EDITORIAL

Casi sin respiro llega a nuestras manos un ejemplar del
n° 3 de 2007. El que cierra el ciclo anual. Ese que, segiin
los topicos aplicados periddicamente cada afio en la mis-
ma época, debe servir para hacer el balance del trabajo
realizado. Pues bien, éste es el tercer aflo consecutivo
que publicamos tres nimeros. Cumplir ese objetivo no es
una tarea facil, como lo prueba la corta separacion tem-
poral entre la aparicién de este nimero y la del anterior.
Si se ha conseguido, ha sido con el esfuerzo de muchos.
En primer lugar, de los autores, que proporcionan los
materiales que pasaran a ser los contenidos cientificos de
la revista; cada afio se envian y publican mas trabajos, lo
que se evidencia en el "indice de autores" que se ha in-
cluido en este numero. En segundo lugar, de los asesores
cientificos, que por hacer su trabajo andnimamente tie-
nen mas dificil el reconocimiento; su actividad es im-
prescindible para asegurar la calidad y claridad de los
trabajos finalmente publicados; para que su esfuerzo
quede reconocido se publica la lista de los asesores cien-
tificos que han revisado los manuscritos publicados du-
rante este afio. En tercer lugar, también es imprescindible
el trabajo de todos los que contribuimos a hacer posible
la revista desde dentro, desde las tareas de edicion, que
creemos ha mejorado bastante en los ultimos tiempos,
aunque aun estén lejos del nivel éptimo, hasta las tareas
propias de la secretaria y de distribucion de la revista. En
estos momentos estamos en el tramo final de un ciclo del
Comité de Redaccion de la revista, por lo que se va a
proceder a su renovacion parcial. El editor, Eduardo Gui-
belalde, y cuatro miembros del comité, Miguel Melchor,
Juan Pedro Fernandez Leton, Faustino Gémez y Joan Ro-
selld, nos abandonan al terminar el afio 2007. Previa-
mente lo habia hecho Carmen Escalada, que ha sido sus-
tituida por Rafael Puchal. A todos ellos les debemos mu-
cho; en particular a los que han estado en la revista desde
sus comienzos.

Definitivamente si, hay muchos que han aportado par-
te de su tiempo y su esfuerzo para conseguir ese objeti-
vo.Y debemos agradecérselo aqui.

En cuanto a los contenidos cientificos del nimero, se
incluyen los dos trabajos premiados del Congreso de
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Granada que estaban pendientes de publicacion y que
tratan, respectivamente, de la obtencion de espectros de
energia intrinsecos de un acelerador lineal, y de la des-
cripcion de un procedimiento especial de IMRT para tra-
tar tumores de cabeza y cuello. Hay ademas un articulo
sobre el ruido de los digitalizadores de peliculas usadas
en dosimetria y otro que describe procedimientos de cal-
culo, mediante el método Monte Carlo, de la dosis dis-
persada en fuentes de fotones. Hay dos notas técnicas:
una sobre la influencia de rejillas focalizadas en las dosis
de diagndstico y otra acerca de la calibracion de cdmaras
de ionizacién para Radioterapia.

Tal como se avanzo en el anterior numero, se publica
aqui el comentario editorial conjunto sobre el plagio
preparado por William R. Hendee, presidente del comi-
té de editores de revistas de fisica médica de la Organi-
zacion Internacional de Fisica Médica. El comentario
sera publicado también, con adaptaciones locales, en
las principales revistas de fisica médica del mundo. Es
evidente que el plagio es un problema grave, y no so6lo
en el contexto de la fisica médica o de la ciencia: reci-
bimos continuamente noticias sobre plagio u otras acti-
vidades relacionadas, como el espionaje industrial o la
llamada eufemisticamente intertextualidad. En el con-
texto de nuestra revista, cuya audiencia abarca un ambi-
to relativamente pequefio si lo comparamos con otras
como Medical Physics o Physics in Medicine and Bio-
logy, el problema del plagio tiene un alcance mucho
mas reducido. Sin embargo, dada la frecuencia con la
que se da en general y la necesidad de buscar medios
para atajarlo, hemos considerado conveniente la publi-
cacion del comentario.

Finalmente, tenemos que terminar con una noticia tris-
te de ultima hora. A muchos de los que tuvimos la oca-
sion de conocer y tratar a Jesus Soto, catedratico de Ra-
diologia y Médicina Fisica en la Universidad de Canta-
bria, la noticia de su muerte nos ha dejado muy deprimi-
dos. El texto insertado en su memoria en este nimero
nos ayudara a recordarlo por el conjunto de su vida y no
solo por este abrupto e injusto final.

Ojala el afio proximo nos dé mejores noticias.



EDITORIAL

El plagio es un problema que afecta a todas las revis-
tas cientificas, y a la RFM también. El Comité de Publi-
caciones de la Organizacion Internacional de la Fisica
Meédica (IOMP) ha preparado un editorial sobre el pla-
gio. Lo reproducimos aqui (con el permiso de la IOMP)
y con leves modificaciones para enfatizar su importancia
entre los lectores de nuestra revista.

Plagiar (del latin "plagiare", "secuestrar") se define
como "Copiar en lo sustancial obras ajenas, dandolas co-
mo propias." (Diccionario de la lengua espafiola - Vigé-
sima segunda edicion). El plagio es una clara violacion
de la ética en la investigacion cientifica que si se comete
intencionadamente se considera una conducta improce-
dente. Plagiar puede tener como resultado la aplicacion
de sanciones severas, tales como la difusion publica del
hecho, la retirada de la financiacién a la investigacion, la
pérdida de la categoria profesional o la suspension de
empleo. El plagio socava la credibilidad de los manuscri-
tos y de las revistas que los publican; asimismo compro-
mete la integridad del proceso cientifico y el respeto pu-
blico a la ciencia. El plagio viola derechos de autor y de
la propiedad intelectual de las personas fisicas o juridi-
cas. La violacion de estos derechos puede dar lugar a de-
mandas judiciales contra los que han cometido plagio.
Aunque el plagio existe desde los origenes de la ciencia,
es evidente que la aparicion de Internet ha incrementado
las facilidades para encontrar y copiar trabajos ajenos.

Es posible plagiar no solo el trabajo de otros, también
el propio mediante la repeticion de partes idénticas o casi
idénticas de manuscritos sin el debido reconocimiento y
sin citar el trabajo previo. Lamentablemente, el envio si-
multaneo o sucesivo de manuscritos muy similares en
sus contenidos y sin citas reciprocas constituye una prac-
tica bastante comun, lo que permite rentabilizar un pro-
yecto de investigacion con un nimero mayor de publica-
ciones. Las revistas cientificas tratan de evitar esta prac-
tica y por lo general no lo permitirian si lo supieran antes
de su publicacion. A veces se publica el mismo articulo
(o uno muy similar) en dos revistas diferentes que lo
consideran interesante, pero con audiencias diferencia-
das. En ese caso, los autores deberian informar previa-
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mente a los responsables de ambas revistas y, si se acepta
para su publicacidn, reconocer la duplicacion en ambos
articulos.

Cuando existe presuncion de plagio (a menudo por
una acusacion del autor original, de un revisor, o de un
tercero interesado), los responsables de la revista debe-
rian actuar rapidamente, revisando tanto el material ori-
ginal como la publicacion sospechosa de plagio. Si se
concluyera que no ha existido plagio, se deberia comuni-
car a los que alertaron del posible fraude, sin ninguna
otra accion adicional. Si las pruebas sugirieran la posible
existencia de plagio, el responsable de la revista deberia
ponerse en contacto con las partes involucradas (autor o
autores bajo sospecha, autor o autores cuyo trabajo pue-
de haber sido plagiado 'y titular de los derechos de autor
del material original) y mostrar cuales son los indicios
del presunto plagio, junto con las copias del trabajo ori-
ginal y del sospechoso. Si todas las partes estuvieran de
acuerdo en que ha existido plagio (intencionado o invo-
luntario), los plagiarios deberian enviar un escrito de dis-
culpas a los autores originales y a los titulares de los de-
rechos de autor. Si el trabajo ya se hubiera publicado, se
deberia dar a conocer el hecho en el primer nimero dis-
ponible de la revista, citando ambos trabajos, el original
y el que contiene el plagio, y reproduciendo el texto
exacto plagiado. Los autores del plagio deben aceptar
que toda difusiéon de su articulo debe ir acompanada de
un aviso de plagio.

Si el autor o los autores acusados niegan que se haya
producido plagio, los responsables de la revista deben
llevar adelante la acusacion, preferentemente mediante
algin mecanismo interno establecido previamente para
investigar cualquier acusacion de falta de ética cientifica.
Los responsables de la revista deberian estimular a las
partes involucradas a participar: los que sostienen que
pudo haber plagio deberian presentar pruebas de ello, y
los autores acusados de plagio deberian tener una opor-
tunidad para declarar personalmente en su defensa. La
investigacion deberia llevarse a cabo en un tiempo razo-
nable (por ejemplo, tres meses).

Si del procedimiento seguido para investigar la acusa-
cion se infiriera que hubo plagio, se aplicarian las medi-
das correspondientes ya descritas. Posteriormente, los
responsables de la revista deberian decidir si informan
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acerca del plagio a alguna instancia superior de la parte
culpable, a su organizacion o empresa, o a la organiza-
cion profesional. Si se concluyera en la investigacion que
no hubo plagio, se enviaria una carta comunicando el fa-
llo al acusador, a los autores acusados del plagio, a los
autores del trabajo original, y a la persona fisica o juridi-
ca titular de los derechos de autor. En cualquiera de los
dos casos, estas acciones deberian constituir el cierre de
la acusacion de plagio.

Una acusacion de plagio es una acusacion seria, y nunca
deberia ser hecha a la ligera. Por otra parte, dado que la ca-
pacidad de observacion es uno de los puntos fuertes de la co-
munidad cientifica, siempre se deberia informar sobre la po-
sibilidad de plagio si se sospecha que puede haber ocurrido.

William R. Hendee
Editor, Medical Physics
Chair, IOMP Publications Committee
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Caracterizacion del ruido de los digitalizadores de pelicula y su
influencia en la dosimetria con pelicula
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Characterization of noise in film scanners and its impact on film dosimetry

Resumen

En la actualidad, la pelicula es el dosimetro que mas ha sido
utilizado en dosimetria 2D. Es también el dosimetro del que
mas se ha estudiado sus caracteristicas. Para su lectura se dis-
pone hoy dia de una gran variedad de digitalizadores.

Dado que la resolucion espacial no es, en general, un factor
limitante de estos dispositivos el presente trabajo se centra en
el estudio de la resolucion de sefial, el ruido y la saturacion y
pérdida de linealidad de la funcion de respuesta.

El método descrito para la determinacion de las caracteristi-
cas del ruido da como resultado un ruido gausiano y blanco en
cada uno de los ejes principales del dispositivo analizado. Sin
embargo la magnitud del ruido es diferente en cada uno de ellos.

Sobre la resolucion de senal, se determina que el ruido de
cuantizacion deja de ser importante frente a otras fuentes de
ruido del digitalizador cuando G,/ A = 0,6, siendo G, la des-
viacion tipica del ruido asociado a esas otras fuentes y A la am-
plitud del intervalo de cuantizacion.

Por ultimo, se presenta un método para la determinacion del
intervalo de densidades Opticas para las que el dispositivo tra-
baja en unas condiciones de incertidumbre preestablecidas.

Palabras clave: Dosimetria. Pelicula. CCD. Digitalizador de pelicu-
la. Ruido. Saturacion. Resolucion de sefial.

Abstract

Film is the dosimeter most widely used for 2D dosimetry
and their characteristics have been extensively studied. In order
to digitize the film, a great deal of scanners is available.

As the spatial resolution is not, in general, a limiting factor
for these devices the present work deals with signal resolution,
noise and saturation of the response function.

The statistical distribution of noise is Gaussian. Noise power
spectrum (NPS) on each axis is flat, showing a white noise.
However, the mean value of NPS is different in the slow scan
direction that in the fast scan direction.

It is shown that quantization noise becomes unimportant
(respect to other sources of noise) when san / D > 0,6, where
san is the standard deviation of noise generated by those other
sources and is the quantization step.

Finally a method to determine an optical density range whe-
re the scanner operates under pre-established uncertainties con-
ditions is presented.

Key words: Dosimetry. Film. CCD. Scanner. Noise. Saturation. Sig-
nal resolution.

Introduccion y objetivos

Los avances tecnologicos en el campo de la radiotera-
pia estan haciendo posible técnicas que permiten aumen-
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tar la dosis de radiacion en los tejidos blanco y mantener
la dosis dentro de la tolerancia en los 6érganos de riesgo.
Cada vez son mas los equipos dedicados y los acelera-
dores lineales instalados capaces de suministrar trata-
mientos con modulacion de intensidad dinamica y/o es-
tatica. A la vez, aparecen nuevos tipos de fuentes radiac-
tivas para su empleo en Braquiterapia. Junto a la mejora
y evolucion de los equipos de terapia, las modalidades de
imagen han experimentado un extraordinario desarrollo.
Su avance estd permitiendo incorporar nuevas estrategias
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de verificacion y adaptacion de los tratamientos radiote-
rapicos, como es el caso de la radioterapia guiada por
imagen. También asistimos a la evolucion de los sistemas
de calculo de dosis capaces de calcular de un modo fia-
ble las dosis suministradas durante estos tratamientos
complejos.

Las distribuciones de dosis pretendidas consisten, en
ocasiones, en superficies de isodosis con concavidades
que alojan organos de riesgo. En la frontera de éstos se
registran por tanto altos gradientes de dosis.

La gran ventaja que representa el disponer de estas
nuevas técnicas y equipos supone, sin embargo, la nece-
sidad de unas verificaciones geométrica y dosimétrica
mas detalladas del tratamiento. En técnicas mas conven-
cionales suele ser suficiente la verificacion de la dosis en
un punto representativo. Esto se justifica porque la distri-
bucion de dosis presenta variaciones suaves en volime-
nes sensiblemente superiores al volumen del detector
empleado (camara de ionizacion, diodo semiconductor o
cristal termoluminiscente). Ahora la superposicion de va-
rias distribuciones sencillas de dosis dispuestas en dife-
rentes orientaciones espaciales produce una distribucion
volumétrica compleja y con altos gradientes dentro del
volumen de tratamiento.

La existencia de estos gradientes de dosis y esta com-
plejidad en la distribucion obedece al objetivo clinico de
aumentar la dosis en el blanco y reducirla en los tejidos
sanos, especialmente cuando la distancia entre ambos es
pequeiia. Por ello es necesario verificar esta zona de
transicion de altas dosis a bajas dosis, tanto en magnitud
como en localizacion. La dosimetria 2D y 3D, por tanto
es un complemento necesario a la tradicional verifica-
cion de la dosis en un punto.

Aunque en la actualidad los nuevos equipos digitales
estan en vias de sustituir a la pelicula radiografica tra-
dicional como soporte de la imagen en radiodiagnosti-
co, el uso de este tipo de pelicula junto con la pelicula
radiocromica esta en aumento en el campo de la dosi-
metria clinica o de radioterapia. Sus aplicaciones au-
mentan paralelamente a la incorporacion de nuevas téc-
nicas de tratamiento!? cuya verificaciéon®* requiere do-
simetria 2D. La pelicula radiocromica tiene la ventaja
sobre la radiografica de no requerir revelado con quimi-
cos tras su exposicion, especialmente en estos tiempos
en los que la utilizacidon de procesadoras de este tipo
esta desapareciendo de los servicios de radiodiagnosti-
co.

La alta resolucion espacial de la pelicula esta todavia
lejos de alcanzarse por otros dispositivos empleados en
dosimetria, como los que emplean camaras de ionizacion
o diodos semiconductores, cuyo volumen sensible es to-
davia alto. Por otro lado, en los tltimos afios han apareci-
do nuevos tipos de pelicula con caracteristica sensitomé-
tricas muy variadas que amplian los rangos de dosis, y
por tanto el numero de aplicaciones dosimétricas accesi-
bles a la dosimetria con pelicula.

Para aprovechar adecuadamente la informacion dosi-
métrica que contiene, la pelicula debe digitalizarse. De
esta manera es posible su procesado para eliminacion de
ruido, conversion en unidades de dosis, y registro con
distribuciones de referencia.

En dosimetria en dos dimensiones la lectura se realiza
con diferentes tipos de densitdmetros como digitalizado-
res de pelicula laser o basados en camara CCD. La varie-
dad de modelos y precios es enorme, lo que hace necesa-
rio disponer de procedimientos para evaluar sus caracte-
risticas. De este modo sera posible optimizar la adquisi-
cion del equipo que mejor convenga a una aplicacion de-
terminada, sus requerimientos de precision y exactitud y
los tipos de pelicula que se van a emplear.

En este trabajo presentamos algunos procedimientos
que nos han sido utiles para valorar la adecuacion de los
digitalizadores o digitalizadores de pelicula de nuestro
servicio a la dosimetria con pelicula que realizamos. An-
tes de comentar los procedimientos hay que hablar sobre
las causas de la degradacion de la informacion contenida
en la lectura de la distribucion de dosis.

La imagen digitalizada es el resultado de la exposicion
de la pelicula a la radiacion, su posterior procesado y
lectura. En cada una de las etapas, a la sefal original se
le afiade ruido, ruido cuantico presente en el propio cam-
po de radiacion, ruido estructural y granular de la pelicu-
la y ruido electronico (analdgico y de cuantizacion) aso-
ciado al digitalizador.

Por otro lado, el dispositivo de medida contribuye a la
degradacion de la medida debido a sus caracteristicas li-
mitadas en cuanto a su funcion de respuesta y a su reso-
lucién espacial. La funcidén de respuesta del sistema o
curva caracteristica relaciona, en el caso del digitaliza-
dor, el valor de pixel medido frente a la densidad optica
(DO) de la pelicula. La limitacion fundamental de la cur-
va caracteristica tiene que ver con el estrecho intervalo
de zona lineal de la misma y la aparicion de saturacion o
pérdida de sensibilidad a valores altos de la DO.

La presencia de ruido en la lectura impide la recupera-
cion de la sefial original, y la magnitud del mismo impo-
ne limites en la capacidad de reconstruirla. La posibili-
dad de recuperar los detalles de mayor resolucion de la
sefal se pierde cuando la magnitud del espectro del ruido
se hace comparable al de la sefial a alta frecuencia®. En
general, los algoritmos de reconstruccion necesitan co-
nocer o estimar las caracteristicas estadisticas del ruido
junto con las caracteristicas de degradacion del equipo
de medida para acotar la reconstruccion a niveles que no
invaliden la reconstruccion por amplificacion excesiva
del ruido de alta frecuencia.

En el caso de haces de fotones de alta energia y dosi-
metria con pelicula, cuando se realiza la lectura con digi-
talizadores 2D, la resolucion espacial del sistema no im-
pone limites al procedimiento. Esto es debido a que, por
la naturaleza de la interaccion radiacion-materia, las dis-
tribuciones de dosis en radioterapia son relativamente
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suaves. De acuerdo con la teoria del muestreo la distribu-
cion de dosis puede representarse por un conjunto discre-
to de muestras. El espaciado minimo requerido de esas
muestras® es del orden de 1,5 a 2 mm, lo que no es obsta-
culo ni para la pelicula ni para el digitalizador.

Sin embargo, tanto el ruido como la saturaciéon son
factores limitantes en el rendimiento tanto de la pelicula
como del digitalizador. Por este motivo, ruido y respues-
ta han sido estudiados ampliamente para los tipos de pe-
licula usados en dosimetria’!%. También han sido objeto
de estudio las caracteristicas de los digitalizadores de pe-
licula usados!!*13. Diferentes caracteristicas se han desta-
cado de las distintas tecnologias en las que estos disposi-
tivos estan basados. Como ejemplo, se ha puesto de ma-
nifiesto que la curva de respuesta de los digitalizadores
de pelicula basados en laseres de He-Ne alcanza densida-
des Opticas sensiblemente superiores a la de los basados
en CCD. Sin embargo, el uso de una fuente de luz cohe-
rente produce artefactos geométricos en la imagen que a
bajas densidades dpticas merman su rendimiento'3.

Los digitalizadores disponen de una gran variedad de
modos de adquisicion. En general se puede seleccionar
la resolucion espacial de la lectura, el formato de salida,
la region de muestreo y, muy importante, la resolucion
de sefial o nimero de bits con los que se va representar
los valores leidos. Asociado a la resolucion de salida esta
el error o ruido de cuantizacidn, resultado de convertir
una sefial analdgica en digital. La eleccién de una resolu-
cion de salida baja puede resultar en un ruido de cuanti-
zacion muy alto y la consecuente degradacion de la se-
fial. Por otro lado una resolucion de salida alta supone el
empleo de mas memoria y mas recursos para el calculo.
Es importante determinar la resolucion de salida optima
para el sistema, esto es aquella que sin incrementar inne-
cesariamente la longitud de los datos deja el ruido de
cuantizacion tan bajo que el aumento de la misma no su-
ponga una mejora sensible del rendimiento.

Cuando se realiza la lectura de una sefal de ruido es-
pacial o temporal, el modo en que se lleva a cabo el
muestreo, junto con las caracteristicas mecanicas y elec-
tronicas del digitalizador condiciona la correlacion del
ruido en la imagen obtenida. En el caso particular de do-
simetria 2D, pueden existir diferencias en el modo de ad-
quisicion de la imagen en el eje de desplazamiento de la
pelicula con respecto al digitalizador y el eje perpendicu-
lar a éste. Es por tanto conveniente conocer las correla-
ciones espaciales del ruido, de esta manera podremos es-
timar con qué eficacia los algoritmos de realce y recons-
truccion de imagen pueden reducir su influencia. Ade-
mas, si la correlacion no es isétropa podria ocurrir que
una de las dos direcciones fuera mas apropiada para la
lectura de distribuciones de dosis unidimensionales.

Ruido y saturacion son importantes por separado, pe-
ro también juega un importante papel la interrelacion de
ambos, dado que la pérdida de sensibilidad a altas densi-
dades opticas (al aproximamos al limite de la satura-

cion) tiene como resultado la aparente amplificacion del
ruido en la lectura. Es esta aparente amplificacion del
ruido lo que en algunos sistemas determina, de un modo
dréstico, el rango de densidades Opticas en el que es po-
sible trabajar dentro de unos limites adecuados de incer-
tidumbre.

El primer objetivo del presente trabajo es la determi-
nacion de la resolucion de salida dptima en funcion de
las caracteristicas del ruido analdgico y del ruido de
cuantizaciéon del digitalizador. Se construye un modelo
de simulacién donde se estudia la dispersion de las lectu-
ras cuantizadas a partir de la dispersion en los valores
analdgicos (que resultan de la lectura en la etapa previa a
la cuantizacién) y el intervalo de cuantizacién. Ademas
se calcula la magnitud del error de cuantizacién en fun-
cién de las mismas variables. Con los datos obtenidos se
determina un valor para el cociente ¢,,/A, donde A es el
intervalo de cuantizacion y G,, la desviacion tipica del
ruido analoégico, a partir del cual el aumento de la resolu-
cion de salida no supone una mejora sensible en el rendi-
miento del equipo.

El segundo objetivo es presentar, para un digitalizador
de pelicula particular los resultados obtenidos sobre co-
rrelacion espacial. El estudio se realiza calculando y ana-
lizando el espectro de Wiener del ruido para ese equipo.

Nuestro ultimo objetivo es mostrar un método para de-
terminar el rango de densidades Opticas util para un digi-
talizador de pelicula. Este rango se define como el de las
densidades opticas para las que la lectura con el equipo
puede realizarse con una incertidumbre acotada. La cota
se establece mediante la seleccion de un valor maximo
para la incertidumbre y un nivel de confianza. Los valo-
res de densidad optica que cumplan el criterio constitui-
ran el rango util para el digitalizador.

Junto con el desarrollo tedrico de los métodos pro-
puestos, para hacer mas claro el trabajo, éstos se aplican
a dos digitalizadores comerciales.

Por ultimo, debemos mencionar que el presente traba-
jo ha sido parcialmente publicado en revistas y congre-
sos de Fisica Médica'#'°. La intencién es recopilar y
presentar, ampliando en algunos casos, lo ya publicado.

Material y método

Los digitalizadores de pelicula utilizados son los mo-
delos ScanMaker 9600 XL y ScanMaker 9800 XL de
Microtek International Inc. (Husinchu, Taiwan). Ambos
son digitalizadores de pelicula de sobremesa basados en
camara CCD y fueron suministrados como parte de un
sistema comercial de Radiocirugia.

Las digitalizaciones se llevaron a cabo a una resolu-
cién espacial de 0,1x0,1 mm?, y no se usaron filtros ni
correcciones de la curva de lectura. Como consecuencia
la lectura del digitalizador era proporcional al valor de
transmision de la pelicula para valores de densidad opti-
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ca bajos y medios. A partir de aproximadamente 1,7 DO
la curva caracteristica comenzaba a curvarse y sobre 2,7
DO presentaba saturacion.

