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—ditorial

Nos encontramos nuevamente con nuestros
lectores en el mes de Noviembre que, habitual-
mente, todos afrontamos con la ilusién de un
merecido descanso a final de afio en el que nos
reunimos con amigos y familiares. El 2020 nos
ha traido situaciones inesperadas que parece
que nos van a acompafiar en estas fechas tan
especiales, y 1o habitual no sabemos si sera posi-
ble. Todos debemos comprender y respetar las
medidas que se estan tomando para preservar la
salud de todos, y mucho mas nosotros que nos
dedicamos a la Fisica Médica vy, por tanto, somos
profesionales de la salud, como nos recuerda el
lema con el que este afio se ha celebrado el Dia
Internacional de la Fisica Médica. Confiamos en
que todos, de una manera u otra, hayais celebra-
do este, nuestro dia, para dar a conocer nuestra
labor, claramente diferenciada de la de otros
profesionales de la salud. Este trabajo de difusién
es importante para el avance de la profesion y es
fundamental que aprovechemos estas ocasiones
para realizarlo y manifestar nuestras sefias de
identidad y nuestra contribucion en el ambito de
la salud. En este punto, nos gustaria unirnos en
el recuerdo de algunos compafieros que contri-
buyeron de manera importante al desarrollo de
la profesion y de los que hemos tenido noticia
que nos han ido dejando en los ultimos meses,
Gregorio Hernandez, Dolores Linero, Luis Angel
Lopez Losada y Virginia Solana. Quienes tuvimos
la suerte de conocerlos a todos o algunos de ellos,
sabemos la importancia que han tenido también
en la formaciéon de muchos de nosotros, siendo
ejemplo y modelo a seguir, gracias.

Volviendo a la publicacion que abrimos con
esta editorial, podriamos decir que es un reflejo
fiel de la importancia de la labor que desempe-
flamos y que esta no se detenga, ya que, en la
situacion de presion de estos Ultimos meses, la
produccion cientifica no se ha visto mermada y

presentamos 5 trabajos de areas variadas que,
unido a las habituales secciones de resefias de
tesis y revision de articulos componen un namero
bastante extenso e interesante.

Iniciamos la revista con un trabajo que aborda
el problema de la dosis que pueden recibir las
personas cercanas a pacientes con tratamiento
metabdlico con 1-131. Este es uno de los proble-
mas que plantea el alta de estos pacientes, y este
trabajo ofrece un modelo para valorar esta situa-
cion, comparandolo con modelos de consenso
previos. Esta herramienta puede ser de utilidad
para un problema que encontramos a diario en la
practica clinica.

La siguiente contribucion, que podriamos
encuadrar en el ambito de la investigacion, pre-
senta un estudio sobre la caracterizacion de la
radiacion de frenado de los haces de rayos X
empleando el método de Monte Carlo. Este estu-
dio incide en la importancia que tiene la seleccion
de parametros de simulacion para obtener un
resultado adecuado y que las simulaciones repro-
duzcan los resultados experimentales y, por tanto,
sean fiables.

En el area de la radioterapia, los siguientes
autores abordan una técnica actual en este
campo como es la SBRT en tratamientos de pul-
mon y guiados por imagen. El trabajo analiza la
incertidumbre dosimétrica por el movimiento vy
las variaciones de densidad, dos parametros de
importancia en este tipo de tratamientos.

Ya en el campo de la Medicina Nuclear,
otros compaferos proponen una revision de las
correcciones de atenuacion en equipos PET-RM
a partir de comparaciones de métodos mediante
Monte Carlo. Este articulo nos acerca a uno de
los medios diagndsticos mas actuales a través de
uno de los factores fundamentales que hay que
definir para disponer de una imagen diagnostica
de calidad.
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La ultima contribucion, que podria incluirse en
la categoria de investigacion aplicada a la imagen
diagnostica, nos acerca a la determinacion de la
caracterizacion fisioldgica de tejidos a partir de
imagenes de TC mediante la validacion de algo-
ritmos que permiten obtener esos biomarcadores.
Un trabajo muy interesante que ofrece nuevas
posibilidades en el uso de la imagen radiolégica.
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Editorial

Las secciones de resefias de tesis y revision de
articulos completan un contenido amplio y que
confiamos que sea de vuestro interés a la vez que
esperamos que la situacion que estamos viviendo
nos sirva como aliciente para seguir trabajando en
aras de una mejor salud para todos.
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Diseno de un modelo para la estimacion de
la dosis recibida por los colectivos cercanos
a los pacientes sometidos a tratamiento de
restos de Ca. de tiroides con |13

Design of a model for the estimation of the ambient equivalent dose
received by the closest groups to the patients undergoing treatment of
remains of thyroid Ca. with 13|

Juan Miguel Granado Olmedo, Cristina Gonzalez Ruiz, Juan Miguel Becerro Morgado,
Alvaro Soza Maraiién

Hospital General Universitario Gregorio Marafién. C. Doctor Esquerdo, 46. 28007 Madrid.
Fecha de Recepcion: 28/01/2020 - Fecha de Aceptacion: 03/08/2020

El estudio trata de estimar adecuadamente la dosis equivalente ambiental recibida por los colectivos mas cercanos al
paciente, una vez éste dispone del alta radiol6gica y clinica.

En primer lugar, se modela un patrén de vida diaria del paciente con su entorno més cercano fijando una tasa de dosis
de 40 uSv/h como valor méximo medido a 1 metro para proporcionarle al paciente el alta radiolégica.

En segundo lugar, se formula una ecuacion de ajuste que nos proporcione la evoluciéon de la tasa con la distancia. Tras
medir a 45 pacientes a las distancias entre 0.4 y 2 metros se obtiene R?2 > 0.98 para el 75.55% de los casos ademés de
cometer un error menor que al utilizar la ecuacién del documento del Foro sobre proteccién radioldgica en un 93.33% de
los casos.

Al simular los modelos, se observa que las modas de las distribuciones no superan las restricciones de dosis, a saber, 3
y 15 mSv por tratamiento para acompafiantes menores y mayores de 60 afios respectivamente

Por ultimo, se obtiene un tiempo de eliminacién experimental del medicamento siendo menor que el dado en el docu-
mento del foro disminuyendo las modas entre la mitad y la décima parte.

Palabras clave: Tiempo efectivo de eliminacion, tasa de dosis equivalente ambiental, restriccion de dosis, recomendaciones

post-tratamiento.

The aim is to make an adequate estimate of the ambient equivalent dose received by the groups closest to the patient, once
the patient has the radiological and clinical discharge.

As a first step, a patient's daily life pattern with its closest environment has been modelled. A maximum dose rate of
40 pSv/h at 1 meter has been set to give the patient the radiological discharge.

Secondly, a fitting equation that gives us the evolution of the dose rate with distance has been formulated. How the function
fits to the experimental points after measuring 45 patients at the distances between 0.4 and 2 meters was verified obtaining
R? > 0.98 for 75.55% of the cases. Besides, a smaller error is made than using the equation of the Radiological Protection in
the Healthcare Enviroment in 93.33% of cases.

When models are simulated, modes of the dose distributions do not exceed the dose restriction, namely, 3 mSv per
treatment when partner is under 60 years old and 15 mSv when companion is over 60 years old.

Finally, an experimental elimination time is obtained, being this less than the given in the Forum document, reducing the
mode of distributions between a half and one tenth.

Key words: Effective elimination time, ambient equivalent dose rate, dose restriction, post-therapy recommendations.

*Correspondencia: granadoolmedo@hotmail.com
https://doi.org/10.37004/sefm/2020.21.2.001
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Introduccion

El cancer diferenciado de tiroides (CDT) es la
enfermedad endocrina de diagnéstico mas habi-
tual (98%),! aunque es un tumor poco frecuente al
representar un porcentaje muy pequefio del total de
canceres detectados a nivel mundial (< 1.5%). Las
expectativas del paciente, tras un tratamiento adecua-
do, son excelentes alcanzando tasas de supervivencia
del 97% a los 5 afios.?

La opcion terapéutica mas habitual es la extirpa-
cion quirdrgica de la glandula tiroides (tiroidectomia),
combinada con la terapia metabdlica, administrando
131] transcurridas 4-12 semanas desde la cirugia.3
La finalidad de este segundo tratamiento es eliminar
cualquier resto tiroideo. Esta segunda fase del trata-
miento se realiza en el entorno hospitalario, con una
actividad prescrita segln criterio clinico, proporcio-
nando al paciente una capsula de Nal por via oral.

La utilidad terapéutica es debida a la emision beta
del 131] 2 con energia de 606 KeV, al decaer a 131Xe.
Este se encuentra en estado metaestable y se desex-
cita con la emision de radiacion gamma con energia
364 KeV.14 La emision de radiacion gamma ademaés
del porcentaje de eliminacion del radionuclido a través
de la orina son las razones para tener que tomar medi-
das de proteccion radiolégica tras la administracion
del radionucleido en la terapia metabdlica.> Por ello,
se ingresa al paciente en una habitacién blindada con
el WC conectado a un deposito especialmente prepa-
rado para recoger los excrementos en un area adecua-
da, lo que permite, ademas de la recogida controlada
de la mayor parte del isotopo radiactivo eliminado por
el paciente, la minimizacién de la exposicion de los
diferentes colectivos con riesgo de irradiacion, particu-
larmente el del personal sanitario y el del entorno mas
proximo al paciente.

