipo se ha empleado para verificar que las dosis calculadas
por el planificador para un tratamiento de radioterapia externa
por intensidad modulada son correctas. Debido a la limitacion
del MatriXX en cuanto a su resolucion espacial, se han compa-
rado los resultados de éste mediante el indice y [DTA4 (Distance
to agreement) de 0,3 cm y 3% de diferencia en dosis relativa al
maximo de dosis] con los de un sistema de mayor resolucion es-
pacial: un sistema de dosimetria fotografica con pelicula radio-
cromica. El nimero de pixeles con y <1 del MatriXX con la pe-
licula fue del 94%. Ademas, consideramos el tratamiento calcu-
lado por el planificador como valido, ya que al comparar éste
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con la pelicula el nimero de pixeles con y <1 es de 96%, y al
compararlo con el MatriXX es de 99%.

Palabras clave: IMRT. Array 2D. Verificacion de campos. Camaras
de ionizacion.

Abstract

In this study the characteristics of a commercial ion chamber
array were investigated. The device was the I'mRT MatriXX
™(Scanditronix-Wellhofer). This is a two-dimensional detector
array with 1020 ionization chambers uniformly arranged in a 24 x
24 cm? matrix, with a distance of 7.62 mm between detectors. Do-
simetric characteristics of the detector, such as detector reproduci-
bility and dose linearity were studied. The standard deviation for
the detector short and long term reproducibility were within 0.2%
and 0.8% respectively and within 0.1% for dose linearity. The sen-
sitivity of the device to detect small positional changes of the co-
llimation system was also assessed. Millimetric positional changes
of the collimation system have been observed. Furthermore, mea-
surements specific to the linear accelerator were performed: out-
put factors, which matched very well Pin-point chamber measure-
ments (differences lower than 1%) and dose profiles for 15°, 30°,
45° and 60° virtual wedges which were compared to radiochromic
film measurements. Once the detector was characterized, it was
used in order to verify if the doses calculated by the treatment
planning system (TPS) were correct for an intensity modulated ra-
diation therapy (IMRT) treatment. Because of the low spatial reso-
lution of the MatriXX, the results obtained with it were compared
to a system with a higher spatial resolution by means of g index
[DTA (Distance to agreement) of 0.3 cm and 3% dose difference
relative to maximum dose], such as a radiochromic film dosi-
metry system. The number of pixels with y <1 of the MatriXX
versus film was 94%. Furthermore, we consider that TPS calcula-
tions for the IMRT treatment are correct since in the comparison
of TPS versus film and versus MatriXX, the number of pixels
with y <1 were 96% and 99% respectively.

Key words: IMRT. 2D-Array. Dose plan verification. Ionization
chambers.



Caracterizacion de un Array 2D de camaras de ionizacion para la verificacion de campos de IMRT 69

Introduccion

En los tltimos aflos se ha desarrollado la técnica de inten-
sidad modulada en radioterapia externa (IMRT)!-3 que per-
mite la posibilidad de aumentar la dosis impartida al volu-
men blanco preservando a su vez los 6rganos criticos. Nu-
merosos autores han demostrado las ventajas clinicas que su-
pone la aplicacion de esta nueva técnica*®. La verificacion
de las dosis calculadas para la planificacion de un tratamien-
to de IMRT es fundamental’. La verificacion de tratamientos
de IMRT se ha realizado hasta la fecha aplicando diferentes
métodos; uno de los mas empleados es el de la comparacion
de la distribucion de la dosis proporcionada por el planifica-
dor (TPS) con las medidas obtenidas mediante pelicula ra-
diografica al irradiar un maniqui homogéneo®®. Las pelicu-
las radiograficas cuentan entre sus ventajas con la posibili-
dad de obtener una distribucién de dosis en dos dimensiones
y oftrecer una alta resolucion espacial y versatilidad para su
colocacion en maniquis solidos (permitiendo analizar las do-
sis correspondientes al tratamiento completo tal y como se
irradia en el acelerador). Sin embargo, como la radiologia di-
gital estd en continua expansion, el empleo de las revelado-
ras convencionales se esta extinguiendo. Ademas, poseen va-
rias desventajas como la dependencia de dosis con el proce-
so de revelado, incremento de la sensibilidad para rayos x
por debajo de 200 keV'%!! y dependencia de la respuesta de
la pelicula con la orientacion de ésta con respecto al haz inci-
dente de radiacion!? y con respecto al material del sobre que
la envuelve!®. Algunas de estas desventajas se han compen-
sado con las peliculas EDR2'*!3, pero no la limitacion de la
sensibilidad que no supera unos pocos Grays.

Con el empleo de peliculas radiocromicas se pueden
evitar algunos de estos problemas asociados a las peliculas
radiogréficas. Al exponer a radiacion ionizante una pelicu-
la radiocrémica se va tifiendo de un color azulado debido
a los efectos de polimerizacion de la solucion solida que la
compone'®!7, de forma que no es necesario su revelado.
Las nuevas peliculas radiocromicas Gafchromic EBT (ISP,
Wayne, NJ) presentan una alta sensibilidad a la radiacion,
lo cual las hace adecuadas para verificacion de tratamien-
tos de IMRT'8-2!, Entre sus inconvenientes, la pelicula ra-
diocrémica cuenta con un tratamiento laborioso a la hora
de analizarla y una incertidumbre total en la estimacion de
dosis inferiores al 5%722. Devic et al.?3 han descrito un pro-
cedimiento de lectura de estas peliculas en el que la incer-
tidumbre total estimada es menor del 2%. Sin embargo, su
procedimiento resulta, en nuestra opinion, excesivamente
laborioso para su empleo en comprobaciones rutinarias.

Otro de los métodos empleados para verificacion de trata-
mientos de IMRT es el uso de matrices de detectores de cé-
maras de ionizacion gaseosa. Este tipo de detectores presen-
tan una peor resolucion espacial, debido al espacio existente
entre camaras, pero las medidas obtenidas con cada uno de
sus detectores son precisas y se puede obtener una lectura di-

recta de la dosis en cada punto. Otra de las limitaciones que
presentan este tipo de detectores es su imposibilidad de reali-
zar verificaciones con angulos de gantry distintos de 0°. Dife-
rentes autores®*2 han evaluado dos detectores de arrays 2D
de camaras de ionizacién gaseosa presentes en el mercado.
Uno es de la casa PTW (Freiburg, Alemania) y el otro es de
Scanditronix-Wellhofér (Schwarzenbruk, Alemania). La prin-
cipal diferencia entre ambos es el niimero de camaras de ioni-
zacion, que es de 729 en el caso de PTW (con separacion en-
tre cdmaras adyacentes de 1 cm), frente a las 1020 de Scandi-
tronix-Wellhofer (separacion entre detectores de 7,62 mm).

En este estudio hemos realizado nuestras propias prue-
bas para caracterizar el array 2D de camaras de ionizacion
gaseosa de la casa comercial Scanditronix-Wellhofer (Sch-
warzenbruck, Alemania) y validar su uso para la verifica-
cion de un tratamiento de IMRT. Debido a la limitacion
del equipo en cuanto a su resolucion espacial, se han com-
parado los resultados de éste con los de un sistema de ma-
yor resolucion espacial, tal como un sistema de dosimetria
fotografica empleando pelicula radiocrémica.

Material y método

El detector de radiacion utilizado en este estudio ha sido
el I'mRT MatriXX ™(Scanditronix-Wellhofer), a partir de
ahora MatriXX. Un estudio detallado de este dispositivo se
puede encontrar en el articulo de Amerio et al.?, en el que
se analiza con detalle la construccion interna del prototipo
en el que esta basado el MatriXX, nosotros nos limitaremos
a dar una breve descripcion del equipo. Segun las especifi-
caciones del fabricante expuestas en su pagina web*, el Ma-
triXX consiste en un conjunto de 1020 cadmaras de ioniza-
cién plano-paralelas abiertas, uniformemente dispuestas en
una matriz de 32 x 32 (excepto en las esquinas), constitu-
yendo un 4rea activa de deteccion de 24 x 24 cm? (fig.1).

Fig. 1. Equipo MatriXX. Las 1020 camaras de ionizacion cubren uni-
formemente un 4rea de 24x24 cm?. El didametro de cada detector es de
4,5 mm y tiene una altura de 5 mm. La distancia entre detectores ad-
yacentes es de 7,62 mm.

*http://www.scanditronix-wellhofer.com/fileadmin/pdf/products/ImrT_mRT_MatriXX_sp.pdf
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Cada camara tiene un diametro de 4,5 mm y una altura de 5
mm. La distancia entre centros de camaras adyacentes es de
7,62 mm y el volumen sensible de cada una de ellas es de
0,07 cm’. El material en el que se encuentran insertadas las
camaras es Perspex (PMMA); el punto efectivo de medida
de las mismas se encuentra a 3 mm de profundidad desde la
superficie del MatriXX.

Cada camara dispone de su propio dispositivo elec-
tronico de lectura. El tiempo minimo de medida (tiem-
po durante el cual la carga recolectada por los detecto-
res es integrada por la electronica) es de 20 ms y se rea-
liza sin introducir tiempo muerto en el sistema?®. El
rango de medida de tasa de dosis absorbida en agua es
de 0,1 Gy/min - 5 Gy/min, segun las especificaciones
del fabricante. Cada camara posee un factor individual
de "uniformidad" (que es un factor de normalizacion
dentro del conjunto de cdmaras que componen el siste-
ma) suministrado por el fabricante, determinado a tra-
vés de una calibracion realizada con una fuente certifi-
cada de %°Co. Recientemente M. Donetti et al.?® han
descrito un método para ajustar la ganancia relativa de
cada una de las camaras dentro de la matriz de detecto-
res. Dicha variacidn entre camaras es debida principal-
mente a dos componentes: las variaciones entre las ga-
nancias electronicas entre distintos canales y las varia-
ciones de la separacion entre detectores contiguos. Con
este método obtienen los factores de correccion para
cada camara consiguiendo una dispersion de las medi-
das de un 0,7%. Se puede emplear un factor interno de-
nominado kg, con el objeto de realizar medidas de do-
sis para energias diferentes a las del %°Co. El dispositi-
vo cuenta ademas con un sensor de presion y otro de
temperatura que permite corregir la lectura por las con-
diciones atmosféricas. El software que controla el dis-
positivo (OmniproTM-I'mRT) permite la conversion de
la matriz de lecturas a un fichero ASCII para su poste-
rior analisis, en este caso con la aplicacion Excel (Mi-
crosoft®).

Se emplearon dos fuentes de radiaciéon: una unidad de
Cobalto 60 (Thetratron-780, AECL), cuya tasa de dosis
medida fue de 91,83 cGy/min (con una desviacion frente
a la tasa nominal inferior al 1,3%) y con una desviacion
estandar en la estabilidad de la fuente inferior al 0,06% y
un acelerador lineal multildminas Primus de Siemens (27
pares de laminas de 1 cm), con posibilidad de realizar
IMRT de campos estaticos. Las energias disponibles del
acelerador lineal son 6 y 18 MV.

El montaje experimental utilizado en este estudio se
muestra en la fig. 2. Se colocaron unas planchas de PM-
MA sobre la superficie del MatriXX (para aumentar la
profundidad del punto efectivo de medida de éste) y de-
bajo de él, para tener en cuenta la retrodispersion. El es-
pesor de PMMA colocado sobre la superficie del Ma-
triXX fue de 2 cm para la unidad de Cobalto y de 5 cm
para el acelerador. En ambos casos se emplearon 10 cm
de PMMA para la retrodispersion.

[
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Fig. 2. Montaje experimental. El MatriXX estd centrado en el eje del
haz de radiacion, con su punto efectivo de medida (PE) a distancia iso-
céntrica (DFI = 80 cm para la unidad de cobalto y DFI = 100 cm para
el acelerador). La profundidad (z) es de 2 y 5 cm para la unidad de
Cobalto y el acelerador respectivamente. El espesor de material para la
retrodispersion (ER) es de 10 cm.