Para analizar el comportamiento de los digitalizadores
de pelicula en funcion de la densidad optica utilizamos
una tira sensitométrica de 21 escalones Kodak (Eastman
Kodak Co., Rochester, NY).

Medidas de funcion de respuesta y ruido

Dado que la lectura del digitalizador de pelicula es
proporcional a la transmision de la pelicula, y que la
magnitud de interés es la densidad optica, cuando fue ne-
cesario, los valores leidos se reemplazaron por su logarit-
mo (base 10). De esta manera la relacion lineal se esta-
blecid entre las lecturas en el nuevo formato y la densi-
dad dptica.

Para determinar el ruido del digitalizador se realizaron
30 lecturas de la tira sensitométrica. Durante todo el pro-
ceso la tira permanecid fijada al lecho del digitalizador
de pelicula con cinta adhesiva. Como la reproducibilidad
espacial de estos equipos es mayor que la resolucion a la
que se realizaron las lecturas, fijadas las coordenadas de
un pixel en cada una de las 30 imagenes, los 30 valores
resultantes representan 30 lecturas de una misma super-
ficie de la tira sensitométrica. El promedio de esas 30
lecturas debe aproximar con bastante exactitud la lectura
de esa area, habiéndose reducido sustancialmente el rui-
do del digitalizador. Por otro lado, la diferencia de una
de las muestras con el promedio representara con bastan-
te fidelidad a una muestra del ruido introducido por el
digitalizador.

Tras asignar una region de 30x10 mm? para cada uno
de los escalones de la tira sensitométrica se procedio al
calculo de los promedios y diferencias indicadas en cada
uno de los pixeles. Como resultado se obtuvo una ima-
gen de 300x100 pixeles para cada uno de los escalones
de densidad optica (imagen de la que el ruido ha sido re-
ducido hasta poder considerarse, con fines practicos, eli-
minado) y treinta imagenes de ese tamafio representati-
vas del ruido del digitalizador para cada uno de esos es-
calones.

Para cada valor de densidad dptica se analizo la distri-
bucion estadistica del ruido. Para el estudio de la correla-
cion espacial se procedio de la manera indicada pero se
produjeron 180 imagenes con el fin de mejorar la esta-
distica. En este caso se redujo a tres el nimero de valores
de densidad optica estudiados.

Del promedio de la lectura de cada escalon y de su va-
lor nominal de densidad dptica se obtuvo un punto para
el ajuste de la funcion de respuesta DO-lectura, que se
ajusto a un polinomio de quinto grado. Para la inversa de
la funcién de respuesta (la funcién de calibracion del di-
gitalizador de pelicula), debido a la asintota vertical que
impone el comportamiento saturado, fue necesario utili-
zar una funcion racional.

Resolucion de salida y ruido de cuantizacion

El efecto de cuantizar la sefial analodgica supone perder
la linealidad del sistema, sesgar el resultado de la lectura
y modificar la distribucion estadistica del ruido en la sali-
da respecto del ruido en la entrada. Para estudiar el efecto
del intervalo de cuantizacion sobre el ruido del digitaliza-
dor se llevo a cabo una simulacion'®. La intencion es de-
terminar a partir de qué tamafo del intervalo de cuantiza-
cion la degradacion de la sefal de salida solo esta deter-
minada por el ruido analdgico, siendo poco util una dis-
minucion del intervalo de cuantizacion (el aumento en la
resolucion de sefial). En la fig. 1 se presenta el modelo
estudiado. Segun el modelo, para obtener la sefial a la sa-
lida, en una primera etapa se afiade ruido a la sefial de en-
trada. Esta etapa corresponde a la parte de la adquisicion
de la sefal previa a la conversion Analogica a Digital de
los datos. La segunda etapa consiste en la cuantizacion de
la senal mas el ruido, que da lugar a la sefial de salida. El
modelo considera que el ruido afiadido esta distribuido
segun una Normal de media cero. La simulacion realiza-
da consistio en la determinacion de las caracteristicas es-
tadisticas (valor medio y desviacion tipica) de la salida en
funcién de las de la entrada y el valor del intervalo de
cuantizacion. El analisis se realizo para distintos valores
de la desviacion tipica del ruido a la entrada y para distin-
tas posiciones del valor de transmision con respecto al in-
tervalo de cuantizacion. Para hacer los resultados relati-
vos a la amplitud del intervalo, ésta se tom6 como unidad
de la division del eje de abscisas.

El sesgo se caracterizo por la diferencia entre los valo-
res esperados de la salida y la entrada, mientras que la
modificacion de la dispersion de la sefal se estudio co-
mo la diferencia de la desviacion tipica de las sefiales de
entrada y salida.

Rango util de densidades opticas

En la fig. 2 puede verse un detalle de la curva de cali-
bracion de un digitalizador de peliculas. Esta representa-
da la funcion racional que ajusta los datos experimenta-
les obtenidos de la lectura de la tira sensitométrica. Esta

P S N
transmision Q lectura
de la pelicula

ruido
analogico

Fig. 1. Modelo usado para el estudio del ruido del digitalizador. La
lectura se obtiene como el resultado de cuantizar la seial de entrada a
la que previamente se le ha aiadido ruido.
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Fig. 2. Detalle de la curva de calibracion del digitalizador. En el eje de
abcisas se muestra la lectura y en ordenadas la densidad optica. Los
intervalos representados en abscisas corresponden a los valores de lec-
tura 3,045 + 30y 3,797 £+ 30, donde o es la desviacion estandar del
ruido en la lectura correspondiente al centro del intervalo. En ordena-
das se muestra la propagacion al calculo de densidades opticas de esas
incertidumbres.

funcion seria la usada para calcular la densidad optica a
partir de la lectura / del digitalizador de pelicula. Sobre
el eje de abscisas se representan dos intervalos que co-
rresponden a +3 desviaciones tipicas del ruido en la lec-
tura que corresponden a las densidades opticas 0,94 DO
y 1,95 DO (I =3,797 y [ =3,045). Las razones para la
eleccion de estos valores son que, por un lado represen-
tan valores de densidad dptica habituales en procedi-
mientos dosimétricos y, por otro lado ilustran la diferente
propagacion de las incertidumbres.

Se observa que al reducirse el valor de la lectura (au-
mentar la densidad optica) la incertidumbre asociada con
la misma aumenta (en un factor 1,76 para los dos valores
usados). Sin embargo el aumento en la incertidumbre
asociada al célculo de la densidad dptica es mayor (4,85
veces). La propagacion de la incertidumbre depende de
la pendiente de la curva, aumentando para valores mayo-
res de esta pendiente. El efecto es el de la amplificacion
del ruido a altas densidades opticas.

Utilizando las expresiones obtenidas para la funcion de
respuesta del digitalizador de pelicula y su inversa, junto
con la distribucion estadistica del ruido, es posible estimar
qué valores de densidad optica se pueden medir con una in-
certidumbre y un nivel de confianza menores que unos va-
lores prefijados. Tal intervalo de densidades pticas puede
definirse como el rango util de uso del digitalizador.

Resultados y discusion
Funcion de respuesta y ruido
Los histogramas obtenidos para el ruido para los dos

digitalizadores estudiados y para los diferentes valores
de densidad 6ptica mostraron un ruido gausiano. Esto

fue asi tanto para los valores tomados directamente de la
lectura del digitalizador como para los valores transfor-
mados logaritmicamente. Tal y como establece el teore-
ma central del limite, siempre que una variable aleatoria
sea el resultado de un gran numero de pequefios efectos
la distribucion es aproximadamente gausiana. Este pare-
ce ser el caso de los equipos estudiados. Ademas, la apli-
cacién del logaritmo no modifica el cardcter gausiano de
la distribucion estadistica del ruido. Esto es asi porque la
funcion logaritmo puede aproximarse localmente por una
funcion lineal (para valores de transmision mayores que
cero) debido a que los valores de ruido son pequefios, y
que la transformacién lineal de una variable aleatoria
gausiana es otra variable aleatoria gausiana.

Resolucion de salida y ruido de cuantizacion

En la fig. 3 se muestra el sesgo en la lectura para las
distintas posiciones del valor de transmision frente a los
valores cuantizados y ruido analdgico de tres amplitudes
distintas. En el eje de abscisas se representan valores de
transmision de la pelicula 7 en el intervalo [nA, (n+1) A],
siendo 7 un entero cualquiera. Cuando ¢ esta en el centro
del intervalo o en los extremos el sesgo es cero. Esto era
de esperar pues la distribucion supuesta para el ruido
analogico es simétrica. El resultado mas importante a la
vista de esta figura es que, para valores de la desviacion
tipica del ruido analdgico menores que 0,6A, el error co-
metido por sesgo de la lectura puede ser un porcentaje
importante de la amplitud del intervalo de cuantizacion.
Sin embargo, cuando A es tan pequefio como para que
6,,20,6A, el error por sesgo es despreciable frente al va-
lor de A, la resolucion de la senal.

En la fig. 4 se representa la diferencia de las desvia-
ciones tipicas del ruido en la lectura del digitalizador o,
y el ruido analégico (6, a la entrada del cuantizador).
En el eje de abscisas se representa la desviacion tipica

0,4

03 G =0,1A

=0 =034

(Wy-t) /A

02 04 06 08 1
(t-nA) /A

Fig. 3. Sesgo en la lectura o diferencia entre los valores esperados a la
entrada ¢ y salida del cuantizador pl para diferentes valores de transmi-
sion y desviacion tipica del ruido.

—p—



346 A. Gonzalez Lopez et al.

05

04r

t=nA
-------- = nA+0,5A

03f

02

(GI'Gan) /A

-0.2
0

02 04 06 08 1
O /A

Fig. 4. Diferencia en las desviaciones tipicas de las distribuciones de
probabilidad a la entrada y salida del cuantizador en funcion de la re-
lacion G,,/A y para dos valores extremos de la sefial de entrada 7.

del ruido analdgico en el intervalo [0,A]. Las dos curvas
son los casos extremos obtenidos en la simulacién, ocu-
rren cuando la transmision coincide con uno de los posi-
bles valores de salida del cuantizador (t=nA) o en el pun-
to medio de dos valores de salida consecutivos
(t=nA+0,5A). Puede apreciarse como para valores bajos
de ¢,,/A la diferencia varia enormemente con el valor de
la transmision. En el caso extremo, aun para valores de
G,,/A cercanos a cero la desviacion tipica del ruido a la
salida es muy alta (0,5A).

Para valores de G,,20,6A la variacion con la transmi-
sion se hace despreciable, y la diferencia entre desviacio-
nes tipicas se situa en torno al 5%. En este caso la pertur-
bacion creada por la cuantizacion sobre la distribucion
del ruido es poco importante.

En resumen, puede asumirse que la mejora de la reso-
lucion de sefial deja de tener importancia cuando G,,,/A>
0,6. Para el digitalizador de pelicula ScanMaker 9600
XL el valor del cociente 6,/ A para la resolucion de sali-
da de 8 bits resultd cercana a 0,6!4. En consecuencia la
mejora obtenida al aumentar la resolucion de salida dis-
taba mucho de la mejora esperada. Para el otro modelo
analizado (ScanMaker 9800 XL) se obuvo un valor mu-
cho mas bajo del cociente G,,/ A para 8 bits, por lo que
el aumento de la resolucion de sefial mejoraba sensible-
mente las prestaciones del equipo.

La fig. 5 muestra el espectro del ruido del digitaliza-
dor de pelicula ScanMaker 9600XL promediado sobre
180 imagenes de 100x100 pixeles. Se observa que en los
dos ejes principales (eje lento o direccion de movimiento
de la lampara y eje rapido perpendicular a dicho movi-
miento) el ruido es blanco. Sin embargo la magnitud del
ruido en el eje lento es unas seis veces mayor que en el
rapido. Esto podria deberse al modo de adquisicion del
equipo. En un principio pensamos utilizar la direccion de
menos ruido para la lectura de distribuciones en una di-
reccidn. Pero el ruido asociado al digitalizador de pelicu-

NPS

eje lento (mm!)

eje rapido (mm™')

Fig. 5. Espectro de energia del ruido para el digitalizador ScanMaker
9600 XL. Se aprecia un ruido blanco en cada uno de los ejes. Sin em-
bargo la amplitud del ruido en el eje lento rompe dicha propiedad so-
bre el espectro 2D.

la en ambos ejes era de menor magnitud que el de la pe-
licula utilizada'®>. En cualquier caso la experiencia nos
puso de manifiesto la utilidad del analisis de la correla-
cion del ruido y de sus posibles diferencias en los ejes
principales.

Rango util de densidades opticas

En cuanto a la determinacion del rango util de densi-
dades opticas, se demuestra'® que, con una probabilidad
D, la lectura d,, de la densidad optica d estard dentro de
un intervalo de amplitud w dado por la expresion:

w(d, p)=C(C ™ (d)-~2erf " (p)o, (@) - C(C ' (d)+2erf " (p)o, (@)

Donde C es la funcion de calibracion del digitalizador de
pelicula, o, es la desviacion tipica de la distribucion del
ruido del digitalizador de pelicula y erf es la funcion de
error.

En la fig. 6 puede apreciarse el resultado del célculo
de la incertidumbre relativa w(d, p)/ d del digitalizador
de pelicula ScanMaker 9800 XL en funcion de la densi-
dad optica para dos valores de p, correspondientes a 2 y
3 sigmas. Para este digitalizador de pelicula, por ejem-
plo, el rango de densidades Opticas para el cual la incerti-
dumbre w es menor del 2% con un nivel de confianza del
68% (2 sigmas) es de 0,24 a 1,68 DO?. El limite superior
de este rango esta lejos de la densidad optica maxima
que el dispositivo puede leer. Sin embargo, cuando se
utiliza una resolucion de sefial de 16 bits el nimero de
niveles lectura para ese rango es cercano a 11.500, lo que
supone una resolucion excelente.

Ademas del limite superior para el rango de densida-
des oOpticas puede observarse un limite inferior. El limite
inferior es debido a los valores pequeios en el denomi-
nador de w(d, p)/ d y el hecho de que, cuando d se apro-
xima a cero, la desviacion tipica del ruido tiende a un va-
lor distinto de cero.
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Fig. 6. Incertidumbre relativa en la determinacion de la densidad opti-
ca en funcion de ésta. Se representa para dos niveles de confianza,
p=0,95 y p=0,68.

Es evidente que a la hora de definir los parametros
que determinan el rango util del digitalizador de pelicu-
la hay que tener en cuenta la aplicaciéon dosimétrica
particular para la que va a ser empleado, y muy espe-
cialmente la pelicula o las peliculas con las que se va a
usar. Antes de definir incertidumbre y nivel de confian-
za para nuestro digitalizador de pelicula debemos cono-
cer el ruido asociado a la pelicula que vamos a emplear
y la precision que necesitamos en la aplicacion dosimé-
trica.

El método expuesto solamente se ha aplicado a una
parte importante de la cadena, el lector de la pelicula.
Hay que tener en cuenta el resto de elementos de dicha
cadena pues, desde el punto de vista del resultado final,
no tendria sentido ser mucho mas exigente con uno de
los elementos que con el resto.

Por otro lado, la informacion necesaria para la deter-
minacion del rango util del digitalizador de pelicula ha
sido la funcion de respuesta del dispositivo y la distribu-
cion estadistica del ruido. El método es por tanto aplica-
ble a cualquier otro elemento del que se conozcan ambas
caracteristicas. Ademas de digitalizadores de pelicula de
peliculas se incluyen en esta categoria las propias pelicu-
las y los equipos digitales que se estan comenzando a
utilizar en dosimetria 2D.

Otra posible utilidad de la determinacion del rango
util de densidades dpticas del digitalizador de pelicula
consistiria en la eleccion de la pelicula que mejor se
adapta al digitalizador de pelicula y a la aplicacion do-
simétrica. El punto de partida es el rango de dosis que
queremos medir. Segun la aplicacion puede ser de unos
c¢Gy o unos pocos Gy, en el caso de verificaciones de
tratamientos de radioterapia externa, o de decenas o
cientos de Gy cuando queremos hacer dosimetria de
fuentes de Braquiterapia. Junto con el rango de dosis al
que va a quedar expuesta la pelicula tenemos el rango
util de densidades Opticas, previamente determinado,

del digitalizador que vamos a emplear. La situaciéon op-
tima se dara si encontramos una pelicula cuyas caracte-
risticas densitométricas conviertan el rango de dosis
que queremos medir en ese rango de densidades Opti-
cas.

Por ultimo, las caracteristicas de ruido y el intervalo
util de densidades opticas pueden ser mejorados con la
aplicacion de sencillos postprocesados a las imagenes
obtenidas. Asi, el uso de filtros de suavizado como el de
media movil reduce el ruido de la imagen y, por tanto,
amplia el rango util. Por ejemplo, si se usa uno de estos
filtros de tamafio 3x3, la desviacion estandar del ruido se
reduciria aproximadamente a un tercio de su valor, y el
rango util mencionado anteriormente pasaria de 0,24-
1,68 DO a 0,06-2,1 DO (habria aumentado un 41%). Por
otro lado, la pérdida de resolucion espacial resultante del
filtrado puede compensarse facilmente dada la alta reso-
lucién espacial que tanto pelicula como digitalizador
pueden alcanzar. No hay que olvidar que si, como es el
caso de radioterapia externa, una resolucion espacial su-
ficiente estaria entre 1 y 2 mm, lo normal es que tanto
pelicula como digitalizador sean capaces de una resolu-
cion 10 veces o mas mayor.

Conclusiones

Las nuevas técnicas empleadas en radioterapia preci-
san de verificaciones dosimétricas para las que la pelicu-
la radiografica y la radiocréomica, dada su alta resolucion
espacial, son apropiadas. La lectura de las peliculas, par-
te esencial del proceso dosimétrico, se realiza de una ma-
nera rapida y eficiente mediante digitalizadores 2D de
los que existe una gran variedad de modelos y precios en
el mercado. Es importante conocer las necesidades de
precision y exactitud de la aplicacion dosimétrica y las
incertidumbres asociadas a las peliculas que se van a em-
plear para poder elegir de un modo 6ptimo (desde un
punto de vista rendimiento del dispositivo frente a pre-
cio) el equipo a comprar.

En el trabajo presentado se muestran métodos de
analisis del rendimiento de digitalizadores. Los méto-
dos presentados se aplican para analizar las caracteris-
ticas de dos digitalizadores de pelicula de documentos
de bajo coste y se justifica, a la vista de los resultados
obtenidos, su posible uso en aplicaciones dosimétri-
cas.
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Calculo de la dosis dispersada y de los factores de acumulacion
para fuentes monoenergéticas de fotones usando el codigo
Monte Carlo PENELOPE

M. Sabariego, I. Porras, A. M. Lallena

Departamento de Fisica Atomica, Molecular y Nuclear, Universidad de Granada

Calculation of the scatter dose and the buildup factors for monoenergetic photon sources using the Monte
Carlo code PENELOPE

Resumen

Mediante un algoritmo Monte Carlo basado en el codigo
PENELOPE, se separan las contribuciones a la dosis absorbida
de los fotones primarios y dispersados en el caso de fuentes
puntuales monoenergéticas, de energias hasta 3 MeV, inmersas
en agua. Esto permite establecer parametrizaciones de estas
contribuciones por separado y calcular los correspondientes
factores de acumulacion. En este trabajo introducimos una
nueva forma analitica para la energia depositada por los foto-
nes dispersados y estudiamos la dependencia de los parametros
de la misma con la energia inicial de los fotones.

Palabras clave: Monte Carlo. PENELOPE. Factores de acumula-
cion. Fotones primarios. Fotones dispersados.

Abstract

Using a Monte Carlo algorithm based on the code PENE-
LOPE, the contributions to the absorbed dose of primary and
scattered photons for point monoenergetic sources, with ener-
gies up to 3 MeV, in water are separated. This allows us to pa-
rameterize these contributions separately and to calculate the
corresponding buildup factors. In this work a new analytical
form for the energy deposited by the scattered photons is pro-
posed and the dependence of its parameters with the initial
photon energy is studied.

Key words: Monte Carlo. PENELOPE. Buildup factors. Primary
photons. Scattered photons.

Introduccion

Los métodos para calcular las distribuciones espaciales
de dosis absorbidas en diferentes medios, han sido investi-
gados durante mas de 50 afios. En este contexto, las fuen-
tes monoenergéticas puntuales isétropas en medios homo-
géneos han jugado un papel especial, ya que producen
distribuciones de dosis absorbida esféricamente simétricas
y que, por tanto, so6lo dependen de la distancia a la fuente.
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lecular y Nuclear, Univarsidad de Granada, 18071 Granada.
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La tasa de dosis absorbida a distancia » de una fuente
puntual de fotones puede expresarse como'
R(r)=R"(r)+R*(r)> (1

donde R”(r) y RS(r) representan las contribuciones de los
fotones no dispersados o primarios y dispersados, respec-
tivamente. La primera, en condiciones de equilibrio elec-
trénico, suele aproximarse por el Kerma de colision ':

R'(r)= A E, [“—
p4rr

-expl- 4 r)} 2)
siendo A4 el nimero de fotones emitidos por unidad de
tiempo, E, la energia de los fotones emitidos, u,, / p el
coeficiente masico de absorcion de energia, 1/(4 7 7%) el
factor que tiene en cuenta la ley del inverso del cuadrado
de la distancia a la fuente y u el coeficiente de atenua-
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cién lineal. Para determinar la segunda, Berger? introdu-
jo los factores de acumulacién o buildup factors, B,,, de
forma que

R(r)=R"(r) B,,(r) 3)

Los factores de acumulacion se definen, por tanto, como
R°(r)

B, (r)=1+ R () 4

Berger! estudié su comportamiento como funcién de ur,
es decir, de la distancia a la fuente medida en unidades de
recorrido libre medio. De esta forma la variacion con la
energia de los fotones y con la composicion del medio se
reduce. Berger! propuso una forma polinémica del tipo

n+l

B, (u r)= 1+n21/(;“n(/‘ ’) s)

Ajustando los resultados de un calculo analitico de las
dosis basado en la teoria de transporte de Boltzmann me-
diante el método de los momentos, y utilizando 10 coefi-
cientes en el polinomio, Berger! proporciond tablas de
los factores de acumulacion para energias entre 15 keV 'y
3 MeV y valores de u r entre 0,05 y 20, para agua.

Kwok et al.? propusieron en 1985 una férmula para los
factores de acumulacion con tres parametros:

pHr+P

B,(ur)= p{M} (6)

Para cada energia determinaron el valor de los tres pa-
rametros ajustando mediante minimos cuadrados los fac-
tores de acumulacion obtenidos por Berger!. Ademas es-
tudiaron la dependencia con la energia de estos parame-
tros y proporcionaron expresiones analiticas en funcion
de log;oE, para los mismos.

Takeuchi y Tanaka® determinaron factores de acumula-
cion en agua y otros materiales mediante la integracion
de la ecuacion de transporte para fotones de hasta 15
MeV de energia.

Herbold et al.* utilizaron el cédigo EGS4 para deter-
minar los factores de acumulacion en agua para fotones
con energias comprendidas entre 15 y 100 keV, con el
objetivo de realizar la dosimetria de fuentes de '*°I. Estos
autores ajustaron sus resultados Monte Carlo con un po-
linomio como el utilizado por Berger [ver ecuacion (5)]
y también con un polinomio de segundo grado. En am-
bos casos obtuvieron una buena descripcion de los resul-
tados para pr < 2.

El objetivo de este trabajo es, por un lado, calcular la
contribucion a la dosis de los fotones dispersados y, por
otro, determinar una nueva funcién que describa los fac-
tores de acumulacion y que permita su aplicacion a otras
energias y distancias de manera sencilla, facilitando asi
la determinacion de dosis, blindajes, etc., en los que in-
terviene la radiacién gamma. Para ello hemos utilizado

el codigo Monte Carlo PENELOPE?® con el que hemos
construido un algoritmo que permite separar la contribu-
cion de los fotones dispersados y no dispersados en la
deposicion de energia para fuentes de fotones puntuales
e isétropas con energias entre 10 keV y 3 MeV emplean-
do agua como medio material. No obstante, el procedi-
miento seguido puede extenderse a cualquier otro mate-
rial. En este rango de energias, el cddigo PENELOPE ha
sido validado recientemente, comparando las dosis ab-
sorbidas con calculos realizados con EGS4 y GEANTA4°.

El trabajo estd organizado como sigue, en primer lugar
describimos las simulaciones Monte Carlo realizadas y
las funciones utilizadas para realizar los distintos ajustes
que se han llevado a cabo, a continuacion se muestran y
se discuten los resultados obtenidos. Finalmente, se esta-
blecen las conclusiones.