Este Ultimo colectivo es el que presenta interés
para nuestro trabajo, que pretende estudiar la dosis
recibida por los acompafiantes como consecuencia
de la radiaciéon emitida por el radioisétopo residual en
el paciente tras el alta clinica, posterior al alta radiolo-
gica, en condiciones establecidas por consulta biblio-
grafica, tomando como referencia el documento del
Foro sobre proteccién radioldgica en el medio sanitario
(CSN/SEPR/SEFM), en las que se clasifican en funcion
de la edad del sujeto susceptible de ser irradiado. El
alta radiolégica se consigue cuando el paciente cum-
ple las condiciones establecidas en el protocolo, cuya
referencia es el documento del Foro.

Para menores de 60 afios se restringe a 3 mSv por
tratamiento, mientras que, si la edad del acompafan-
te es superior a 60 afios, las condiciones son menos
restrictivas, estableciéndose la restriccion en 15 mSv
por tratamiento.

Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):11-9
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Material y métodos

En el estudio se incluyen 414 pacientes diagnos-
ticados de CDT y sometidos, tras la tiroidectomia, a
un tratamiento metabdlico con 131, con diferentes
actividades: 74 pacientes (17.87%) recibieron 1110
Mbg (30 mCi), 16 (3.87%) recibieron 2775 Mbq (75
mCi), 202 (48.79%) recibieron 3700 Mbg (100 mCi),
24 (5.8%) recibieron 4625 Mbq (125 mCi), 1 (0.24%)
recibié 4810 Mbq (130 mCi), 84 (20.29%) recibieron
5550 Mbg (150 mCi), 9 (2.17%) recibieron 6475
Mbg (175 mCi) y 4 (0.97%) recibieron 7400 Mbq
(200 mCi).

Tras la ingestion de la medicacion, con el pacien-
te hospitalizado en régimen de aislamiento en una
habitacién adaptada, se toman medidas de la tasa de
dosis equivalente ambiental a las distancias estable-
cidas (0.4 y 1 metro), en condiciones reproducibles,
proporcionando el alta radiolégica cuando este valor
sea inferior a 40 pSv/h a una distancia de 1 metro a
la altura toracica.

La medida se realiza utilizando una mesa movil de
88.5 cm de altura. El paciente se coloca en bipedesta-
cion mirando hacia el medidor. La pared mas cercana
al paciente se encuentra tras él a una distancia de
0.75 metros. La pared mas cercana al instrumento de
medida se encuentra a 1.25 metros. La altura de la
habitacion es de 2.5 metros.

Una vez cumplida la condicién anterior, y con la
certeza de que el paciente puede cumplir con las
recomendaciones dadas por el Servicio de Dosimetria
y Radioproteccion, este recibe un documento de alta
radiolégica donde se detallan las recomendaciones y
actuaciones que debe de seguir durante el periodo
de tiempo indicado (dias) una vez se encuentre en
su entorno habitual. Esta informacién se proporciona
también de manera verbal para dar la posibilidad de
resolver dudas vy, posteriormente, el médico podra
proporcionar el alta médica, en caso de considerarlo
oportuno.

El documento entregado consta de dos partes,
una de recomendaciones generales y otra en la que
se especifica el periodo de tiempo de seguimiento de
las mismas, ajustado a las condiciones sociales par-
ticulares del individuo, detallando en caso necesario,
los 3 puntos de mayor importancia: convivencia con
menores, interacciones con la pareja y comportamien-
to en el entorno laboral, particularizado en los casos
mas restrictivos (trabajo con nifios o manipulacion de
alimentos).

El nimero de dias de recomendaciones generales
segln el valor medido de tasa de dosis equivalente
ambiental a 1 metro del paciente puede consultarse
en el Anexo 3.B. del documento del Foro.
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En los célculos elaborados, en Matlab R2018, para
determinar la dosis que pudieran recibir los entor-
nos cercanos de los pacientes tras el tratamiento,
se consideran los dias de restriccion incluidos en el
documento del foro para los casos mas desfavorables
(interaccion con el acompafante) durante las 1000
horas siguientes a la salida del centro hospitalario.

Dentro de ello, se han particularizado dos modelos:

e Modelo 1: Pacientes en situacion de empleo
activo.
Se considera que ni el acompafiante ni el
paciente trabajan durante los dias posteriores
a la salida del hospital indicados en las reco-
mendaciones generales, pero que, finalizado
el periodo de restriccion, se reincorporan a su
actividad laboral. Resulta determinante indicar
que la finalizaciéon del periodo de restricciones
siempre es el viernes a las 23:59 horas. Esto es
debido a que finalizar el periodo de restriccion
antes del fin de semana seréa el caso méas des-
favorable ya que durante el fin de semana el
acompahante se encontrard un mayor numero
de horas a distancias cercanas del paciente.
Cuando se le esta proporcionando el alta radio-
l6gica al paciente, siempre se le indica que
retome su vida normal al inicio del dia siguiente
en que termina el periodo de restriccion. Segln
el modelo, se ha tomado las 11:00 horas del
sabado, por lo que se da el margen de esa
noche como tiempo de cautela para el inicio de
la vida normal. EI modelo considera que todos
los pacientes finalizan su baja laboral al termi-
nar las restricciones dadas en el alta radioldgica
por lo que la reincorporacion al trabajo se pro-
duce el lunes a las 08:00 horas.

o Modelo 2: Pacientes sin empleo.
Se considera que ni acompafiante ni paciente
realizan actividades laborales fuera del entorno
cercano. Al igual que en el modelo antes descri-
to, la finalizacién del periodo de recomendacio-
nes termina el viernes a las 23:59 horas y reini-
cia la vida normal el sébado a las 11:00 horas.

La importancia de presentar un horario en la simu-
lacion del modelo de vida diaria del paciente en su
interaccion con el acompafiante se debe a la dismi-
nucion de la tasa de dosis equivalente ambiental con
el tiempo.

Todas las simulaciones comienzan con el inicio de
las restricciones para el paciente siendo a las 14:00
horas del dia del alta radiolégica (independientemente
de la hora exacta de salida de los pacientes del hospital
durante ese dia). La tasa de dosis equivalente ambien-
tal se mide una o dos horas antes del momento en

que comienzan las restricciones para el paciente. Sin
embargo, en los modelos se utiliza dicha tasa sin rea-
lizar la correccion por decaimiento ya que la variacion
es pequefa en comparacion con el valor medido y nos
encontrarfamos en un caso més desfavorable.

Las medidas de la tasa de dosis equivalente
ambiental se realizan con un instrumento portatil de
medida de radiacion mediante camara de ionizacion
presurizada de la marca Victoreen (modelo 451P-DE-
SI-RYR NS 4427 fabricado por Fluke Biomedical). Su
volumen sensible es de 230 cm3, y tiene un error en
la medida < 10% y un factor de calibracion emitido
mediante laboratorio secundario en certificado P4170/
LMRI/GP/2521 (24 de febrero de 2017) aplicado en
los célculos.

Para los dos modelos, durante las recomendacio-
nes, el paciente dormira solo, por tanto, se considera
qgue la radiacién que recibe el acompafiante durante
las horas de suefio es cero. Salvo en las horas de
las comidas en las que el paciente y el acompafante
comen juntos, una hora durante el almuerzo y otra hora
durante la cena, se mantendran a una distancia varia-
ble entre 2 y 10 metros. En los modelos, durante las
comidas, tomando una mesa rectangular estandar para
comer dos personas como referencia, dependiendo de
las posiciones elegidas por el paciente y el acompafan-
te para sentarse en la mesa, las distancias que pueden
existir entre ambos son de 0.9, 1.1 o 0.65 metros
con probabilidades asociadas del 50%, 25% y 25%
respectivamente. Una vez hayan finalizado los dias
de recomendaciones, el paciente podra dormir con su
acompafiante considerando una distancia constante de
0.4 m. Las horas de suefio son diferentes dependiendo
del modelo y de si hablamos de fin de semana o dia
laboral. En comiUn a ambos modelos, ambos duermen
los fines de semana 11 horas seguidas. En el modelo
1, los dias entre semana uno de los dos trabaja en
horario de mafiana, por lo que las horas que coinciden
de suefio son de 8 horas. En el modelo 2, de lunes a
viernes ambos duermen juntos 10 horas.

En total se han realizado 8 tipos de simulaciones
distintas, en funcién de las distancias mantenidas por
el paciente y acompafiante mas cercano. Cada rango
de éstas tendra un valor diferente de distancia mini-
ma entre paciente y acompafiante, pudiendo ser 0.2,
04,1, 2, 3,4, 506 m. La madxima distancia entre
ambos sera fija con valor de 10 m. La variacion del
espacio entre paciente y acompafiante viene dada por
la generacion aleatoria de un nimero contenido en el
rango de distancias de interés. Se calcula la tasa de
dosis equivalente ambiental para un tiempo t, siendo
durante ry ¢ + 1 horas la dosis ambiental que recibira
el acompafante. Debido a la arbitrariedad presente en
la interaccion de estas dos personas, se decidié por
escoger una distribucion de numeros que tienen la
misma probabilidad.
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Cada rango se simula por separado, obteniendo
la distribucién de dosis para cada uno de ellos. Sin
embargo cuando se haga el estudio de la dosis equi-
valente ambiental recibida por el acompafiante mas
cercano, se tomara el caso méas desfavorable corres-
pondiente al rango de valores comprendido entre 0.2
y 10 metros.