Reproducibilidad

La estabilidad del equipo se puso a prueba durante el
periodo de un mes. Para ello se realizaron dos conjuntos
de medidas; 5 medidas tomadas tras la estabilizacion del
equipo y otro conjunto de 5 medidas obtenidas cada 24
horas durante un mes. De esta forma se comprob¢ Ia re-
producibilidad de la dosis medida por cada detector a
corto y a largo plazo. Se empled la unidad de Cobalto
con un tamafio de campo de 27 x 27 cm? (de forma que
el campo de radiacion cubriera toda la superficie activa
del MatriXX) e irradiando con una dosis de 1 Gy en cada
una de las medidas.

Linealidad

Para medir la linealidad del equipo con la dosis se em-
pled la unidad de Cobalto utilizando tiempos de irradia-
cion diferentes en medidas sucesivas. Los datos presenta-
dos en el apartado de resultados son los correspondientes
a las lecturas de los 4 detectores centrales del MatriXX,
tomando el promedio de 5 irradiaciones consecutivas pa-
ra cada medida.

Variacion de la respuesta con el posicionamiento
de los colimadores

La distancia entre los centros de camaras adyacentes
es de 7,62 mm, de forma que existe una separacion entre
los bordes de camaras contiguas de 3 mm. El movimien-
to lateral de electrones producido por la radiacion disper-
sa en el material que rodea las cdmaras podria llevar a
una pérdida de sefial?®. Ademas, si el posicionamiento de
las laminas del colimador coincidiera con la separacion
entre camaras, esto también podria contribuir a una va-
riacion de la sefial. Con esta prueba hemos investigado la
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Fig. 3. Montaje experimental para detectar la variacion en la respuesta del
MatriXX a cambios posicionales de los colimadores. El tamaiio de cam-
po inicial es de 27,5 x 4 cm?. La mandibula Y1 del colimador secundario
se va cerrando en pasos de 1 mm desde Y1 =-4 cm hasta Y1 =-2 cm. En
cada irradiacion se van tomando las medidas de los detectores 1-6.

sensibilidad de los detectores del MatriXX a cambios en
el posicionamiento del multildminas.

Se irradié el MatriXX con un campo rectangular de
27,5 x 4 cm?. La mandibula Y1 del colimador fue cerran-
dose desde 4 cm hasta 2 cm, con paso de 1 mm y 100
UM en cada paso. En cada irradiacion se obtuvieron las
lecturas de 6 detectores adyacentes numerados del 1 al 6
en la fig. 3.

Factores de campo

Se ha empleado el MatriXX para medir la radiacion
emitida por el acelerador al variar los tamafios de cam-
po. Esta prueba, ademas de realizarla para medir los
factores de campo del acelerador, se ha realizado para
medir indirectamente las propiedades de dispersion de
los componentes internos del equipo y como afectan és-
tos a la matriz de detectores. Debido a la importancia
que tienen los campos pequefios en la técnica de IMRT,
se han medido tamafios de campo desde 2 x 2 cm?. Para
obtener los factores de campo con el MatriXX se reali-
zaron conjuntos de 5 medidas correspondientes a irra-
diaciones de 100 UM con 6MV. Se emple6 uno de los
detectores centrado en el eje del campo para campos de
2x2,3x3,4x4,5x5,6x6,8x8,10x10y 12x 12
cm?. Estas medidas fueron comparadas con las obteni-

**http://harpellassociates.com/ISP/EB Twhitepaper.pdf

das mediante una camara de ionizacion de caracteristi-
cas similares a las del MatriXX en las mismas condi-
ciones de medida. La camara de ionizacion empleada
fue una camara Pin-Point con volumen sensible de
0,015 cm? (tipo 31014, PTW, Freiburg, Alemania), co-
nectada a un electrometro Unidos (PTW, Freiburg, Ale-
mania). Todas las medidas han sido corregidas por pre-
sion y temperatura.

Medidas de perfiles de campos con cufias virtuales

Se han medido diferentes perfiles del acelerador (6
MV) con campos de 5 x 5 cm? empleando cufias vir-
tuales de 15, 30, 45 y 60°. Para cada medida se irradio
de forma simultanea una pelicula radiocrémica con el
MatriXX. El sistema de dosimetria fotografica emplea-
do fue el compuesto por una pelicula radiocrémica
(Gafchromic® EBT) y un escaner fotografico Micro-
tek ScanMaker 9800 XL. Esta combinacién ya ha sido
previamente caracterizada como sistema dosimétri-
co** Las peliculas irradiadas pertenecian todas al
mismo lote de fabricacidon. Para su lectura se dejaron
transcurrir 24 horas desde la irradiacién y se empled
un protocolo definido, en el que se emplea siempre el
area central de la bandeja del escaner, se digitaliza con
una resolucion de 300 ppp y posteriormente, mediante
un programa de tratamiento de imagenes, se reduce la
resolucién a 30 ppp, a fin de reducir las fluctuaciones
locales. Para convertir los valores de sefial digital a do-
sis el sistema se calibr6 previamente irradiando pelicu-
las con valores conocidos de dosis. Se determin6 una
funciéon que relaciona la dosis con la sefial producida
por el escaner. La incertidumbre total en la asignaciéon
de dosis se estima en un 4% (con factor de cobertura
k=2), de la que practicamente toda se debe al proceso
de lectura. Se estima que la incertidumbre debida a la
curva de calibracion es inferior al 1% (k= 1). En estas
estimaciones de la incertidumbre se ha tenido en cuen-
ta la falta de uniformidad de la pelicula y del escaner,
las distintas respuestas que pueden presentar las peli-
culas de un mismo lote y la falta de reproducibilidad
del escaner a corto y a largo plazo.

Aplicacion clinica

Una vez caracterizado el MatriXX, se ha empleado
para verificar las dosis calculadas por el TPS en un tra-
tamiento de IMRT. Simultaneamente se ha realizado la
misma verificacion empleando el sistema de dosimetria
fotografica radiocrémica. El tratamiento realizado fue
un caso de cancer de estdbmago que se tratd con la téc-
nica de IMRT estatica con 7 campos. Fue calculado y
optimizado por nuestro TPS (Oncentra MasterPlan, v
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1.4.3.1 Nucletron, Holanda). Cada campo fue recalcula-
do para la geometria del MatriXX y transferido al ace-
lerador. Todos los parametros de cada campo se mantu-
vieron iguales, excepto el angulo del gantry que se pu-
so a 0° para todos los campos. A fecha de realizacion de
este trabajo el MatriXX no poseia un accesorio para
acoplarlo al gantry con el objeto de realizar medidas
con las angulaciones del tratamiento. Para cada medida
se irradié de forma simultanea el MatriXX y la pelicula
radiocromica, campo por campo y con la suma total de
todos los campos.

Resultados
Reproducibilidad

Las fig. 4 y fig. 5 muestran las desviaciones estandar
de las medidas para cada detector a corto y a largo pla-

zo. La reproducibilidad de estas medidas es excelente
ya que la desviacion estandar media es de 0,1% y la
maxima desviacion individual es de 0,2%. En cuanto a
la reproducibilidad a largo plazo se producen desviacio-
nes algo mayores; la desviacion estandar media es de
0,5% y la maxima desviacion individual es de 0,8%.
Para la reproducibilidad a largo plazo la desviacion
tiende a ser algo menor en los detectores periféricos
que en los centrales. Esto puede ser debido al mayor ca-
lentamiento de la electrénica en la zona central. Se ha
de tener en cuenta ademas, que nuestros resultados in-
cluyen variaciones en la reproducibilidad del montaje
experimental diario.

Linealidad
En la fig. 6 se representa la dosis obtenida con respec-

to al tiempo de irradiacion. Se puede observar el ajuste
por minimos cuadrados de la relacion lineal entre la do-
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Fig. 4. Reproducibilidad a corto plazo. Cada cuadrado (a) representa
uno de los 1020 detectores del MatriXX y el color, su desviacion es-
tandar obtenida en un conjunto de 10 medidas consecutivas. La mayo-
ria de los detectores presenta una desviacion de 0,1% (b) y la desvia-
ci6n estandar maxima es de 0,2%.

Fig. 5. Reproducibilidad a largo plazo. Cada cuadrado (a) representa
uno de los 1020 detectores del MatriXX y el color, su desviacion es-
tandar obtenida en un total de 20 medidas dia a dia, durante 1 mes. La
mayoria de los detectores presenta una desviacion estandar de 0,6%
(b) y la desviacion estandar maxima es de 0,8%.
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Fig. 6. Linealidad del MatriXX realizado en la unidad de Cobalto con
el montaje experimental estandar. Cada punto representa el promedio
de las medidas de los 4 detectores centrales. Se puede observar el re-
sultado de las regresiones lineales para el rango total de dosis y el de
bajas dosis.
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Fig. 7. Comparacion del factor de campo medido con el MatriXX y
con la camara Pin-Point. Los tamafios de campo se obtuvieron en el
acelerador (6 MV) para tamafios de campo comprendidos entre 2 x 2
cm?y 12 x 12 cm?.

sis y el tiempo de irradiacion en el rango de 0,02 a 3,5
Gy (R>=1). La ordenada en el origen se debe al tiempo
de entrada y salida de la fuente. Debido a la importancia
que tiene la region de bajas dosis en la verificacion de
campos de IMRT, se ha representado también en la fig. 6
la linealidad para el rango de dosis de 0,02-0,1 Gy
(R?=0,997).

Variacion de la respuesta con el posicionamiento de los
colimadores

En la fig. 8 se representa la variacion en la dosis me-
dida por 6 detectores del MatriXX (normalizada a la
medida del mayor tamafio de campo) al desplazar la
mandibula Y1 del acelerador desde -4 cm hasta -2 cm
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Fig. 8. Respuesta frente a pequeiias variaciones del posicionamiento
del colimador. Se muestra la lectura para cada uno de los 6 detectores
de la fig. 3, a medida que se va cerrando la mordaza Y1 desde la posi-
cion 40 mm hasta la de 20 mm en pasos de 1 mm.

(fig. 3), en pasos de 1 mm. En la primera medida el de-
tector 1 estd parcialmente cubierto por la proyeccion de
la mordaza, mientras que el resto de los detectores (2-6)
estan en la porcidon del campo abierto. Se puede obser-
var que en la segunda medida, al cerrar la mandibula
Y1 1 mm, los detectores mas proximos al borde del
campo (1-3) son capaces de registrar dicha variacion.
De hecho, la posibilidad de detectar cambios milimétri-
cos en la posicion de los colimadores, podria utilizarse
para detectar errores de hasta 1 mm en el posiciona-
miento de estos.

Factores de campo

En la fig. 7 estan representados los factores de cam-
po obtenidos con el MatriXX y con la camara Pin-
Point en el acelerador (6 MV). Las barras de error re-
presentan la desviacion estandar de la media de 5 me-
didas tomadas en cada punto tanto con el MatriXX co-
mo con la camara Pin-Point. Las discrepancias entre
las medidas del MatriXX y las de la camara Pin-Point
son inferiores al 1%.

Medidas de perfiles de campos con cufias virtuales

La fig. 9 muestra una comparacién entre la medida
del MatriXX y de la pelicula radiocromica para los
perfiles de un campo de 5 x 5 ¢cm?, con cufias virtuales
de 15, 30, 45 y 60°. Se puede apreciar que algunos va-
lores del MatriXX no forman parte del intervalo de
error de esos mismos puntos medidos en la pelicula.
Esto se debe a que estos puntos, que corresponden a
zonas de gradientes de dosis, estan situados entre dos
camaras adyacentes. Esto es interesante porque mues-
tra la principal limitacién del MatriXX en cuanto a su
resolucidn espacial.