Material y métodos

Hemos considerado una fuente puntual monoenergéti-
ca de fotones de energia variable inmersa en un maniqui
de agua de dimension infinita. Los fotones son emitidos
uniformemente en todas direcciones, lo que que hace que
las distribuciones analizadas presenten simetria esférica.
En este trabajo hemos determinado distribuciones de
energia depositada por fotéon emitido. Los volimenes de
acumulacion se han definido como cortezas esféricas de
espesor variable en funcién de los detalles que se quieren
estudiar.

Las distribuciones se han determinado a partir de un
programa que hace uso del paquete de subrutinas de PE-
NELOPE?, con el que hemos simulado una situacion
"experimental" como la descrita anteriormente, y que,
utilizando un algoritmo especialmente creado al efecto,
nos permite separar las contribuciones a la energia depo-
sitada en el medio debidas a los fotones dispersados y no
dispersados.

Con el fin de eliminar el efecto debido al cuadrado de
la distancia, hemos calculado las distribuciones

rzRP(r)

FYO ) =—

(7
a partir de las distribuciones R”(7) obtenidas de la simu-
lacién Monte Carlo. Estas distribuciones se han ajustado
mediante la funcion [ver ecuacion (2)]:

My 1
F.(r)=E, » E-exp(—,u r) (8)

Para ello se ha utilizado el método de Levenberg-Mar-
quart’, en el que se minimiza el valor de ¥2. De esta ma-
nera hemos obtenido los coeficientes y y i, /p. Nues-
tros resultados los hemos comparado con las funciones
F® @)y FES(r) que se obtienen a partir de la ecuacion
(8) utilizando los coeficientes t y L, /p tabulados en las
Refs. 1y 8, respectivamente.
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También hemos determinado las distribuciones

r*R5(r)

N O

©
correspondientes a los fotones dispersados. De acuerdo
con las ecuaciones (4)-(5), estas distribuciones se han
ajustado mediante la funcién

FO¢) = E, Her | (Cur) S
s ()= " ax expl-ur nz;,n” (10)
utilizando de nuevo el método de Levenberg-Marquart’. En
este ajuste hemos mantenido fijos los valores de los coefi-
cientes [y U,,/p obtenidos en el ajuste de las distribucio-
nes correspondientes a los fotones no dispersados. Con el
fin de encontrar el valor 6ptimo de N, hemos realizado su-
cesivos ajustes incrementado progresivamente el grado del
polinomio hasta que el valor del minimo de %> no cambia.
Adicionalmente, hemos realizado una serie de nuevos
ajustes similares a los anteriores, con la funcion

E N
Fs(”(r)=% o exp(- ' 7) 2™
en la que hemos considerando como parametro de ajuste
adicional el coeficiente de atenuacion lineal u’, que re-
presenta un valor efectivo del coeficiente de atenuacion
lineal para los fotones dispersados (que no son monoe-
nergéticos).

Ademas, hemos estudiado la dependencia con E, de
los parametros de este ltimo ajuste (1’ y ¢,). Debido a
las dos diferentes pendientes (a bajas y altas energias)
que presentan estos parametros, hemos considerado para
describir esta dependencia combinaciones de dos funcio-
nes exponenciales

H(Ey)=m, +zzlmi exp(—q, Eo) (12)

i=1

2
e, (E))=ky + D k! exp(— Pl Eo) (13)
i=1

Hemos ajustado estas funciones a los valores obteni-
dos y hemos denominado F§’(r) a la funcién de la ecua-
cién (11) cuando u’ y los coeficientes ¢, del polinomio
se determinan a partir de las ecuaciones (12)-(13) en lu-
gar de utilizar los valores numéricos concretos obtenidos
en el ajuste para cada energia.

Por ultimo hemos determinado los factores de acumu-
lacion BMO (r) a partir de la ecuacion (4) con las tasas de
dosis que proporciona la simulacion Monte Carlo y los
hemos comparado con los que se obtienen a partir de los
ajustes de dichas tasas de dosis

Fs(i)(r)

B (r) =1+——=,

R (14

para cada una de las dos aproximaciones consideradas.
Estos factores de acumulacion se han comparado con los

tabulados por Berger!, B()(r), con los obtenidos por
Herbold et al., con las aproximaciones polindmicas de
10, BH19(x), v 2, BH2(r), parametros, y con la aproxi-
macién de Kwok et al.? basada en la forma funcional
analitica dependiente de log;oE,, B (7).

En todos los ajustes realizados, las incertidumbres de
los parametros de ajuste se han estimado mediante un
procedimiento Monte Carlo. Para cada conjunto de datos
a ajustar se han generado mil conjuntos de pseudodatos
aleatoriamente dentro del rango de error de cada uno de
ellos. A cada conjunto se pseudodatos se le ha ajustado
la correspondiente funcion obteniendo asi la distribucion
de cada uno de los parametros y su incertidumbre.

Resultados y discusion
Descomposicion de la tasa de dosis.

En la fig. 1 se muestran las contribuciones de los foto-
nes primarios, FIM9(r), y dispersados, F¢™9(r), para al-
gunas energias representativas dentro del rango estudia-
do, comparadas con los valores correspondientes a la ta-
sa de dosis total, FH9 ()= FHMO (1) +F™MO (r). Observa-
mos como, a partir de 100 keV, la importancia relativa de
la contribucion de los fotones dispersados decrece con la
energia. Esto es debido a que la fraccion de energia que
los fotones dispersados Compton retienen de la primaria
disminuye al aumentar E,.

Para la obtencion de los coeficientes de atenuacion li-
neal y de absorcion de energia, hemos ajustado la fun-
cion Fp(r), dada por la ecuacion (8), a la contribucion de
los fotones primarios, F9(r). El resultado del ajuste se

R FFEMC) R FF(>MC) F AFél\lc)
04 T T 1.2 T
100 keV A 09 400 keV A
T
o0 LTy
=
é 3‘{) 40 ‘ 50
g 20 1 MeV
— I15r
1.0 |
0.5 ;:
0.0
0 25 50 75

r [em] r em]

Fig. 1. Valores Monte Carlo de 7°R(7)/4 en funcion de la distancia » a
una fuente puntual de fotones de 100 y 400 keV y 1 y 3 MeV. Se
muestran las contribuciones totales (cuadrados) y las de los fotones
primarios, FH9(r) (circulos) y dispersados, F§'9(r) (triangulos). Las
incertidumbres son inferiores al tamafio de los simbolos utilizados.
Las lineas continuas corresponden a los resultados obtenidos al ajustar
la funcion Fp(r), dada por la ecuacion (8), a la contribucion de los fo-
tones primarios.
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Fig. 2. Panel (a): Comparacion entre los valores de F“(r) (cuadra-
dos) para fotones de 20 keV, los ajustes Fp(r) calculados con los coefi-
cientes de atenuacion lineal y de absorcion de energia obtenidos en es-
te trabajo (linea continua) y con F¥(r) (linea de trazos y puntos) y
F#S(r) (linea de trazos). Panel (b): Diferencia relativa entre los ajus-
tes y los valores de la simulacion Monte Carlo. Se utiliza el mismo
criterio de lineas.

muestra también en la misma fig. 1, con lineas conti-
nuas. Como vemos se obtiene una perfecta concordancia
con los resultados numéricos de la simulaciéon. Los valo-
res de los coeficientes se muestran en la tabla 1, compa-
rados con otras tabulaciones de la bibliografial-8. Se
aprecia que las diferencias entre los valores tabulados
disminuyen al aumentar la energia E,. En la fig. 2 ilus-
tramos estas diferencias para el caso de Ey= 20 keV. En
el panel superior mostramos los valores de F#9(r) y los
comparamos con los correspondientes a F'p(r) (linea con-
tinua), F%(r) (linea de trazos y puntos) y Fg™9(r) (linea
de trazos). En el panel inferior, y usando el mismo crite-
rio de lineas, hemos representado las diferencias relativas
entre los correspondientes valores de F2F(r) y los de las

Fig. 3. Valores F™9(r) comparados con los ajustes realizados en este
trabajo mediante las funciones Fs”(r) (lineas de trazos) y Fs?(r) (li-
neas continuas). A la escala de las figuras, los resultados correspon-
dientes a ambas funciones son indistinguibles.

tres funciones antes mencionadas. Como puede obser-
varse, en el caso de los valores obtenidos de nuestro
ajuste, las diferencias se mantienen por debajo del 1%,
mientras que en el caso de FP(r) y FE¥(r), las diferen-
cias crecen con la distancia a la fuente, siendo superiores
para el primero de los dos casos.

Contribucion de los fotones dispersados

En la fig. 3 representamos los valores de Fs™ (r) para
cuatro energias representativas. Como se indic6 en la
seccion anterior, hemos ajustado a estos valores las fun-
ciones F{"(r) [ecuacion (10)] y F&(r) [ecuacion (11)].
En el primer caso se ha encontrado el ajuste 6ptimo para
N= 2 mientras que en segundo hemos encontrado N= 1.
Los dos ajustes se han representado también en la misma

Tabla 1. Valores de los coeficientes de atenuacion lineal [ y de absorcion de energia [, / p en agua para distintas energias, obtenidos en este
trabajo mediante ajuste de los valores Monte Carlo de la dosis primaria, comparados con resultados de las Refs. 1 y 8. Los valores entre pa-
réntesis indican la incertidumbre a nivel de 16, es decir, 0,55058(7) indica 0,55058+0,00007.

uem™] Hen/ p [em? ]

Ej [keV] Ref. 6 Ref. 7 Este trabajo Ref. 6 Ref. 7 Este trabajo
10 4,99 5,329 5,5676(4) 4,79 4,944 4,9431(2)
20 0,711 0,8096 0,8396(2) 0,512 0,5503 0,55058(7)
50 0,214 0,2269 0,23027(4) 0,0418 0,04223 0,042290(6)
60 0,197 0,2059 0,20787(4) 0,0320 0,03190 0,031908(4)
100 0,168 0,1707 0,17139(3) 0,0256 0,02546 0,025435(3)
150 0,149 0,1505 0,15078(2) 0,0277 0,02764 0,027614(3)
200 0,136 0,1370 0,13720(2) 0,0297 0,02967 0,029664(3)
300 0,118 0,1186 0,11866(2) 0,0319 0,03192 0,031932(3)

400 0,106 0,1061 0,10615(1) 0,0328 0,03279 0,032822(3)
500 0,0966 0,09687 0,09687(1) 0,0330 0,03299 0,033051(3)
600 0,0894 0,08956 0,08958(1) 0,0329 0,03284 0,032934(3)
1000 0,0706 0,07072 0,070660(8) 0,0311 0,03103 0,031186(3)
1500 0,0575 0,05754 0,057391(5) 0,0284 0,02833 0,028598(2)
2000 0,0493 0,04942 0,049362(4) 0,0263 0,02608 0,026365(2)
3000 0,0396 0,03969 0,039645(3) 0,0233 0,02281 0,023173(2)
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Fig. 4. Valores de los coeficientes i, ¢y y ¢; del ajuste de Fg@(r) a
F¢™O ) para distintas energias en el rango 50 keV-3 MeV. Se muestra
también el resultado del ajuste de las ecuaciones (12)-(13) a los mis-
mos (lineas continuas).

figura con lineas a trazos y continuas, respectivamente,
aunque a la escala de la figura no es posible distinguir
entre ambos. No obstante, se obtiene un ajuste de
FMO(r) ligeramente mejor con F{?(r). El grado de am-
bos polinomios se ha podido mantener para todas las
energias consideradas. Los correspondientes coeficientes
se detallan en la tabla 2.

En la fig. 4 hemos representado la dependencia con
E, del coeficiente de atenuacion p’ [panel (a)] y de los
coeficientes ¢, [panel (b)] y ¢; [panel (c)] obtenidos en

Tabla 3. Valores de los coeficientes obtenidos en los ajustes indica-
dos en las ecuaciones (12) y (13). Los valores entre paréntesis indi-
can la incertidumbre a nivel de 10, es decir, 0,044(1) indica
0,044+0,001.

i 0 1 2
& [em] 0,030(2) 0,185(8) 0,97(3)
Y [MeV-] 2,0(1) 0,184(7)
& [em?] 0,00018(6) 0,102(4) 0,0075(2)
p! [MeV] 0,128(9) 1,48(7)
1y [em ] 0,044(1) 0,23(1) 0,090(2)
¢ [MeV] 0,20(1) 1,02(5)

los ajustes realizados con la funcién F{(r). A estos va-
lores se han ajustado, las funciones indicadas en las
ecuaciones (11) y (12) y los pardmetros de ajuste resul-
tantes se relacionan en la tabla 3. Los resultados de los
ajustes se muestran también en la fig. 4 mediante lineas
continuas.

El valor predictivo de la funciéon F¢?(r), que se obtie-
ne como se indica en la ecuacion (11), pero con los coe-
ficientes calculados a partir de los parametros que figu-
ran en la tabla 3, ha sido estudiado para varias energias
en la fig. 5. Ahi se comparan los valores de F&9(r) con
los de F&(r) (lineas continuas) y con los obtenidos a
partir de la tabulacion de Berger! (linea a trazos). Como
vemos, el acuerdo es bastante satisfactorio, si bien, a ba-
ja energia, se observa una cierta discrepancia. Para el ca-
so de 60 keV que se muestra en la fig. 5, la diferencia
entre el calculo Monte Carlo y la prediccion que propor-
ciona F{?(r) es inferior al 5% en el maximo de la distri-
bucion.

Factores de acumulacion

Por tultimo, y debido al interés que en la bibliografia
existe en relacion a su tabulacidon, hemos calculado los

Tabla 2. Valores de los coeficientes de las funciones F§{/(r) [ecuacién (10)] y F{(r) [ecuacion (11)] obtenidos numéricamente mediante ajus-
te a los valores de F§”9(r). Los valores entre paréntesis indican la incertidumbre a nivel de 10, es decir, 0,862(1) indica 0,862+0,001.

F{r) F@ )
Eq [keV] bo by by o o C

10 0,862(1) -0,778(9) 0,645(9) 6,056(9) 0,811(3) 0,0022(8)
20 0,579(1) -0,112(1) 0,0164(2) 0,94(3) 0,535(2) 0,0011(2)

50 0,5754(4) 0,0483(2) 0,00023(1) 0,22386(7) 0,5788(2) 0,04330(9)
60 0,5263(2) 0,05556(6) 0,000606(3) 0,19830(5) 0,5243(2) 0,05137(8)
100 0,3374(1) 0,03791(3) 0,000928(1) 0,15319(4) 0,3291(2) 0,03510(4)
150 0,24045(8) 0,02097(1) 0,0005806(5) 0,13370(5) 0,2294(2) 0,02006(4)
200 0,19079(5) 0,014269(8) 0,0003095(3) 0,12300(5) 0,1842(2) 0,01331(3)
300 0,13884(6) 0,008573(8) 0,0000924(2) 0,11027(4) 0,13710(9) 0,00782(2)
400 0,11182(4) 0,005874(5) 0,0000282(1) 0,10186(2) 0,11142(5) 0,005480(9)
500 0,09442(3) 0,004322(3) 0,00000577(8) 0,09559(2) 0,09455(3) 0,004215(6)
600 0,08257(2) 0,003298(2) -0,00000253(5) 0,09036(2) 0,08280(2) 0,003373(6)
1000 0,05685(3) 0,001427(3) -0,00000637(5) 0,07581(3) 0,05677(3) 0,001777(5)
1500 0,04242(5) 0,000636(3) -0,00000354(4) 0,06418(5) 0,04218(5) 0,001005(6)
2000 0,03463(4) 0,000334(2) -0,00000196(3) 0,05627(6) 0,03448(7) 0,000634(5)
3000 0,02587(4) 0,000107(2) -0,00000071(2) 0,04618(8) 0,02585(4) 0,000314(4)
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Fig. 5. Comparacioén entre los valores de Fg™(r) (triangulos) y las
predicciones de la ecuacion (9), con los coeficientes obtenidos a partir
de las formulas analiticas (12)-(13) (lineas continuas). Se incluyen
también los resultados obtenidos a partir de la tabulacién de Berger!
(linea de trazos).

valores de los factores de acumulacion. En general, estos
factores son mas dificiles de cuantificar cuanto mayor es
la distancia » a la fuente, puesto que son cocientes entre
dos cantidades (dosis total y primaria) que al aumentar r
disminuyen y estan mas afectadas por la incertidumbre
debido a la pérdida de estadistica. Para paliar este efecto,
hemos realizado la simulacién con celdas de tamafio su-
perior para las largas distancias.

En la fig. 6 comparamos, para el caso de 100 keV, los
valores de BM9(r) con los factores de acumulacion
B! (r), obtenidos a partir de nuestro ajuste F¢?(r), y con
los obtenidos por Herbold et al.* para las parametrizacio-
nes polindomicas de 10 y 2 coeficientes. Como vemos,
tanto B (r) como B9 (r) concuerdan bastante bien
con los resultados Monte Carlo y entre si. Sin embargo,

la aproximacion polinémica de 2 parametros, BX? (r),
subestima considerablemente los resultados para valores
grandes de ur, dando una descripciéon razonable de los
mismos solo para ur < 4.

En la fig. 7 se comparan los valores de B/{™(r) con
los factores de acumulacion BS/(r) , que vienen dados
por la ecuacion (14) (linea continua) y con las prediccio-
nes de Berger!, BB (r), y de Kwok et al.2, B (r). Obser-
vamos como la expresion analitica del presente trabajo
proporciona valores de los factores de acumulacion cuyo
acuerdo con los valores simulados es similar al que pre-
sentan los factores de acumulacién tabulados por Berger!
y mejor (para casi todas las energias) que el de los fac-
tores parametrizados por Kwok et. al.>. Las mayores dis-
crepancias con los resultados de la simulacion Monte
Carlo se dan a largas distancias, donde su efecto en la
dosis total es muy pequeio.

Las diferencias con los resultados de Berger! y de
Kwok et al.? podrian deberse a diversos factores como,
por ejemplo, las distintas técnicas de calculo y los dis-
tintos procesos de interaccion considerados (por ejem-
plo, Berger' no incluyé la dispersion Rayleigh y supu-
so que la energia transferida a electrones secundarios
se depositaba localmente). Ademas las discrepancias
observadas para las energias mas altas con los resulta-
dos de Kwok et al.2 pueden estar relacionadas con el
hecho de que aqui hemos extrapolado las formas anali-
ticas de los parametros de la ecuacion (6) que fueron
fijadas por estos autores mediante ajustes hasta 400
keV.

Antes de concluir es relevante sefialar que los parame-
tros del polinomio de la ecuacién (5) que proporciond
Berger! para la energia de 3 MeV son incorrectos, ya que
no permiten reproducir los valores de B%)(r) que tiene
tabulados.
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Fig. 6. Resultados de la simulacion Monte Carlo del factor de acumu-
lacion B9 (r) para 100 keV comparados con los obtenidos mediante
la ecuacion (14), B (r), empleando la funcién (11) (linea continua), y
con los indicados por Herbold et al* para las aproximaciones polino-
micas de 10, B (r) (linea a trazos), y 2, B%?(r) (linea a trazos y
puntos), parametros.

Fig. 7. Resultados de la simulacion Monte Carlo del factor de acumu-
lacion B(MY (r) para varias energias comparados con los obtenidos me-
diante la ecuacion (14), BS)(r), empleando los coeficientes obtenidos
con las formulas analiticas (12)-(13) (linea continua). Se incluyen
también los resultados de Berger! (linea de trazos) y los de la férmula
analitica de Kwok et al.? (linea de puntos).

o
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Conclusiones

En este trabajo hemos estudiado la dosimetria de fuen-
tes puntuales monoenergéticas de fotones que emiten
isétropamente en un medio homogéneo (agua), prestando
especial atencion a las contribuciones debidas a los foto-
nes primarios y dispersados.

Hemos desarrollado, para ello, un algoritmo, basado
en el programa de simulaciéon Monte Carlo PENELOPE,
que nos ha permitido calcular de forma independiente
ambas contribuciones y evaluar los factores de acumula-
cion. El algoritmo desarrollado permite su utilizacion en
situaciones con geometrias mas complejas, otros medios
materiales y otros espectros energéticos de emision me-
nos simples.

Hemos validado el algoritmo analizando la contribu-
cion debida a los fotones primarios, extrayendo, median-
te el correspondiente ajuste, valores de los coeficientes
de atenuacion lineal y de absorcion de energia.

A continuacién se ha estudiado en detalle la contribu-
cion de los fotones dispersados. De los resultados obteni-
dos cabe mencionar las siguientes conclusiones:

1. La hipotesis de Berger que describe la dosis de-
positada por los fotones secundarios en base a un de-
sarrollo polindmico modulado por el comportamiento
exponencial de los primarios es, basicamente, correc-
ta. Hemos comprobado que se puede conseguir una
precisién adecuada en un rango razonable de distan-
cias con polinomios de solo tercer grado con tres tér-
minos.

2. Es posible mejorar ligeramente la descripcion de
las contribuciones de los fotones dispersados conside-
rando un coeficiente de atenuacion lineal distinto al ob-
tenido a partir de los primarios. En tal caso es suficiente
considerar un polinomio de segundo grado con dos tér-
minos.

3. Para energias por encima de 50 keV es posible des-
cribir la dependencia de los parametros de las funciones
de ajuste con la energia inicial en términos de una com-
binacion lineal de dos exponenciales. Estas tltimas fun-

ciones permiten calcular con buena aproximacion la tasa
de dosis debida a los fotones dispersados.

4. Hemos determinado los factores de acumulacion a
partir de las tasas de dosis ajustadas obteniendo una des-
cripcion de los valores Monte Carlo similar a la que se
obtiene a partir de la parametrizacion de Berger y mejor
que la de la Kwok et al.

Las distintas parametrizaciones obtenidas tienen un
rango de validez (entre 60 keV y 3 MeV) que las hacen
utiles para realizar célculos de dosis en agua debidas a
fotones, sin necesidad de recurrir a la simulaciéon Monte
Carlo del correspondiente problema.
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Class solution for head and neck treatment using IMRT by the MPH procedure
(beam perspective modulation)

Resumen

Se ha desarrollado un método para la obtencion de trata-
mientos de modulacion de intensidad, alternativo a la planifi-
cacion inversa, que llamamos modulacion por perspectiva del
haz (MPH). En este trabajo se presenta la aplicacion de esta
técnica en tumores de cabeza y cuello. Se describe como es-
tablecer los parametros de la irradiacion (isocentro, defini-
cion de segmentos y fluencias), teniendo en cuenta considera-
ciones geométricas, en particular la proyeccion de las dife-
rentes estructuras segun los angulos de incidencia de los ha-
ces. El resultado obtenido son distribuciones de dosis que,
cumpliendo con los requerimientos de prescripcion, resultan
mas eficientes desde el punto de vista de nimero de segmen-
tos y unidades de monitor empleados, reduciendo asi la dosis
no deseada debida a la transmision y a la dispersion en el sis-
tema de colimacion.

Palabras clave: Modulacion de intensidad. Tratamiento del cancer
de cabeza y cuello. Planificacion directa. Planificacion inversa.

Abstract

An alternative method to the inverse planning approach has
been developed for Intensity Modulation treatments. It is ca-
lled Beam Perspective Modulation (MPH). The current work
shows its implementation for the treatment of head and neck.
The choice of the planning parameters (isocentre, segment de-
lineation and fluences), are described based on geometric con-
siderations, mainly on the projections of the different structu-
res along the beam incidences. The achieved result is a dose
distribution that, complying with the clinical requirements, is
more efficient than the inverse planning approach in terms of
the number of segments and monitor units used. The unwanted
dose due to transmission and scatter produced in the collima-
tion system is very much reduced.

Key words: Intensity Modulated. Head and Neck cancer treatment.
Forward Planning. Inverse Planning.

Introduccion

La aplicacion de la IMRT en los tumores de cabeza y
cuello, esta justificada por un intento en la reduccion de
las complicaciones tardias tales como la xerostomia, pre-
sente en la mayor parte de los pacientes tras la radiotera-
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pia conformada 3D, cuyo volumen de irradiacion no pue-
de evitar la irradiacion de las glandulas parétidas y por la
posibilidad de incrementar la dosis del tumor sin compro-
meter la tolerancia de los tejidos sanos, como las glandu-
las pardtidas. En la actualidad, tratamientos convenciona-
les propician infradosificacion en tumores, debido a la
proximidad de estructuras de alto riesgo de complicacio-
nes irreversibles (médula). En este trabajo mostramos una
soluciéon obtenida mediante de IMRT mediante el proce-
dimiento de Modulacién por la Perspectiva del Haz
(MPH). Desde el punto de vista clinico, el resultado es
equivalente o incluso superior al obtenido mediante plani-



Solucion de clase para el tratamiento de tumores de cabeza y cuello mediante IMRT con el procedimiento MPH 357

ficacion inversa. Ademas, la menor utilizacion de recur-
sos, entendiendo como tales un menor nimero de seg-
mentos y unidades monitor, para una distribucion de do-
sis que cumple los requerimientos clinicos, sugiere la
ventaja de utilizar MPH en lugar de la planificacion in-
versa, una vez que se ha encontrado una solucion de clase
adecuada. Este método ha sido probado muy eficaz en so-
luciones de clase orientadas al tratamiento de prostata con
IMRT, y ahora aqui se presenta bajo una solucion de clase
dirigida al tratamiento en cabeza y cuello.