Es importante conocer la edad del acompahante
del paciente. De este parametro dependera el nimero
de dias que el paciente debera mantener las recomen-
daciones dadas en el alta radiolégica teniéndolo que
especificar en los modelos de simulacion. Segun las
tablas del documento del Foro, si el acompafante es
mayor de 60 afios, ambos podréan hacer vida normal
desde el momento del alta radioldgica. Por el contrario
si el acompafiante es menor de 60 afios, el nimero
de dias dependera de la tasa de dosis equivalente
ambiental medida a 1 metro del paciente.

Los datos disponibles en el momento del alta del
paciente son valores de tasa de dosis equivalente
ambiental a dos distancias fijas (0.4 y 1 metro), por lo
que necesitamos elaborar una prediccion del compor-
tamiento de esta magnitud con su variable de mayor
interés, la distancia.

El modelo mas simple es considerar la fuente
puntual y aceptar el decrecimiento de la tasa de dosis
equivalente ambiental con el inverso del cuadrado de
la distancia. Esta aproximacion es poco precisa y solo
se cumple a grandes distancias, cuando las dimensio-

JM Granado Olmedo et al

nes de la fuente son despreciables con respecto a la
distancia de medida.

Por su parte, el documento del Foro propone una
ecuacion para un mejor ajuste relacionando la tasa
de dosis equivalente ambiental con el inverso de la
distancia elevado a 1.5 para distancias inferiores a 3
metros del paciente.

Si utilizamos la ecuacion propuesta por el docu-
mento del foro, se produce una mejoria en el ajuste del
comportamiento de la tasa con la distancia comparado
con el modelo del inverso del cuadrado de la distan-
cia. Sin embargo, pese a la mejoria proporcionada por
la ultima ecuacion, en este trabajo se presenta otra,
basada en datos empiricos, cuyo comportamiento se
adapta mejor a los puntos experimentales.

Buscaremos una ecuacion de ajuste vélida para
cualqguier punto de interés. Para establecerla, se reali-
zan medidas para otras distancias (0.4, 1, 1.2, 1.6y 2
metros) con la intencién de observar como se modifica
la tasa de dosis equivalente ambiental con la distancia
al paciente. Si representamos la tasa de dosis equiva-
lente ambiental frente a la distancia al paciente en los
puntos anteriores se observa en la fig. 1 el buen ajuste
a una funcién potencia.

Por tanto, se propone una funcién potencia general
tal y como se presenta en la ecuacion (1) que nos per-
mita relacionar la tasa de dosis equivalente ambiental
en puSv/h, g(x), a una distancia del paciente en metros,
X.

180
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o (=] o

Tasa de dosis (uSv/h)

(o2}
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20

1.2 1.4 1.6 1.8 2
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Fig. 1. Tasa de dosis equivalente ambiental frente a la distancia, para un paciente.

Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):11-9



Disefio de un modelo para la estimacion de la dosis equivalente ambiental recibida por los colectivos... 15

65

60

551

50 -

a5 ~
E
£
%40-— =
o
< 35 —

30

251 =

20 ¢

15 ! - L

40 60 80 100 120 140 160 180
Tasa de dosis a 40 cm (uSv/h)
Fig. 2. Producto 4B frente a la tasa de dosis equivalente ambiental medida a 0.4 metros del paciente.
gx)=A .xB (1) Una vez hemos obtenido la ecuacién que nos

Se toman 13 pacientes para, mediante los puntos de
tasa de dosis equivalente ambiental tomados a las dis-
tancias anteriores, poder escribir la ecuaciéon (1) en
funcién de parametros conocidos, como son las tasas
de dosis a 0.4 y 1 metro del paciente. Se representa el
producto A-B frente a la tasa de dosis equivalente
ambiental a 0.4 metros tal y como se muestra en la
fig. 2. De ella se obtiene la ecuacion (2).

A-B=10.4289- (Dgs)"™ (2)

donde Dy. es la tasa de dosis equivalente ambiental
medida a 0.4 metros del paciente.

Si ahora representamos el parametro B frente al
cociente de las tasas de dosis equivalente medidas a
0.4y 1 metro se obtiene lo representado en la fig. 3. De
ella se obtiene la ecuacion (3).
donde D, es la tasa de dosis equivalente ambiental
medida a 1 metro del paciente.

. 2
Do 4
B = —0.0938 - | —
(Dl ) "

D
+ 0.9089- (ﬂ) —0.6337
D,

va a predecir el comportamiento de la tasa de dosis
equivalente ambiental con la distancia, se realizan las
simulaciones para la estimacion de la dosis equivalente
ambiental recibida de acuerdo a los modelos de convi-
vencia antes definidos.

Para la simulacion de las 1000 horas de vida
siguientes al alta, el proceso se repite 2.5-10° veces,
obteniendo una distribucion de dosis recibida por el
acompafante. Los periodos efectivos de eliminacion
utilizados son los propuestos por el documento base de
la bibliografia,?2 3 dias en pacientes ablativos y 5 para
pacientes con metéastasis. La simulacion puede ajustar-
se a una distribuciéon gaussiana de forma satisfactoria,
ya que los coeficientes de ajuste son cercanos a 1 para
el intervalo de distancias X — 10 metros, siendo X varia-
ble 1,2, 3, 4,5y 6 metros en todos los casos y modelos
barajados tal como se presenta en la fig. 4.

El coeficiente de ajuste disminuye cuando se trata
de distancias mas cercanas de 1 metro (0.2 y 0.4
metros), estando los coeficientes ligeramente mas
alejados de la unidad. Estas distribuciones de dosis se
aproximan mejor a la ecuacion (4), que se corresponde
con una funcion de Gumbel,® tal y como se muestra en
la fig. 5 (R>~ 1).

by —ae () ) )
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Fig. 3. Pardmetro B frente al cociente de tasas de dosis medidas a 0.4 y 1 metro del paciente.
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Fig. 4. Ajuste a una curva gaussiana de la distribucion de dosis equivalente ambiental recibida por el acompafiante para el
caso de un paciente ablativo con acompafiante menor de 60 afios segin el modelo 2. Distancias entre paciente y acompa-
flante: 1 a 10 metros.
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Fig. 5. Comparacion entre el ajuste a la distribucion de Gauss y Gumbel.

Tabla 1. Ajuste de las distribuciones de dosis a Gauss y Gumbel en funcién del rango de distancias
entre paciente y acompafante.

Rango de 2 Desviacion estandar 2 Desviacion estandar
distancias (m) R Gauss Gauss Ofauss R Gumbel Gumbel Ggumbel
0.2-10 0.983 0.008 0.995 0.004
0.4-10 0.995 0.003 0.984 0.005

En la tabla 1, se presentan los ajustes de las distri-
buciones de dosis equivalente ambiental obtenidas.

Resultados y discusion

Si tomamos como referencia la medida de tasa de
dosis equivalente ambiental a 0.4 m del paciente y
aplicamos el modelo del inverso del cuadrado de la
distancia, se deduce de los casos analizados que la
medida experimental es del orden del doble de la pro-
nosticada por el modelo por lo que este se descarta.

Haciendo uso de las ecuaciones (2) y (3), la ecua-
cién (1) se puede escribir:

o() = [0.46289 . (DOA)O.%I] B 5)

Dos\’ D
donde = —0.0938- [ =22 ) +0.9089- =22 —0.6337.
D] Dl

Se introducen dos nuevos parametros, 6 y w, que
haran pasar la ecuacion (5) por el punto de medida a
1 metro del paciente, y reajustar el comportamiento de
la funcién para mejorar el ajuste a los puntos experi-
mentales. Se definen como:

D,
5= DL 6
<) (©)
. 1
S|6<1—>a):5
(7)
Sio>1 - w=0

Por tanto, la ecuacién corregida con los parametros
anteriores que permite relacionar la tasa de dosis equi-
valente ambiental con la distancia al paciente sera:

0.4289

A= {0

(Doa)™™" | a0 (8)
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Tabla 2. Media, maximo y minimo de los errores
porcentuales al comparar las medidas experimentales a
1.2, 1.6 y 2 metros del paciente con los pronosticados por
las ecuaciones f(x) y A(x).

Media Méaximo Minimo
Distancia: 1.2 m
f(x) 20.26 58.21 1.10
A(x) 4.74 20.20 0.18
Distancia: 1.6 m
f(x) 22.04 55.36 6.86
A(x) 7.18 66.67 0.19
Distancia: 2 m
f(x) 21.87 57.81 2.89
A(x) 831 87.58 0.11

Una vez se construy6 la ecuacion (8), para su com-
probacion, se volvieron a medir otros 45 pacientes a las
distancias de 0.4, 1, 1.2, 1.6, 2 metros. El ajuste de las
medidas es R*> > 0.98 para el 75.55% de los casos. En
todos estos casos, la ecuacion (8) presenta mejor ajuste
que la del documento del Foro. Por tanto, este modelo
es mas adecuado que el propuesto por el documento
de referencia.

En la tabla 2 se presentan la media, méaximo y mini-
mo de los errores porcentuales cometidos por las ecua-
ciones f(x) y A(x) al comparar los valores dados por las
dos funciones y los datos obtenidos experimentalmente.