74 G. Martin Martin et al.

2 Cufiade 15°
a - | ® MatriXX
> £ 8 Pelicula
< 03 o h 3
'9_5 o | i
% :4 'I I'-.
= ]
2 . . *
= j 7 ...l ﬂ
0 e — ———
s QR . 1 O 1 d 3 4 3
Cufia de 45°
1.2 7 .
| 3 = MatriXX
(§ ' f &_i"u.._ Pelicula
502 \
’8“3 06 4 { .
B - {
g 0.4 i X
502 4 J &
0 - mnd =
G4 3 2 a0 1 0 3 04 3
EjeY (cm)

Cufiade 30°
1.2 7 = MatriXX
@ { - Fre—g . —Pelicula
%’f’ 0.8 .'I £
g 0.6 / 1"|
804+ / |
5 0.2 4 F .
0 - —— —
5 -4 23 2 10 1 203 4 5
Cufiade60°
1.2 i .
g i
%f’ 08 - ."f .
_g 0.4 - .'I '-I
T 04 1 F 1
S 012 A A x
] 3= —
5 -4 -3 .2 -1 0 0 2 3 4 35
EjeY (cm)

Fig. 9. Comparacion de los perfiles de un campo 5 x 5 cm? (6 MV) con el MatriXX y la pelicula para cufias dinamicas de 15, 30, 45 y 60°. Las ba-
rras de error representan la incertidumbre de la pelicula con factor de cobertura k = 2.

Aplicacion clinica

Para validar los calculos obtenidos con el TPS de un
tratamiento de IMRT se han comparado los resultados
de éste con los obtenidos del MatriXX y de la pelicula.
La fig. 10 muestra la comparacion entre el MatriXX, la
pelicula radiocrémica y los célculos del TPS para un
perfil de la suma de todos los campos del tratamiento.
La comparacion entre el MatriXX, la pelicula y el TPS
en funcion del indice y, se muestra en la tabla 1 para ca-
da campo por separado y para la suma de todos los
campos. El porcentaje especificado para las expresio-

Tabla 1: Porcentaje de puntos con y <1 para cada campo y para la
suma total de campos (S).

Pelicula-TPS TPS-MatriXX Pelicula-MatriXX
Campo y<1(%) y<1(%) y<1(%)
1 81 85 87
2 82 83 83
3 90 88 86
4 87 90 86
5 88 95 89
6 90 93 78
7 88 91 86
S 96 99 94

nes del indice y del MatriXX con respecto al TPS o a la
pelicula corresponde al MatriXX y no al TPS o a la pe-
licula. Esto es debido a que al ser éste el de peor resolu-
cion, soélo se verificaran un determinado nimero de
puntos de la matriz de dosis del TPS o de la pelicula.
Para el analisis del indice y se empled el programa Om-
nipro I'mRT (Scanditronix-Wellh6fer) teniendo en
cuenta unicamente los pixeles con una lectura mayor
del 3% del maximo. El criterio elegido para definir el
indice y?° fue el de un DTA (Distance to agreement) de
0,3 cm y un 3% de diferencia en dosis relativa al maxi-
mo de dosis para cada campo. El numero de pixeles con
y <1 del MatriXX frente a la pelicula para la suma de
campos fue del 94%. Ademads, consideramos el trata-
miento calculado por el TPS como valido, ya que al
comparar éste con la pelicula el numero de pixeles con
y <1 es del 96%, y al compararlo con el MatriXX es
del 99%.

La frecuencia de muestreo del sistema dosimétrico fo-
tografico, del planificador y del MatriXX fue de 12,5
cml, 5 cm™ y 1,3 cm! respectivamente. Esto implica
que el sistema dosimétrico fotografico, a pesar de tener
una mayor incertidumbre de medida que el MatriXX, po-
see un mayor numero de puntos para reproducir un deter-
minado perfil de dosis.
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Fig. 10. Perfil de la region central de la suma de todos los campos de
un tratamiento de IMRT de estomago. Se muestra la comparacion en-
tre el MatriXX, el planificador y la pelicula. Las barras de error repre-
sentan la incertidumbre de la pelicula con factor de cobertura k = 2.
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Fig. 11. Distribucion del parametro y (MatriXX vs pelicula) para el
campo mostrado en la Fig. 10. Cada uno de los cuadrados muestra un
pixel de dicho campo.

Esto se puede observar en la fig. 10, en la que existen
picos de alto gradiente de dosis situados entre dos detec-
tores del MatriXX, que no pueden ser reconstruidos a
partir de las medidas de éste y si con la pelicula.

Conclusiones

En este estudio hemos investigado las caracteristicas
dosimétricas del MatriXX y lo hemos empleado para ca-
racterizar determinados parametros del acelerador. Ade-
mas hemos evaluado su capacidad para verificar un trata-
miento clinico de IMRT.

Por un lado se investigaron las caracteristicas dosimé-
tricas del MatriXX: reproducibilidad, linealidad y sensibi-
lidad de éste ante pequefios cambios en la posicion de los
colimadores y por otro lado, se han estudiado determina-
dos parametros del acelerador tales como factores de
campo y perfiles con cufias virtuales. Finalmente, se han
medido un total de 7 campos de IMRT, y se han compara-
do las medidas del MatriXX con las de la pelicula radio-
crémica empleando el método del indice y; También se ha
evaluado la concordancia obtenida entre el planificador
con respecto al MatriXX y a la pelicula, y al obtenerse
valores del indice Yy similares, hemos considerado como
validos los calculos del planificador. Las medidas se han
realizado campo por campo y como la suma total de cam-
pos. Basandonos en las pruebas realizadas en nuestro es-
tudio podemos concluir lo siguiente sobre el MatriXX:

Por un lado, el equipo s6lo se puede utilizar con el
gantry a 0°, lo que hace necesario controlar mediante el
programa de garantia de calidad del acelerador los efec-
tos de gravedad al girar el gantry.

Por otro lado, el equipo permite una medida inmedia-
ta de la dosis con precision en sus puntos de medida,
aunque la separacion entre ellos (7,62 mm) hace nece-
sario el empleo de otro sistema dosimétrico con mayor
resolucion espacial para reproducir un determinado per-
fil de dosis de un campo de IMRT. Ante la cuestion de
si se podria emplear el MatriXX por si solo como siste-
ma de verificaciéon de los calculos de un TPS para cam-
pos de IMRT, nosotros opinamos que seria necesario
haber verificado un nimero suficiente de casos con el
MatriXX a la vez que con otro sistema dosimétrico de
mayor resolucion espacial. Una vez contrastado en es-
tos casos que el numero de puntos de medida que pasan
el criterio del indice Yy es similar en el MatriXX y en el
sistema de mayor resolucion espacial, podriamos consi-
derar como valido un tratamiento de IMRT verificado
solo con el MatriXX.
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Comentarios acerca de la exactitud y reproducibilidad en el control
de calidad de equipos de radiodiagnostico
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Questions about accuracy and reproducibility in radiodiagnostic quality assurance

Resumen

Los conceptos de exactitud y reproducibilidad estdin muy
presentes en el ambito del control de calidad de los equipos de
Radiodiagnostico, asociados a los parametros esenciales en la
calidad de imagen y la dosis impartida al paciente, como son la
tension del tubo y el tiempo de exposicion.

Esta comunicacion tiene por objeto definir de forma precisa
la exactitud y la reproducibilidad y formularlas para un correc-
to tratamiento estadistico, cuantificar la influencia que la re-
producibilidad tiene en la determinacion practica de la exacti-
tud, establecer un criterio objetivo que permita asegurar que los
parametros medidos estan dentro de la tolerancia y finalmente,
introducir una propuesta de revision de estas tolerancias.

Se comprueba que es posible expresar la incertidumbre en la
exactitud en términos de reproducibilidad (o de falta de ésta) y po-
dremos concluir que reproducibilidades del 2% o inferiores (10)
en la tension y tiempo de exposicion en equipos de radiologia ge-
neral, y de 0,2 kV en mamografos, permiten una evaluacion poste-
rior de la exactitud con un nimero de medidas razonable.

Palabras Clave: Reproducibilidad. Exactitud. Tolerancia. Confian-
za Estadistica. Control de Calidad en Radiodiagnoéstico.

Abstract

Accuracy and reproducibility are concepts closely related to
essential parameters of X-ray equipments in the field as kilo-
voltage and times-scale, that are part of these equipments qua-
lity control.

An accurate definition of accuracy and reproducibility,
their correct formulation in order to a right statistical treat-
ment, mutual influence and an objective criteria that allow to
ensure measures in agreement with tolerances, together with
a tolerances review proposal, are the scope of our communi-
cation.

The results show that is possible to express accuracy uncer-
tainty as a function of reproducibility and we can set that re-
producibilities below 2% (10) in kilovoltage and times-scale of
conventional equipments, and 0.2 kV in mammography, allow
a later evaluation of accuracy with a reasonable number of me-
asurements.

Key Words: Reproducibility. Accuracy. Tolerance. Statistical Confi-
dence. Radiodiagnostic Quality Assurance.

Introduccion y objetivos

El Protocolo Espafiol de Control de Calidad en Ra-
diodiagnostico! (PE) establece las tolerancias en tér-
minos de desviacion maxima para los valores de la
exactitud y la reproducibilidad de la tensién y del
tiempo de exposicion en diferentes tipos de equipos
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generadores de rayos X. Por su parte el REAL DE-
CRETO 1976/19992 (RD) utiliza el concepto de des-
viacion relativa para expresar las tolerancias admisi-
bles.

En este trabajo pretendemos unificar el estimador
utilizado en estas magnitudes, para un tratamiento es-
tadistico mas directo, asi como revisar las tolerancias
y determinar la influencia que la falta de reproducibi-
lidad puede tener en la determinacion de la exactitud.
El resultado sera un criterio sencillo sobre el nimero
de medidas a realizar y la confianza con que podre-
mos afirmar que los valores medidos estan dentro de
las tolerancias.
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Material y método

En una magnitud cualquiera que pretendemos medir
y de la que conocemos su valor nominal (¥Vy), entende-
remos por reproducibilidad el valor de la desviaciéon
(0) de la distribucion de medidas (que supondremos
normal), dividido por el valor medio de las mismas

(V).

- iF
reprivducibilidad = = 1000 @)

La desviacién de la distribucion "verdadera" puede ser
estimada usando la desviacion muestral (s), y en el caso
de la tension (kV) y del tiempo de exposicion (2), reali-
zando, al menos, tres exposiciones en la zona central de
la escala.

La exactitud se determina como la diferencia entre el
valor nominal y el valor medido, normalizada al primero
de estos, tomandose el valor mas desfavorable de los ob-
tenidos en todo el rango util de la escala.

Ve-¥

exaciifud =

2

]

Dado que en la definicion de reproducibilidad del PE
se habla de desviacion méxima, se tiene que:

_1 |I.Z-{v' adl r;|"'-"‘_'r|

E i (3)
vV ¥ ) V

Esta definicion no es facil de tratar estadisticamente y
utilizaremos, por tanto, las tolerancias dadas en el RD
(10, 68% de confianza). En éste, se establece para el kV
de equipos de radiologia general, un valor del £ 5% en la
reproducibilidad y del = 10% en la exactitud.

Para evaluar la consistencia de estas tolerancias nos
plantearemos cudl es la probabilidad de obtener una
exactitud fuera de la tolerancia (mayor del /0%) cuando
la reproducibilidad es del 5%, si realizamos una sola me-
dida para cada tension nominal de 50, 60, 70, 80, 90,
100, 110 y 120 kV (8 valores).

reproductbilidad = g i b = 59 4)

Usando la probabilidad binomial® con p "probabili-
dad de tener un valor separado un 10% del valor cen-
tral de la distribucion, en una unica medida", supo-
niendo que la reproducibilidad determinada a 80 kV es
la misma en todo el rango y que el equipo suministra
exactamente los kV (por tanto el valor nominal coincide
con el valor medio). La probabilidad p de obtener un
valor V tal que:

v-¥ _ ¥-F I _
T-E.-L E [ 1 = ]"J-ﬂlfi'.‘lt' Tlmlfﬂ'lwl-'llllllII‘:Ill.'l'-II'J-Ll (5)

N

%lmz%m =V-Vele = p=1-095=005 (6)

Corresponderia a la probabilidad de obtener un valor
separado del valor medio de la distribucion una distancia
20. Suponiendo una distribucion normal (gaussiana) esto
vale 0,05.