Material y métodos

El procedimiento MPH se realiza en un sistema de
planificacion Pinnacle. En el mddulo de IMRT del mis-
mo planificador, se han comparado los resultados obteni-
dos con planificacién inversa y con el método MPH,
aplicados al mismo tratamiento. El acelerador utilizado
ha sido un "Mevatron Primus" (Siemens Medical Solu-
tions, Erlangen, Alemania).

Los pasos a seguir para la realizacion de los tratamien-
tos basados en la técnica MPH son los siguientes:

1. Determinacion del isocentro y angulos de inciden-
cia en funcion de la simetria de los volumenes afectados.
Optimizacion de estos angulos en funcion de la perspec-
tiva de los 6rganos de riesgo y PTV minimizando sus in-
tersecciones.

2. Obtencion de los segmentos segun criterios de alge-
bra de Boole aplicados a los volumenes y de compensa-
cion de los espesores de tejido.

3. Asignacion de fluencia a cada uno de los segmentos.

Determinacion del isocentro y angulos de incidencia.

Es importante precisar que esta etapa de la planifica-
cion, y salvo prototipos experimentales en desarrollo,
todos los planificadores inversos en el mercado requie-
ren de la decision humana para establecer los angulos
de incidencia y que esto no recae en ningun algoritmo
programado en ningln software comercial. Con el mé-
todo MPH esta etapa exige también el criterio del ra-
diofisico, y lo que aqui se presenta son instrucciones y
recomendaciones para la eleccion mas conveniente. En
la actualidad trabajamos en el desarrollo de un software
que, basado en estos criterios objetivos, pueda propor-
cionar el nimero de haces y sus angulaciones de forma
automatica.

La sistematizacion seguida para la eleccion de isocen-
tro y angulos de incidencia dependera fundamentalmente
de la relacion existente entre la geometria externa del pa-
ciente, su simetria y la morfologia del PTV que se desee
irradiar. Obviamente, también tendra una gran influencia
la disposicion de los OAR y su proximidad al blanco.

El isocentro se sitiia longitudinalmente en aquel corte
en el que exista el cambio mas acusado de simetria geo-

métrica, bien debida al contorno externo del paciente
(por ejemplo, al pasar de una region en la que solo esté
el cuello a otra en la que empiezan a incluirse los hom-
bros, que nos impide determinadas angulaciones en los
haces) o bien debido a un cambio de geometria en el
PTV. Esto nos va a permitir un cambio abrupto en la con-
figuracion y fluencia de los haces a este nivel, sin tener
problemas de divergencia.

A la hora de escoger las angulaciones, como norma
general haremos dos consideraciones previas:

— Tomaremos como preferentes aquellas direcciones en
las cuales la proyeccion del PTV desde el punto de vista
del haz sea lo mas pequena posible, como consecuencia
la divergencia del haz coincidira en la mayor medida po-
sible con la morfologia del PTV. Al intensificar la fluen-
cia en estas direcciones, la dosis integral se vera reducida.

— A su vez daremos preferencia a direcciones en las
cuales la interseccion entre las proyecciones de los OAR
y el PTV sea minima. Con esto conseguiremos el efecto
perseguido en la anterior recomendacion, ya que podre-
mos aumentar la fluencia en estas direcciones con la me-
nor incidencia sobre los drganos de riesgo.

Una vez definidas estas angulaciones preferentes, en las
cuales se intensificara la fluencia, el resto de las angulacio-
nes dependera de la morfologia de la region a irradiar. Se
escogeran siguiendo criterios de conformacion del PTV y
teniendo en cuenta el contorno externo con el fin de que no
existan puntos calientes en las entradas de los haces.

Obtencion de segmentos

Se han distinguido 6 tipos de segmentos en funcién de
su configuracion:

1. Que engloban toda la proyeccion del PTV

2. En los que se protege la interseccion del PTV con
los 6rganos de riesgo (OAR).

3. Para compensar la mayor 'sombra' que hacen los 6r-
ganos de riesgo sobre el PTV en la region que comparten.

4. Que compensan la fluencia en las regiones que se
han visto mas protegidas y en consecuencia subirradia-
das por la presencia de OAR tras el uso de los segmentos
de tipo anterior

5. Que compensan las diferencias de espesor de tejido
a atravesar.

6. Segmentos adicionales para proporcionar una so-
breimpresion cuando ésta sea necesaria.

En el disefio de los volimenes de tratamiento de los
tumores de cabeza y cuello nos centramos fundamental-
mente en 3 PTVs a los que se desea generalmente sumi-
nistrar dosis diferentes. Habitualmente estos tres volime-
nes son el de 60 Gy representado por el CTV del tumor,
que suele ser la region anatomica donde esta ubicado el
tumor y las regiones ganglionares con riesgo alto de en-
fermedad subclinica. El segundo volumen lo constituyen
los ganglios con bajo riesgo de enfermedad subclinica
que, con dosis de 50 Gy, tienen una tasa de control supe-
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rior al 95%. Por ultimo, el volumen de 70 Gy lo constitu-
yen el tumor y los ganglios aumentados de tamafio, habi-
tualmente mayores de un centimetro que son los que en
los estudios de TAC con contraste se suelen considerar
positivos para invasion tumoral.

Al mismo tiempo nos vamos a centrar en 3 OARs. Por
una parte la médula con el tronco, la cual tiene una dosis
limitante de 45 Gy y cuyo volumen expandiremos 5 mm
en todas las direcciones a fin de garantizar que pequefios
errores en el posicionamiento no van a afectarla. Por
otra, las glandulas parétidas cuyo requerimiento exigido
sera que al menos el 50% de su volumen no supere los
26 Gy.

A la hora de considerar estas especificaciones, se han
de tener en cuenta también las consecuencias clinicas de-
rivadas de apartarse de estas dosis en cada uno de los or-
ganos de riesgo seleccionados. Estas consecuencias no
son las mismas en la médula (podriamos provocar tetra-
plejia) que en las parotidas (cuyo efecto negativo seria la
pérdida de saliva). Por tanto, la limitacion en la dosis que
ponemos en la médula nunca puede ser superada, mien-
tras que en los otros organos de riesgo, su superacion no
implica unas consecuencias tan dramaticas. Por otra par-
te, solo existe un OAR que tenga simetria cilindrica a lo
largo de todo el volumen. Se trata de la misma médula,
lo que condiciona el tipo de segmentos que se van a utili-
zar, ya que ademas de segmentos tipo 2 y 3, tendremos
que utilizar segmentos tipo 4, a fin de compensar la pér-
dida de fluencia en la region en la que debemos proteger
pardtidas.

Asignacion de fluencia a cada uno de los segmentos

Todo el proceso de asignacion de pesos a cada unos de
los segmentos se puede realizar de una manera automati-
ca con el programa de libre distribucién 'Optimus'’-2. En
cualquier caso, sugeriremos aqui algunas recomendacio-
nes generales para la asignacion manual de pesos orien-
tados al tratamiento de un caso de cabeza y cuello.

Vamos pues a aplicar el procedimiento general al caso
de este tipo de tratamientos. En la fig. 1 tenemos los vo-
limenes a tratar y los principales 6rganos de riesgo. En
rojo tenemos el PTV al que queremos suministrar 70 Gy,
en verde el PTV que recibira 60 Gy y en azul el PTV que
absorbera 50 Gy, Por otra parte, en amarillo tenemos los
volumenes de tronco y médula expandidos 5 mm. Las
glandulas pardtidas aparecen en morado.

El primer paso es la posicion del isocentro. En el caso
que se presenta para este trabajo el isocentro se situara
en el corte que posea una mayor disparidad topologica
con el anterior (fig. 2).

En este tipo de tratamientos, y debido a la geometria
tanto del volumen de tratamiento como del contorno ex-
terno, la solucion de clase que sugiere la experiencia es
un abanico posterior de haces partiendo en torno a los
180°, equiespaciados cada 20° (fig. 3). Evidentemente,

Fig. 1. Volimenes de tratamiento y 6rganos de riesgo en un ejemplo de
tratamiento de cavum. En rojo tenemos el PTV al que se quiere sumi-
nistrar 70 Gy. En verde el PTV, que debiera recibir 60 Gy y en azul
claro el volumen supraclavicular que tiene una dosis prescrita de 50
Gy. Los organos de riesgo a tener en cuenta en este caso son las pard-
tidas (morado), la médula y el tronco expandido 5 mm (amarillo) y la
parte de cavidad oral que no se interseca con el PTV.

cada uno de estos haces va a involucrar segmentos de to-
dos los tipos definidos, salvo de tipo 1 (fig. 4) que solo
se generan en las angulaciones a 90°, 270° y 0° y a los
que se asignara el minimo peso posible compatible con
los requerimientos de homogeneidad. Esto lo hacemos

Fig. 2. La esfera roja denota la posicion elegida para el isocentro, en
este caso.
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Fig. 3. Angulaciones de tratamiento. A la derecha se ven las angulacio-
nes de partida en forma de abanico centrado en 180°, y a la izquierda
tenemos estas angulaciones, mas 3 angulaciones extra que se han crea-
do por requerimientos de la divergencia del PTV

Fig. 5. Segmentacion de una de las incidencias. En b y d tenemos seg-
mentos de tipo 2 y en a y ¢ de tipo 3.

actualmente de forma automatica mediante una macro y
siguiendo criterios de algebra de Boole en el planificador
Pinnacle. Seguidamente se procede a la conformacion de

Fig. 6. Sucesivos pasos en la asignacion de pesos a los segmentos.

segmentos tipo 2 y 3 (fig. 5). Una vez escogidos los an-
gulos se procede a la asignacion de fluencia compatible
con los requerimientos de dosis.

La asignacion de fluencia a los segmentos debe ha-
cerse de forma ordenada, partiendo de los de tipo 2 y
de aquéllos que nos son naturalmente mas favorables.
Estos pasos se pueden ver en los diferentes apartados
de la fig. 6. En un primer paso asignamos peso a los
segmentos cuyas angulaciones mejor coinciden con las
ramas posteriores (fig. 6a) que en este caso correspon-
den a las de 140° y 220°. Se observa que la interseccion
de estos haces hace que se produzca una zona anterior
con mayor dosis. El siguiente paso sera el intentar
equilibrar esta zona con los segmentos de tipo 2 del haz
a 180° (fig. 6b) y de los haces a 160° y 200° (figura
6¢). En la fig. 6¢c observamos que dentro del PTV, las
zonas proximas a los OARs no han sido bien cubiertas,
por lo que emplearemos los segmentos de tipo 3 debido
a la proximidad de la médula y de las parotidas (fig. 6d
y 6e).

El paso siguiente sera pesar los segmentos de tipo 2
contralaterales hasta lograr que la parte inferior de las ra-
mas quede totalmente cubierta, posteriormente, y si no
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hemos logrado una buena homogeneidad de la dosis, pe-
saremos los segmentos de tipo 1 a 0°, 270° y 90° con el
minimo peso posible para lograr una homogeneidad
aceptable. El ultimo paso consiste en pesar los segmen-
tos de tipo 6 con el fin de aumentar la dosis en el PTV al
que queremos dar 70 Gy (fig. 6f)

Este mismo caso se ha resuelto también mediante el
moédulo de planificacion inversa presente en la version
7.4 de Pinnacle. El procedimiento consiste en dos pasos
principales:

— Obtencion del mapa de fluencias correspondiente a
cada uno de los haces.

— Obtencion de los segmentos para proporcionar una
fluencia lo mas parecida posible al mapa de fluencias ob-
tenido anteriormente.

Las angulaciones empleadas son las mismas que las
utilizadas para el método MPH. Los histogramas dosis-
volumen usados como condicionantes son los obtenidos
en la planificacion MPH. El resultado se ha aceptado
cuando los histogramas obtenidos son practicamente
idénticos a los de partida.

Resultados

Los resultados obtenidos, y que cumplen con los re-
querimientos de partida los tenemos en las fig. 7y 8.

Se ha comparado también, el resultado obtenido me-
diante el método MPH, con el resultado del mismo caso
obtenido mediante planificacion inversa en el planifica-
dor Pinnacle. Para una comparacion objetiva, se han re-
producido las mismas angulaciones que utilizamos con
MPH. Se han puesto como condicionantes los requeri-
mientos de partida que hemos utilizado para MPH y se
ha obtenido un histograma dosis volumen con una alta

Fig. 7. Isovolumen de 60 Gy obtenido a través del método MPH.

0.5
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Fig. 8. Histograma dosis-volumen. En rojo el PTV, al que queremos
suministrar al menos 70 Gy, en morado el PTV al que queremos sumi-
nistrar 60 Gy, en verde la médula y en marrén las dos parétidas.

coincidencia respecto al obtenido con nuestro método. El
nimero minimo de segmentos para no degradar la distri-
bucion de dosis, no los histogramas, es del orden de 200
frente a los 37 que hemos utilizado para una solucion si-
milar mediante el método MPH.

El resultado para inversa, cuyo histograma es muy si-
milar al histograma conseguido por el procedimiento
MPH, sin embargo, no lo es tanto cuando analizamos las
distribuciones de dosis (fig. 9). Resulta entonces que las

Fig. 9. Comparacion en 8 cortes a diferentes niveles de los resultados
de la planificacion por el método MPH comparados con una solucion
inversa en la que hemos logrado el mismo histograma, previa a la seg-
mentacion. Las curvas de isodosis representan valores de dosis absoluta
y corresponden de mayor a menor a los valores 69 Gy en rojo, 58 Gy
en verde, 47 Gy en azul claro, 40 Gy en azul y 30 Gy en azul oscuro.
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diferencias son mayores, es decir que histogramas dosis-
volumen iguales, no nos dan distribuciones de dosis
iguales y la informacion sobre la localizacion de regio-
nes frias o calientes queda enmascarada. En la planifica-
cion inversa no se controlan estas distribuciones de dosis
ya que los condicionantes se ponen a partir de los histo-
gramas dosis-volumen. Vemos en la fig. 9 algunos cortes
distantes del PTV al que queremos dar 70 Gy, para los
que aparecen puntos a los cuales se les da esta dosis,
mientras que con la planificacion directa, las zonas en
las cuales se dan mas de 70 Gy estan proximas siempre
al PTV70.

Discusion y Conclusiones

Se ha puesto a punto un método de planificacion di-
recta denominado MPH, basado en la perspectiva que el
haz tiene de los volimenes clinicos implicados, aplicable
a los tratamientos de IMRT para cabeza y cuello. Tras 3
aflos de experiencia en este tipo de tratamientos y ha-
biéndose tratado alrededor de 100 pacientes, se han obte-
nido distribuciones de dosis de acuerdo con las prescrip-
ciones clinicas. Los resultados obtenidos han sido siem-
pre comparables al procedimiento de la IMRT inversa.
La media de segmentos por tratamiento ha sido de entre
25 y 35 si el tratamiento no contempla boost integrado y
de entre 30 y 40 si lo contempla. En cuanto a las verifi-
caciones del tratamiento, éstos se aceptaron cuando la
dosis absoluta en el punto de medida diferia no mas del
2% con respecto a la calculada, y en cuanto a la distribu-
cion de dosis se sigui6 el criterio gamma?, utilizando el
programa de analisis de distribuciones de dosis FAR*>.
Si el porcentaje de puntos con la gamma inferior a 1 para
el criterio del 3% y 3 mm se cumple en al menos el 95%
de los puntos de los cortes analizados, normalmente se
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Fig. 10. Resultado de la verificacion de la dosis en uno de los cortes
por el procedimiento gamma. A la izquerda arriba vemos la matriz de
dosis del planificador y al lado de esta la matriz de dosis de la placa. A
la derecha tenemos la matriz gamma en la que el azul oscuro represen-
ta aquellas zonas en las que la gamma < 0,5; en azul claro entre 0,5 y
1; en verde entre 1 y 1,5. Abajo tenemos la comparacién de una linea
de dosis a la izquierda y a la derecha el histograma de las gammas.

autoriza tratamiento (fig. 10). Para los casos en que no se
cumplieron estos requisitos, se reconsidero el caso, ana-
lizando los parametros problematicos (segmentos, etc) y
modificando estos hasta lograr un buen acuerdo.

En relacion al ejemplo expuesto en este trabajo, en la
(fig. 9) se puede ver la comparativa entre las isodosis ob-
tenidas por el método MPH vy las resultantes a partir del
mapa de fluencias de la planificacion inversa. En ellas se
puede apreciar que a pesar de que los histogramas dosis
volumen son casi iguales, las distribuciones de dosis no
lo son, quedando enmascarada la informacion sobre la
localizacion de regiones frias o calientes. Por tanto, los
histogramas dosis-volumen nos dan una informacion me-
nos detallada que las distribuciones de dosis.

En la planificacion inversa, en la mayor parte de los
planificadores, una vez calculado el mapa de fluencias,
ha de procederse a la generacion de segmentos. A medi-
da que el numero de segmentos aumenta las distribucio-
nes de dosis se van aproximando a las obtenidas median-
te el mapa de fluencias. El nimero minimo para no de-
gradar la distribucion de dosis (no nos referimos a los
histogramas) es del orden de 200 frente a los 37 que he-
mos utilizado para una solucidon similar mediante el mé-
todo MPH.

Al resolver la planificacién con un método y otro, ha-
blamos de fluencias y estas fluencias han de ser genera-
das con segmentos. En esta etapa vamos a alejarnos de la
solucion obtenida mediante fluencias, mas acusadamente
cuanto mas complejas sean las configuraciones geomé-
tricas que hayan de seguir estos segmentos. Estas pérdi-
das van a empeorar el histograma original y por tanto las
distribuciones de dosis. Sin duda, esto es mas evidente
en la planificacion inversa. Cuando vamos a un nimero
realista de segmentos y unidades monitor para que el pa-
ciente pueda ser tratado en un tiempo razonable, la solu-
cion puede cambiar hasta el punto de no cumplir los ob-
jetivos.

La efectividad en términos de UM, numero de seg-
mentos empleado, tiempo de tratamiento, dosis integral y
fiabilidad dosimétrica®® hacen claramente mas eficiente
al método MPH. La mayor parte del procedimiento des-
crito podria ser implementado algoritmicamente en el
planificador si éste dispone de las herramientas adecua-
das para hacerlo (posibilidad de algebra de Boole auto-
matica con volumenes y automatizacioén de la optimiza-
cion de pesos).
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Obtencion de los espectros de energia intrinsecos de un acelerador
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A method to obtain the intrinsic energy spectra of a clinical linear accelerator using the relation between
the current of the bending magnet and the absorbed dose in water

Resumen

Objetivo: Determinar, a partir de medidas de dosis absorbi-
da en agua para distintos valores de la intensidad de corriente
del desviador magnético del haz, el espectro energético para
cada calidad de electrones de un acelerador lineal y su posicion
relativa respecto a la ventana de salida del desviador magnético
del haz.

Material y métodos: Se supone una relacion lineal entre la
energia del centro de la ventana y la tension Vgy, que puede
medirse y ajustarse en la consola del acelerador. Para cada cur-
va de dosis en profundidad medida se determinan los valores
de Rsop y la tasa de dosis absorbida maxima, Dy;. Se hacen
dos hipotesis: (a) existe una relacion lineal entre Rsp y el va-
lor medio de la energia de los electrones que emergen del BM;
(b) Dy depende linealmente de la energia total de los electro-
nes emergentes.

Resultados: Usando un modelo de espectro compuesto por
dos gaussianas, existe una buena coincidencia entre las curvas
de dosis en profundidad medidas y las obtenidas en simulacio-
nes Monte Carlo realistas. Las posiciones relativas de ventana
y espectro explican que pequefias disminuciones en la corrien-
te del BM puedan provocar variaciones significativas del factor
de calidad y de la tasa de dosis absorbida. El método puede
aplicarse durante el montaje del acelerador para fijar las condi-
ciones de funcionamiento de referencia.

Palabras clave: Acelerador lineal de electrones. Espectro intrinse-
co. Factor de calidad. Desviador magnético. Monte Carlo.

Abstract

Purpose: To determine the energy spectrum for each elec-
tron quality in a linear accelerator, as well as its relative posi-
tion with respect to the output window of the bending magnet,
using the absorbed dose in water measured when the current
intensity in the bending magnet is modified.

Material and Methods: A linear relationship between the
centre of the energy window of the bending magnet and the po-
tential Vgy, which can be measured and fixed at the accelera-
tor control, is assumed. For each depth dose profile measured,
the Rsop values and the maximum dose rate, Dy, are determi-
ned. We assume that: (a) Rsyp shows a linear dependence with
the mean energy of the beam leaving the bending magnet; (b)
Dy depends linearly on the total energy of the emerging elec-
trons.

Results: By modelling the spectrum with a function which
includes two Gaussians, we have found a consistent agreement
between realistic Monte Carlo simulations and measured depth
dose profiles. The relative positions of the window and the ob-
tained spectra explain why small fluctuations in the bending
magnet current can generate variations in the electron spectral
quality factor and in the dose rate. This method can be applied
in the commissioning of an accelerator to establish the most
stable operation conditions.

Key words: Clinical linear accelerator. Intrinsic spectra. Quality
factor. Bending magnet. Monte Carlo.
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Introduccion

El Real Decreto sobre criterios de calidad en radiotera-
pia' incluye entre las pruebas necesarias para fijar el es-
tado de referencia, y entre las que deben realizarse en el
control de calidad diario de un acelerador de electrones,
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la verificacion de la energia del haz de radiacién, tanto
para los haces de fotones como de electrones, y establece
en ambos casos una tolerancia de 2 mm o una variacion
equivalente en el rendimiento de la dosis absorbida me-
dido a la profundidad del 50%. Para el caso de electrones
queda sobrentendido que esta tolerancia se establece so-
bre el valor del alcance medio, Rsp, definido como la
profundidad para la cual el valor de dosis absorbida me-
dido en el eje del haz se hace igual a la mitad del valor
maximo medido sobre ese mismo eje.

La determinacion del valor del alcance medio requiere
la medida de la dosis absorbida en un conjunto suficiente
de profundidades, tal que permita la determinacion del
valor maximo de dosis absorbida y la interpolacion del
valor 50%. Esta medida suele realizarse mediante un
analizador tridimensional de haces, pero este dispositivo
no resulta practico para efectuar una verificacion diaria,
por lo que es comun establecer como variable de control
un indice de calidad espectral, F, definido como el co-
ciente de dos medidas de ionizacion realizadas a dos pro-
fundidades preestablecidas, R; y R,, proximas respecti-
vamente a las profundidades del maximo de dosis absor-
bida y del 50% del maximo de dosis absorbida. En el
acelerador Siemens Mevatron KDS objeto del presente
estudio, esta medida diaria se realiza a distancia fuente
superficie constante, empleando un maniqui de laminas
de material RW3® y una camara de ionizacion cilindrica
modelo 23332, ambos de la marca PTW®. Las medidas
se hacen de forma consecutiva para eliminar el efecto de
los factores ambientales en el valor del cociente. Cada
dia se realiza la medida para dos energias nominales, de
forma que cada energia es examinada con una frecuencia
semanal. Los periodos de control son de un afio de dura-
cion, pasado el cual se realiza un informe del control es-
tadistico de la calidad y se establece un nuevo valor de
referencia para el cociente de lecturas.

Los resultados obtenidos se analizan con el método de
suma acumulada (CUSUM)?. Este procedimiento, apli-
cado a un conjunto de medidas obtenidas a lo largo de
varios afios, permitié detectar una variacion de las condi-
ciones espectrales que, si bien era compatible con la tole-
rancia exigida, sefalaba claramente que el acelerador no
se encontraba en el estado de control establecido como
referencia. Un andlisis cuidadoso de las fuentes de varia-
bilidad nos permitié concluir que esta variacion no esta-
ba asociada al método de medida, que produce una incer-
tidumbre global menor del 1,1% (k=1) para el factor de
calidad. Por tanto, puede establecerse que se debe a cam-
bios en aquellas condiciones de funcionamiento del equi-
po que pueden modificar el espectro del haz, principal-
mente la corriente del desviador magnético (bending
magnet, abreviado BM) cuya variacion altera la ventana
de seleccion de energia. Otra posible causa, la pérdida de
sintonia de la guia de aceleracion (GA), tendra influencia
sobre todo en la anchura del espectro y esto no afecta
significativamente a los valores del alcance, como con-

firman nuestros datos experimentales; por consiguiente
puede descartarse como origen del problema analizado
tal y como sugieren otros autores>*.