Comparando las tasas de dosis medidas con las que
pronostican la ecuacion (8) y la ecuacion del docu-
mento del foro, f(x), se observa que en 42 de los 45
casos (93.33%) el error cometido con la ecuacién (8)
es menor. Ademas, en el 84.4%, el error cometido con
la ecuacion (8) es menor del 10%.

Una vez hemos obtenido la ecuacién que nos
va a predecir el comportamiento de la tasa de dosis
equivalente ambiental con la distancia, se realizan las
simulaciones para la estimacion de la dosis equivalente
ambiental recibida de acuerdo a los modelos de convi-
vencia antes definidos.

En los ajustes a las distribuciones de Gauss vy
Gumbel, existe un valor de dosis cuya frecuencia es
la mayor (moda). En la tabla 3 se muestran los valores
extremos y medios de los valores de la moda depen-
diendo de si el acompafiante o el paciente trabajan o
no, modelos 1y 2 respectivamente, y si el acompafante
es mayor o menor de 60 afios recopilados para todos los
rangos de distancias vistos hasta el momento.

De la tabla 3, se deduce que las modas de las dis-
tribuciones de dosis recibidas por el acompafante no
superan las restricciones de dosis establecidas en el
documento del Foro. Sin embargo, si nos fijamos en
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Tabla 3. Valores maximos, minimos y promedios de las

modas.
Maximo Minimo Promedio
(mSV) (mSv) (mSv)
COnMEREIO MRS | goomm | qgus || 4130
de 60 afnos
Con trabajo menor | 5 100 | 03g1 | 1671
de 60 afos
Sin trabajo mayor | 45304 | 1176 | 4628
de 60 afos
Sin trabajo menor
~ 2.802 0.424 1.866
de 60 afos

las fig. 4 y fig. B, se observa que las distribuciones pre-
sentan una cola de altas dosis pudiéndose dar el caso
de que en ciertos casos superen el valor de restriccion.
De los 414 pacientes simulados, en 17 de ellos existe
una probabilidad maxima de un 3.89% de superar la
restriccion permitiendo un rango de interaccion entre
el paciente y el acompafiante de 0.2 a 10 metros. Si
restringimos este rango de 0.4 a 10 metros, tan solo en
3 pacientes es posible superar la restriccién, con una
probabilidad maxima de un 0.048%.

Cuando los pacientes permanecieron ingresados
mas de 24 horas, se tomaron 61 medidas en pacientes
ablativos y 19 en pacientes metastasicos que permitie-
ron conocer la evolucion de la tasa de dosis equivalente
ambiental en los dias siguientes (distanciadas aproxi-
madamente 24 horas) pudiendo estimar un periodo
efectivo de eliminacioén particularizado, que se presenta
en la tabla 4.

Esta estimacion del periodo efectivo de eliminacion,
también se realizd6 con 5 de los pacientes sometidos
a terapia, tomando medidas de las tasas cuando el
paciente vuelve a consulta para realizarle una gamma-
grafia para observar la distribucién del radionucleido. Se
obtuvo una tasa de dosis equivalente ambiental media
de 1.9 uSv/h [5.6 — 0.5]. El tiempo efectivo de elimina-
cién medio fue de 33.1 horas [48.6 — 21.6].

Atendiendo al valor méaximo obtenido para el tiempo
efectivo de eliminacién de la tabla 4, se pueden com-
parar las modas de las distribuciones de dosis recibida

Tahla 4. Maximo, minimo, media de los tiempos efectivos
de eliminacion reales de los pacientes durante el tiempo

de ingreso.

Maximo Minimo Media

(horas) (horas) (horas)
Ablacion 31.13 3.17 17.03
Metéastasis 34.26 9.90 18.72
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por los acompahantes del paciente utilizando este valor
experimental con la derivada del célculo realizado con
el tiempo tedrico. Los resultados obtenidos arrojan una
diferencia notable. Para el caso de pacientes ablativos
cuyos acompafiantes son menores de 60 afios, el
valor experimental es entre 3 y 4 veces menor. Para
pacientes ablativos con acompafiantes mayores de 60
afios la diferencia es 2 veces menor. Para pacientes
metastasicos con acompafiantes menores de 60 afios,
el valor experimental es 10 veces menor, mientras que
si el acompafante es mayor de 60 afios el valor experi-
mental es entre 3 y 4 veces menor.

Como era previsible, se aprecia una notable diferen-
cia entre los valores tedricos pronosticados y los obte-
nidos experimentalmente, debido fundamentalmente a
que el modelo seguido en el documento bibliogréafico
considera tiempos de eliminacién muy conservadores,
acercandose el periodo efectivo de eliminacién al perio-
do fisico del radionucleido.

Esta diferencia es debida principalmente a la rapida
eliminacion del radiofarmaco ya que solo hay captacion
en los restos tiroideos que quedan en el paciente des-
pués de la tiroidectomia.

Conclusiones

De acuerdo con lo presentado, la ecuacion pro-
puesta consigue la mejora de la prediccion del com-
portamiento de la tasa de dosis equivalente ambiental
a cualquier distancia inferior a 2 metros. Ademas, se
ajusta mas a las condiciones de fuente extensa a cor-
tas distancias y fuente puntual a distancias grandes
para las condiciones de vida del paciente durante el
periodo de restricciones.

Los resultados de dosis obtenidos, aplicando las
restricciones durante el periodo establecido, quedan
alejados de los valores limite de dosis establecidos
para los diferentes grupos en funciéon de edad vy
caracteristicas, ya que se comprueba experimen-
talmente que el periodo de eliminacién dado por el
documento del foro y usado para calcular el periodo
de restricciones es mayor al obtenido tras medir a los
pacientes.
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El método Monte Carlo permite la descripcion precisa de las propiedades de la radiacion de frenado, la cual se emplea en
medicina para radiodiagnéstico o radioterapia. El cédigo PENELOPE descansa en la implementacién de historias condensa-
das para el transporte de particulas cargadas y permite al usuario adaptar el grado de detalle de las simulaciones mediante
los parametros de simulacién. La variacion de estos pardmetros puede afectar a las distribuciones de particulas obtenidas
al simular radiacién de frenado producida en blancos gruesos.

En este trabajo se analizan las diferencias entre simulaciones con distinto grado de detalle mediante la reproduccion con
PENELOPE de experimentos publicados de produccién de radiacién de frenado con electrones de alta y baja energia. Para
ello se varian los parametros de simulacion C; y C» hasta alcanzar un valor a partir del cual los resultados de las simulaciones
son estadisticamente equivalentes.

Se ha observado que una inadecuada eleccion de los pardmetros de simulacién conlleva una reproduccion inexacta
de las caracteristicas del haz de frenado. Se necesita mayor grado de detalle para simular electrones de alta energia en un
material de alto nimero atémico que para electrones de baja energia en un material de bajo nimero atémico.

Palabras clave: Bremsstrahlung, simulaciones mixtas, Monte Carlo, PENELOPE.

The Monte Carlo method allows the accurate description of the properties of a bremsstrahlung radiation, which is used in
medicine for radiodiagnosis or radiotherapy. PENELOPE code is based on the condensed histories implementation for charged
particles transport mechanics and allows the user to adapt the simulation detail through simulation parameters C; and C,. The
variation of these parameters can affect the particle distributions obtained simulating bremsstrahlung beams from thick targets.

In this work has been analyzed the differences between simulations with different values of simulation parameters through
reproduction with PENELOPE of published experiments of bremsstrahlung production with high and low energy electrons.
Simulation parameters C; and C, have been varied until reaching a value from which the simulations results are equivalent
within the statistical uncertainty considered.

The use of large simulation parameters values for condensed simulation of electrons in bremsstrahlung production conducts
to particles fluence deviations from experimental published results, especially on the central axis. More detailed simulation
within the target is needed with high energy electrons in a high atomic number material than low energy electrons in a low
atomic number material.

Key words: Bremsstrahlung, mixed simulations, Monte Carlo, PENELOPE.
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Introduccion

La radiacion de frenado (o bremsstrahlung) se
compone de rayos X generados por la desaceleracion
de particulas cargadas en materia. Su aplicacién en
medicina comprende un amplio rango de energias,
desde las decenas de keV en radiodiagndéstico hasta
los MeV en terapia. En este ambito, los rayos X se
producen al frenar electrones acelerados en blancos
gruesos metalicos. La descripcién pormenorizada
tanto del espectro energético como de la distribucion
angular de los fotones de frenado permite calculos
precisos en la dosis recibida por el paciente, y repre-
senta una descripcion rigurosa de la calidad del haz
de radiacion.

El codigo de transporte de particulas PENELOPE!
es un conjunto de programas y subrutinas escritos en
FORTRAN 90 que emplean el método Monte Carlo
(MC) para modelar el transporte acoplado de fotones,
electrones y positrones en un rango energético que
abarca desde unas centenas de eV hasta 1 GeV.

Una simulacion se denomina detallada cuando se
reproducen todas y cada una de las interacciones de
una particula hasta que es absorbida. Debido al gran
nlimero de interacciones que una particula cargada
puede llegar a experimentar antes de ser absorbida,
los cédigos MC de propoésito general descansan en la
implementacion de técnicas de historias condensadas
para el transporte de particulas cargadas empleando
teorias de dispersion multiple. Estas técnicas con-
sisten en resumir un gran numero de eventos blandos
en un Unico evento artificial entre dos eventos duros,
lo que permite reducir el tiempo de simulacion.