En el rango de las § medidas (una por cada valor de la
escala), cualquiera de ellas con una exactitud por encima
del 10%, bastara para determinar un valor de esta magni-
tud fuera de tolerancia, por tanto la probabilidad de tener
una exactitud fuera de tolerancia sera la suma de la proba-
bilidad de que una medida sea mayor que el 10%, mas la
probabilidad de que dos medidas sean mayores del 10%,..,
mas la probabilidad de que las 8 medidas sean mayores
del 10% y esta suma es igual a 1 menos la probabilidad de
que ninguna de las 8 esté fuera de tolerancia:

£ig i) £
probabilidad = : Flh-pl" =) : st us = - ur.m--ws'-uu (7)

Por lo tanto, se tiene que la "probabilidad de obtener
una exactitud fuera de tolerancia como consecuencia de
la falta de reproducibilidad de la medida", es del 34%
(recordemos que hemos supuesto el caso mas favorable,
es decir que el valor medio coincide con el nominal).

De igual forma se evaluaria para una reproducibilidad
del 10%, en cuyo caso la distancia al valor medio es de 1
y la probabilidad es de 1-0,68=0,32.

reproducibilidad = % 10 =1 0 ®)
La probabilidad p de obtener un valor ¥ tal que:

[T V=¥ v
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dando una probabilidad del 95%:
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Por tanto, cuando la reproducibilidad es del orden del
5%, es dificil o incluso imposible la determinacion prac-
tica de la exactitud. Esto es mas acentuado cuanto peor
es la reproducibilidad.
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En esta aproximacion no se ha tenido en cuenta la
falta de reproducibilidad del sistema de medida, que se
sumaria cuadraticamente a la anterior, pero que tiene un
efecto despreciable para los valores usuales inferiores
al 1%.

Buscamos ahora estimar la incertidumbre en la exacti-
tud. Con este fin partimos de la definicién y haciendo
uso de las reglas de propagacion de errores se tiene:

V,-¥ AW AV
"'r' Ik Aevactitnd > 100 = = 10 (12)

N N

exaciiiud

Por tanto, podremos expresar la incertidumbre en la
exactitud en términos de la incertidumbre relativa del va-
lor medio de la distribucién (determinado a partir de un
numero N de medidas) haciendo uso del "Teorema del
Limite Central” (un tratamiento més correcto supondria
utilizar la t-Student’ para tamafos de muestras pequefios,
pero para la obtencion de criterios generales sera mas
que suficiente esta aproximacion):

AV = L,yﬁ,iT (al 95% de confianza) (13)
N

De esta forma podemos aproximar la incertidumbre
absoluta en la exactitud (al 95% de confianza) en térmi-
nos de la reproducibilidad.

Aexactitud = 2 ET._ 100=2 "'fP”m'“'filh"fdﬂd'
1_.! \Il Ii'l.r -\.'|' Il"q'-

(14)

Con esta metodologia seremos capaces de establecer
un valor limite para la exactitud, con el que podremos
afirmar que esta magnitud se encuentra dentro de la tole-
rancia (usualmente del 10%). Este valor limite de la
exactitud es el que llamamos posteriormente valor de
confianza de la exactitud en las tablas 1y 2.

Tabla 1. Resumen del n° de medidas en equipos de radiologia
general

Reproducibilidad ~ N° de medidas Incertidumbre ~ Valor de confianza
para cada tension  en la exactitud  de exactitud menor
(95% confianza) 10% (95% confianza)
1% 1 medida +2% + 8%
2% 4 medidas +2% +8%
5% 25 medidas! +2% + 8%
10% 100 medidas!! +2% + 8%

Tabla 2. Resumen del n° de medidas en mamografos

Reproducibilidad ~ N° de medidas Incertidumbre  Valor de confianza
para cada tension  en la exactitud  de exactitud menor
(95% confianza) 1KV (95% confianza)
0,1 kV 1 medida +0,2kV +0,8kV
0,2kV 4 medidas +0,2kV +0,8 kV
0,5kV 25 medidas +0,2kV +0,8kV

Resultados y discusion

Siguiendo los métodos planteados, se deduce que para
una reproducibilidad del 5% (10) y una tinica medida de
cada valor de la escala, se tendria una incertidumbre en
la exactitud del 10%, es decir seria imposible afirmar
que la exactitud esta dentro de tolerancia con una con-
fianza razonable.

Propondremos el siguiente criterio practico indicado
en la tabla 1.

El criterio se establece de forma que, en primer lu-
gar, debe determinarse la reproducibilidad (calculada,
al menos, a partir de tres medidas en el rango central
de la escala y expresada en términos de desviacion re-
lativa):

1. Si el valor es del 1% o inferior bastard una sola
medida en cada valor nominal para poder afirmar que
valores en la exactitud de hasta el 8% estan dentro de
tolerancia (si se obtuvieran valores superiores al 8% de-
beria realizarse mas medidas, por ejemplo 3-4 para va-
lorarlo).

2. Si el valor de la reproducibilidad es del 2% serian
necesarias entre 3-4 medidas en cada valor nominal.

3. Y si es del 5% deberia descartarse la medida de la
exactitud, pues serian necesarias al menos 25 medidas en
cada valor nominal, lo que no parece viable en el &mbito
del control de calidad en Radiodiagnostico.

El mismo criterio es aplicable al tiempo de exposicion,
para el que el PE establece como tolerancias el 10% tan-
to en la exactitud como en la reproducibilidad.

Para el caso de la exactitud y la reproducibilidad de la
tension en los mamdgrafos se tiene lo resumido en la ta-
bla 2.

Por tanto, con una reproducibilidad de hasta 0,2 kV
(10) podremos afirmar que valores de la exactitud de +
0,8 kV obtenidos con al menos 4 medidas, estan dentro
de la tolerancia en un 95% de los casos.

Conclusiones

La falta de reproducibilidad tiene una influencia
practica en la determinacidon de la exactitud de las
magnitudes importantes en los equipos de rayos X de-
bido a la limitacién préactica del numero de medidas
que es posible realizar en los controles habituales de
dichos equipos.

El valor de la reproducibilidad es fundamental a la
hora de medir la exactitud de la tension y del tiempo
de exposicidn, y el valor de la misma predetermina la
incertidumbre con la que podremos afirmar que la
exactitud de los parametros estd dentro de la toleran-
cia.

Se propone como estimador tnico de la reproducibili-
dad la desviacion muestral (relativa en los equipos de ra-
diologia general) por su tratamiento estadistico directo,
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frente a magnitudes como la desviacion maxima, de difi-
cil interpretacion.

Finalmente la propuesta de las tolerancias en la repro-
ducibilidad, tanto para la tension como para el tiempo de
exposicion, debe ser mas exigente (mejor del 2% en
equipos de radiologia general y 0,2 kV en mamdgrafos)
si queremos estimar una exactitud del 10% con un nime-
ro pequefio de medidas (3 6 4 como maximo por cada
valor de la escala). Esta es una propuesta, a nuestro jui-
cio razonable, pues los valores medidos para la reprodu-
cibilidad en equipos con generadores de alta frecuencia
son muy estables, y en la inmensa mayoria de los casos,
inferiores o del orden del 1%. En este caso, con un valor
del 8% como exactitud limite, podemos asegurar que es-
ta magnitud estd dentro de la tolerancia del 10%.
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Estudio dosimétrico de fuentes y aplicadores usados
en braquiterapia

En esta tesis se presentan, a modo de recopilacion de
publicaciones, nueve articulos relacionados con la obten-
cion de matrices de tasa de dosis de fuentes y estudio de
aplicadores usados en braquiterapia, mediante el uso del
método de Monte Carlo.

Se realiz6 un estudio sobre la influencia del tamafio
del maniqui considerado en estudios dosimétricos de
fuentes en braquiterapia sobre las matrices de tasa de do-
sis. En el estudio se obtienen los tamafios de maniquis
para que puedan considerarse como ilimitados para fuen-
tes de I-125, Pd-103, Ir-192 y Cs-137. Se obtuvo que pa-
ra el I-125 y el Pd-103 un maniqui esférico de 15 cm de
radio puede considerarse como ilimitado, y para fuentes
de ¥7’Cs y de '?Ir uno de 40 cm de radio. Se obtuvo,
ademas, una parametrizacion que permite comparar dis-
tribuciones de tasa de dosis obtenidas con maniquies de
diferente tamaiio.

Se realizo un estudio dosimétrico de las siguientes
fuentes: CSM2 y CSM3 de Cs-137, Alpha-Omega y
Steel-Clad de Ir-192, Radiation Therapy Resources y
3M de Cs-137, y la fuente de alta tasa de Ir-192 BE-
BIG. Para todas ellas se obtuvo la matriz de tasa de
dosis y los parametros del formalismo TG43. Estos
nuevos estudios mejoran las existentes en la literatu-
ra.

Se obtuvieron las distribuciones de tasa de dosis pro-
ducidas por el aplicador ocular ROPES, destinado a bra-
quiterapia epiescleral. También se verificaron los calcu-
los del sistema de planificacion dedicado a braquiterapia
epiescleral Plagque Simulator, obteniendo un buen acuer-
do entre el célculo por Monte Carlo y el realizado por el
planificador, sobre todo en la zona cercana al eje central
del aplicador.

TESIS DOCTORALES

Se estudiaron las distribuciones de tasa de dosis pro-
ducidas por los aplicadores Leipzig (Nucletron, Holan-
da) usados en el tratamiento de lesiones superficiales.
Las distribuciones obtenidas pueden usarse como datos
de entrada en un sistema de planificacion.

Finalmente, se estudiaron las caracteristicas desde el
punto de vista de la proteccion radioldgica de los isoto-
pos, Tm-170 e Yb-169, cuyo uso puede resultar muy in-
teresante en braquiterapia. Concretamente, se calcularon
las curvas de transmision en plomo y hormigoén y sus co-
rrespondientes HVL y TVL.

Las publicaciones en las que se basa la tesis son: Pé-
rez-Calatayud et al. Med. Phys. 31, 2075 (2004), Balles-
ter et al. Med. Phys. 31, 3298 (2004), Pérez-Calatayud et
al. Med. Phys. 32, 28 (2005), Pérez-Calatayud et al.
Med. Phys. 32, 2464 (2005), Granero et al. Radiother.
Oncol. 76, 79 (2005), Granero et al. Med. Phys. 31, 3330
(2004), Granero et al. Fisica Médica. 5, 73 (2004), Pé-
rez-Calatayud et al. Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 62,
579 (2005), Granero et al. Radiat. Protec. Dosim. 118,
11 (2006).

La tesis esta disponible en formato pdf en las direccio-
nes de correo Domingo.Granero@uv.es, Facundo.Balles-
ter@uv.es y perez_jos@gva.es.
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IHE en Espaiia. Un aiio de participacion
en el proyecto

En abril de 2005 se crea el grupo "Integrating the He-
althcare Enterprise" de Espafia (IHE-Espafia o IHE-E).
Desde el primer momento han formado parte de esta so-
ciedad dos miembros de la SEFM, Julio Garcia Comesa-
fla y Julio Almansa Lopez, representando por una parte a
nuestra sociedad y participando en la medida de lo posi-
ble en el desarrollo de la iniciativa.

Se presenta a continuacion una introduccién a los ob-
jetivos de IHE (IHE-E) asi como a la experiencia de este
afio dentro del grupo.