Se ha medido un conjunto de curvas de dosis en pro-
fundidad para distintos valores de la corriente del BM.
Por la dificultad de realizar una medida directa, el para-
metro experimental no es la corriente de deflexion, sino
la caida de tension empleada por el servicio técnico para
el ajuste de este dispositivo. Debido a la naturaleza de las
medidas, es necesaria la participacion de un representan-
te cualificado del equipo técnico del fabricante en todo
el proceso.

El analisis de los resultados experimentales ha permi-
tido, no solo verificar que ésta es la causa de la variabili-
dad y cuantificar su efecto, sino desarrollar un método
experimental para determinar el espectro del haz a la sa-
lida de la GA, la anchura de la ventana de seleccion del
BM y sus posiciones relativas.

El conocimiento detallado del espectro tiene interés en
dosimetria fisica, pues permite cuantificar los factores
dosimétricos que dependen de la energia del haz; tam-
bién tiene interés para la simulacion Monte Carlo de ha-
ces realistas, en investigacion o en aplicaciones clinicas.
Por otra parte, el conocimiento de las posiciones relati-
vas del espectro de la GA y la ventana de seleccion del
BM tiene un interés practico inmediato, pues una selec-
cion inadecuada de la posicion relativa entre el pico del
espectro y la ventana de seleccion sera la causa de que
pequeiios cambios en la corriente del BM provoquen
cambios importantes, no sélo en el espectro de radiacién
que emerge del cabezal, sino en la propia intensidad del
haz y, por tanto, en la tasa de dosis absorbida.

En los ultimos afios se han desarrollando diversos mé-
todos para la reconstruccion del espectro de electrones a
partir de las curvas de dosis en profundidad”’; el que
aqui se presenta contiene elementos novedosos respecto
de los anteriores, pues no solo permite obtener el espec-
tro a la salida del cabezal en las condiciones de referen-
cia del acelerador, sino el espectro completo antes de que
los electrones alcancen la ventana de seleccion del BM.

Material y métodos

Para estudiar el efecto que pueda tener en la variable
de control Fg un cambio en la corriente de deflexion que
circula a través de las bobinas del BM, hemos medido las
curvas de ionizacion en funcién de la profundidad en
agua para distintos valores de esa corriente en el eje del
haz. El equipo empleado ha sido un analizador de haces
tridimensional Wellh6fer® modelo WP 700, y dos dio-
dos Scanditronix®: uno, modelo EFD, para la medida en
el haz, y otro, modelo RFD, como monitor de referencia
para reducir el efecto que las fluctuaciones en la tasa de
dosis absorbida pudiera tener en la medida de las curvas,
que se han obtenido en modo continuo (el diodo no se
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detiene durante las medidas). El dispositivo de medida
que se ha descrito hace innecesaria una transformacion
de curvas de ionizacion a curvas de dosis absorbida,
puesto que la razén de poderes de frenado agua-silicio
no dependen de la energia, y por lo tanto de la profundi-
dad, y todos los valores de tasa de dosis absorbida son
relativos. Por ello, a continuacion, hablaremos de dosis
absorbida en lugar de ionizacion.

En el acelerador considerado, un Mevatron KDS fabri-
cado por Siemens, el valor de la corriente del BM se
controla modificando el valor de una tension de control,
VM, mediante un potencidometro de la consola de opera-
cion de la unidad. La variacidon de Vg tiene un efecto en
la forma completa de la curva de dosis en profundidad
que es dificil de analizar en su conjunto. Inicialmente
nos concentramos en el cambio producido sobre el valor
de Rsp, por ser esta variable la que mejor podemos co-
rrelacionar con la variable de control estadistico FF.

Dado que la variacion de Vpy; implica un cambio en
las posiciones relativas del espectro y la ventana de se-
leccion, esta variacion provocara un cambio en el nime-
ro y la energia de los electrones que emergen del acelera-
dor; por lo que cabe esperar que, ademas de la variacion
en la forma de la curva de dosis en profundidad, se ob-
serve un cambio en la tasa de dosis absorbida. Por esta
razén se ha medido también, para cada valor de Vpy vy
empleando el dispositivo ya descrito, la tasa de dosis ab-
sorbida en la posicion del maximo determinada para ca-
da curva de dosis en profundidad. Esta medida de dosis
absorbida no se corrige por la lectura del diodo de refe-
rencia. Nosotros emplearemos en nuestro estudio el valor
de tasa de dosis absorbida maxima normalizado al valor
de la tasa de dosis absorbida maxima en condiciones
normales de trabajo, Dy porm, €8 decir, para el valor de
tension Vg original, Vpy o, que se establece en la fase
de montaje del acelerador.

Todas las medidas han sido realizadas deshabilitando
la retroalimentacion del sistema de seguridades de la uni-
dad de irradiacién, para evitar cambios de la frecuencia y
el tamafio de los pulsos, los cuales tendrian un efecto di-
ficil de valorar sobre los resultados experimentales.

Con los resultados experimentales, para cada magni-
tud medida y cada energia, se realiza un andlisis basado
en las siguientes hipotesis:

(a) Existe una relacion de proporcionalidad entre la
posicion del centro de la ventana de seleccion, me-
dida en unidades de energia, y la tensién de con-
trol Vpu.

(b) Para haces monoenergéticos y una determinada
combinacion de elementos interpuestos en el cami-
no del haz, lo que significa una cierta energia no-
minal para un determinado acelerador, la variable
Rsp tiene una relacion lineal con el valor de la
energia de salida del conjunto GA/BM. Esta rela-
cion puede extenderse a haces multienergéticos
empleando como valor de energia la energia media.

(c) Para cada energia nominal la variable Dy o, tie-
ne una relacion lineal con la energia total de los
electrones emergentes del conjunto GA/BM; y
puede calcularse, para haces multienergéticos, co-
mo una integral sobre el espectro completo.

La validez de la primera hipotesis esta justificada por
la relacion de proporcionalidad entre el voltaje de control
y la corriente del BM, la cual es, a su vez, directamente
proporcional al campo magnético generado en el espacio
entre sus bobinas. Dado que el radio de curvatura de las
trayectorias electronicas es proporcional a la energia del
electron e inversamente proporcional a la intensidad del
campo magnético, B, podemos suponer que la energia
correspondiente a una trayectoria centrada en la ventana,
que tendra una curvatura R, vendra dada por:

La validez de las hipétesis (b) y (¢), para haces mono-
energéticos, se ha confirmado en este trabajo mediante
simulaciones Monte Carlo realistas realizadas con los
c6digos GEANT38 y PENELOPE 2005°. Para cada ener-
gia nominal: 6, 8, 10, 12, 15 y 18 MeV, se han simulado
varios haces monoenergéticos en un intervalo centrado
en esa energia. Esto, como se ha apuntado al enunciar la
hipotesis (b), supone una geometria de simulacion dife-
rente para cada una de esas energias nominales. Las si-
mulaciones se han hecho sin aplicador en el caso de
GEANTS3 y con aplicador variable en el caso de PENE-
LOPE 2005.

Para simplificar el tratamiento numérico del modelo
propuesto puede ensayarse una distribucion normal para
el espectro. Pero la inspeccion de los valores experimen-
tales, especialmente la manifiesta asimetria de la rela-
cion entre la tasa de dosis absorbida y la tension Vg, re-
vela claramente, al menos para el caso de las dos ener-
gias mas altas que se han analizado, que un espectro
gaussiano no resultara suficiente. Hemos considerado
por tanto que el espectro es suma de dos distribuciones
normales, a las que daremos pesos relativos 1 y p. La
existencia de espectros no gaussianos ha sido confirma-
da experimentalmente por otros autores>.

Podemos plantear entonces, para las magnitudes expe-
rimentales, las siguientes expresiones:

Vam+A
f [N(E,,00) + pN(Ey,05)| EJE

e Vanv —A
RSO,D =aE—b:a BIZM‘*'A —b (2)
f [N(E,00)+ pN(E,,05)|dE
Vem—A
, Vam+A ,
Dypom = [ "IN (B ,0)+ pN(E, 0| EdE-b' (3)
BM

donde a y b son las constantes de la relacion lineal en-
tre energia y Rsop, a’y b’ son las constantes de la rela-
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Fig. 1. Verificacion de las hipotesis de linealidad (b) y (c) para haces monoenergéticos que permiten el uso de las expresiones (2) y (3). Los resulta-
dos obtenidos mediante PENELOPE 2005 para 18 MeV (---) se superponen con los de GEANT3 (—). Las incertidumbres corresponden a 3 desvia-

ciones estandar en todos los casos.

cion lineal entre la tasa de dosis absorbida y la energia
del electron, & es la constante de proporcionalidad entre
voltaje de control y energia del centro de la ventana de
salida [ecuacion (1)] y 2A es la anchura total de esta ven-
tana, en unidades de energia. Junto con las energias me-
dias, desviaciones estandar y pesos de las dos gaussianas
que forman el espectro, tenemos nueve parametros ajus-
tables para la regresion de los valores de alcance y otros
nueve para la regresion de las tasas de dosis absorbida.
Siete de estos parametros son comunes a las ecuaciones
(2) y (3), y para ellos deben obtenerse resultados simila-
res en ambos ajustes. Hemos hecho este analisis a partir
de las medidas de Rsgp Yy Dyinorm Para 3 energias nomi-
nales: 6, 12y 18 MeV.

Para validar el modelo realizamos simulaciones Monte
Carlo, empleando los espectros obtenidos, para determi-
nar la curva de dosis en profundidad con cada una de las
diferentes ventanas de seleccion de energias. Los resulta-
dos de estas simulaciones se comparan con los resultados
experimentales. Hemos empleado para ello el codigo PE-
NELOPE 2005 y hemos incluido la geometria detallada
de la cabeza del acelerador y del aplicador variable con
el que se realizaron las medidas. En todas las simulacio-
nes se han seguido 40 millones de historias.

Resultados y discusion

En la fig. 1 se muestra la verificacion de las hipdtesis
(b) y (c), enunciadas en el apartado anterior, mediante si-
mulaciones Monte Carlo para haces monoenergéticos
con los codigos GEANT3, para todas las energias, y PE-
NELOPE 2005, para 18 MeV. El ajuste para los valores
de Rsp en funcion de la energia produce una recta con
un valor de 72=0,9997; el ajuste de la tasa de dosis absor-
bida para los diferentes rangos de energia produce rectas
con 72>0,986. Podemos concluir, por tanto, que las hipo-
tesis enunciadas son razonables.

En el caso de la tasa de dosis absorbida, puesto que es-
tamos interesados en cantidades relativas, aunque las si-
mulaciones producen directamente los valores de los co-
eficientes de las relaciones lineales, nosotros los dejare-
mos libres para el ajuste de la ecuacién (3) a los datos
experimentales. Es la relacion lineal, y no los valores
concretos de los coeficientes, el resultado relevante de
estas simulaciones para el caso que nos ocupa.

Por el contrario, para usar la ecuacion (2) es necesario
poseer valores de partida para el coeficiente a de la rela-
cion lineal entre la energia y Rs . Esto se debe a que la
variable experimental no es directamente la energia, sino
una caida de tension proporcional a la energia, ecuacion
(1), y el analisis de regresion, si no disponemos de infor-
macion previa, produciria un valor para el producto ak,
pero no nos permitiria conocer a. Los resultados para los
coeficientes de la regresion lineal, representada en la
grafica de la izquierda de la fig. 1, se muestran en la ta-
bla 1. Asi, para el ajuste de la ecuacion (2) forzaremos un
valor del parametro a entre 0,39 y 0,40 cm/MeV de
acuerdo con los resultados obtenidos con GEANT3, pues
¢éstos cubren todo el intervalo de energias.

Como vemos, todos los valores de Rs, p, estdn sobre la
misma recta, independientemente del entorno de la ener-
gia nominal considerado. Esta no es una condicion nece-
saria para nuestro modelo, pero su confirmacion podria
ser un resultado muy interesante del que habra que com-
probar su independencia del disefio del acelerador y del
codigo de simulacion empleado; cuestiones que se salen
de los objetivos de este trabajo.

Tabla 1. Valores de los parametros de la relacion lineal entre ener-
gia y Rs)p obtenidos de la simulacion de haces monoenergéticos
con los cédigos GEANT3 y PENELOPE 2005 (fig. 1). Las incerti-
dumbres corresponden a 1 desviacion estandar.

a (cm/MeV) b (cm) r?
GEANT3 0,396+0,001 -0,30+0,01 0,9999
PENELOPE 2005 0,408+0,004 -0,43+0,07 0,9979
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En la fig. 2 se comparan, en el caso de las tres energias
nominales empleadas, los valores experimentales con los
resultados de la regresion propuesta en las ecuaciones (2)
y (3). La linea vertical discontinua sefiala en todos los ca-
sos el valor de la tension de funcionamiento normal para
la energia nominal correspondiente, V. En la fig. 3 se
muestran los espectros determinados de estos ajustes para
el alcance y la tasa de dosis absorbida; también el espec-
tro medio obtenido de los dos anteriores, salvo para el ca-
so de la energia nominal de 6 MeV por las razones que se
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daran mas tarde. La region no sombreada de cada grafico
muestra la ventana de seleccion en condiciones de trabajo,
centrada para cada energia nominal en el correspondiente
valor Vpy . En la tabla 2 se presentan los parametros es-
pectrales ajustados. En general, existe una buena coinci-
dencia entre los resultados que arrojan los dos conjuntos
de datos analizados (Rsyp, y tasa de dosis absorbida) para
los aspectos cualitativos de los espectros. Asi sucede con
el numero de picos, para 12 MeV tenemos dos picos cla-
ramente diferenciados; y con su posicion relativa, en el
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Fig. 2. Datos experimentales (M) y ajustes de las ecuaciones (2) y (3) (—) para las energias nominales de 6, 12 y 18 MeV de electrones para un acele-
rador Siemens Mevatron KDS. En el caso de 6 MeV y los valores de Rs, , se muestra el resultado de llevar a la expresion (2) el espectro determina-
do mediante la expresion (3) (--). Las incertidumbres corresponden a 3 desviaciones estandar y en el caso de Rsyp son muy pequefas y de un tama-
flo semejante al del simbolo utilizado para representar los datos experimentales.
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Fig. 3. Espectros obtenidos a partir de los valores de Rs, (---), de la
tasa de dosis absorbida (...), y espectro promedio de los dos anteriores
(—) para las energias nominales de 6, 12 y 18 MeV de electrones para
un acelerador Siemens Mevatron KDS. En cada caso la region no
sombreada muestra la ventana de salida del BM en el modo de funcio-
namiento normal. Para 6 MV no se representa el promedio.

caso de 18 MeV el pico corresponde a la misma energia.
Con respecto a los aspectos cuantitativos las diferencias
no son importantes y, en lo que sigue, consideraremos el
espectro medio de los dos obtenidos tanto para 12 como
para 18 MeV. No obstante, la menor incertidumbre de los
datos obtenidos para Rsp, sugiere que éstos pueden ser
mas valiosos para la determinacion del espectro.

La situacion para la energia nominal de 6 MeV exige
un comentario especifico. En este caso, la dependencia
de Rspp con la tension Vg, muestra una proporcionali-
dad casi exacta (véase la fig. 2) que solo puede interpre-
tarse como causada por un espectro ancho respecto de la
ventana de seleccion del BM, y ese es el resultado de
nuestro analisis de regresion. El proceso de regresion
con la ecuacion (2), para el que usamos el método de Le-
venberg-Marquardt'?, no permite encontrar de manera
sencilla un minimo para el valor de 2, y es dificil esta-
blecer un espectro definitivo. En cambio, la dependencia
de la tasa de dosis absorbida normalizada con la tension
Vgm muestra una estructura que facilita el proceso de
ajuste. Aplicando la ecuacién (3) obtenemos un minimo
més acusado para el valor de %2 y, por tanto, un espectro
mas claro. Si sustituimos este espectro en la ecuacion
(2), obtenemos un ajuste para los valores de Rsyp que
puede considerase aceptable (véase la fig. 2).

Para validar estos resultados hemos utilizado los es-
pectros obtenidos en simulaciones Monte Carlo realistas,
realizadas con el cédigo PENELOPE 2005 y una geome-
tria detallada. Se han realizado comparaciones entre si-
mulacién y experimento para las energias nominales de 6
MeV y 18 MeV. Para 6 MeV se ha empleado el espectro
obtenido con la ecuacion (3), para 18 MeV se ha utiliza-
do el espectro promedio.

La fig. 4 muestra los resultados para las dos energias y
para tres valores de la tension Vpy,, incluido el de referen-
cia. Aunque el acuerdo es bueno, en principio no supone
una mejora sustancial sobre las simulaciones realizadas
empleando espectros gaussianos simples, por lo que un
conocimiento preciso del espectro inicial no es un requi-
sito imprescindible en la simulacion Monte Carlo de ha-
ces de electrones. No obstante, el método puede emple-
arse para determinar la anchura de la distribucién normal
simple que se emplea en las simulaciones realistas, agili-
zando el procedimiento usual que consiste en la realiza-
cion de simulaciones hasta dar con el espectro gaussiano
que mejor reproduce las medidas experimentales.

Tabla 2. Valores de los parametros espectrales de las ecuaciones (2) y (3) ajustados a los datos experimentales de Rso 1 Y Dy porm- Las incerti-

dumbres corresponden a 1 desviacion estandar.

6 MeV 12 MeV 18 MeV
RSO.D DM,norm RSO,D DM,norm RSO,D DM,norm
A (MeV) 0,587+0,12 0,511£0,011 1,25+0,03 1,34+0,05 1,71+0,14 1,70+0,11
p - - 1,00+0,02 1,04+0,02 1,16+0,14 1,74+0,10
E; (MeV) 6,87+0.22 6,687+0,014 12,98+0,02 13,28+0,04 20,83+0,21 20,40+0,10
c; (MeV) 1,7+£0,4 0,746+0,023 0,26+0,02 0,29+0,01 0,95+0,15 0,24+0,04
E, (MeV) - - 11,23+0,03 11,77+0,05 20,38+0,10 18,91£0,14
6, (MeV) - - 0,69+0,03 0,51+0,03 0,22+0,05 1,61%0,16
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Fig. 4. Comparacion de las curvas de dosis en profundidad medidas (-) y simuladas con los espectros completos () para haces de electrones de
energias nominales de 6 y 18 MeV. También se muestra la diferencia relativa (). Notese que el dispositivo de medida es un diodo semiconductor
especifico para electrones y, por tanto, cabe esperar diferencias en la region de bremsstrahlung. Las incertidumbres de las medidas experimentales,
un 0,5% del valor medido para una desviacion estandar, no se han representado para hacer la figura mas clara. Las incertidumbres de las simulacio-

nes corresponden a 3 desviaciones estandar.

En cualquier caso, el estudio realizado si tiene una im-
portante implicacion practica. La posicion relativa del
espectro y la ventana de seleccion explica que pequenas
variaciones de la corriente del BM puedan provocar va-
riaciones significativas, no s6lo del factor de calidad, si-
no de la fluencia de particulas y, por tanto, de la tasa de
dosis absorbida. Esto es especialmente cierto en el caso

de 18 MeV, para el que claramente se ha elegido un valor
inapropiado de la tensiéon Vpy . Aumentandolo 1 mV, lo
que equivale aproximadamente a 1 A de corriente en la
bobina, el valor de Rsyp se modificara tan s6lo 0,5 mm
pero obtendremos un punto de funcionamiento mas esta-
ble que podria haber evitado las fluctuaciones observa-
das en el indice de calidad que se encuentran en el origen
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de esta investigacion. EI método podria emplearse duran-
te el montaje del acelerador para fijar las condiciones de
funcionamiento de referencia y podria suponer, en deter-
minadas circunstancias, una mejora sustancial respecto
al método tradicional de sintonizacién del BM. También
durante alguna de las revisiones programadas por el ser-
vicio técnico de la unidad, puesto que las condiciones de
funcionamiento del acelerador pueden variar a lo largo
de su vida util.
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Comparacion de coeficientes de calibracion de camaras de ionizacion
obtenidos mediante diferentes procedimientos de calibracion interna
en haces para teleterapia

F. J. Casado Villalén, S. Garcia Pareja, B. Mateo Rodriguez,
C. Moreno Saiz, C. Bodineau Gil, P. Galan Montenegro

Servicio de Radiofisica Hospitalaria. Hospital Regional Universitario Carlos Haya. Malaga

Comparison of ionization chambers calibration coefficients obtained through different procedures
of cross-calibration with therapy beams

Resumen

El protocolo TRS-398 para la dosimetria de haces en radio-
terapia recomienda que la calibracion interna de camaras de io-
nizacion se realice mediante unos haces concretos. Puesto que
en algunos centros puede existir interés en calibrar las cdmaras
en haces de radiacion distintos, el objetivo de este trabajo es
comprobar el resultado de calibraciones en haces diferentes a
los aconsejados en el protocolo. En el caso de camaras cilindri-
cas se compara la calibracion interna usando un haz de fotones
de energia nominal 6 MV con la calibracién en un haz de %°Co.
En las camaras plano-paralelas se plantea la calibracion interna
en un haz de ®Co frente a la aconsejada en haces de electrones
de alta energia. Para las tres cdmaras tipo Farmer y las dos Ro-
os estudiadas, se obtienen resultados compatibles al comparar
los procedimientos alternativos frente a los recomendados por
el protocolo.

Palabras clave: Calibracion interna. Camara de ionizacion. Coefi-
ciente de calibracion.

Abstract

The IAEA code of practice TRS-398 for radiotherapy beams
dosimetry recommends the use of certain kind of beams for the
ionization chamber cross-calibration. Since it could exist inte-
rest in some hospitals in carrying out the calibration in a diffe-
rent type of beams, two alternative procedures are proposed.
The aim of this work is to compare the different procedures for
chamber cross-calibration. For cylindrical chambers, the alter-
native procedure is to use a 6 MV photon beam. For plane-pa-
rallel chambers, it is proposed °Co cross-calibration instead of
the high-electron beam advised. For the evaluated Farmer and
Roos chambers, compatible results are obtained when the pro-
cedures proposed with the recommended ones by the protocol
are compared.

Key words: Cross-calibration. lonization chamber. Calibration coef-
ficient.

Introduccion

Los protocolos para la dosimetria de haces externos de
radioterapia publicados por el OIEA vy diferentes organi-
zaciones nacionales muestran la tendencia hacia un pa-
trén de dosis absorbida en agua!-3.
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En el caso del OIEA, en el protocolo TRS-398 la dosis
absorbida en agua a una profundidad de referencia z,,s en
agua para un haz de referencia de calidad Q, viene dada
por la expresion

D 0 = MQo ND,W,Qo

"0 (D
donde M, es la lectura del dosimetro en condiciones de
referencia usadas en el laboratorio de calibracion y
Npwo, es el coeficiente de calibracién en términos de
dosis absorbida en agua del dosimetro obtenido en dicho
laboratorio.



372 E. J. Casado Villalon et al.

Cuando las condiciones de medida son distintas a las
de referencia nos vemos obligados a aplicar factores de
correccion, de forma que este protocolo propone la for-
ma mas general

D,,=M,N D.w,0, kQ,Q0 2

donde k,, , corrige el efecto de la diferencia entre la ca-
lidad del haz de referencia Q, y la del usuario Q. La
lectura M esta corregida por el resto de las magnitudes
de influencia que son distintas a las de referencia, como
pueden ser presion, temperatura, tension de coleccion,
etc.

Aunque lo ideal seria medir el factor de correccidon por
la calidad del haz &, en la misma calidad que el haz
del usuario, no es posible hacerlo en la mayoria de los la-
boratorios de calibracion. Es por ello que el TRS-398 in-
cluye tablas de valores de dicho factor de correccion para
distintas camaras de ionizacion obtenidos mediante cal-
culos tedricos. Ademas este protocolo admite la calibra-
cion interna de camaras de campo frente a una camara de
referencia calibrada en un laboratorio. Para camaras ci-
lindricas se describe el procedimiento para la calibracion
interna en la misma calidad de referencia, usualmente la
radiacién gamma del ®°Co.

En cambio para camaras plano-paralelas utilizadas
en la dosimetria de haces de electrones, se propone la
calibracion interna en electrones de alta energia frente a
una camara cilindrica calibrada en haz de %°Co, ya que
se considera menos fiable el uso de camaras plano-pa-
ralelas calibradas directamente en ®°Co. Segun el TRS-
398 ello es debido a la incertidumbre en la estimacion
del factor de correccidn por la pared de la camara pla-
no-paralela en haces de %°Co, p,,,;, necesario para la
obtencion dek, , . En un primer momento esa incerti-
dumbre se atribuia a variaciones de hasta un 3% en el
Pwayy medido con diferentes camaras del mismo
modelo!. Trabajos como los de Christ et al* sugieren
que las modernas camaras planas tipo Roos y Markus
presentan una variabilidad inferior al 0,3% y que po-
drian ser utilizadas para dosimetria de electrones con
una calibracién directa en haces de ®°Co sin necesidad
de calibracion interna con cdmaras cilindricas en haces
de electrones. Por otro lado, varios trabajos presentan
valores de p,,; para camaras planas en haces de *°Co
distintos a los usados en los diferentes protocolos*?.
Por todo ello, sigue habiendo una tendencia a que la ca-
libracion interna de camaras plano-paralelas se realice
en haces de electrones de alta energia frente a una ca-
mara cilindrica.