A medio camino entre las simulaciones detalla-
das y las puramente condensadas se encuentran las
simulaciones mixtas. El codigo PENELOPE posibilita la
modificacion del grado de detalle de las simulaciones
en el transporte de electrones y positrones mediante
el ajuste por parte del usuario de los parametros de
simulacion.

Las ventajas de las simulaciones mixtas sobre las
completamente condensadas es que ofrecen una
mayor precision en la simulacion de particulas car-
gadas, especialmente en las cercanias de separacion
entre medios. Al disminuir el valor de los parametros
de simulacion mixta, aumenta el grado de detalle de
la simulacion pero también el tiempo necesario para
simular cada historia.

Algunos autores?3 han demostrado que al simular
radiacién de frenado producida en blancos gruesos
la eleccion de los parametros de simulacion puede
afectar a los resultados obtenidos. Otros autores*® han
evaluado la influencia de la energia inicial del haz de
electrones y el numero atémico (Z) del blanco en la
exactitud de las propiedades de un haz de radiacién
de frenado caracterizado por MC.
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El objetivo de este trabajo es estudiar la depen-
dencia de los resultados obtenidos en las simulacio-
nes con los pardmetros de simulacion mixta. Se va
a reducir el valor de estos parametros hasta que los
resultados de las simulaciones sean estadisticamente
equivalentes. Estos resultados van a ser cotejados
con datos experimentales publicados. Para evaluar el
efecto del nimero atémico y la energia del haz se van
a reproducir dos experimentos: el primero de un haz
de electrones de 15 MeV impactando en un blanco de
plomo (Pb) y un segundo de electrones de 200 keV en
un blanco de aluminio (Al).

Materiales y métodos

PENELOPE

Las simulaciones han sido realizadas con la version
2014 del programa en un equipo con el sistema ope-
rativo Windows 10 de 64 bits y una CPU Intel(R) Core
(TM) i7-7700HQ de 2.8 GHz.

PENELOPE ha sido validado en la reproduccion de
espectros de fotones de bremsstrahlung por Salvat et
al.b La seccion eficaz diferencial de bremsstrahlung
se obtiene de datos publicados.”® La modelizaciéon de
la distribucién angular de los fotones generados esta
basada en un ajuste semi-empirico que para electrones
con una energia menor a 500 keV emplea la funcién de
ajuste de onda parcial de Kissel et al.° y para electrones
de energia superior es aproximada por una distribucion
dipolar clasica. Las colisiones inelasticas individuales
de las particulas cargadas se describen con los datos
de seccioén eficaz diferencial publicados en el ICRU
Report No. 77.1% Una descripcion mas detallada de
los modelos empleados puede ser encontrada en el
manual del programa.l!

Los parametros de simulacion mixta que tienen
dependencia en el grado de detalle de la simulacion
son Cy, Cy, Wee Y W

o () determina el angulo de corte 6, utilizado
para clasificar los eventos elasticos en duros o
blandos. Sus valores pueden variar entre 0.2
(simulacién condensada) y 0.0 (simulacion
completamente detallada).

» (es lafraccion de energia maxima perdida en
un Unico paso. Sus valores pueden variar entre
0.2y 0.0.

e W, es el valor de corte para pérdidas energéti-
cas en colisiones inelasticas. Las interacciones
con pérdidas energéticas menores a W, se
consideran interacciones blandas.
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e W, es el valor de corte para emision de brems- En el experimento se emplea un haz de electrones
strahlung. Las interacciones que producen emi- de 0.35 cm de didmetro con una incidencia normal a
siones de fotones con energias menores a W, una ventana de titanio, para posteriormente acceder,
se consideran interacciones blandas. atravesando una cavidad de aire y un monitor de trans-

mision de corriente (MTC), a un blanco grueso donde

En los dos experimentos reproducidos se van a reali- se va a producir la practica totalidad de la radiacion

zar diferentes simulaciones mixtas que progresivamente de frenado. Se ha empleado una ventana de acero
se van aproximando a una simulacién completamente inoxidable (Al) tras el MTC en las medidas de angulos
detallada mediante la reduccién de los parametros de  pequefios, comprendidos entre 0° y 10° inclusive. Para
simulacién mixta C; y C; de manera que en cada simu-  angulos grandes, comprendidos entre 30° y 90° la ven-
lacién C; = C; tal y como se recomienda en el manual tana de Al no se ha empleado (fig. 1).
del programa. Los fotones generados son detectados por un cristal
Las incertidumbres en los resultados de las simula-  centelleador de 20 x 25 cm? de Nal. El detector se
ciones se representan con un factor de cobertura k = 2 encuentra a una distancia de 318-361 cm desde la
considerando soélo incertidumbres estadisticas. cara superior del blanco ubicado en el eje central de
La variaciéon de tiempo que se produce al disminuir  un colimador de Pb de 2.4 cm de didmetro y 20 cm
el valor de los parametros de simulacion mixta se va a  de espesor.
evaluar con el concepto de eficiencial? e: En los resultados obtenidos se han realizado correc-
ciones por la atenuacién producida por el aire que se

\2 /1 encuentra entre el blanco y el detector, por el efecto del

€= (s;) ’ (T) (D) colimador de plomo, apilamiento de pulsos, respuesta y
eficiencia del detector.

donde X es el valor medio de la distribucion de valores, Los resultados experimentales se muestran para

sy es la varianza asociada a X y T el tiempo de simula- la fluencia (1/m?2) en funcién del angulo en unidades

cion. de numero de particulas normalizado por el area del

detector (m?) y nimero de particulas lanzadas al blan-
co. Para los espectros se emplea la fluencia energética
Experimento 1: Electrones de 15 MeV en (1/m?) en unidades de energia (MeV) normalizada
plomo por el area del detector (m?), ancho de energia de la
banda de medida (MeV) y nimero de particulas lan-
El primero de los experimentos reproducidos es el  zadas al blanco.
realizado por Faddegon et al.l213 en un acelerador Faddegon et al.l3 presentan unas incertidumbres
lineal Vickers del National Research Council of Canada. en la fluencia del 5% en el eje del haz y de hasta un

————
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Fig. 1. Esquema de los elementos descritos en el experimento 1 para su reproduccion por MC. Figura adaptada de la publi-
cada por Faddegon et al.?
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7% fuera de él. En el caso de las medidas de espectros
oscilan entre un 3% y un 10%.

Experimento 2: Electrones de 200 keV en
aluminio

Los resultados experimentales con los que se van a
comparar las simulaciones realizadas estan publicados
por Rester et al.,1* los cuales aplican la disposicion
experimental descrita por Dance et al.1®

El haz de electrones producido es acelerado median-
te un dispositivo Van der Graff LTV 3-MeV. Una vez ace-
lerado accede al interior de una camara cilindrica de
aluminio en la cual se ha realizado el vacio. Esta cAmara
cilindrica estd conectada eléctricamente a tierra, for-
mando alrededor del blanco una jaula de Faraday.

El haz (fig. 2) penetra en la cdmara a través de un
orificio de 2.54 cm de diametro y 1.27 cm de espesor.
Este mismo orificio se ha efectuado a la salida del haz
de radiacion, con un recorrido angular que abarca
desde —15° a 160°. El material de la ventana permite
la entrada o salida de las distintas particulas sin ser
atenuadas.!®

Una vez el haz emerge del dispositivo anterior, atra-
viesa un colimador de plomo, el cual tiene un iméan cuya
finalidad consiste en repeler los electrones dispersados.
Finalmente los fotones de bremsstrahlung alcanzan un
detector de centelleo de Nal(Tl).

El detector de centelleo esta rodeado por un blindaje
de plomo, excepto por un pequefio orificio de apertu-
ra de 1.27 cm de didmetro y una altura de 7.62 cm,

Detector colimado

S
s
s

Colimador de Pby,?’é Iman

"I-'.'... 5
o* ., 5

Haz de
electrones

Fig. 2. Esquema de los elementos descritos en el experi-
mento 2 para su reproduccion por MC. Figura adaptada
de la publicada por Dance et al.1®
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enfrentado en el mismo eje a una distancia de 98.1 cm
de la cara superior del blanco. La apertura subtendida
por el angulo sélido es de 1.31-10~* sr respecto a la
posicion del blanco. El soporte que sustenta el detector
rota sobre unas guias en un arco que va desde 0°a 150°
con el centro de giro en el centro de la cara superior
del blanco.

El blanco utilizado es de aluminio puro de forma que
el espesor se ha escogido ligeramente mayor al rango
medio de los electrones de dicha energia en el material.
Para todas las medidas el haz de electrones incide de
forma normal a la superficie del blanco.

Los resultados experimentales se muestran para la
fluencia energética (MeV/m?) en funcién del angulo en
unidades de energia (MeV) normalizado por el area del
detector (m?) y nimero de particulas lanzadas al blan-
co. Para los espectros se emplea la fluencia energética
(1/m2) en unidades de energia (MeV) normalizada por
el area del detector (m2), ancho de energia de la banda
de medida (MeV) y numero de particulas lanzadas al
blanco.

Las incertidumbresexperimentales de espectros vy
fluencias oscilan entre un 20% y un 30% y en su esti-
macién hay muchos factores que varian en funcién del
angulo y la energia del haz. Méas detalles estan publica-
dos por Rester et al.14

Simulacion 1: Electrones de 15 MeV en plomo

Los detalles de la simulacion reproducen las indica-
ciones dadas por Faddegon et al.2

La fuente, compuesta por electrones monoener-
géticos de 15.18 MeV, se ha simulado como un haz
cuadrado de 0.35 x 0.35 cm? de fluencia constante e
incidencia normal a la ventana de titanio. La simulacion
de la geometria desde la ventana de titanio hasta el
blanco ha sido la misma que en la disposicion experi-
mental descrita (tabla 1).