The group "Integrating the Healthcare Enterprise” of
Spain (IHE-Spain or IHE-E) was born in April 2005. Two
members of the SEFM, Julio Garcia Comesana and Julio Al-
mansa Lopez joined this society since its foundation, repre-
senting our society and participating as far as possible in the
development of the initiative.

An introduction to the objectives of IHE (IHE-E) as well as
to the experience of this year within the group appears next.
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Estructura y Funcionamiento de IHE. IHE-E
Marcos técnicos. Desarrollo.

Primer afio de IHE-E.

Conclusiones

Referencias utiles.
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Introduccion

En los ultimos afios hemos asistido a una progresiva
introduccion en el ambito de la Salud en general y de la
Radiologia en particular de los Sistemas de Informacion
(SI) como herramientas clave para la gestion administra-
tiva y clinica. La mejora de la asistencia sanitaria depen-
dera de la mejora del manejo de la informacion digital
dentro y entre instituciones sanitarias.

Dentro de una misma institucién nos encontramos con
docenas de sistemas de informacidon desarrollando fun-
ciones especificas, p. ej.: Sistemas de admision (ADT),
sistemas de informacion radioldgica (RIS), sistemas de
almacenamiento y gestion de las imagenes (PACS), mo-
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dalidades generadoras de evidencias médicas (Tomogra-
fos, Electrocardiografos, ...), etc. Para optimizar la "efi-
ciencia de la informacion" estos sistemas necesitan co-
municarse entre ellos de tal forma que los usuarios fina-
les tengan la informacién que necesitan para realizar el
acto médico, cuando y donde lo necesiten, y ademas con
la seguridad de que los datos de que disponen son los
adecuados y son todos los disponibles.

Histéricamente, muchos de estos sistemas se han desa-
rrollado como entidades monoliticas, como sistemas ais-
lados sin formas de comunicacién con otros sistemas.
Afortunadamente la llegada de estandares, como HL7
(Health Level 7) y DICOM (Digital Imaging and Com-
munications in Medicine) entre otros, han abierto el ca-
mino que nos permite compartir la informacién de los
pacientes, asi como optimizar los flujos de trabajo.

Sin embargo, aunque estos estandares son necesarios, no
nos garantizan una integracion adecuada de tal cantidad de
sistemas de informacion. Cada empresa que desarrolla un
SI, cada implementacion en una institucion sanitaria, ha
utilizado estos estandares de tal forma que en la practica
estos sistemas a menudo operan como sistemas aislados.

En este entorno es en el que en 1998 nace IHE, como
un esfuerzo comun de la Radiological Society of North
America (RSNA) y la Healthcare Information and Ma-
nagement Systems Society (HIMSS) por poner las herra-
mientas para dar salida a esta problematica.

1. ;{Qué es IHE?

IHE es un esfuerzo de consenso y un marco para la in-
tegracion de los SI en el entorno sanitario. Especifica co-
mo usar los estdndares para lograr que los principales
procesos que ocurren en el &mbito clinico se desarrollen
de forma eficiente, adecuada e independientemente de
los diferentes SI que participen en los mismos.

IHE esta patrocinado por asociaciones de profesionales
de la salud en todo el mundo y recoge con satisfaccion la
participacion de gran parte de las empresas lideres en fa-
bricacion de sistemas de imagen y de informacion. Miem-
bros voluntarios de dichas asociaciones (radidlogos, car-
didlogos, etc), directivos de empresas de la salud, expertos
en tecnologias de la informacion, juegan un papel crucial
a la hora de guiar el desarrollo de IHE y de establecer las
prioridades de integracion. Estos colaboran con represen-
tantes de los vendedores para identificar obstaculos a la
integracion y de solventarlos disefiando soluciones.
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Algunas de las sociedades patrocinadoras de IHE
son: Healthcare Information and Management Systems
Society (HIMSS), American College of Cardiology
(ACC), Radiological Society of North America (RS-
NA), European Association of Radiology (EAR), Euro-
pean Congress of Radiologists (ECR), Coordination
Committee of the Radiological and Electromedical In-
dustries (COCIR), Deutsche Rontgengesellschaft
(DRGQG), EuroPACS Association, Groupement pour la
Modernisation du Systeme d'Information Hospitalier
(GMSIH), Société Francaise de Radiologie (SFR), So-
cieta Italiana di Radiologia Medica (SIRM), British
Institute of Radiology (BIR), College of Radiographers,
Institute of Physics and Engineering in Medicine, NHS
Information Authority, Royal College of Radiologists
(RCR), MEDIS-DC, Japan Industries Association of
Radiological Systems (JIRA), Japan Association of He-
althcare Information Systems Industry (JAHIS), Japan
Radiological Society (JRS), Japan Society of Radiologi-
cal Technology (JSRT) y Japan Association of Medical
Informatics (JAMI) entre otras.

2. Relacion entre los estandares existentes e IHE

Como ya se ha comentado, IHE trabaja en definir y do-
cumentar soluciones basadas en estandares para solucio-
nar necesidades operacionales y clinicas de integracion.
Por lo tanto, no es un nuevo estandar que los equipos de-
ban cumplir para realizar determinada funcién, y tampo-
co viene a sustituir a ninguno de estos estandares. Pero si
no es un estandar, ;qué es lo que es?, IHE es tinicamente
un marco de implementacion, un armazén sustentado por
los estandares existentes pero con la forma de documen-
tos de consenso acerca de cémo pensar acerca de como
discutir y de como solucionar satisfactoriamente los pro-
blemas de integracion de la forma mas eficiente y econo-
mica, los denominados "Marcos Técnicos IHE".

Los principales estandares utilizados en la actualidad
por IHE son DICOM (Transferencia y archivo de image-
nes - RX, CT, RM, MN, US, asi como imagenes de mi-
croscopia, electrocardiogramas, etc. -, Conexion con sis-
temas de impresion, intercambio de imagenes en medios
portatiles, Intercambio de listas de trabajo, Informacioén
acerca del compromiso de almacenamiento, Pasos de pro-
cedimientos realizados, Estados de presentacion de las
imagenes en escala de grises, Informes estructurados, ...),
y HL7 (Informacion de Pacientes, Informacion de Peti-
ciones, Informacion de Resultados, Arquitectura de Do-
cumento Clinico, ...).

El listado de estandares en uso por IHE es cada dia mas
amplio en funcion de las necesidades de integracion y fun-
cionalidad de los nuevos sistemas y de los nuevos dominios
(campos de accion) de IHE. Actualmente se estan utilizando
entre otros: NTP, MIME, SNTP, X509, XML, XHTML 1.0,
SQL, PS115-99, asi como mas de 20 normas RFC.

IHE no se limita a establecer el uso de estos estandares
mediante el uso de un conjunto coordinado de transac-
ciones segun estos, sino que puede recomendar la selec-
cion de determinadas opciones, define por ello imple-
mentaciones restrictivas de los estandares; IHE no intro-
duce elecciones técnicas que contradigan a los estanda-
res, sino que si se detectan errores o se identifican exten-
siones a estos, la politica de IHE es dar cuenta de estos a
las entidades responsables de los estandares para que se
resuelvan segun las estrategias de evolucion de estos.

El que un producto especifique qué capacidades ITHE
integra y que dicho producto haya pasado con éxito las
pruebas de verificacion IHE sobre estas capacidades, no
tiene ninguna implicacion sobre el cumplimiento de los
estandares en los que se basan. Por lo tanto, el compra-
dor de dicho producto ademas de verificar que las capa-
cidades IHE del producto son las adecuadas para las fun-
ciones requeridas y el entorno de sistemas con los que va
a integrarse, debera verificar las especificaciones del
mismo con respecto a los estandares implicados (DI-
COM, HL7, ...).

3. Estructura y Funcionamiento de IHE. IHE-E

La iniciativa IHE se ha expandido a lo largo de todo el
mundo, aumentando simultaneamente la cantidad de do-
minios clinicos (Radiologia, Cardiologia, Laboratorio,
etc) a los cuales se aplica. Por otro lado tenemos que re-
cordar que su base de desarrollo es la colaboracion vo-
luntaria de numerosos estamentos y/o personas (provee-
dores de servicios médicos, profesionales de la medicina
y de la informacion, asociaciones profesionales, vende-
dores, etc). Es por todo ello que se hace imprescindible
el disefio de una estructura efectiva que permita una ade-
cuada comunicacion y cooperacion, y suficientemente
flexible para reflejar la naturaleza cooperativa y volunta-
ria de la iniciativa.

En la fig. 1 tenemos reflejada la estructura, funcion y
ambito de aplicacion en cada una de los elementos que
constituyen IHE. Podemos observar una division en tres
grandes areas:

* Un comité estratégico de desarrollo encargado de ta-
reas de coordinacion y guia de la iniciativa,

* Una serie de estructuras a nivel internacional, orien-
tadas por dominios, y con el objetivo de realizar las acti-
vidades de desarrollo, es decir, en la elaboracion de des-
cripciones de como utilizar los estandares para lograr
una comunicacion fluida y eficiente entre diferentes SI
(Sistemas de Informacion). Este desarrollo queda plas-
mado en los Marcos Técnicos de IHE (IHE Technical
Framework), uno por cada ambito de desarrollo de la ini-
ciativa (Cardiologia, Infraestructura de SI, Laboratorio,
Radiologia, etc).

» Una serie de estructuras a nivel regional (Norte Améri-
ca, Europa y Japdn) y nacional y cuyas principales funcio-
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Fig. 1. Estructura, funcion y ambito de aplicacion cada una de los elementos que constituyen IHE.

nes son las actividades de despliegue (o utilizacion), una
serie de iniciativas destinadas a probar, demostrar, promo-
cionar y educar en el uso de los Marcos Técnicos.

Comité estratégico de desarrollo

Es el organismo mas amplio de IHE, siendo responsa-
ble entre otros aspectos de:

— Definir la misiéon de THE, una guia del proyecto y
supervisar su cumplimiento

— Supervisar el cumplimiento de los planes a largo
plazo y de la coordinacién entre dominios

— Proveer de guias y coordinacion entre los esfuerzos
de despliegue regionales y nacionales

— Mantener informados a las organizaciones patroci-
nadoras acerca de patentes y publicaciones

— Coordinacién de actividades entre comités regiona-
les y nacionales

— Identificacion de sinergias y coordinacion entre do-
minios

— Relaciones con grupos de estandarizacion, agencias
gubernamentales y otras organizaciones

Estd compuesto por miembros seleccionados y perso-
nal de las organizaciones patrocinadoras, co-directores
actuales y anteriores de los comités técnicos y de planifi-
cacion de dominios, representantes invitados de las ini-
ciativas regionales y nacionales, y expertos invitados de
cada dominio, asi como representantes de organizaciones
relacionadas con los dominios en desarrollo.

Actividades de Desarrollo

Como ya hemos comentado IHE define y documenta
soluciones a problemas reales de integracion, plasmando
dichas soluciones en los Marcos Técnicos. El trabajo de
desarrollar estas soluciones se organiza en dominios, de
acuerdo a la estructura del ambito sanitario en departa-
mentos y disciplinas. En la actualidad existen varios do-
minios activos (Cardiologia, Infraestructura de las Tecno-
logias de la Informacion, Laboratorio, Radiologia, Ges-
tion de Medicamentos y Farmacia, ...) y otros que estan
en proceso de estudio o de implementacion (Radiotera-
pia, Anatomia Patologica, Coordinacion del Cuidado del
Paciente, ...).
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El desarrollo y publicacion de estos Marcos Técnicos se
produce en el marco de los Comités de Planificacion y
Técnico (especificos por dominio) con la supervision y el
soporte de las organizaciones patrocinadoras. Los Comités
de Planificacién son los responsables de desarrollar y revi-
sar las propuestas de Perfiles de Integracion, de determinar
prioridades de desarrollo y de la comunicacion y coordina-
cion del desarrollo entre dominios. Los Comités Técnicos
son los responsables de determinar la viabilidad de las
prioridades de desarrollo, de desarrollar documentacién
detallada sobre las propuestas de Perfiles de Integracion
aprobados, y de desarrollar y mantener el Marco Técnico.