Teniendo presente la diversidad de unidades de tele-
terapia existente en los distintos centros hospitalarios,
se plantea como objetivo de este trabajo la comparacion
de los resultados de la calibracion interna de camaras
de ionizacidn usando los haces de irradiacion recomen-
dados por el TRS-398, no disponibles en todos los cen-

tros, con los obtenidos empleando procedimientos al-
ternativos.

El proceso seguido es diferente para camaras cilindri-
cas y plano-paralelas:

— Camaras de ionizacion cilindricas: se compara la ca-
libracién interna en la calidad de ®°Co con la calibracién
interna en un haz de fotones de alta energia producido
por un acelerador lineal de electrones.

— Camaras plano-paralelas: se compara la calibracion
interna con una camara cilindrica en un haz de electrones
de alta energia, con la calibracion interna en un haz de
0Co.

Materiales y métodos
Calibracion interna de camaras cilindricas

La camara cilindrica calibrada en el Laboratorio de
Metrologia de Radiaciones lonizantes del CIEMAT,
modelo PTW 30006, fue tomada como camara de refe-
rencia, mientras que la calibracién interna fue realizada
sobre una camara PTW 30013 y dos PTW 30001, sien-
do todas ellas camaras tipo Farmer. El electrometro uti-
lizado es un PTW UNIDOS 10001 en todos los casos.
Todas las medidas se realizan siguiendo las condiciones
de referencia especificadas en el TRS-398 para calibra-
cion interna de camaras de ionizaciéon. Como ya se ha
comentado en la introduccién, se han seguido dos pro-
cedimientos de calibracion interna para ser compara-
dos.

Procedimiento 1: Calibracion interna en un haz de
radiacion gamma de *°Co

El haz utilizado es el de una unidad Alcyon IT de CGR.
Siguiendo el formalismo para dosis absorbida en agua
obtenemos el coeficiente de calibracién de la camara a
calibrar a partir de

N campo - _ Mref Nref 3)
Dw,Qy — D,w,0
campo
con M,y M, las lecturas de ionizacion de la camara

de referencia y campo respectivamente, corregidas por
presion, temperatura, polaridad, fugas y pérdida de carga.
N}, . es el coeficiente de calibracién aportado por el la-
boratorio de calibracion de la cdmara tomada como refe-
rencia.

Procedimiento 2: Calibracion interna en un haz de
fotones de alta energia

Se utiliza el haz de radiacién de fotones de energia no-
minal 6 MV, con indice de calidad TPR,, ;) = 0,673, de
un acelerador Varian 2100C. En este caso la expresion
propuesta por el protocolo TRS-398 es
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campo _ Mref Nref ref 4)
Dw,Q — D.w.0y ™ 0.0

campo

donde k5, es el factor de correccion por la calidad del
haz respecto del “Co para la camara de referencia. El va-
lor de dicho factor se calcula por interpolacion lineal a
partir de las tablas aportadas en el TRS-398 en funcion
del modelo de camara y del indice TPR;, ;, de la calidad
del haz. Las lecturas de ionizacion® son corregidas por
presion, temperatura, fugas, pérdida de carga, polaridad
y recombinacion.

Comparacion de los resultados obtenidos por ambos
procedimientos

Para proceder a su comparacion, es necesario referir
los coeficientes de calibracion obtenidos de las expresio-
nes (3) y (4) a una misma calidad del haz, habiendo ele-
gido para ello la calidad Q, del haz de °Co.

De la definicion de factor de correccion por la calidad
del haz dada en el TRS-398, se deduce de forma inme-
diata la expresion

ND,W,Q

- (5)
D,w,0, k

N
0.0,

que aplicada a la ecuacion de salida (4) permite obte-
ner el coeficiente de calibracion en la calidad deseada,

o

k ref
campo __ ref ref 0,9 (6)
Dw,0y — D,w.,0, campo
M campo k 0,00

Calibracion interna de camaras plano-paralelas

Disponemos de dos camaras PTW Roos modelo
34001, una de ellas calibrada en el Laboratorio de Me-
trologia de Radiaciones Ionizantes del CIEMAT en la ca-
lidad de haz de radiacion gamma de ®Co. El electrome-
tro utilizado es el mismo que en el caso de las camaras
cilindricas. Todas las medidas se realizan siguiendo las
condiciones de referencia especificadas en el TRS-398
para calibracion interna de camaras de ionizacion. Los
dos procedimientos sometidos a comparacion para obte-
ner los coeficientes de calibracion son:

Procedimiento 1: Calibracion interna en un haz de
electrones de alta energia

Medidas realizadas en el haz de electrones de energia
nominal 20 MeV, con indice de calidad Rs) = 7,9 g cm?,
de un acelerador Varian 2100C. La camara de referencia
es la misma que en el caso de la calibracion interna de
camaras cilindricas (PTW 30000).

La expresion para obtener el coeficiente de calibracion
de la camara plano-paralela para la calidad Q,,,,, del haz
de electrones en el que se hace la calibracion interna es

campo — Mr ef N ref ref (7)
D ’W’Qcms: D aw7Q0 Qcma‘s =Q0
campo

donde las lecturas® de la cdmara de referencia, M,,; y la
sometida a calibracion, M,,,,,, estan corregidas por pre-
sion, temperatura, fugas, pérdida de carga, polaridad y

recombinacion. Nj,, es el coeficiente de calibracion de

la cémara de referencia en la calidad de ®°Co y &}’ , es
el factor de correccion de calidad del haz utilizado res-
pecto al ®*Co de la camara de referencia. Su valor es cal-
culado por interpolacién lineal en la tabla de valores de
koo, en funcion del indice Rs,, para varios tipos de ca-

maras calibradas en ®°Co que aparece en el TRS-398.

Procedimiento 2: Calibracion interna en un haz de
radiacion gamma de ®°Co

Al disponer del coeficiente de calibracion en la cali-
dad del ®°Co de una de las cdmaras PTW Roos obtenido
del laboratorio de calibracion, se utiliza ésta como refe-
rencia para realizar la calibracion interna de la otra ca-
mara del mismo modelo usando el haz de %°Co de la uni-
dad Alcyon II. Utilizando la expresion (3) obtenemos el
coeficiente de calibracion de la camara de campo,
g
Comparacion de los resultados obtenidos por ambos
procedimientos

Con el fin de poder comparar ambos procedimientos
de calibracion interna, se refiere el coeficiente de cali-
bracion resultado del procedimiento 2 a la calidad Qs
usada en el procedimiento 1.

Para ello se emplea de nuevo la expresion (5), obteniendo

N campo _ M" ef N ref campo (8)
D vw’ch(m' - D ’W>Q0 choss ’QO
campo

Para este procedimiento se recomienda utilizar en ambas camaras lecturas de ionizacion relativas a las obtenidas mediante una camara monitora, con ob-
jeto de evitar las fluctuaciones en el tiempo del haz durante la irradiacion. Esto no ha sido necesario porque las medidas realizadas sin la cimara monitora

presentan una variabilidad despreciable.
btiene validez aqui lo razonado en la nota (a)
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Incertidumbres

Los coeficientes de calibracion medidos en el Labora-
torio de Metrologia de Radiaciones lonizantes para las
dos camaras de referencia empleadas presentan una in-
certidumbre relativa de 0,38% (k=1).

Las incertidumbres de todos los coeficientes de cali-
bracion obtenidos en el presente trabajo se han obtenido
aplicando la ley cuadratica de propagacion de incerti-
dumbres en las correspondientes ecuaciones de salida
(3), (6), (7) y (8). Se han combinando de esta forma las
incertidumbres procedentes de las camaras de referencia
con las asociadas a los factores de correccion por la cali-
dad del haz referidas en el apéndice II del TRS-398.
Cualquier otra incertidumbre considerada en las citadas
ecuaciones aumentara necesariamente la incertidumbre
total', incrementando asi la probabilidad de que los re-
sultados sean estadisticamente compatibles.

Para cada caso se han realizado 5 lecturas de ioniza-
cion, siendo la varianza estadistica despreciable frente a
las incertidumbres consideradas.

Resultados y discusion

En las tablas 1 y 2 se presentan los coeficientes de ca-
libracion de las camaras cilindricas y plano-paralelas res-
pectivamente, con sus incertidumbres correspondientes y
obtenidos segun los diferentes procedimientos propues-
tos. Para las camaras cilindricas la calidad en la que que-
da expresado el coeficiente de calibracion es la del ®°Co
y en el caso de las plano-paralelas corresponde al haz de
electrones utilizado.

La comparacion de los coeficientes de calibracion se
ha realizado representando en la fig. 1 los cocientes de
dichos valores segun ambos procedimientos. Los resulta-
dos son relativos al procedimiento alternativo.

Las barras de incertidumbre representan la incerti-
dumbre tipica relativa de los respectivos cocientes y
se han calculado siguiendo la ley cuadratica de propa-
gacion de incertidumbres teniendo en cuenta las mis-

Tabla 1. Los coeficientes de calibracion de tres cAmaras cilindricas
medidos en un haz de radiacién gamma de ®*Co tienen una una in-
certidumbre tipica relativa del 0,5% (k=1) y se presentan en la se-
gunda columna. En la tercera figuran los deducidos, usando el fac-
tor k0 , a partir de los medidos en el haz de fotones de energia
nominal 6MV de un ALE, con una incertidumbre tipica relativa
del 1,5% (k=1). Los coeficientes estan expresados en funcién de la
calidad del Co.

NDvaQ\) (mGy nC'l)

Fotones 6 MV
(TPR20 10— 0,673)

Radiacion
gamma “’Co

Camara
e identificacion

PTW 30013 (1) 53,54 53,52
PTW 30001 (2) 53,15 52,79
PTW 30001 (3) 52,74 52,58

Tabla 2 Los coeficientes de calibracion de dos camaras tipo Roos
medidos en un haz de electrones de energia nominal 20 MeV de un
ALE tienen una una incertidumbre tipica relativa del 1,3% (k=1)
y se presentan en la segunda columna. En la tercera figuran los
deducidos, usando el factor Xy o , a partir de los medidos en el
haz de radiacién gamma de ®*Co, con una incertidumbre tipica re-
lativa del 1,8% (k=1). Los coeficientes estan expresados en funcién
de la calidad del haz de electrones.

Npwg,,, (mGynC)

Camara Electrones 20 MeV Radiacion
e identificacion (Rsp=7,9 g cm?) gamma %°Co
PTW 34001 (4) 76,26 76,02"
PTW 34001 (5) 79,85 79,788

*valor reducido, usando el factor kaon , del obtenido en el Laboratorio
de Metrologia de Radiaciones Ionizantes del CIEMAT en la calidad O,

1,050

® Cilindricas

o Plano-paralelas

1,025

Ll
\

B

0,975

B

Np,w(TRS-398)/ Nj ,(alternativo)

0,950 T T T T T
1 2 3 4 5

Camara de ionizacion

Fig. 1. Resultados de las comparaciones de los coeficientes de calibra-
cion segun ambos procedimientos. Los resultados son relativos al pro-
cedimiento alternativo propuesto. Las barras de incertidumbre repre-
sentan la incertidumbre tipica relativa de los respectivos cocientes.

mas fuentes de incertidumbre consideradas anterior-
mente.

De esta forma obtenemos resultados compatibles entre
los diferentes procedimientos de medida propuestos para
las camaras de este trabajo. Por tanto, medidas de dosis
absorbida realizadas utilizando los diferentes coeficien-
tes de calibracion obtenidos no trascenderian en resulta-
dos estadisticamente diferenciables.

Un criterio adicional para decidir la idoneidad de los
diferentes procedimientos de estimacion de los coefi-
cientes de calibracion requeriria realizar un analisis
pormenorizado de todas las fuentes de incertidumbre
asociadas a cada procedimiento. Debido a que cada
centro usuario de cdmaras de ionizacion tendrd unas
condiciones particulares diferentes en haces de radia-
cién e instrumental de medida, las incertidumbres fina-
les que se obtendrian en cada caso no serian extrapola-
bles a otros centros, y por tanto, el procedimiento opti-
mo que proporcione una menor incertidumbre en el
proceso de medida dependera de las citadas condicio-
nes de cada centro.
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Conclusiones

En este trabajo se han presentado dos procedimientos
alternativos a los recomendados por el protocolo TRS-
398 para la calibracion interna de camaras de ionizacion.
Por un lado, las camaras tipo Farmer se han calibrado en
un haz de fotones de energia nominal 6 MV producido
por un acelerador y su resultado se ha comparado con el
de la calibracion aconsejada en ®°Co. Por otro lado, las
camaras Roos se han calibrado en un haz de ®°Co en lugar
de utilizar los haces de electrones de alta energia aconse-
jados en el protocolo. Las camaras estudiadas presentan
resultados compatibles entre los procedimientos alternati-
vos propuestos en este trabajo y los recomendados.

Sera el usuario de cada centro el que debera estimar,
en funcion de las condiciones particulares referentes a
haces de radiacion e instrumental de que se disponga,
cual es el procedimiento que proporciona menor incerti-
dumbre en el proceso de medida.
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Influencia de las caracteristicas de las rejillas focalizadas en la calidad de
imagen y en la dosis a los pacientes: el caso de la exploracion de torax
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J. Ruiz Pomar, L. Nunez Martinez
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Influence of the focused anti-scatter grid features on image quality and radiation dose to patients:
case of chest examination

Resumen

El objetivo de este trabajo es explicar las caracteristicas y
los parametros de las rejillas antidifusoras focalizadas utiliza-
das en radiodiagndstico y evaluar la influencia en la calidad de
imagen y en las dosis recibidas por los pacientes cuando no es-
tan a la distancia correspondiente a su focalizacion o estan des-
centradas lateralmente. Se aplicara a un caso particular donde
la rejilla estaba focalizada a 100 cm y se hacian imagenes de
torax con distancia foco pelicula 180 cm.

Palabras clave: Rejilla antidifusora. Dosis de radiacion.

Abstract

The aim of this work is to describe the features of focused
anti-scatter grids which are used in radiodiagnostics and to as-
ses their influence on image quality and dose to patients when
they are not placed at their focalization distance or are not late-
rally centred. A particular case is studied where chest images
were taken at 180 focus-film distance with a 100 cm focused
grid.

Key words: Anti-scatter grid. Radiation dose

Introduccion

La rejilla antidifusora es un elemento colocado entre el
paciente y la pelicula, constituido por laminas finas de
metal dispuestas en paralelo o con una ligera angulacion,
que actuan absorbiendo gran parte de la radiacion disper-
sada por el paciente (aquella que no incide de forma pa-
ralela a las laminas y que no atraviesa los espacios exis-
tentes entre ellas). En su construccion se alternan seccio-
nes de material radiopaco (material de rejilla) y seccio-
nes de material radiotransparente (material intermedio).
Un material de rejilla frecuente es el plomo, que por su
alto niimero atémico y su elevada densidad es muy ab-
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sorbente, es barato y es facil darle forma. Las ldminas
estan dispuestas en tiras extremadamente delgadas, del
orden de 0,005 mm y unos 3 mm de altura. El material
intermedio; aluminio o plastico, da soporte a los tabiques
de plomo con espesores entre 0,12 mm y 0,34 mm apro-
ximadamente. La rejilla esta contenida en un receptaculo
normalmente de aluminio, que le proporciona resistencia
mecanica y contra la humedad.

El objetivo de las rejillas antidifusoras es mejorar la
calidad de la imagen proporcionando detalles anatomi-
cos mas claros y contrastados. Puede ser fija o movil.
También se denominan Bucky o Potter-Bucky en honor
de sus inventores (la rejilla estacionaria fue inventada
en 1913 por Gustavo Bucky y luego Hollis Potter le
adicion6 el motor para imprimir movimiento durante la
exposicion radiografica y asi borrar sus lineas de la
imagen).

La radiacion dispersa depende del espesor del paciente
y de la calidad del haz de RX y puede llegar a ser el 88%
del total de radiacion que sale de un paciente de 20 cm de
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Focalizacion de Rejilla. |

Las lineas de b wejilla son paralkelas
a la diveccidn dnodo-cétodo

Trosimetria en mdiodiagnéstico 8

Fig. 1. Situacion de las lineas de la rejilla respecto de la direccion ano-
do-catodo.

espesor. En este caso, solo el 12% de la radiacion que sa-
le del paciente contiene la informacion 1til del contraste!.

En una rejilla focalizada, las laminas de la rejilla (plo-
mo o wolframio, separadas por aire, aluminio u otros
materiales) son paralelas a la direccion anodo-catodo se-
gun uno de los ejes y en el otro convergen a la linea defi-
nida por el anodo y el catodo (fig. 1 y 2). Parte de la ra-
diacion primaria pasara entre las l[dminas de la rejilla y
llegara la sistema de imagen. La radiacion dispersa, que
incide desde angulos diversos, tiene una alta probabili-
dad de chocar contra una o varias laminas de la rejilla y
ser absorbida sin llegar al sistema de imagen (fig. 2).

Las caracteristicas fisicas y los parametros que defi-
nen a una rejilla antidifusora focalizada son (fig. 3):

— d: espesor de la lamina.

— D: separacion entre laminas.

— h: altura de lamina.

— Indice de rejilla: relacién entre la altura de las lami-

nas y la separacion entre ellas (r = h/D). Valor tipi-
co: 5-16 convencional; 3,5-5 mamografia.

Rejillas antidifusoras.

Dosimetria snradindingnicticn 5

Fig. 2. Rejilla focalizada y su efecto sobre la radiacion primaria y so-
bre la radiacion dispersa.

Laminas de Pb

i

Material interespacial

h

D d

Fig. 3. Caracteristicas fisicas de la rejilla.

Densidad de laminas: numero de laminas de la reji-
1la por cm (24-80).

Distancia focal: distancia a la que estan focalizadas
las laminas (f) (100-180 cm).

Transmitancia de la radiacion primaria (Tp): Esta
dependera del espesor de las laminas y de la separa-
cion entre ellas. Tp = D/(D+d) para rejillas con aire
entre laminas.

Transmitancia de la radiacién dispersa (Td): Esta
dependera de la relacion entre la altura de las lami-
nas y la separacion entre ellas. Si esta relacion au-
menta se eliminara mas proporcion de radiacion dis-
persa.

— Factor de rejilla: los efectos combinados de la eli-
minacion de la radiacion dispersa y de la absor-
cion de la radiacion primaria hacen necesario un
aumento de la exposicion al paciente para producir
una imagen con igual densidad optica (DO), valor
de pixel o dosis. Ese aumento es el factor de rejilla
(FR). Es igual a la relacion entre la dosis en el
chasis sin rejilla y la dosis en el chasis con rejilla
cuando la radiacion incidente se mantiene cons-
tante. Valores tipicos: 4-5 convencional; 2 mamo-
grafia.

— Factor de aumento de contraste: aumento del contra-
te obtenido al usar la rejilla (FAC). FAC = C. Tp .
FR. Donde C es una constante. Valores tipicos: 2-4.

Los dos ultimos factores varian con la calidad del haz.

Si una rejilla no esta a la distancia focal correcta se

produce una pérdida de radiacién primaria incidente so-
bre el receptor de imagen, que se incrementa al aumentar
la distancia desde el centro de la rejilla (linea central). El
porcentaje de radiacion perdida, V, debido a una pequeiia
falta de focalizacion se puede expresar como:

V = 100.r.c.df/f2

Donde r es el indice de rejilla, ¢ es la distancia a la li-
nea central en cm, f'es la distancia focal en cm y df es el
pequeio error en la focalizacion en cm.
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Esta ecuacion es una aproximacion de:

V = 100.r.c.(E6)/(Ef) sify <f
V = 100.r.c.(f-D/(EF,) sif,>f:

siendo f] y 1, las distancias foco rejilla (DFP) en cada caso.

Para r =10; df=2 cm y f=100cm el porcentaje de pér-
didaes 1% aS5cm,2%al0cmy 3% a 15 cm de la linea
central.

Aplicando las ecuaciones anteriores, podemos represen-
tar la pérdida de dosis de radiacion en el receptor de ima-
gen cuando la rejilla no estd a la distancia focal correcta
en funcion de la distancia a la linea central (sobre la linea
de lectura) y en funcion de la distancia foco-rejilla (DFP,
en este caso corresponderia al valor de fj o f5). En las figs.
4y 5 se observa el efecto que las grandes diferencias entre
DFP y la focal de la rejilla tienen sobre la dosis que llega
al receptor de imagen. En la figs. 6 y 7 se observa el efec-
to que sobre la imagen tendran esas diferencias. Cuando la
DFP es igual a la focal de la rejilla (fig. 6) la imagen es
uniforme a lo largo de la linea de lectura, es decir su perfil
es plano. Cuando hay una gran diferencia entre DFP y la
focal de la rejilla (fig. 7) la imagen no es uniforme y el
perfil obtenido sobre la linea de lectura dista mucho de ser
plano. En este caso, el perfil es simétrico respecto a la li-
nea central y los valores de dosis, DO o valores de pixel
decrecen a medida que aumenta la distancia respecto a esa
linea central tal y como predicen las ecuaciones anteriores.

Si una rejilla no estd centrada lateralmente (esta a la
distancia focal pero el foco no esta justo sobre la vertical
de la linea central de la rejilla) se observara una pérdida
uniforme de radiacion primaria a lo largo de la rejilla. El
porcentaje de radiacion perdida, V, debido al descentrado
lateral se puede expresar como:

V =100.r.b/f

Donde 7 es el indice de rejilla, b es el desplazamiento
lateral desde la linea central en cm, f'es la distancia focal
en cm.

Efecto de las diferencias entre DFP y f: = 100

1
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c: distancia a la linea central (cm)

Fig. 4. Dosis de radiacion que llega al sistema de imagen cuando se
usan diferentes DFP (distancia foco rejilla o foco placa) con una rejilla
focalizada a 100 cm en funcién de la distancia a la linea central.

Efecto de las diferencias entre DFP y f: f= 140 cm
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Fig. 5. Dosis de radiacion que llega al sistema de imagen cuando se
usan diferentes DFP (distancia foco rejilla o foco placa) con una rejilla
focalizada a 140 cm en funcion de la distancia a la linea central.

| Focalizacyin corecta: DFF 100 am; £'= 100 em |

Dosis, D0 {Log {losis)) o VEHxd (Log (losis))
Do imetria enradiodagpieticn 11

Fig. 6. Imagen con DFP (distancia foco rejilla o foco placa) igual a la fo-
cal de la rejilla. La linea azul representa el perfil de dosis, DO o del va-
lor de pixel sobre la linea a de lectura (perpendicular a la linea central).

Para r =10; »=2 cm y f=100 cm el porcentaje de per-
dida en la radiacion primaria es del 20%. Asi pues, un
pequetio descentrado lateral es mucho mas critico que
los pequenos errores de focalizacion.

|Focalimeyim incorrecta: DFP 180 e £ = 100 cml

Dosis, DO (Log (1osis)) o VEixd (Log (dosis))

Dosimetria enradiodingnistica 17

Fig. 7. Imagen con DFP (distancia foco rejilla o foco placa) diferente
de la focal de la rejilla. La linea azul representa el perfil de dosis, DO
o del valor de pixel sobre la linea a de lectura (perpendicular a la linea
central).
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El mismo efecto se produce cuando el haz de RX no
es perpendicular a la rejilla, ya sea por una falta de per-
pendicularidad del haz o por un error de angulacién de
la rejilla. Un descentrado lateral “b” es equivalente a
una falta de perpendicularidad del haz o a un error de
angulacion de o, donde tg(o)=(b/f). Un descentrado la-
teral de 1 cm, con r=10 y =100, equivale a una falta de
perpendicularidad del haz o a un error de angulacion de
0,6°.

Aplicando la ecuacion anterior, podemos representar
la perdida dosis de radiacion que llega al receptor de
imagen cuando se producen diferentes descentrados late-
rales para las diferentes focales de rejilla. En las fig. 8 se
observa el efecto que los desplazamientos laterales tie-
nen sobre la pérdida de dosis que llega al sistema de ima-
gen para diferentes focales de rejilla. La perdida de dosis
es menor cuanto mayor es la focal de la rejilla. Este efec-
to hace que con la misma dosis al paciente tendremos
menos dosis (DO o VP) en el sistema de imagen. Para
obtener una imagen de igual DO o VP tendremos de im-
partir mas dosis al paciente.