Para el blanco se ha empleado Pb puro con una
densidad de 11.43 g/cm3 y un espesor maésico de
9.13 g/cm?. La ventana de salida estd compuesta de
titanio puro de densidad 4.54 g/cm3y el MTC de silicio
puro con densidad de 2.33 g/cm3. El aire dentro de la
cémara esta a temperatura ambiente, simulado con una
densidad de 0.001205 g/cm3 y compuesto por C, N,
O y Ar en proporciones de 0.000124, 0.756, 0.232 y
0.0128 en peso. El Al tiene una densidad de 8.06 g/cm3
y estd compuesto por C, Si, Cr, Mn, Fe y Ni en propor-
ciones de 0.001, 0.007, 0.18, 0.01, 0.712 y 0.09, res-
pectivamente, en peso. La regidon comprendida entre el
blanco y el detector se ha simulado como vacio ya que
las medidas han sido corregidas por el efecto del aire.
El detector se ha simulado en una superficie esférica de
100 cm de radio centrada en el punto central de la cara
superior del blanco.
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Tabla 1. Posicién de los diferentes componentes utilizados
en el experimento realizado por Faddegon et al.2
El origen ha sido tomado en la superficie superior
del blanco de Pb.

Punto Posicidn (cm)
a 3.313
b 3.3
c 291
d 29
e 1.6051
f 1.6
g 1.583

Las energias de absorcion se han establecido en
200 keV y 10 keV para electrones (o positrones) y foto-
nes respectivamente. Las parametros C; y C; se han
establecido en valores de 0.2, 0.1, 0.05, 0.01 y 0.001.
El corte correspondiente a las interacciones inelasticas
y de bremsstrahlung, W..y W, se ha establecido en
200 keV y 10 keV, respectivamente.

Se ha realizado un escalado de la fluencia aplicando
la ley del inverso al cuadrado de la distancia debido a la
diferencia de la medida en la simulaciéon (100 cm) vy el
experimento (318-361 cm).

Simulacion 2: Electrones de 200 keV en
aluminio

En el experimento de referencia descrito por Dance
et al.15 no se dan detalles de los distintos materiales
y geometrias, por lo que se ha realizado una simula-
cion en la que solo se va a considerar el blanco. La
fuente, compuesta por electrones monoenergéticos de
200 keV, se ha considerado como una fuente puntual
en la que los electrones son emitidos en direcciéon nor-
mal a la superficie del blanco en el mismo eje en el que
se encuentra su centro.

Para el blanco se ha empleado Al puro con una
densidad de 2.698 g/cm3 y con un espesor masico de
0.069 g/cm?. La region comprendida entre el blanco y
el detector se ha considerado como vacio al no existir
datos sobre materiales y geometria y al considerar los
autores de los experimentos que no afectan a los resul-
tados obtenidos.

El detector se ha simulado como una superficie esfé-
rica de 98.1 cm de radio centrada en la cara superior
del banco. El ancho de energia ha sido establecido del
mismo tamafio que los resultados experimentales de
referencia para no afiadir incertidumbres a la compa-
racion.

Las energias de absorciéon se han establecido en 36
keV para fotones y electrones coincidiendo con la ener-
gia de corte experimental. Los parametros C; y C, han
sido establecidos en valores de 0.2, 0.1, 0.05 y 0.01.
El corte correspondiente a las interacciones inelasticas
y de bremsstrahlung W.. y W, se ha establecido en
36 keV.

Resultados

Resultados 1: Electrones de 15 MeV en plomo

Los espectros energéticos de fotones por electron
incidente obtenidos han sido corregidos por el inverso
al cuadrado de la distancia y normalizados al angulo
solido subtendido por los detectores. Se ha hecho uso
de la simetria esférica de la geometria para agilizar la
simulacion.Se han empleado 5- 107 historias por simu-
lacion realizada.

Los espectros de bremsstrahlung experimentales
junto a los calculados con la simulacion mas detallada,
donde C, = C; = 0.001, se muestran en la fig. 3 para
los angulos del detector de 1°, 4°, 10°, 30°, 60° y 90°.

Para todos los espectros se observa una gran
coincidencia entre los resultados experimentales y los
calculados, excepto para los angulos de 60° y 90°
donde la simulacion sobrestima ligeramente la fluencia
energética.

Los resultados de fluencia experimentales y calcu-
lados con la simulacion méas detallada se muestran en
la fig. 4. De nuevo se observa una gran coincidencia
entre ambos.

Se han representado en la fig. 5 la fluencia ener-
gética relativa respecto a la simulacion mas detallada
realizada con C; = C, = 0.001 para el angulo de 4°.
Se observa una diferencia relativa mayor al aumentar el
valor de los parametros de simulacion mixta. Al ser esta
diferencia estadisticamente constante con la energia, la
discrepancia queda explicada por una diferencia en la
fluencia de fotones.

Los efectos de una incorrecta eleccién de los para-
metros de simulacién mixta se aprecian en la fig. 6,
donde se observan cambios significativos en la fluencia
obtenida al variar los parametros Cyy C,.

Se observan mayores discrepancias para angulos
pequefios comprendidos entre 0° y 10°. Estas discre-
pancias desaparecen para angulos grandes, compren-
didos entre 30° y 90°. La diferencia relativa de fluencia
en el eje central es del 4.5% para el caso de C, =
= 0.1 ydel 2.5% para C; = C, = 0.05. En el caso de
C; = C; = 0.01 los resultados son estadisticamente
equivalentes a los obtenidos con C; = C, = 0.001.
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Fig. 3. Fluencia energética a 1 metro de fotones de bremsstrahlung para un haz de 15 MeV sobre un blanco de Pby los déngu-
los de 1°, 4°, 10°, 30° 60°y 90°. Resultados experimentales y MC con los valores de simulacion mixta C; = C; = 0.001.
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aumentar el valor de los parametros de simulacion
mixta se compensa con la disminuciéon de la fluencia
a angulos mayores. Este hecho sugiere un aumento
del angulo medio de emisién de los fotones de brems-

b strahlung al disminuir los valores de C,y C,. El efecto
. descrito desaparece con una correcta eleccion de los
. parametros de simulacién mixta.

En la tabla 2 se muestra la eficiencia (1) relativa al
variar los parametros de simulacion mixta. Al disminuir
los valores de C; y C; aumenta el grado de detalle de la

Fig. 4. Fluencia de fotones de bremsstrahlung para un
haz de electrones de 15 MeV sobre un blanco de Pb

(z =82).

simulacion y se produce por tanto un notable aumento
del tiempo de simulacion para un mismo numero de
historias.
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Fig. 6. Cociente entre la fluencia en cada angulo en una
simulacion respecto al resultado obtenido con la simulacion
mas detallada realizada.

Tahla 2. Valores relativos de eficiencia de las distintas
simulaciones respecto a la simulacién mas detallada
(Co.001) para electrones de 15 MeV en Pb.

C1y G, Eficiencia relativa
0.001 1
0.01 6
0.05 27
0.1 49
0.2 84

Resultados 2: Electrones de 200 keV en
aluminio

Se han empleado 7-10° historias en cada una de
las simulaciones. Debido a la baja eficiencia en la pro-
duccioén de fotones de bremsstrahlung a bajas energias,
la simulacién con C, = C, = 0.001 no ha sido incluida
en el estudio.

Los espectros energéticos de fotones de brems-
strahlung experimentales junto a los calculados con
la simulacién mas detallada, donde C; = C, = 0.01,
se muestran en la fig. 7 para los dngulos del detector
publicados: 0°, 30°, 45°, 60°, 120°y 150°.

Considerando la alta incertidumbre de los resulta-
dos experimentales se observa coincidencia entre los
resultados experimentales y los simulados. Respecto a
las simulaciones, se obtiene una mayor incertidumbre
qgue en el experimento anterior porque a bajas ener-
gias la seccion eficaz diferencial de bremsstrahlung es
varios 6rdenes de magnitud inferior.

Los resultados de fluencia energética experimen-
tales y calculados con la simulacion mas detallada se

muestran en la fig. 8. Se observa una gran coincidencia
entre ambos.

Al contrario que en el experimento anterior, no se
observan variaciones en la forma de los espectros con
la modificacién de los parametros de simulacién mixta
excepto para 0° cuando C; = C; = 0.2. De nuevo esta
discrepancia se explica por una diferencia en la fluen-
cia energética de fotones.

Los efectos en la fluencia energética con la variacion
de los parametros de simulaciéon mixta se muestran en
la fig. 9. No se observan diferencias estadisticamente
significativas excepto en el eje central para el valor
maximo de los parametros C,y C, donde es un 4.2%
inferior respecto al valor experimental. Los resultados
de fluencia energética son estadisticamente equivalen-
tes para valores iguales o menores a C; = C, = 0.1.

De los resultados obtenidos se infiere que en la
reproduccion de este experimento se puede realizar
una seleccion de los valores de los parametros de
simulacion mixta mas elevados sin correr el riesgo de
obtener resultados inexactos en la simulacion.