Estos comités estan compuestos por representantes de
las organizaciones cuyos sistemas y software son utiliza-
dos dentro del dominio respectivo, siendo, en general, las
sociedades profesionales y asociaciones comerciales re-
lacionadas con el dominio sus organizaciones patrocina-
doras y compartiendo la responsabilidad de la logistica y
los gastos de las actividades de los Comités. Otras aso-
ciaciones pueden optar por participar como patrocinado-
res asociados, sin responsabilidades econdmicas pero si
de comunicacion de los logros y las actividades de IHE a
sus miembros y a los fabricantes de productos asociados
a dicho dominio.

Actividades de Despliegue

Para fomentar la puesta en practica de los perfiles de
la integracion de IHE, la iniciativa de IHE ha establecido
un proceso de prueba, demostracion, educacion y promo-
cion de la interoperabilidad. Estas actividades se desarro-
llan dentro del marco de las iniciativas regionales (Norte
América, Asia-Oceania y Europa) y de las iniciativas na-
cionales nacidas bajo estas. Tanto las iniciativas regiona-
les como nacionales estan soportadas y supervisadas por
asociaciones nacionales/regionales de profesionales e in-
cluyen miembros y personal de estas asociaciones, asi
como representantes de vendedores locales.

Es en este entorno donde se encuadran las actividades
de IHE-E, como iniciativa nacional englobada dentro de la
regional IHE-Europa. Entre sus funciones, en alto grado
solapadas con las de la iniciativa regional, se encuentran:

— Desarrollar y proponer extensiones de ambito na-
cional al Marco Técnico que resuelvan necesidades loca-
les especificas debido a exigencias de la legislacion o a
practicas tradicionales.

— Planificar y apoyar la realizacion de las pruebas de
interoperabilidad entre sistemas (Connectathons) y de-
mostraciones.

— Reunir a todos aquellos interesados en la iniciativa,
incluyendo participantes, financiadores y colaboradores.

— Planificar y apoyar la realizacion de demostraciones
y reuniones promocionales y educativas.

— Publicar y difundir material educativo y promocio-
nal de acuerdo con las directrices de las iniciativas regio-
nales.

Mas adelante entraremos en mas detalles acerca de cua-
les han sido las actividades desarrolladas o en las que ha
participado IHE-E desde su constitucion hasta la fecha.

4. Marcos técnicos. Desarrollo.

Para una mejor comprension de IHE es necesario ex-
plicar como se estructuran y desarrollan los Marcos Téc-
nicos, junto con el proceso de validacion de productos
comerciales IHE.

En las fig. 2 y fig. 3 representamos estos dos aspectos.
La primera representa la estructura de un Marco Técnico
(recordemos que corresponde a un area dentro del entor-
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Fig. 2. Organizacioén y estructura de un Marco Técnico.

Fig. 3. Esquema fundamental del desarrollo, verificacion y utilizacion
de productos con especificaciones ITHE.
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no sanitario), el cual se subdivide en distintos Perfiles de
Integracion (o problemas identificados dentro del Domi-
nio). Cada perfil de integracion cuenta con distintos ac-
tores que representan cada una de las funciones que uno
o varios sistemas pueden realizar, como por ejemplo un
visualizador de informes, una modalidad de adquisicion,
un repositorio de documentos o un servidor de tiempos.
Las transacciones son las interacciones posibles entre los
actores para trasferir la informacion sobre la base de
mensajes estructurados segun estandares.

En la segunda se representa el ciclo anual que conduce
desde la identificacion de una problematica de integracion
hasta la comercializacion del producto con especificacio-
nes IHE. Este proceso se estructura basicamente en 4 fases:
1) la identificacion, clarificacion o correccion de un pro-
blema de integracion, 2) la definicion y especificacion del
perfil de integracion correspondiente dentro del Marco
Técnico del Domino, 3) la implementacién de los produc-
tos por parte de los vendedores y su verificacion por dos
vias, mediante herramientas desarrolladas por IHE para su
verificacion y mediante pruebas frente a otros productos de
otros fabricantes en los Maratones de Conectividad (Con-
nectathon) y 4) la publicacién por parte de los vendedores
de las Declaraciones de Integracion para documentar las
capacidades IHE de sus productos. Estas capacidades IHE
podran ser utilizadas por los usuarios dentro de las especi-
ficaciones técnicas de compra de un producto para facilitar
los procesos de adquisicion de equipamiento.

5. Primer aiio de IHE-E

IHE-E es una iniciativa que nace de la SERAM en el
afio 2003, estando abierta desde el primer momento a la
participacidén de otras sociedades cientificas y todas
aquellas personas, administraciones y empresas relacio-
nadas con el entorno sanitario. Se constituye formalmen-
te el 5 de abril de 2005 en reunion y Junta General extra-
ordinaria. En eclla, ademas de la constituciéon, nombra-
miento de la Junta Directiva, y aprobacion de los estatu-
tos, se establece la necesidad de constituir Subcomités
Técnicos de trabajo (en la actualidad 10: Radiologia, La-
boratorio, Cardiologia, ITI: Infraestructura de las Tecno-
logias de la informacion, PCC: Coordinacion del Cuida-
do del Paciente, Anatomia patologica, Dermatologia, Ne-
frologia, Neumologia y Traduccidon) con un reglamento
aprobado en junio del mismo afio.

En la actualidad IHE-E esta compuesta por 8 empresas
patrocinadoras y 9 colaboradoras, por 9 Administracio-
nes y Hospitales, por 114 usuarios y 4 Sociedades Cien-
tificas (SERAM, SEFM, HL-7 Espaiia, y la Sociedad Es-
pafiola de Informatica de la Salud, SEIS).

Variadas e importantes han sido las actividades divulga-
tivas desarrolladas durante este afio, podemos citar en pri-
mer lugar la celebracion de un Curso sobre IHE en Santia-
go de Compostela y la participacion en numerosos congre-

sos y foros: Forum Health Euromed 2005, II Foro Ibérico
de Telemedicina, IV foro de Normalizacion TICs en Salud,
IV Jornada del Forum Catala d'Informacio i Salut, II En-
cuentro Hospital Digital y el Congreso de la SERAM.

Otras actividades han sido desarrolladas por alguno de
los Subcomités de trabajo, con la presentacion de la exten-
sioén nacional al Marco Técnico (un conjunto de requisitos o
puntualizaciones que se realizan para dar cabida a las pecu-
liaridades locales, ya sean legislativas, de idioma o de forma
de trabajo), el importante papel que el grupo de Anatomia
Patoldgica estd jugando en la gestacion de este nuevo domi-
nio en estrecha colaboracion con el grupo Francés (se parti-
cipa en los grupos de trabajo WG26 de DICOM vy el HL7-
Pathology SIG de HL7), la traduccién en curso del Manual
del Usuario de Radiologia, y la creacion de una herramienta
de traduccion de términos IHE al castellano.

Connectathon

Por ultimo y quizas como actividad mas relevante de
este afio, IHE-E ha tenido el honor de organizar el Con-
nectathon (el Maraton de Conectividad) Europeo. Este es
un evento que se celebra anualmente, y que retine a em-
presas de toda Europa que quieren validar el correcto
funcionamiento de los Perfiles de Integracion IHE im-
plementados en sus productos sanitarios obteniendo asi
los Integration Statements (Declaraciones de Integra-
cion), la prueba de que sus productos cumplen con las
especificaciones definidas por IHE. Ligado al Connec-
tathon y con anterioridad se celebraron unas Jornadas de
trabajo de preparacion de éste y de difusion de las nove-
dades, de los nuevos perfiles, y de los requisitos de aque-
llos productos que quisieran participar en €l.

En la fig. 4 aparecen representados algunos momentos
y equipos de los presentes en este Maraton de Conectivi-

|2

Fig. 4. Imagenes del Connectathon Europeo celebrado en Barcelona
en abril de 2006.
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dad, que este afio ha contado con la participacién de 67
empresas europeas, con 117 sistemas y mas de 250 per-
sonas presentes (ingenieros, comerciales, directores de
proyectos, ...) y ademas con la presencia de 23 "arbitros"
(4 de ellos espafioles) de las pruebas de conectividad. Se
han realizado pruebas en 5 dominios (Cardiologia, Infra-
estructura de las Tecnologias de la Informacion, Labora-
torio, Radiologia y Coordinacion del Cuidado del Pa-
ciente) testando, verificando y aprobando mas de 700
combinaciones de vendedores y actores, con mas de
1.600 pruebas realizadas.

Simultdneamente al evento se realizaron una serie de
visitas guiadas al mismo para difundir la iniciativa IHE
en Espafia. Esta oportunidad la aprovecharon mas de 50
personas, con representantes de administraciones sanita-
rias, empresas y sociedades cientificas.

La importancia de este evento no descansa Unicamente
en los resultados visibles al finalizar el mismo, es decir,
las pruebas realizadas y superadas, sino también y de
manera fundamental en que representa un lugar de pues-
ta en comun de proyectos y de depuracion de estos. Es
muy comun encontrarte ingenieros, ya sea en la propia
sede del Connectathon o en la sede de la empresa solu-
cionando en tiempo real los problemas que surgen duran-
te la realizacion de las pruebas, para de esta manera po-
der repetir y superar las pruebas dentro de los plazos del
evento. Se observa el esfuerzo tan importante que las
empresas realizan para superar las pruebas y asi obtener
productos faciles de integrar.

Como dato anecdotico de este Connectathon referir
que durante éste se sentaron las bases para la realiza-
cién del primer Maratdon de Conectividad de América
del Sur a celebrar en Uruguay simultdineamente y, de
manera coordinada con el préoximo Europeo, contando
con el apoyo de IHE-Europa para su organizacion y
realizacion.

6. Conclusiones

No son pocas las areas de IHE que pueden atraer a
un Fisico Médico y que necesitan de sus conocimien-
tos especificos para un desarrollo equilibrado. Tene-
mos dominios claramente vinculados a nuestra espe-
cialidad como son el de Radiologia, con perfiles de in-
tegracion como son la presentacion consistente de ima-
genes, la imagen de Medicina Nuclear o de Mamogra-
fia, y el de la fusion de imagenes so6lo por citar algu-
nos. Estan en desarrollo dominios como el de Radiote-
rapia cuya implantacién posiblemente modifique la
forma de trabajar de todos nosotros y en los que clara-
mente tenemos mucho que decir. Y por ultimo tenemos
también dominios que tratan de establecer procedi-
mientos que hagan efectiva la existencia de una Histo-
ria Clinica Digital real, sin fronteras de servicios, insti-
tuciones sanitarias o administraciones, y en la cual

también sin duda nos veremos involucrados como pro-
fesionales sanitarios que somos.

No podemos olvidarnos tampoco de lo que puede
aportarnos o de las exigencias de las nuevas tecnologias
hacia nosotros, la ayuda en el conocimiento de los estan-
dares de comunicacion, el establecimiento de unas guias
para la elaboracion de los pliegos de prescripciones de
compra de equipamiento, o de su valoracion, la existen-
cia de guias para la realizacion de pruebas de aceptacion
de dicho equipamiento en materia de los perfiles de inte-
gracion y actores presentes, etc.

Terminar, por ultimo, recordando la jornada organiza-
da para octubre de este aflo en Malaga por la SEFM en
colaboracion con IHE-E para profundizar en los conoci-
mientos sobre esta iniciativa, con la invitacion a todos
los socios interesados a que participen de ella y a que se
unan a la iniciativa de IHE-E.