Si tenemos una DFP diferente de la focal de la rejilla y
un descentrado lateral a la vez, se uniran los dos efectos
dando lugar a una imagen como la de la fig. 9. En este
caso, se observa que el perfil tipico que se obtenia cuan-
do la rejilla no estaba situada a la distancia de su focal
esta desplazado y ya no es simétrico respecto a la linea
central. Este efecto se traducira en que la dos mitades en
que se divide la placa por la linea central tendran valores
de dosis diferentes. En el caso de la placa de torax PA se
obtendrd un pulmoén con mas DO o valor de pixel que el
otro.

Material y método

En el afio 2005, tras el traslado del equipo de RX de
un Centro de Salud (dependiente de nuestro Hospital) a

Efecto del desplazamiento lateral ‘
1
0,9
S 038
g 071 —m—100
T 0,6 ——120
£ o5 —A— 140
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2 g'a —o—160
[ ]
8 02 ——180
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0 . : . |
0 2 4 6 8
b: desplazamiento lateral (cm)

Fig. 8. Efecto del desplazamiento lateral de la rejilla sobre las dosis
que llegan al receptor de imagen para diferentes la DFP(distancia foco
rejilla o foco placa).

Desplazamiento Lateral 2 an, DEF 1600y £ocal dereillla 100 on

SOUTTCEWL SAI07E |

linea de
lectura
o

Dosis, DO (Log (Losis)) o VE v (Log (Losis))

Diosimetria enrmdiodingnéetico ar

Fig. 9. Efecto combinado de DFP (distancia foco rejilla o foco placa)
diferente de la focal de la rejilla y de desplazamiento lateral de la reji-
lla sobre la imagen.

un edificio nuevo, se cambid el sistema de recepcion de
imagen, sustituyendo la pelicula-pantalla por un sistema
de radiografia computarizada (CR) de Fuji. El equipo de
Rayos X es un Philips medio 30 CP con un estativo de
propdsito general. El equipo era objeto de controles de
calidad anuales, encontrandose sus pardmetros dentro de
los valores de tolerancia indicados en el Protocolo Espa-
fiol de Control de Calidad en Radiodiagndstico?. Durante
los afios anteriores se corrigieron errores de desplaza-
mientos laterales que presentaba la rejilla y que daban
lugar a quejas por parte de los radidlogos, ya que veian
un pulmoén con mas densidad que el otro.

Tras el cambio del sistema de imagen, se observo que
el valor medio de la dosis superficie de entrada en la ra-
diografia de torax PA eran casi tres veces mas alto (0,29
mG@Gy, cercanas al valor de referencia de 0,3 mGy para es-
te tipo de exploracién) que el que se impartia en el Hos-
pital de referencia (0,09-0,14 mGy) que disponia de un
sistema de imagen CR de Fuji igual al instalado en el
Centro de Salud y ajustado exactamente igual segtn la
empresa de mantenimiento.

El valor medio de la dosis superficie de entrada en to-
rax LAT era de 0,8 mGy (Ref=1,5 mGy; el doble del que
se impartia en el Hospital de referencia) y el valor medio
de la dosis superficie de entrada en la exploracion de ab-
domen AP era de 2,2 mGy (parecida al que se impartia
en el Hospital de referencia).

Tras comprobar y comparar los diferentes pardmetros
que entraban en juego en estas exploraciones en los dos
centros, se observo que la diferencia fundamental estaba
en la rejilla focalizada. En el hospital las rejillas estaban
focalizadas a 140 cm y el equipo del centro de salud tenia
una rejilla focalizada de focal desconocida. Este hecho
nos sugirio hacer un estudio para averiguar la focal de la
rejilla en el centro de salud y observar el efecto que ten-
dria la focal en funcion de la diferentes DFP utilizadas.

Se obtuvieron imagenes sin maniqui (en aire) a DFP
100, 120, 140, 160 y 180 cm y a 50 kVp. En el sistema
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de imagen CR Fuji se seleccion6 el modo QC sensibili-
dad. Se ajustaron los mAs para tener un valor de S entre
460 y 660, de modo que todas la imagenes tuvieran pare-
cidos valores de dosis en el centro. Se guardaron las ima-
genes en formato DICOM vy en formato JPEG. Las ima-
genes JPEG se convirtieron a TIF con Adobe PHOTOS-
HOP (para ser leidas con el programa DENSIRAD). Con
DENSIRAD se obtuvieron perfiles de la linea de lectura
y se normalizaron a su valor de pixel maximo.

Resultados y discusion

Los perfiles obtenidos se muestran en la fig. 10. Como
puede observarse la rejilla estaba focalizada a 100 cm y
los perfiles confirman los efectos producidos por las di-
ferencias entre DFP y la focal descritos anteriormente.

Se hacian los Torax PA con DFP 140 cm (la técnica
promedio era 120 kVp, 2,5 mAs) ya que a 180 cm no sa-
lian bien (se notaba mucho el efecto de las diferencias en-
tre DFP y la focal de la rejilla: las imagenes tenian densi-
dades o valores de pixel decrecientes en el pulmén a me-
dida que se alejaba del esternon; ademas, la rejilla debia
de estar algo descentrada lateralmente o no estaba perfec-
tamente perpendicular al rayo central procedente del tubo
de RX, ya que los técnicos comentaban que se producian
sistematicamente imagenes de torax PA con un pulmoén
mas oscuro que el otro) y habia que dar dosis mas altas
para ver adecuadamente todas las zonas de pulmon.

160 em

opezijewrou [ax1d [9p J0[BA

IS Rejilla
focalizada
B 100cm

Distancia respecto de la linea central mm

Fig. 10. Perfiles del efecto de las diferencias entre DFP (distancia foco

rejilla o foco placa) y la focal de la rejilla (100 cm). Los perfiles son

de la linea de lectura normalizados a su valor de pixel maximo.

Tabla 1. Valores de DSE (mGy) en las diferentes exploraciones.

Toérax PA | Torax LAT |Abdomen AP

Centro de salud.

2005. Rejilla 100 cm. 0,29 0.8 2.2
Centro de Salud.

2007. Rejilla 140 cm. 0,12 0,53 2,5
Hospital fi ia 2005-07.

ospital de referencia 2005-07 0.09-0.14 0.43 1,623

Rejilla 140 cm.

Ya que el equipo era de propdsito general y la mayor
parte de las exploraciones eran de térax, se propuso cam-
biar la rejilla por otra focalizada a 140 cm.

En el afio 2007 se cambio la rejilla por una focalizada
a 140 cm y los técnicos del equipo reajustaron las técni-
cas radiograficas de todas las exploraciones. Los Torax
PA se hicieron a partir de entonces a DFP 160 cm y la
técnica promedio de las muestras tomadas en el afio
2007 fue 120 kVp con 1,12 mAs.

Los valores medios de las dosis superficie de entrada
obtenidos en las diferentes exploraciones y en las dos
instalaciones se muestran en la tabal 1. Con la rejilla fo-
calizada a 140 cm, los valores medios de las dosis super-
ficie de entrada en el centro de salud son parecidas a las
que se imparten en el hospital de referencia.

Conclusiones

La rejilla es uno de los elementos de la cadena de ima-
gen cuyo control aparece en el Protocolo Espafiol de
Control de Calidad en Radiodiagnostico con caracter
complementario. En este estudio queda patente la impor-
tancia de la adecuacion de la rejilla en funcion del tipo
de exploraciones que se van a realizar en una instalacion
de radiodiagnostico y la necesidad de realizar controles
periodicos sobre ella para evitar problemas debidos a las
diferencias entre DFP y la focal de la rejilla y/o despla-
zamientos laterales que pueden afectar a la calidad de las
imagenes y a las dosis que reciben los pacientes.
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Queremos compartir con los socios la satisfaccion que
nos causa la admision de la Solicitud de Registro de Pa-
tente de “Invencion del maniqui para el control de cali-
dad de planificadores” realizado por José¢ Miguel Delga-
do, Esther Millan y Feliciano Garcia. Ademas de agrade-
cer a los autores el gran trabajo realizado de forma com-
pletamente altruista, también debemos tener en cuenta el
esfuerzo y el apoyo de la anterior junta directiva a este
proyecto, asi como el interés y colaboracion mostrados
por DEXTRO MEDICA SL. Entendemos que la Socie-
dad Espaiola de Fisica Médica debe avalar la investiga-
cion realizada en el ambito de nuestra disciplina, por lo
que animamos a los socios a que formalicen y presenten
sus iniciativas.

El trabajo de la junta directiva en estos ultimos meses
se ha centrado en los siguientes aspectos:

1. Relacion de las diferentes autonomias con la
SEFM. La junta directiva pedird una entrevista con
los consejeros de las diferentes Comunidades Auto-
nomas para que, trabajando junto con las socieda-
des de fisica médica regionales, informemos de la
presencia y labor de los radiofisicos en los hospita-
les.

2. El grupo de trabajo de Mamografia Digital ha fina-
lizado su documento. Actualmente estamos traba-
jando en la edicion del protocolo que esperamos es-
té a disposicion de los socios en breve.

3. Gastos. La junta directiva ha decidido que los gas-
tos de los socios que colaboren, ya sea por grupos
de trabajo, representantes, u otros motivos, sean re-
sueltos utilizando un sistema de dietas.

4. Comision de docencia. En base al nuevo reglamen-
to interno de la sociedad la junta directiva nombra a
Nuria Jornet miembro de la comision de docencia
como representante de la SEFM en la EFOMP. Juan
Carlos Mateos, tras un largo periodo de excelente
colaboracion, deja de ser parte de esta comision. La
junta directiva agradece su trabajo y espera poder
contar con ¢l préximamente.

5. Apoyo a la organizacion del curso que se realizé en
Madrid entre los dias 13 y 17 de noviembre sobre
“Fundamentos del analisis y evaluacion de la ima-
gen médica” dirigido por Margarita Chevalier y
Eduardo Guibelalde.

6. Unificacion de directivas europeas sobre exposi-
cion médicas. José Hernandez Armas colaborara,
como miembro de la junta directiva de la SEFM, en
este grupo.
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LA JUNTA DIRECTIVA INFORMA

Propuestas:

1. Para normalizar la forma de proceder de los grupos
de trabajo se presenta una propuesta de normativa
interna en la que la junta directiva participard, en
parte, en la eleccion de los miembros, y en la que
se recogen datos como el numero minimo y maxi-
mo de los mismos, el presupuesto disponible
anual,...

2. Péagina web. El acceso a la biblioteca virtual no es
posible o es engorroso para algunos socios. Esta-
mos trabajando en este tema para poder ofrecer un
mejor acceso. En este sentido estamos revisando el
uso de las revistas que se ofertan, estudiando otras
posibilidades. También queremos modificar el ac-
ceso a nuestra propia revista, entre otros muchos
aspectos de la pagina.

3. Revista Fisica Médica. La junta directiva estd en
contacto con el editor de la revista para tomar las
medidas necesarias que eviten los retrasos en la pu-
blicacion de la misma.

4. Se esta estudiando la modificacion de la forma de
comunicacion de los cursos a sus socios, asi como
las normas en cuanto a la inscripcion en los cursos
de la SEFM.

Becas:

Las becas concedidas por la junta directiva a socios de
la SEFM durante el afio 2007 han sido las siguientes:

— Manuel de la Vega Fernandez, M* Aurora Vicedo
Gonalez y Victoria de la Vara Olivas: "Dose Calcu-
lation and Verification for External Beam Therapy"
organizado por la "European Society for Therapeu-
tic Radiology and Oncology" (ESTRO) y celebrado
en Budapest (Hungria) del 29 de abril al 3 de mayo
de 2007.

— Elena Antolin San Martin: "XVI Congreso Nacional
de Fisica Médica" organizado por la SEFM y cele-
brado en Granada del 22 al 25 de mayo de 2007.

— Celia Madan Rodriguez e Iban Conles Picos: "Con-
trol de Calidad de Sistemas de Planificacion de Ra-
dioterapia Externa y Braquiterapia" organizado por
la SEFM y celebrado en Zaragoza del 19 al 20 de
abril de 2007.

— Juan Diego Palma Copete y Juan M* Pérez Moreno:
"VIII Curso Teorico-Practico PET" organizado por

—p—
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la Clinica Universitaria de Navarra y celebrado en — Pablo Minguez Gabifia: "VI Curso de Instrumen-
Pamplona del 18 al 21 de abril de 2007. tacion y Control de Calidad en Medicina Nucle-

— David Sevillano Martinez y M* Dolores Morillas ar" organizado por el Instituto de Investigaciones
Pérez: "IMRT and Other Conformal Techniques in Biomédicas August Pi i Sunyer (IDIBAPS) y ce-
Practice" organizado por la ESTRO y celebrado en lebrado en Barcelona del 7 al 9 de noviembre de
Viena (Austria) del 1 al 5 de julio de 2007. 2007.

— Lara M® Rosario Nufiez Martinez: "Image-Guided — José A. Garcia Baltar: "Fundamentos del Analisis y
Radiotherapy in Clinical Practice" organizado por la Evaluacion de la Imagen Médica" organizado por la
ESTRO y a celebrar en Bruselas (Bélgica) del 9 al SEFM vy celebrado en Madrid del 13 al 17 de no-
13 de diciembre de 2007. viembre de 2007.
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Reseiia del curso “Fundamentos del analisis y
evaluacion de la imagen médica”

Del 13 al 17 de noviembre se celebro en la Facultad de
Ciencias Fisicas de la Universidad Complutense de Ma-
drid el curso "Fundamentos del analisis y evaluacion de
la imagen médica", dentro del programa de formacion
continuada de la SEFM. Dirigido por Margarita Cheva-
lier y Eduardo Guibelalde, el curso -acreditado también
por la EFOMP- estaba dirigido tanto a radiofisicos como
a otros profesionales del sector, incluyendo alumnos del
postgrado de Fisica Biomédica que se imparte en dicha
universidad.

El curso estuvo planteado como introduccién a los
fundamentos de las distintas técnicas de obtencion de la
imagen médica y a las herramientas matematicas para
su evaluacion y anélisis. Este comenzé con una clara
exposicion el primer dia por parte de los directores del
curso sobre los conocimientos bésicos que todo profe-
sional debe conocer para desenvolverse en esta compli-
cada area. Posteriormente el curso continu6 para pro-
fundizar en las distintas técnicas de obtencion de ima-
genes, abordando inicialmente los fundamentos fisicos
de la obtencion de imdgenes mediante tomografia com-
putarizada (TC) y los pardmetros que definen la calidad
en esta técnica. A continuacion se trataron el resto de
técnicas, como la Resonancia Magnética (RM), sesion
impartida por el profesor J. Gili Planas, que expuso una
idea general de como se pueden obtener imagenes to-
mograficas en cualquier direccion del espacio por me-
dio de la RM, con la ventaja de afiadir a la informacion
anatoémica, la biofisica y bioquimica. Otra de las impor-
tantes técnicas tratadas en el curso fue la Tomografia
por Emision de Positrones (PET), que es actualmente la
técnica de imagen mas avanzada y de desarrollo mas
rapido en Medicina Nuclear y que visualiza la distribu-
cion en el organismo de moléculas marcadas con iséto-
pos radiactivos emisores de positrones, previamente in-
yectadas al paciente. Se describieron las bases fisicas y
los parametros que caracterizan los equipos PET, para
continuar con la apariciéon de los equipos hibridos PET-
CT, que suponen una mejora en cuanto a los tiempos de
adquisicién, menos artefactos de movimiento, y mejor
correccion de atenuacion, calidad de imagen y localiza-
cién de las lesiones mediante la fusion de imagenes
proporcionadas por el TC y la PET. El estudio de la fi-
sica que conlleva la obtencién de imagenes mediante
esta técnica se completd con una disertacion acerca de
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las indicaciones fundamentales en las que se utiliza,
fundamentalmente en el campo de la Oncologia.

Sin olvidar las caracteristicas de los dispositivos de vi-
sualizacion de las imagenes, ya que constituyen el medio
principal del que disponen los usuarios para visualizar la
informacion obtenida en forma de imagen, el curso entrd
también en la descripcion de las caracteristicas del sistema
visual humano como sistema formador de imagenes y sus
posibles alteraciones en la calidad de las mismas, introdu-
ciendo conceptos como la Funcion de Sensitividad al Con-
traste (CSF), la Funcién de Transferencia de Modulacion
(MTF) o la Funcién de Transferencia Optica (OTF), junto
con otras medidas experimentales como la funcion de en-
sanchamiento de punto (PSF) o la de ensanchamiento de
linea (LSF), y una introduccion a la optica adaptativa co-
mo procedimiento de correccion del frente de aberracion.
Todos estos conceptos no hubieran quedado completos sin
el amplio analisis que se efectud acerca de la teoria de los
sistemas lineales, en el que se detallaron los conceptos y
terminologia empleada para la descripcion del tratamiento
de imagenes (espectro angular, filtrado, reconocimiento de
patrones) asi como para la caracterizacion del sistema de
formacion de imagenes (respuesta impulsional, funcion de
modulacion del sistema), brindando una atencion especial
al desarrollo de la transformada de Fourier, que es una he-
rramienta principal de la teoria de sefiales y sistemas.

La parte central del curso estuvo concentrada en la ex-
posicion impartida por el profesor Ian Cunningham, de
la Universidad de Western Ontario, acerca de la aplica-
cion de la teoria de sistemas lineales para la evaluacion
de detectores. A lo largo de esta jornada, a la que dado su
especial interés los interesados podian inscribirse de for-
ma independiente al curso, el profesor Cunningham dis-
cutié la métrica de funcionamiento de los sistemas tanto
digitales como convencionales incluyendo las funciones
MTE, NPS y DQE, mediante descripciones intuitivas y
descripciones matematicas mas rigurosas. Posteriormen-
te se pasd a conocer como predecir la calidad de imagen
a partir de parametros simples y entender las limitacio-
nes fundamentales de funcionamiento de los diferentes
sistemas, y sobre todo conocer como se miden la MTF, la
NEQ y la DQE, consistiendo la parte final de la jornada
en una demostracion practica acerca de cdémo medir la
DQE mediante un dispositivo ideado por el propio profe-
sor Cunningham. Tras la medida, se mostré el programa
desarrollado en MATLAB que analiza los datos obteni-
dos por este dispositivo, obteniéndose la DQE, con lo
que concluyo6 esta interesante jornada.
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Como complemento a las diferentes técnicas mate-
maticas aplicadas a la imagen, el curso incluia una ex-
posicion sobre la utilizacion de técnicas de Monte Car-
lo en medicina nuclear, describiendo los codigos Monte
Carlo existentes con sus aplicaciones mas caracteristi-
cas, tales como la simulacién de proyecciones, la mode-
lizacion de la PSF, el disefio y seleccion de detectores y
colimadores o la evaluacion y correccion del scattering.
La parte final del curso se centr6 en las areas de psico-
fisica y percepcion, aportando en primer lugar a los
asistentes el punto de vista del radidlogo con el objetivo
de identificar las fases cognitivas del diagndstico radio-
logico, entender los mecanismos de error en la interpre-
tacion diagnostica y distinguir las alternativas posibles
en la reduccion de errores diagnodsticos. Seguidamente
se pasé a explicar los conceptos y terminologia emplea-
da en la psicofisica como disciplina cientifica que per-
mite determinar la relacion entre estimulos fisicos y
percepcion, describiéndose los fundamentos de los mo-
delos de vision que constituyen la base de las técnicas
que permiten determinar la calidad de las imagenes
percibidas, enlazando con el tema que cerraba el curso,
dedicado a las técnicas de evaluacion (ROC, FROC...).
El método de la curva ROC (Receiver Operating Cha-
racteristics) permite establecer juicios sobre los dife-
rentes niveles de calidad proporcionados por los siste-
mas de formacioén de imagen lo que posibilita su opti-
mizacion, permitiendo estudiar comparativamente la
respuesta de distintos observadores a una misma ima-
gen, labor que se llevo a cabo en la sesion practica pre-
parada para terminar el curso.

Este primer curso de "Fundamentos del Analisis y
Evaluacion de la Imagen Médica" ha permitido a todos
los asistentes ampliar y repasar conceptos fundamentales
en un area tan amplia como ésta, dejandonos a todos con
ganas de profundizar atin mas en los temas tratados. Es-
peramos que haya una proxima convocatoria del mismo,
sobre todo tratindose de un tema en constante evolucion
y absolutamente necesario para el fisico médico.

Carlos Ferrer
Servicio de Radiofisica
Hospital de la Princesa. Madrid

Visita al CIEMAT de los organizadores del Congreso
Conjunto SEFM-SEPR Alicante 2009

El pasado 27 de noviembre el Director General del
CIEMAT D. Juan Antonio Rubio junto con la Secretaria
General D* Milagros Couchud, recibieron al presidente
del Comité Organizador del Congreso Conjunto
SEFM&SEPR en Alicante 2009, D. Bartolomé Ballester,
acompafiado del vicepresidente D. Leopoldo Arranz y de
los copresidentes del comité cientifico, D. Antonio Del-
gado y D. Bonifacio Tobarra.

El Director del CIEMAT se mostréo muy interesado en
la colaboracion y ayuda al éxito de este congreso por par-
te de este organismo de investigacion que tan implicado
ha estado en la Proteccion Radioldgica en Espaiia, ade-
mas nos explicod las nuevas lineas de [+D+i que han co-
menzado a desarrollar en el area de la Fisica Médica, asi
como futuros proyectos tanto en imagen biomédica, como
en tecnologia de aceleradores. Nos animo a trabajar para
que el reto de realizar un congreso conjunto de ambas so-
ciedades fuese un éxito y nos anticip6 la colaboracién y
participacion del CIEMAT en dicho congreso.

Visita al Consejo de Seguridad Nuclear de los
organizadores del Congreso Conjunto SEFM-SEPR
Alicante 2009

La Presidenta del Consejo de Seguridad Nuclear, D?
Carmen Martinez Ten, recibi6 el pasado 26 de noviem-
bre al presidente del Comité Organizador del Congreso
Conjunto SEFM&SEPR en Alicante 2009, D. Bartolomé
Ballester, acompanado del vicepresidente D. Leopoldo
Arranz y de los copresidentes del comité cientifico, D.
Antonio Delgado y D. Bonifacio Tobarra. A la reunién
también asistieron el Director Técnico de Proteccion Ra-
diologica del CSN D. Juan Carlos Lentijo y el Subdirec-
tor de PR. Operacional D. Manuel Rodriguez.
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La Presidenta del CSN era conocedora de la circuns-
tancia de realizar ambas sociedades el proximo congreso
de forma conjunta, y mostrd su colaboracion e interés de
la institucion en el éxito del congreso asi como renovo su
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disposicion a colaborar dando soporte financiero e insti-
tucional a este encuentro cientifico, que reunira a la ma-
yoria de los profesionales de la Proteccion Radiologica
de Espaia junto a los de Fisica Médica.

FABRICACION DE MOLDES

Cortadores de bloques de Styrofoam, tipos manual y automaticos para cortes 2D y 3D,

partiendo de datos de placa radiografica + scanner o de sistema de planificacion disponible.

Sistema de planificacién autodidactico, de maneijo

sencillo y practico, especial para nuevos centros de trabajo.

Bloques de poliestireno cortados a medida. Crisoles de fusién de

diferentes capacidades. Aleaciones de baja fusién

con o sin cadmio. Bandejas de enfriamiento.

Pupitres con vibradores. Placas y bandejas

| portamoldes. Sistema de bloques satélites.

| Materiales para bolus. Marcadores adhesivos.

- Tomadores de contomo y espesores corporales, etc.

FIJACION Y POSICIONAMIENTO

Inmovilizacion de pacientes mediante bandejas de fijacion, adaptables a las camillas

de las unidades de tratamiento o simulacién, en
metacrilato o fibra de carbono. Diferentes modelos para
pelvis, mamas (plano inclinado), cabeza y hombros.
Hojas termoplasticas moldeables a mano. Banos

termostaticos.

Colchones o almohadillas plasticas, que rigidizan por

aplicacion de vacio, para posicionamiento y repeticion de

posturas incémodas durante el tratamiento.

Para mayor informacion, dirigirse a:

@ MCP IBERIA, S.A.

Miembro del Grupo de Companias MCP




Revista de Fisica Médica 2007; 8(3): 386-389

Reseiia de los Grupos de Trabajo de la SEFM para la
Revista de Fisica Médica

1. Cartera de servicios y gestion (Coral Bodineau Gil)
Las radiaciones ionizantes desempefian hoy un papel
destacado en la terapia y el diagndstico de gran numero
de patologias. Los especialistas en radiofisica hospitala-
ria son los expertos en la medida y valoracion de las ra-
diaciones ionizantes, que contribuyen a la correcta plani-
ficacion, aplicacion y desarrollo de las técnicas radiolo-
gicas que la fisica pone a disposicion de la medicina.

La unidad de radiofisica hospitalaria se ha de adaptar a
la nueva estructura sanitaria de prestacion de servicios y
atencion a la poblacion, con un trabajo mas eficaz y efi-
ciente, y con una calidad creciente en la atencion, los
procedimientos y las actuaciones. Se requiere la utiliza-
cion eficiente de los recursos humanos y materiales con
una gestion eficaz.