Los resultados (fig. 9) también sugieren, en compa-
racion con los obtenidos en el experimento electrones
de 15 MeV en plomo (fig. 6), que la energia inicial de

Tabla 3. Valores relativos de eficiencia de las distintas
simulaciones respecto a la simulaciéon mas detallada reali-
zada (Co01) para electrones de 200 keV en Al.

C1y G Eficiencia relativa
0.001 1

0.05 4

0.1 7

0.2 10
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Fig. 7. Fluencia energética a 1 metro de fotones de bremsstrahlung para un haz de 200 keV sobre un blanco de Al y los angu-
los de 0°, 30°, 45°, 60°, 120°y 150°. Resultados experimentales y MC con los valores de simulacion mixta C; = C, = 0.01.

los electrones, el nimero atdbmico del material blanco
elegido o una combinaciéon de ambos son variables

dependientes en la correcta eleccion de los parametros
de simulacién mixta.
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Fig. 8. Fluencia energética de fotones de bremsstrahlung
para un haz de electrones de 200 keV sobre un blanco de

Al (Z = 13).

Fig. 9. Cociente entre el resultado de fluencia energética en
cada angulo en una simulacion respecto al resultado obte-

nido con la simulacién mas detallada realizada.
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En la tabla 3 se muestra la eficiencia (1) relativa al
variar C1y C,. De nuevo se observa un notable aumento
en el tiempo necesario de simulacion para el mismo
namero de historias al reducir los parametros de simu-
lacion mixta.

Discusion

En este trabajo se ha demostrado que una inade-
cuada eleccion de los parametros de simulacion mixta
C1y C, ocasiona desviaciones en las fluencias obteni-
das respecto a los valores experimentales.

Existe mucha bibliografia en el ambito de la radio-
terapia en la que se reproducen propiedades de los
haces simulando el campo de radiacion generado
mediante un haz de electrones impactando en un
blanco grueso. Si se comparan los parametros de
simulacion escogidos en este trabajo con los emplea-
dos por los diferentes autores se pueden obtener
algunas conclusiones.

En la reproduccién de fluencias, existen publi-
caciones con las que comparar los resultados expe-
rimentales de este trabajo. Gonzalez et al.!® consi-
guen reproducir los resultados experimentales de un
acelerador Elekta Precise dando unos valores de los
parametros de simulaciéon mixta de 0.01 en el blanco
de tungsteno (W) con Z = 74, lo que coincide con los
resultados de este trabajo.

Sempau et al.l” también obtienen buena concor-
dancia con los resultados experimentales con un valor
relativamente alto de los pardmetros de simulacion
mixta C; = C; = 0.1 si se comparan con los resulta-
dos de este trabajo. En este caso se ha hecho uso de
Interaction Forcing, lo que sugiere que el uso de esta
técnica de reducciéon de varianza podria estar facili-
tando resultados méas exactos a pesar de elegir unos
parametros de simulacion altos.

En el campo del radiodiagnostico Gallardo et al.18
reproducen espectros con unos valores de C; = C, =
0.2. Estos valores de los parametros de simulacién
mixta son relativamente altos comparados con los
resultados obtenidos en este trabajo, sin embargo esto
puede estar justificado por el mayor nimero de varia-
bles disponibles para la sintonizacion del haz primario
0 porque los espectros obtenidos se generan con un
angulo anédico superior a los 10° de forma que las
desviaciones en la fluencia son menos evidentes tal y
como se muestra en este trabajo. Es por tanto légico
encontrar en la bibliografia simulaciones de haces de
frenado para radiodiagnostico con valores altos de C)
Yy Cs.

En la simulacion se puede recurrir a altos valores
de los pardmetros de simulacién mixta, teniendo en
cuenta siempre los efectos de sintonizacién del haz
o del empleo de técnicas de reduccion de varianza.

En caso de no emplear estas técnicas, el uso de
altos valores de C,y C, puede conducir a resultados
inexactos de fluencia tal y como se ha mostrado en
este trabajo.

Conclusiones

Mediante simulaciones MC se pueden reproducir
resultados experimentales de produccién de fotones
de bremsstrahlung con una gran precision, sin embar-
g0 la exactitud de los resultados simulados es depen-
diente de una correcta eleccion de los parametros de
simulacion mixta Cy Cs.

Se ha demostrado que altos valores de los para-
metros de simulacién mixta, especialmente a altas
energias, conllevan una reproducciéon inexacta de
caracteristicas fundamentales del haz de radiacion de
frenado como son el espectro y la fluencia.

Valores muy bajos de estos parametros aseguran la
reproduccion de los resultados experimentales a costa
de un gran aumento en el tiempo necesario de simu-
lacion, pudiendo llegar a simulaciones inviables en la
practica. Existe un valor a partir del cual al disminuir
el valor de los parametros de simulacion mixta no se
obtienen variaciones estadisticamente significativas en
los resultados.

Con electrones de alta energia impactando en
blancos de numero atdmico alto, se necesita un mayor
grado de detalle en la simulaciéon (C; = C; = 0.01)
para la reproduccion de resultados experimentales
gue para electrones de baja energia en materiales
de bajo numero atéomico (C; = C, = 0.1), por lo que
la energia inicial del haz de electrones, el nimero
atémico del material blanco o una combinacion de
ambos son variables que han de ser tenidas en cuenta
a la hora de realizar una correcta seleccion de los
parametros de simulacion mixta.
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Analisis dosimetrico de las incertidumbres
derivadas del movimiento vy las variaciones
de densidad evaluadas con Radioterapia
Guiada por la Imagen en Radioterapia
Esterotaxica de pulmon

Dosimetric analysis of uncertainties derived from movement and density
variations evaluated with Image-Guided Radiotherapy in lung Stereotaxic
Radiotherapy

José Bea Gilabert, José Domingo Lago Martin, Enrique Lopez Mufioz, Verdnica Gonzalez Vidal,
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Hospital Vithas Virgen del Consuelo. ¢/ Callosa d’En Sarria 12 — 46007 Valencia.
Fecha de Recepcion: 24/01/2020 - Fecha de Aceptacion: 20/10/2020

Objetivo: Estudiar el impacto del movimiento y de la variaciéon de la densidad en la dosis impartida al tumor analizando
los volumenes determinados sobre imagenes obtenidas durante el tratamiento.

Material y métodos: Se ha calculado la dosis de prescripcién sobre el PTV (Planning Target Volume), considerando
tanto una densidad uniforme forzada del mismo como sin forzarla, y el valor consecuente en el tumor. Se ha estudiado la
diferencia entre los algoritmos Monte Carlo y Collapsed Cone. Se ha calculado la dosis sobre los volimenes definidos en
imagenes de cone beam durante el tratamiento, considerando idéntica densidad que el tumor. Finalmente, se han realizado
dosimetrias tedricas sobre cilindros con diferentes desplazamientos desde el isocentro para evaluar su impacto en la dosis
recibida comparada con los casos clinicos.

Resultados: La prescripcién de dosis al PTV considerando una densidad forzada conduce a una dosis calculada mayor
sobre el tumor de 10.6%, y de 8.2% sin forzarla. Los volimenes delimitados en imagenes de cone beam reciben aproxi-
madamente igual dosis que el determinado en la planificacién, con variaciones debidas a la incertidumbre de localizacion.

Conclusiones: La dosis calculada sobre volumenes determinados sobre imagen cone beam obtenida durante el trata-
miento permite reevaluar las condiciones dosimétricas asociadas a la prescripcion.

Palabras clave: SBRT, IGRT, Heterogeneidad, Verificacion de dosis.

Objective: To carry out an estimation in position and density variations by analysing volumes determined in cone beam
images obtained during stereotactic radiotherapy lung treatments and its impact on delivered dose to tumour.

Materials and methods: Prescription dose for PTV (Planning Target Volume) and dose value obtained in tumour have
been calculated, taking into account both forced density override of PTV and without forcing. Difference between Monte Carlo
and Collapsed Cone algorithms has been studied. The treatment has been re-calculated on volumes generated by cone beam
images, considering same density as tumour. Theoretical dosimetry has been carried out on cylinders with different shifts
from isocenter in order to evaluate its impact on received dose comparing to other clinical cases.

Results: Prescription dose for PTV forcing density override leads to greater dose calculated on tumour of 10.6% and 8.2%
without forcing. Volumes delineated on cone beam images receive approximately the same dose as the tumour determined
in planning, dose differences being blamed to position uncertainty.

*Correspondencia: beagj@vithas.es
https://doi.org/10.37004/sefm/2020.21.2.003
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Conclusions: Dose calculated on volumes determined on cone beam images obtained during treatment could lead to pres-

cription dose evaluation.

Key words: SBRT, IGRT, Heterogeneity, Dose verification.