Julio Almansa Lopez

FEE.A. Radiofisica Hospitalaria. Hospital Puerta del
Mar. Cadiz. Miembro de IHE-E desde su fundacion en
Abril de 2005
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Curso Regional de Capacitacion sobre Garantia de
Calidad en el Diagnéstico por Imagenes

El curso se ha celebrado en México DF del 19 al 24
de junio y lo ha dirigido M* Ester Brandan. El curso ha
sido organizado por la Universidad Nacional de Méxi-
co (UNAM), a través del Instituto de Fisica (IF), y el
Instituto Nacional de Cancerologia (INCan) y promo-
vido por el OIEA, a través del Acuerdo Regional para
América Latina (ARCAL), acuerdo en el que partici-
pan Bolivia, Colombia, Costa Rica, Cuba, El Salvador,
Guatemala, Nicaragua, Panama, Paraguay, Pera, Repu-
blica Dominicana, Venezuela, Brasil, Colombia, Cuba,
Chile, México, y Peru. En el curso, participaron veinte
alumnos de casi todos los paises integrantes y fue im-
partido por los instructores expertos propuestos por el
OIEA: Dr. Roberto Fraxedas de Cuba y Dr. Antonio
Lopez Medina de Espafia, socio de la SEFM, que con-
taron con el apoyo del personal del Instituto de Fisica
de la UNAM. El Dr. Lopez Medina impartid los aspec-
tos referentes a la Garantia y Control de Calidad en
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Radiodiagnéstico, mientras que el Dr. Fraxedas aporto
su amplia experiencia en el campo de la Medicina Nu-
clear. El curso se organizd con la pretension de com-
plementar la formacion de los Fisicos Médicos de la
regidon y ayudar a implementar Garantia de Calidad en
el Diagnostico por Iméagenes en todos los paises fir-

mantes del acuerdo. La ausencia de personal formado
en Fisica Médica, y especialmente en este tema, hace

Revista de Fisica Médica 2006; 7(2): 88-91

que aun sea necesaria incrementar la formacion de es-
tos profesionales en los paises de América Latina y el
Caribe.

Antonio Lopez Medina

Unidad de Radiofisica y Proteccion Radiologica
Instituto Galego de Medicina Técnica

Hospital do Meixoeiro (Vigo)

Links relacionados:

http://tc.iaea.org/tcweb/regionalsites/latinamerica/news/
newsstory/default.a

http://www.dgi.unam.mx/boletin/bdboletin/2006_468.html

Simposium Internacional sobre Proteccion
Radiolégica del Paciente

El Simposium Internacional sobre la Protecciéon Ra-
dioldgica del Paciente constituye una puesta a punto so-
bre el estado actual y las necesidades futuras de esta dis-
ciplina cientifica basdndonos en el Plan de Accién
2002-2006 del Organismo Internacional de la Energia
Atomica.

La Conferencia Internacional sobre Protecciéon Radio-
logica del Paciente celebrada en Malaga del 26 al 31 de
Marzo de 2001 (IAEA-CN-85), logrd sentar las bases
para la puesta en marcha de un Plan de Accion Mundial
sobre esta materia, coordinado por el Dr. Pedro Ortiz Lo6-
pez. Este Plan ha supuesto un gran avance en los ultimos
aflos para mejorar los aspectos de proteccion frente a la
exposicion a las radiaciones ionizantes que reciben los
pacientes en el ambito médico.

El uso de las radiaciones ionizantes en el area del Ra-
diodiagnostico Médico es sumamente frecuente y la ob-
tencion de imagenes de adecuada calidad para el diag-
nostico médico con el menor coste de dosis es de gran
importancia. Muchos son los estudios realizados que
demuestran los beneficios del uso médico de las radia-
ciones, tanto para diagnosticar patologias como para
tratar pacientes, caso de la Radioterapia y la Medicina
Nuclear.

El Comité Cientifico sobre los Efectos de la Radiacion
Atomica de las Naciones Unidas (UNSCEAR) recoge en
su documento técnico del afio 2002, una cifra de mas de
40 millones de estudios radiologicos anuales en Espatia,
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lo cual supone casi 1 estudio por habitante y con tenden-
cia al alza.

En los tltimos afios, los procedimientos diagndsticos y
terapéuticos con radiaciones ionizantes han evolucionado
rapidamente, paralelamente al gran auge de las nuevas
tecnologias. En el area del radiodiagndstico se debe des-
tacar el impacto de la radiologia digital, mereciendo es-
pecial consideracion la mamografia digital, los procedi-
mientos de radiologia intervencionista y los estudios de
TC helicoidal y multicorte.

En el campo de la Medicina Nuclear, las imagenes fu-
sionadas del CT-PET ofrecen la posibilidad de valorar al
mismo tiempo la morfologia y la funcionalidad de un 6r-
gano, lo cual conlleva un diagnoéstico rapido y preciso
para planificar y supervisar los tratamientos. Para los pa-
cientes, ahora es posible obtener en un solo examen la
misma informacién para la que se hubiesen necesitado
varios examenes hace algunos afios. Sin embargo, las do-
sis de radiacion pueden ser mayores y necesitan ser con-
troladas.

Asimismo, con la llegada de Radioterapia de Intensi-
dad Modulada (IMRT) y otras técnicas avanzadas de ra-
dioterapia, las técnicas de captacion de imagenes se han
convertido en un aspecto fundamental de la oncologia ra-
dioterapica. Estos nuevos enfoques de tratamiento permi-
ten al equipo médico planificar y administrar las dosis de
radiacion adaptadas de forma precisa a la anatomia y tu-
mor de cada paciente.

Por ultimo, debemos tener presente a la radiologia pe-
diatrica, donde las medidas de proteccion radioldgica de-
ben ser superiores, debido a la mayor predisposicion de
riesgo que posee un nifio que un adulto.

Este Simposium Internacional nace de una propuesta
de la ultima asamblea general de los miembros de la So-
ciedad Espafiola de Proteccion Radioldgica. Se ha orga-
nizado contando también con la Sociedad de Fisica Mé-
dica y con la colaboracion de Organismos Internaciona-
les y Nacionales que ya participaron en la Conferencia
Internacional de 2001.

En base a ello, hemos logrado poner en marcha este
importante evento cientifico con la inestimable ayuda y
apoyo de los Organismos Internacionales y Nacionales
como son el Organismo Internacional de la Energia Ato-
mica (OIEA), la Organizacion Panamericana de la Salud
(OPS) y la Comision Internacional de Proteccion Radio-
logica (CIPR), el Ministerio de Sanidad y Consumo, el
Consejo de Seguridad Nuclear, la Junta de Andalucia, el
Ayuntamiento de Malaga y la Universidad de Malaga.

El Simposium contara con la participacion de destaca-
dos profesionales internacionales en las nuevas técnicas
diagnosticas y terapéuticas con radiaciones ionizantes,
asi como importantes expertos representando a las Socie-
dades Espafiolas de Radiologia Médica, Medicina Nu-
clear, Radioterapia y Oncologia, Radiologia Vascular e
Intervencionista, Radiologia Pediatrica y Diagnostico por
la Imagen de la Mama.

El objetivo pues de este Simposium Internacional sera
valorar el estado actual y futuro de la proteccion radiold-
gica del paciente, fomentando el didlogo y el intercambio
de informacidén entre la amplia diversidad de profesiona-
les a los que va dirigido: radidlogos generales, radidlogos
intervencionistas, médicos nucleares, oncélogos radiote-
rapeutas, radiofisicos hospitalarios, fisicos médicos, di-
plomados en enfermeria radioldgica, técnicos especialis-
tas en radiologia, funcionarios dedicados a la proteccion
radioldgica, ingenieros de equipos de rayos X, expertos
encargados de elaborar normas de proteccion radioldgi-
ca, gestores hospitalarios y otros funcionarios guberna-
mentales. Solo queda ya expresar nuestro agradecimien-
to a todas las entidades, publicas y privadas, que han
contribuido a que este encuentro sea posible. Convenci-
dos del gran nivel de las sesiones de trabajo, os damos la
bienvenida a Malaga, en la cual espero que os sintais co-
mo en casa.

Rafael Ruiz Cruces
Presidente del Comité Organizador

Campaiia de calibracion de 2006 en el LMRI
del CIEMAT

Desde finales de febrero, y a lo largo de tres meses, se
ha llevado a cabo la campafia anual de calibracién en
unidades de dosis absorbida en agua en la energia del
60Co. Asistieron 42 Centros y se calibraron 81 conjuntos
camara-electrometro. Destacaremos dos novedades res-
pecto a campaifias anteriores.

La primera novedad es que se ha iniciado la calibra-
cion de camaras plano-paralelas. Se calibraron 38 perte-
necientes a 31 Centros lo que, al representar casi la mi-
tad de las calibradas, explica la extension de la campaiia.
Aunque en principio esta oferta iba dirigida a aquellos
Centros que no podian calibrarlas internamente, al no
disponer de haces de electrones de alta energia ni de uni-
dades de 60Co, la realidad es que la respuesta ha ido mu-
cho mas alla de la esperada. Esto significa que muchos
Centros han optado por disponer de una segunda via en
la determinacion de la dosis absorbida en agua con haces
de electrones.

La segunda novedad es que se ha iniciado la deter-
minacion del coeficiente de calibracién de un conjun-
to a partir del valor medio de las corrientes medidas
usando ambas polaridades, tanto en camaras plano-pa-
ralelas como en cilindricas. Si bien es cierto que el
tiempo empleado practicamente se ha duplicado res-
pecto a campafias anteriores, la buena consecuencia es
que en una época donde las unidades de 60Co van dis-
minuyendo considerablemente, el usuario se libera de
determinar el factor de correccidén por la polaridad
usada en el proceso de calibracion. Este factor apare-
cia en la formulacion de la dosis absorbida en agua



90 Buzon de la SEFM

para los haces de fotones y electrones, cuando el coe-
ficiente de calibracion se suministraba para una pola-
ridad determinada.

Con respecto a la estabilidad de los conjuntos espafio-
les con camara de dedal, 18 de ellos ya habian sido cali-
brados en la campafa de 2003, naturalmente en una po-
laridad. Referenciados los coeficientes de calibracion ac-
tuales a los que se obtendrian con la polaridad empleada
en 2003, la diferencia de coeficientes 2006-2003, es en
todos los casos igual o inferior a 0,35%, lo que da idea
de una buena estabilidad en esta muestra de conjuntos
espafioles.

Por ultimo, y al resefiar esta campafa de calibracion,
quisiéramos dedicar el mejor de nuestros recuerdos a Jo-
s¢ Miguel Fernandez-Mayoralas, recientemente falleci-
do. El, con su esfuerzo, teséon y dedicacion, contribuyo
sustancialmente a la existencia de tantas y tantas campa-
fias de calibracion en el Hospital 12 de Octubre. Descan-
se en paz.