Nuestro trabajo conducira a la elaboracion de un docu-
mento que pueda servir para disponer de criterios para la
gestion de actividades y disefio de unidades de radiofisi-
ca hospitalaria, considerandolas como unidades funcio-
nales independientes e integrando todas las actividades
de la fisica médica hospitalaria.

Hemos definido la cartera de servicios de una unidad
de radiofisica hospitalaria y los tiempos de ocupacion y
dedicacion a las diferentes actividades, teniendo en cuen-
ta los diferentes profesionales que intervienen en cada
actividad y el tiempo que les ocupa (preparacion, realiza-
cion, informe, archivo, ...).

Se recomendaran recursos humanos de referencia para
una unidad de radiofisica hospitalaria segtin la variedad
y volumen de actividades.

Para su valoracion se agrupan las actividades por afi-
nidad de tratamiento y se desglosan segun el indice de
complejidad en cada caso:

— Dosimetria fisica, garantia de calidad de equipa-

miento y verificacion de equipos de medida.

— Dosimetria Clinica.

— Proteccion Radiologica.

Se tienen en cuenta no sélo las actividades programa-
das y que se realizan con periodicidad, segun los proto-
colos, 0 a demanda de otros servicios sanitarios, sino que
también se consideran las actividades de formacion o
evaluacion de equipamiento, sin que ello vaya en detri-
mento de cualquier otra actividad, que de forma ocasio-
nal o por normativa se hubiera de realizar, o el disefio y
desarrollo de nuevas actividades.

En algunas actividades como: gestion y control de re-
siduos radiactivos, descontaminacion, estudio de seguri-
dad, disefio y registro de instalaciones y proteccion ra-
diologica operacional, se valoran la actividad programa-
da regular siendo complejo valorar a priori cualquier in-
cidencia o actividad adicional en cada uno de estos gru-
pos, pero de facil valoracidn a posteriori.

La valoracion se realiza considerando los tiempos de
dedicacion de radiofisico hospitalario, técnico especialis-
ta y auxiliar administrativo para cada actividad conside-
rada, no teniendo en cuenta la inversion, amortizacion de
equipamiento y material fungible. Seran valores corres-
pondientes a costes de personal, presentando la correla-
cion entre actividad/costes en funcion de los profesiona-
les que participan y los tiempos de dedicacion a cada ac-
tividad. La dispersion de los resultados es importante en
las distintas zonas sanitarias evaluadas, existiendo dife-
rencias apreciables en los costes de las actividades en
funcion de la proporcion de las categorias profesionales
que participen en ella, en determinadas areas la propor-
cion de la participacion del radiofisico hospitalario apa-
rece excesivamente desproporcionada respecto al resto
de profesionales de la unidad.

Ha sido importante el esfuerzo de conseguir cierta ho-
mogeneidad en la prestacion de servicios y su valoracion.

2. Procedimientos de control de calidad en
aceleradores lineales (Carmen Pinza Molina)

La Junta Directiva de la SEFM respald6 a principios
del afio 2004, la creacion de un grupo de trabajo integra-
do por especialistas en Radiofisica Hospitalaria (RFH)
con amplia experiencia profesional, el cual seria respon-
sable de elaborar un completo documento sobre control
de calidad en aceleradores lineales de uso médico.

Las motivaciones que impulsaron a los coordinadores
de este grupo de trabajo fueron varias, a destacar:

I. La implantacion de programas de control de cali-
dad especificos en los aceleradores lineales de
uso médico, que tengan en cuenta las recientes in-
novaciones tecnologicas, junto con los requeri-
mientos de las nuevas posibilidades terapéuticas.

II. La necesidad de actualizar las pruebas recogidas
en el RD 1566/1998, en aquellos aspectos en que
resultan insuficientes para los aceleradores actua-
les, recopilando los procedimientos, tolerancias y
periodicidades recomendados actualmente por or-
ganismos nacionales e internacionales de recono-
cido prestigio.



1. Elaborar un documento de utilidad para los profe-
sionales de la radiofisica hospitalaria, que contem-
ple los nuevos retos, junto con los riesgos implici-
tos a la innovacion tecnoldgica incorporada, a la
vez que ayude en la formacion actualizada de los
profesionales implicados.

A partir de estas motivaciones comunes, en las prime-
ras reuniones del grupo de trabajo, se definieron cudles
serian los objetivos principales a alcanzar en la elabora-
cion del documento propuesto, que son los siguientes:

1. Exponer el conjunto de magnitudes asociadas al

control de calidad de los aceleradores.

2. Recomendar los criterios y metodologia relaciona-
dos con el estudio de los parametros fisicos, funcio-
nales y de seguridad en los aceleradores.

3. Presentar los nuevos equipos de medida y analisis,
asociados a los complejos dispositivos instalados
en los aceleradores.

4. Optimizar los métodos de medida, con la intencion
de minimizar el tiempo de parada.

5. Respaldar a los profesionales de RFH en referencia
a las necesidades actuales de recursos humanos y
materiales en los Servicios de Radiofisica.

El esquema seguido en la elaboracion del documento,
persigue mostrar un documento completo y exhaustivo, a
la vez que util durante la implantacion de los programas
de control de calidad en aceleradores. Se divide en las si-
guientes partes principales:

1* Parte: Descripcion del conjunto de parametros fisi-
cos, funcionales y de seguridad a evaluar. Definicion y
objetivos de las magnitudes analizadas, tolerancias, pro-
cedimientos de medida y periodicidades recomendadas.

2% Parte: Apéndices.
Apéndice 1: Glosario de términos. Resumen de siglas
y abreviaturas.
Apéndice 2: Implantacion del programa de control de
calidad. Analisis de resultados.
Apéndice 3: Restimenes esquematicos de pruebas y
periodicidades propuestas.
El indice queda configurado como sigue:
1. Introduccion
2. Condiciones de Funcionamiento y Sistemas de
Seguridad.
3. Caracterizacion Mecanica de La Unidad y Mesa
de Tratamiento.
4. Parametros Geométricos del Haz de Radiacion.
5. Energia del Haz en Fotones. Caracteristicas Es-
pectrales.
6. Energia del Haz en Electrones. Caracteristicas Es-
pectrales.
7. Caracterizacion Dosimétrica del Campo de Radia-
cion.
8. Sistema Monitor de Dosis.
9. Elementos Modificadores del Haz de Radiacion.
10. Sistemas de Colimacién Multilaminas.
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11. Caracterizacion de los Sistemas Electronicos de
Imagen Portal.

12. Apéndices.

El documento elaborado, Control de Calidad en Acele-
radores Lineales de Uso Médico, se presento en la web
de la SEFM, en fase de borrador, durante los pasados
meses de abril y mayo. Desde la presentacion del mismo,
el grupo ha estado recibiendo distintos comentarios e in-
teresantes aportaciones sobre el contenido del mismo.

Los miembros del grupo de trabajo, receptivos a las
aportaciones de los compaferos, que sin duda han contri-
buido a enriquecer y mejorar los contenidos del docu-
mento, hemos estudiado los comentarios recibidos, y en
estos momentos se estan terminando de incorporar las
modificaciones aceptadas. Si no existen contratiempos,
esperamos enviar antes de final de afio el documento de-
finitivo a la Comision Cientifica de la SEFM, paso pre-
vio a su publicacion.

El grupo de profesionales que hemos participado en la
elaboracién del documento, aprovechamos esta oportuni-
dad que nos brinda la Revista Fisica Médica, para agra-
decer todas las aportaciones, criticas, comentarios y por
qué no decirlo, el apoyo y reconocimiento al trabajo rea-
lizado, que hemos recibido de los compafieros.

3. Introduccion a los procedimientos de control de
calidad en radiologia digital (Santiago Miquélez
Alonso)

A mediados de 2005 y ante el incremento del niimero
de equipos que empleaban soporte digital para la obten-
cion de imagen para diagnostico médico, la Junta Direc-
tiva de la SEFM, nos propuso la elaboracion de un texto
que tratara sobre el funcionamiento de las modalidades
de imagen digital y del control de calidad de dichos equi-
pos. La intencion no era, ni lo es a dia de hoy, la de ela-
borar un protocolo de control de calidad de los equipos
de radiologia digital, se trataba de escribir un compendio
sobre la situacion de la tecnologia, las métricas que defi-
nen la calidad de imagen y los procedimientos emplea-
dos en el control de calidad de los distintos procesos que
permiten la obtencion de la imagen digital.

Tras la definicion de los objetivos, se procedio a crear
el grupo de trabajo y a repartir los distintos capitulos en
que se dividiod el texto, entre todos aquellos que se pres-
taron a colaborar en la elaboracion del mismo. El guion
definitivo y los responsables de cada uno de los capitulos
son:

Prefacio S.Miquélez
1.- Fundamentos de la radiologia J.A. Mifiano
digital

2.- Métricas que definen la Manuel Buades
calidad de imagen

3.- Procesado de la imagen digital Ricardo Torres

4.- Monitores e impresoras Miguel Peinado

5.- Conectividad DICOM J.I. Jimenez

6.- Gestion integral de la imagen Julio Almansa
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7.- Dosimetria de pacientes
8.- Control de calidad en C.R.
9.- Control de calidad en paneles
planos
10.- Control de calidad en sistemas H. Roehrig y E.

Marisa Espaiia
Carlos Otero
Juan José Morant

de visualizacion Samei
Apéndice 1. Visores DICOM J. Almansa y C.
Otero

El método de trabajo ha consistido en: elaboracion de
los capitulos, lectura colectiva de los mismos para co-
mentarios y correcciones para establecer la version defi-
nitiva del documento. Periédicamente, y en funcion de
las necesidades del momento, se han realizado reuniones
de trabajo en los locales de la sede que la SEFM posee
en la calle Capitan Haya de Madrid.

En estos momentos la mayor parte de los capitulos se
ha dado por terminada. Se espera la entrega del capitulo
dedicado a control de calidad de los sistemas de visuali-
zacion. Los autores de los capitulos han solicitado poder
modificar parte de los mismos para tener en cuenta los
ultimos avances tecnoldgicos y definiciones de estanda-
res que se han producido.

Esperamos poder dar por concluida la tarea a media-
dos del proximo afio deseando que el trabajo realizado
sea de utilidad para todos.

Una vez alcanzado el objetivo del grupo de trabajo
quedar, en cualquier caso, abierta la posibilidad de crear
uno nuevo, para acometer la tarea de elaborar o reescribir
los apartados dedicados a radiologia digital y a monitores
e impresoras del protocolo espafiol de control de calidad
en radiodiagndstico, para ajustar los contenidos de los
mismos al conocimiento y a los equipos actuales.

4. Radioterapia guiada por la imagen
(M. Cruz Lizuain Arroyo)

El grupo de IGRT se constituyo en el verano de 2006,
y en noviembre se mantuvo la primera reunion en el Ins-
titut Catala d'Oncologia (Barcelona) con el fin de cono-
cernos, intercambiar ideas y proponer unas lineas de tra-
bajo. En ese momento se contaba con 6 componentes
que habian manifestado su interés en trabajar en el tema
de IGRT. Posteriormente el grupo se ha ampliado en tres
personas mas, a peticion de las mismas.

En esta primera reunion, se comento6 la bibliografia
disponible, asi como algunas presentaciones preparadas
por los componentes del grupo. Se propuso un reparto de
temas de trabajo en funcion de la experiencia de cada
uno.

Se considerd que el contenido de un documento sobre
IGRT deberia incluir por un lado la descripcion de los
equipos y sistemas dedicados a la IGRT asi como el de-
sarrollo de los procedimientos de control de calidad de
estos equipos, y por otro, la gestion y tratamiento de las
incertidumbres y errores en el tratamiento. Se propuso
presentar un primer documento en el Congreso de la
SEFM en Granada.

La mayor parte de los componentes del grupo han es-
tado pendientes de la instalacion de los nuevos acelera-
dores lineales dotados de accesorios especificos para la
IGRT para poder desarrollar la primera parte del trabajo
(la descripcion de estos equipos). Como es habitual, y
por distintos motivos, no se han cumplido los calendarios
previstos y légicamente esto ha supuesto un pequefio re-
traso en nuestro trabajo.

El esquema de documento sobre el que se estd traba-
jando, y que se presentd en el Congreso de Granada es
el siguiente:

0. Introduccion.

1. Descripcion de los equipos dedicados a IGRT.

1.1. Equipos electronicos para la obtencion de
imagenes portales (EPID).

1.2. Equipos para la obtencion de imagenes de
centraje en tiempo real mediante RX 2D y 3D
(radiografias y TC).

1.3. Equipos de centraje mediante infrarrojos.

1.4. Equipos de centraje mediante ultrasonidos.

2. Elaboracion de procedimientos de garantia de cali-

dad de los equipos y del software asociado: Prue-

bas de aceptacion, estado de referencia inicial y

control de calidad periddico.

3 Gestion de incertidumbres y errores geométricos en

el tratamiento.

4. Referencias y Bibliografia.

5. Dosis absorbida por radiofarmacos
(Raquel Barquero Sanz)

1. Reunién en el Ramon y Cajal de Natividad Fe-
rrer y Raquel Barquero el 17 de noviembre de
2006 con Leonel Torres, compaifiero cubano y
experto internacional en dosimetria de Medicina
Nuclear (MN). El motivo de la reunion fue el in-
tercambio de novedades en el mundo de la dosi-
metria en MN, ya que Leonel pas6 a visitarnos
tras asistir en Viena como ponente al "Interna-
tional Conference on Quality Assurance and
New Techniques in Radiation Medicine", 13 - 15
noviembre, Viena, Austria, organizado por la
Agencia Internacional de Energia Atomica (IA-
EA) y donde el grupo de compaiieros de la auto-
ridad reguladora argentina G.M. Deluca, A.M.
Rojo, M. Cabreras y A.M. Fadel presentaron
"Evaluation of Red Marrow Absorbed Dose in
Patients Treated With I-131 for Differentiated
Thyroid Cancer". En el mismo evento el Dr. M.
Stabin de la Universidad de Nashville TN USA
presento: "Patient-Specific internal dose assess-
ment: methods, models, associated uncertain-
ties".

2. La reunion de Madrid fue muy fructifera sirvien-
do de alicate y empezando a perfilarse el borrador
de procedimiento pendiente y mds urgente en
nuestro pais: "Dosimetria y aspectos relacionados



en tratamientos con I-131 de cancer diferenciado
de tiroides (CDT) utilizando medidas externas al
paciente".

. En paralelo y utilizando medidas externas de pa-
cientes recogidas en la habitacién de tratamientos
de carcinoma tiroideo en el Hospital Clinico Uni-
versitario de Valladolid, en el Ramoén y Cajal de
Madrid y en la Fundacién Jiménez Diaz de Ma-
drid, se elabor6 y se envio al "Health Physics
Journal" en el mes de mayo de 2007 la publica-
cion "Correlation between external exposure and
activity of patients undergoing I-131 thyroid can-
cer therapy", autores: R. Barquero, F. Basurto,
H.R. Vega-Carrillo, P. filiguez, N. Ferrer, R. Este-
ban, que esta ya aceptado y en proceso de revi-
sion, donde se desarrolla un procedimiento para la
obtencioén de parametros bio-cinéticos en dichos
tratamientos usando exclusivamente medidas de
exposicion externa (como se sabe la gamacdmara
no puede utilizarse para cuantificar actividades en
terapia).

. En nuestro Congreso de Granada en mayo, tam-
bién se presento un trabajo sobre el mismo asunto
"Evolucién temporal de la actividad en cuerpo, ti-
roides y orina de pacientes sometidos a CDT con
[-131", autores: R. Barquero, N. Ferrer, J.M". Sas-
tre, H. R. Vega-Carrillo, L. Torres, M.A. Coca, F.
Basurto.

. También en nuestro congreso de mayo en Granada
se mantuvo una reunion interna del grupo a la que
asistieron: Javier Luis Simén, Natividad Ferrer y
Raquel Barquero. El resto de miembros o no fue
al Congreso o no pudo asistir a la reunion en la
Facultad de Ciencias la tarde del dia 23, en la que
discutimos la puesta en marcha del procedimiento
basado en medidas externas en algunos de los
hospitales en los que trabajan los miembros del
grupo.

. El dia 25 de mayo, también en el congreso de
Granada, hubo una sesion abierta a toda la SEFM
dedicada a la dosimetria en MN, en la que algunos
socios manifestaron su decepcion por el retraso en
la puesta a punto de procedimientos de dosimetria
en MN, y la necesidad urgente de los mismos en
sus respectivos hospitales. Alli adquirimos el com-
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promiso de presentar el procedimiento de dosime-
tria en terapia de carcinoma tiroideo con I-131 an-
tes de finalizar 2007. Ademas dado el interés y el
trabajo desarrollado por otros colegas, sobre todo
en hipertiroidismo de cuya dosimetria presentaron
trabajos en el congreso, se propuso y se aceptd su
incorporacion inmediata al grupo de trabajo.

7. A lo largo del verano, y uniendo lo desarrollado
aqui con lo mas reciente publicado internacional-
mente sobre la dosimetria de tratamientos de CDT
con I-131, se elabord el borrador mencionado.

8. El dia 01 de octubre de 2007 se convoco al grupo
de trabajo para presentar el mismo a los miembros
del grupo, que por otra parte se remodela segun lo
expuesto.

9. A dia de hoy el borrador estd redactado y la fase
de comentarios de mejora y debate entre los
miembros del grupo estd en su cenit. Se estan dis-
cutiendo los términos finales de redaccion del
mismo y espero poder presentarlo para comenta-
rios en nuestra pagina web en el transcurso del
proximo mes de diciembre.

10. El siguiente procedimiento a abordar y en el que
ya se esta trabajando sera el de dosimetria en tra-
tamientos de hipertiroidismo con I-131.

6. Mamografia digital (Margarita Chevalier del Rio)

Durante el presente afio la actividad del Grupo de Ma-
mografia Digital se ha centrado en la preparacion de la
version definitiva del “Protocolo de Control de Calidad
de los Sistemas Digitales Mamograficos”. El borrador
del protocolo estuvo colgado en la pagina web de la
SEFM durante los tres primeros meses del afio para que
los socios tuvieran la oportunidad de revisarlo y presen-
tar sus propuestas de modificacion. Paralelamente, el
borrador se envid a las casas fabricantes de los sistemas
mamograficos con las que se han mantenido varias reu-
niones de discusion. Todas las propuestas de cambio y
correcciones fueron discutidas durante el Congreso de
la SEFM celebrado en Granada. Con la edicién del pro-
tocolo y, de acuerdo con las normas de la Sociedad, el
grupo queda cerrado aunque es previsible que a lo largo
de este aflo se vayan colgando en la pagina web de la
SEFM hojas de toma de datos para facilitar la aplicacion
del protocolo.
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Agenda

15th Bioengineering & Imaging Research
Opportunities Workshop (BIROW).

Bethesda North Convention Center, Rockville, MD
(EEUU), 17-19 enero 2008.

Informacion: www.birow.org

X Curso Tedrico-Practico sobre Radiobiologia
Clinica
Granada, 18-22 de febrero de 2008

Organizado por el Departamento de Radiologia y Me-
dicina Fisica de la Universidad de Granada
(http://www.ugr.es/local/dptorad/ ) bajo los auspicios de
la Sociedad Espariola de Radioterapia y Oncologia, la
Asociacion Espariola de Investigacion sobre el Cancer,
estd dirigido tanto a médicos en formacion en las distin-
tas especialidades radiologicas (Oncologia Radioterapi-
ca, Radiologia Diagnostica, Medicina Nuclear) como a
otros profesionales y/o cientificos que desarrollen su ac-
tividad en el campo de la Oncologia.

A Course in Radiotherapy Physics: Treatment
Machines, QA, Radiobiology, Brachytherapy and
Radiotherapy Imaging.

Sutton (Reino Unido), 4-8 marzo 2008.

Informacion:
http://www.icr.ac.uk/research/research_sections/phy-
sics/2162.shtml

ECR 2008 European Congress of Radiology.
Viena (Austria), 7-11 marzo 2008.

Informacion: www.myesr.org
ICMP16. The 16th. IOMP Internal Conference on
Medical Physics, ""Current and Future Sciences in
Radiation Medicine'.

Dubai (Emiratos Arabes Unidos), 14-16 abril 2008

Informacion: http.//www.icmpdubai.com

2008 World Congreso of Brachytherapy.
Boston (EEUU), 4-6 mayo 2008.

Informacion: www.americanbrachytherapy.org

IMRT and Other Conformal Techniques in
Radiotherapy in Practice.
Tubingen (Alemania), 11-15 mayo 2008.

Informacion: www.estro.be

Working towards safer healthcare delivery,
minimising the impact of incidents in
radiotherapy.

Dublin (Irlanda), 14-17 mayo 2008.

Informacion: http://www.clin.radfys.lu.se/

Radioecology & Environmental Radioactivity.
Bergen (Noruega), 15-20 junio 2008.
Informacion: www.radioecology.info

ESTRO 27.
Goteborg (Suecia), 14-18 septiembre 2008.

Informacion: www.estro.be

European Conference,
""Medical physics and engineering. 110 years after
the discovery of Polonium and Radium"'.
Jointly with the 14th Congress of rhe
Polish Society of Medical Physics
and the EFOMP Council and
Officer Meeting.
Cracovia (Polonia), 17-21 septiembre 2008.

Informacion: http.//mpekrak08.ftj.agh.edu.pl

12th International Congress of IRPA.
Buenos Aires (Argentina), 19-24 octubre 2008.

Informacion: www.irpal2.org.ar



IN MEMORIAM

Necrolégica del Profesor Jesius Soto

El pasado dia 22 de no-
viembre fallecié nuestro
compaiiero Jesus Soto, ca-
tedratico de Radiologia y
Medicina Fisica, y miem-
bro de la SEFM, después de
afrontar con gran dignidad
y madurez una dura enfer-
medad.

Jesus se distinguio por su
caracter discreto y afable.
Su marcada vocacion universitaria y su gran capacidad
de trabajo quedan claramente reflejadas en su curriculo.

Se licencid en Ciencias Fisicas por la Universidad de
Valladolid en el ano 1973, fue Doctor en Ciencias Fisicas
por la Universidad de Cantabria en el afio 1978 y se di-
plomo6 en Ingenieria Ambiental por el Ministerio de In-
dustria y Energia en el afio 1979.

Realizé su docencia en la Universidad de Cantabria
desde el afio en que finaliz6 su carrera. Impartié docen-
cia de grado en las facultades de Medicina y de Ciencias
en asignaturas relacionadas con la Fisica Médica, efectos
de las radiaciones, el funcionamiento de los organismos
vivos y el medio ambiente. Impartid, ademas, docencia
de postgrado manteniendo, desde hace mas de 12 afios,
varios cursos de doctorado sobre Radiactividad Ambien-
tal y dirigiendo trabajos fin de carrera, tesinas y tesis
doctorales sobre este tema. Ha actuado, en colaboracion
con la Agencia Espafiola de Cooperaciéon Internacional,
como tutor de alumnos de Cuba, Argentina, Brasil y Co-

Revista de Fisica Médica 2007; 8(3): 396

lombia y ha impartido cursos de postgrado en Cuba y
Argentina. El Instituto Superior de Tecnologia y Ciencias
Aplicadas (INSTEC) de la Habana le nombro, hace unos
afos, Profesor Emérito.

Desde practicamente sus comienzos tuvo como tema
principal de investigacion el estudio del comportamiento
de sistemas naturales utilizando trazadores radiactivos.
Desde entonces desarrollé mas de 40 proyectos de inves-
tigacion financiados por organismos publicos (U.E., pro-
grama nacional [+D, Comunidad de Cantabria, etc.). Es-
tablecio convenios para la realizacion de medidas de ra-
diactividad con distintos organismos: C.S.N, C.S.1.C.,
distintas empresas privadas.

Public6 varios libros de caracter docente y mas de 160
trabajos en revistas cientificas de reconocido prestigio;
Nature, Environment Internacional, Nuclear Instruments
and Methods, Oncology Reports, etc. Participé en mas
de 120 Congresos Nacionales e Internacionales.

Colaboré en temas de investigacion con grupos de fisi-
cos, geodlogos, quimicos, médicos y bidlogos, tanto de la
Universidad de Cantabria como de otras universidades y
organismos espafioles y extranjeros.

Fue miembro de diferentes comités cientificos y de la
ANECA y censor de varias revistas. Le fueron concedi-
dos varios premios nacionales e internacionales de inves-
tigacion.

El recuerdo de su trabajo y amabilidad estara siempre
con nosotros. Su timidez le hizo ser un hombre de pocas
palabras pero siempre tenia una con la que te expresaba
su apoyo y aliento: {ANIMO! Para muchos de nosotros,
esta palabra fue todo un simbolo, que desgraciadamente,
hemos dejado de oir. Descanse en paz.