A. Brosed y A. Gonzalez Leitén
CIEMAT. Madrid

Informe sobre el curso de la ESTRO '""Dose modelling
and verification for external beams' celebrado en
Izmir

Del 7 al 11 de mayo se celebro en Izmir (Turquia) el
curso de la ESTRO "Dose modelling and verification for
external beams". El curso fue impartido por los profeso-
res D. Georg, A. Ahnesjo, M.M. Aspradakis, J. Izewska,
B. Mijnheer y J. Olofsson. La impresion general sobre el
curso fue excelente tanto por el contenido y forma de ex-
ponerlo como por la organizacidon de todos los eventos
que lo rodeaban. El curso trataba sobre el calculo de uni-
dades de monitor en maquinas de radioterapia externa
para todo tipo de técnicas, tanto convencionales como
modernas. La materia expuesta en el curso se separ6 en
cuatro grandes bloques: conceptos basicos, calculo de
dosis para fotones, calculo de dosis para electrones y me-
didas de dosis y verificacion. En el primero de los apar-
tados se exponian los objetivos y la motivacion del curso
asi como una revision de los protocolos internacionales
de la IAEA (TRS 277, 381 y 398). También se explica-
ban cuatro ideas basicas para el calculo de dosis como
por ejemplo el teorema de Fano, el teorema de O'Con-
nors y la dosis absorbida en un material en el seno de
otro material. El segundo y tercer apartado seguian una
estructura parecida, uno para fotones y el otro para elec-
trones. Empezaban haciendo una descripcion general de
los cabezales para fotones y electrones segin casa co-
mercial y sobre los diferentes tipos de MLC que se pue-
den encontrar. Después se hacia una descripcion fisica de
los diferentes tipos de haces y a continuacion se imple-
mentaban modelos de deposicion de dosis. Basicamente

las presentaciones sobre modelos se centraban en los del
tipo semianalitico y los basados en calculos Monte Carlo
con toda la correspondiente explicacion sobre espacios
de fase, fluencias y diversidad de cdédigos utilizados. En
las exposiciones sobre el tema se valoraban el rango de
utilidad de los diferentes modelos, y las tolerancias que
se debian aplicar. Resultaban especialmente interesantes
las presentaciones sobre calculo de unidades de monitor
para técnicas avanzadas, usando cufas dinamicas,
3DCRT e IMRT. En la cuarta y tltima parte se hablaba
un poco del control de calidad de los sistemas de planifi-
cacion (TPS). Se hacia una referencia explicita al booklet
7 de la ESTRO como guia para el control de calidad en
sistemas de planificacion. También habia tres presenta-
ciones sobre verificacion de dosis en técnicas avanzadas:
que detectores usar; tipos de maniquies para IMRT; dosi-
metria in vivo con diodos, MOSFET, TLD, EPID y con
geles. Finalmente este apartado concluia con una presen-
tacion sobre la red de auditorias internacional de dosime-
tria con TLD y una ultima presentacion sobre el estado
actual de la radioterapia en Turquia expuesta amenamen-
te y magistralmente por Munir Kinay, profesor invitado
de la Dokuz Eylul University, Tip Fakiiltesi Medical
School (Izmir). En resumen, el curso es realmente util y
sirve para asentar completamente las bases de calculo de
dosis 0 como introduccion al tema y a las tltimas técni-
cas en radioterapia. Por ltimo me gustaria agradecer la
financiacion obtenida de la SEFM sin la cual las asisten-
cias a este tipo de cursos serian mucho mas dificiles y
por lo tanto menos frecuentes en detrimento de la forma-
cion de los fisicos médicos nacionales.

Carlos Pino Leo6n
Residente I1- Hospital de la Santa Creu i Sant Pau

Impresiones sobre el curso de la ESTRO "Basic
Clinical Radiobiology" celebrado en Ljubljana

Celebrado entre el 21 y el 25 de mayo del 2006 en
Ljubljana (Eslovenia) el curso formativo de la ESTRO
"Basic Clinical Radiobiology" fue impartido por los
profesores A. van der Kogel (director del curso), W.
Dorr, V. Grégoire (presidente de la ESTRO), M. Joiner,
S. Short y B. Wouters. Ampliamente multidisciplinario,
el curso estaba dirigido a radiofisicos, radioterapuetas e
investigadores del campo de la radiobiologia. Contenia
desde aspectos fundamentales de los procesos molecula-
res de la muerte celular y caracterizacion de las células
tumorales hasta el modelo lineal-cuadratico y relaciones
dosis-respuesta explicado todo ello de una forma bas-
tante general. Asi, para poder profundizar mas en los as-
pectos especificos de cada area, el curso de unas 50 per-
sonas se separaba en tres grupos en las clases de tutoria:
fisicos, alumnos con pocos conocimientos de radiobio-
logia y alumnos con conocimientos basicos. Dentro de
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estas tutorias se permitia al alumno hacer preguntas y
profundizar sobre los aspectos que mas le hubieran lla-
mado la atencion de las clases de teoria. El curso tam-
bién contaba con horas practicas en las que se mostra-
ban ejemplos de cdmo usar el modelo LQ para la com-
paracion de tratamientos con distinto fraccionamiento o
para corregir errores en el fraccionamiento inicial. Con-
taba igualmente con workshops en los que se trataban
casos clinicos y se invitaba al alumno a razonar qué
fraccionamiento resultaria mas conveniente. Un aspecto
a destacar fueron las clases de los procesos moleculares
eminentemente expuestas a pesar de la dificultad del te-
ma. Radioterapeutas y radiofisicos del curso, habitual-
mente con poca formacion acerca de los mecanismos de

reparacion celular tuvimos la oportunidad en estas cla-
ses de ampliar conocimientos de bioquimica basica.
Simplemente mencionar, para acabar, el buen ambiente
presente entre los profesores del curso y destacar la
oportunidad de tratar con profesionales de otros campos
aspectos comunes del desarrollo terapéutico. Original
curso tanto por la organizacion del mismo, como por el
contenido heterogéneo que ayuda a alcanzar una vision
global y fundamental de los procesos radiobioldgicos
involucrados en los tratamientos oncoldgicos con radia-
ciones ionizantes.

Carlos Pino Leon
Residente II- Hospital de la Santa Creu i Sant Pau



93

Agenda

Proximas convocatorias

Simposium Internacional sobre Proteccion
Radiologica del Paciente
Malaga, 2-4 octubre 2006.

Informacion: www.siprp06.es

ESTRO 25
Leipzig (Alemania), 8-12 octubre 2006.

Informacion: www.estro.be

PET/CT Hands-On Short Course
Houston, TX (EEUU), 13-15 octubre 2006.

Informacion: gmoore@di.mdacc.tmc.edu

First European Workshop on Monte Carlo
Treatment Planning; "Introduction of MCTP
into the clinic"

Gante (Bélgica), 22-25 octubre 2006.

Informacion: http://www.ewg-mctp.ugent.be/

Basic DICOM & Advanced DICOM
Londres (Reino Unido), 24-25 octubre 2006.

Informacion: www.bir.org.uk/article89.html

International Conference on Quality
Assurance and New Techniques in Radiation
Medicine

Viena (Austria), 13-15 noviembre 2006.

Informacion: http://www-pub.iaea.org/MTCD/Mee-
tings/Meetings.asp

IMRT and Other Conformal Techniques in
Practice
Gliwice (Polonia), 19-23 noviembre 2006.

Informacion: www.estro.be

II Jornadas Internacionales de trabajo: Modelos de

gestion para la participacion de los agentes sociales

en la toma de decisiones en Proteccion Radiolégica
Montbéliard (Francia), 29 noviembre-1 diciembre 2006.

Informacion: www.sepr.es

Image-Guided Radiotherapy in Clinical Practice
Bruselas (Bélgica), 3-7 diciembre 2006.

Informacion:-www.estro.be

ICCR 2007: International Conference on the use
of Computers in Radiation Therapy
Toronto (Canada), 4-7 junio 2007.

Informacion: iccr@rmp.uhn.on.ca
9th Biennial ESTRO Meeting on Physics and

Radiation Technology for Clinical Radiotherapy
Barcelona, 8-13 septiembre 2007.

Informacion: www.estro.be
10th EFOMP Congress - The First European
Conference on Medical Physics

Pisa (Italia), 20-22 septiembre 2007.

Informacion: http://efomp-2007.df.unipi.it/

Proxima edicidn de cursos basicos
Fisica Médica: Baeza-Jaén, Enero-Febrero 2007

Secretaria SEFM: secretaria@sefm.es
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Cursos de formacion continuada. SEFM - 2006

Acreditados por la Comision de Docencia de la SEFM

Simulacion Montecarlo en Fisica Médica con
PENELOPE y MCNP

Cédigo: C02-SEFM/06

Director: José Maria Fernandez-Varea. Doctor en
Ciencias Fisicas. Profesor Titular. Facultad de Fisica
(ECM). Universitat de Barcelona.

En colaboracion con el CIEMAT.

Fecha y lugar de celebracion: Baeza (Jaén). Sede "An-
tonio Machado" UNIA. 15 al 17 de Noviembre de 2006.

Objetivos del curso:

— Presentar los fundamentos conceptuales de la simu-
lacion Monte Carlo del transporte acoplado de foto-
nes, electrones y neutrones.

— Introducir a los asistentes en el uso practico de los
programas PENELOPE y MCNP.

— Aplicar las técnicas anteriores a situaciones de inte-
rés en fisica médica, para lo cual se abordaran ejer-
cicios de radioterapia (braquiterapia y teleterapia),
medicina nuclear y simulacion de detectores.

Temario:

1. Conceptos generales sobre simulacion Monte Carlo.

2. Introduccion al programa PENELOPE.

3. Uso practico de PENELOPE.

4. Introduccion al programa MCNP.

5. Uso practico de MCNP.

Requisitos previos:

Nociones de programacion cientifica, preferiblemente
en FORTRAN.

Numero de puntos de FCP: 24 puntos (1 punto/hora
lectiva)

Radiologia digital
Codigo: C03-SEFM/06

Directores. Ignacio Hernando Gonzalez. Doctor en
Ciencias Fisicas. Hospital del Rio Hortega. Valladolid.

Manuel Alonso Diaz. Doctor en Ciencias Fisicas. Hos-
pital Marqués de Valdecilla. Santander.

Fecha y lugar de celebracion: Valladolid: Hospitales
Universitarios "del Rio Hortega" y "Clinico". 25 al 28 de
Octubre de 2006.

Objetivo del curso:
Offrecer una vision global y coherente del estado actual
de la tecnologia digital disponible para la obtencion, tra-

tamiento, analisis y gestion de imagenes en radiologia.
Facilitar elementos para la planificacion de sistemas de
radiologia digital en centros de tamafio y caracteristicas
diversos. Presentar modelos para la elaboracion de espe-
cificaciones y para la realizacion de pruebas de acepta-
cién en el drea de la radiologia digital. Proponer procedi-
mientos basicos de control de calidad de parametros fisi-
co-técnicos en radiologia digital.

Temario:

1. Conceptos basicos en radiologia digital.

2. Sistemas de adquisicion de imagen digital: Los sis-
temas digitales clasicos: TC y RM. Digitalizacién
con camaras CCD. Sistemas de fosforos fotoesti-
mulables (CR). Sistemas de radiologia directa
(DR). Digitalizacion de imagenes sobre pelicula
radiografica.

3. Sistemas de procesamiento de la imagen digital:
Algoritmos y filtros. Estaciones de trabajo.

4. Visualizacion de la imagen digital: Monitores de
diagnostico y de visualizacion. Impresoras laser
huimedas y secas. Sistemas alternativos. Impresion
sobre papel.

5. Archivo de imagenes digitales: Sistemas de archi-
vo masivo. Sistemas auxiliares de archivo. Com-
presion de imagenes.

6. Sistemas de gestion integral de imagenes: Conecti-
vidad. El estandar DICOM. Sistemas de comunica-
cion y archivo de imagenes (PACS). Integracion
del PACS vy los sistemas de informacion generales
(RIS y HIS). Telerradiologia.

7. Evaluacion de imagenes digitales: Parametros des-
criptivos de las caracteristicas de una imagen. Re-
solucion. Contraste. Eficiencia de deteccion cuan-
tica (DQE). Ficheros de imagen.

8. Implantacion de un sistema de radiologia digital:
Definicion de necesidades. Especificaciones técni-
cas. Criterios de implantacion de equipos. Pruebas
de aceptacion.

9. Control de calidad en radiologia digital: Control de
calidad de sistemas de adquisicion de imagenes.
Control de calidad de sistemas de sistemas de vi-
sualizacion y presentacion. Control de calidad de
sistemas de transmision y gestion de imagenes.
Evaluacion de imagenes clinicas. La dosis a pa-
cientes en sistemas de radiologia digital.

10. Desarrollos basados en la radiologia digital: Diag-
nostico asistido por ordenador. Desarrollos en in-
vestigacion y docencia.

Numero de puntos de FCP: 36 puntos (1.2 puntos/hora
lectiva)