Introduccion

La Radioterapia Estereotdxica Extracraneal (SBRT,
acrénimo en inglés de Stereotactic Body Radiation)
se ha convertido en una herramienta fundamental en
el tratamiento del cancer de pulmén.}2 Esta patologia
presenta dos caracteristicas especificas, como son
el movimiento respiratorio y la heterogeneidad del
medio circundante. En el primer caso, el movimiento
respiratorio supone una dificultad afiadida en la loca-
lizacion y delimitacion de la lesién. Se han estudiado
diferentes estrategias para abordar esta cuestion,?
recomendandose disponer de un sistema de control de
la respiracion, que puede estribar entre la compresion
abdominal y el control respiratorio activo o gating respi-
ratorio. Ademas, las modernas técnicas de tratamiento
IMRT (Intensity Modulated Radiation Therapy) y VMAT
(Volumetric Modulated Arc Therapy), basadas en haces
estrechos, mas el empleo de haces no filtrados FFF
(Free Flattening Filter) con tasas altas de dosis, pueden
presentar caracteristicas especiales como son la alta
modulacién,* que combinada con el movimiento del
tumor pueden generar distribuciones de dosis muy
heterogéneas sobre el mismo, lo cual es conocido como
efecto interplay.®

La segunda caracteristica especifica corresponde al
célculo de dosis. El tumor esta colindante a un tejido
de baja densidad, bien como un nédulo inmerso en
el pulmodn, bien adyacente al mediastino o a la caja
torcica. El informe ICRU-916 recomienda utilizar algo-
ritmos tipo B como Collapsed Cone (CC) o Analitical
Anisotropy Agorithm (AAA) y, sobre todo, Monte Carlo
(MC), debido a que este ultimo es el formalismo que
mejor permite calcular el transporte de la radiacion en
interfases de medios heterogéneos. Ademas, debe con-
templarse que el efecto de la heterogeneidad es mas
acusado con haces estrechos, produciéndose pérdida
de equilibrio electrénico con el riesgo de infradosifica-
ciones, y dificultando la optimizacion de la distribucion
dosis sobre el blanco.

La primera dificultad puede abordarse con los
sistemas de imagen online de las unidades de trata-
miento, que permiten monitorizar la posicion del tumor
verificandose que se esta impartiendo la dosis sobre
la lesion, es decir, el procedimiento de la IGRT (/mage
Guided Radiation Therapy). En particular, las imagenes
CBCT (Cone Beam Computed Tomography) pueden ser
utilizadas para determinar la posicion del tumor antes
y después del tratamiento permitiendo evaluar la esta-
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bilidad intrafraccién. Sin embargo, no pueden utilizarse
para calcular la dosis porque no contemplan todo el
contorno del paciente. La segunda cuestion ha llevado
a diferentes aproximaciones! para soslayar este pro-
blema, como el célculo dosimétrico considerando que
el PTV (Planning Target Volume) tiene una Densidad
Promedio Forzada (DPF) entre la lesion y el pulmén cir-
cundante para considerar un promedio de la densidad
de los tejidos a lo largo del tratamiento;”-8 sin embargo,
otros autores presentan opiniones contrarias prefirien-
do no forzar la densidad porque puede enmascarar el
efecto de la pérdida de equilibrio electronico.210

El objetivo de este trabajo es presentar una meto-
dologia para poder estimar la dosis impartida al
GTV utilizando las iméagenes de verificacion online.!
Estudiaremos las desviaciones geométricas obtenidas
y su relacion con los margenes obtenidos a priori, eva-
luando su impacto en la cobertura dosimétrica del GTV
(Gross Target Volume). Se revisara el célculo de dosis
sobre el PTV, dependiente del uso o no de DPF y del
algoritmo de célculo utilizado. Evaluaremos la relacion
con la dosis calculada sobre el GTV planificado y con las
dosis estimadas en los GTV determinados en las image-
nes CBCT de cada sesion de tratamiento, de tal forma
que podemos estimar la influencia del movimiento y las
variaciones de densidad. Finalmente realizaremos una
valoracion sobre la posibilidad de revisar los criterios de
evaluacion de la dosis impartida sobre el GTV.

Material y métodos

Exactitud de la colocacion del paciente

Se ha estudiado un total de 70 tratamientos de 3
sesiones, 10 tratamientos de 5 sesiones y 10 de una
Unica sesion. Los pacientes se simularon en un CT
Brightspeed (General Electric Healthcare, Chicago,
EEUU) con técnica axial slow scan con periodo de
rotacion del tubo T = 4s 'y compresion abdominal sobre
la guia Elekta BodyFIX (Elekta LTD, Estocolmo, Suecia).
Se contornearon los volumenes de tratamiento GTV
con el sistema de planificacion Elekta Monaco v5.11.2,
estableciéndose un margen isétropo de 2 mm para
el ITV,'2 que aumenta hasta 5 mm para el PTV para
contemplar la incertidumbre sistematica del acele-
rador y los dispositivos de adquisicion de imagen.
La planificacion es transmitida al sistema de IGRT
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Elekta XV/I v5.0.2, utilizandose como referencia para
el registro de las imagenes CBCT obtenidas durante
el tratamiento, siguiendo el protocolo especifico de
pulmén del Netherlands Cancer Institute NKI," donde
se consideran rotaciones validas menores de 3° y se
aplican Unicamente desplazamientos. Las imagenes
CBCT son adquiridas en una rotacion completa de un
minuto de duracién para obtener una buena calidad de
imagen. En cada sesion se realizan tres exploraciones:
(1) una para realizar la correccion inicial de la posicion
y ajustarla al isocentro ry, (2) una verificacion tras el
desplazamiento de la mesa r; y (3) otra al final de la
sesion para evaluar la estabilidad del paciente rs. La
verificacion del desplazamiento con el segundo CBCT
nos permite evaluar la estabilidad interfraccién y mien-
tras que la diferencia entre el CBCT final y éste r3—r;
nos indica la estabilidad intrafraccién. A partir de los
valores de cada paciente se obtienen las desviaciones
de toda la poblacion estudiada,!3 tanto las sistematicas
2 como las aleatorias o.

A continuacion, se exporta el segundo CBCT al siste-
ma de planificacion ISOgrayv4.2.3 (Dosisoft SA, Cachan,
Francia), transformando la matriz 3D a una sucesion de
cortes CT con el mismo sistema de referencia y espesor
que la simulacion virtual. Sobre estas exploraciones
se determinan los GTV/CBCT obtenidos durante la irra-
diacion. Asi mismo, para tratamientos de mas de una
sesion, se define el volumen UNI como la unién de los
GTV/CBCT delimitados sobre los CBCT/ de cada sesion
de tratamiento, UNI = U GTV/CBCT. Este volumen se
puede considerar como el valor del GTVmMCBCT promedio
mas el margen aleatorio M de posiciéon y de deforma-
cion,12 es decir, UNI = GTVmCBCT + M. De esta forma
se puede estimar el Baseline Shift (BS) o diferencia
de posicién del GTV respecto al volumen planificado
(ecuacion 1), es decir,

CBCT
Ips = Igrym — Fatv (1)

que nos permite calcular el error sistematico Xgs.

Se puede calcular entonces el margen M siguiendo
el formalismo de Sonke et al.}* Basicamente, se aplica
la formula de Van Herk!3 (ecuacion 2)

M=25.2+07-0 (2)

que contempla los valores de las desviaciones interfrac-
cion e intrafraccion, tanto sistematicas X (ecuacion 3)
como aleatorias ¢ (ecuacién 4) sumadas en cuadratura.
Ademas, incluye el valor sistematico X de la delineacién
del GTV; en este caso, se considera que corresponde al
valor de Xgs porque indica la diferencia entre el GTV

" XVI Protocols. NKI-AVL The Netherlands (2011).

delineado en la planificacién con los obtenidos en cada
sesion durante el tratamiento. El valor de o deberia de
contemplar la respiracion, pero ésta ya estaria incluida
en la determinacion de GTV/CBCT, realizada a partir de
una exploracion de un minuto de duracién englobando
varios ciclos respiratorios. Es decir, dentro de la ecua-
cion 2 se introduce

2 _ y2 2 2

X = Einterfraccién + Z“intrafracci()n + ZBS (3)
2 _ 2 2

0= Ginterfraccién + Gintrafraccién (4)

Dosimetrias clinicas

Tomando como base la poblacion anterior, se ha
estudiado un total de 44 pacientes, 32 de ellos tratados
en tres sesiones, 2 en 5 sesiones y 10 en una Unica
sesion. Se han escogido tratamientos realizados con un
conjunto de 9 hasta 12 haces coplanares conformados
(3DRT) en un acelerador Elekta Infinity con energia
6MV (Ql = 0.679) y colimador Agility con laminas de 5
mm de anchura en el plano del isocentro. La dosimetria
se ha calculado con el sistema de planificaciéon Monaco
y el algoritmo XVMC!®16 que proporciona la dosis en
medio (Dm), con una matriz 2 mm y varianza 1%. Los
campos se conformaron con un margen de 5 mm bus-
cando el objetivo clinico de irradiar el 95% del volumen
del PTV (D95) con la dosis de prescripcion.

Consideramos dos métodos de calculo. En primer
lugar, se asigna al PTV una densidad promedio (oprv)
entre el GTV y el pulmdn, lo cual definimos como méto-
do de calculo forzando la densidad sobre el PTV (en
adelante DF_PTV), calculandose la dosimetria del tra-
tamiento, obteniéndose DI5(PTV)xymcPF-FTV = 100% y
evaluando D95(GTV)xwmcP™-"TV (fig. 1). A continuacion,
se recalcula sin forzar la densidad de ningln volumen,
lo cual definimos como método sin forzar densidad
(en adelante NF), para obtener el valor de D95(GTV)
xwmcF. Ambas dosimetrias son enviadas al sistema de
planificacion /SOgray, siendo los planes recalculados
en agua (Dw) con el algoritmo CCl/ obteniéndose
DI5(GTV)ecPF-PTV y DO5(GTV) N

Con estos valores determinamos, en primer lugar, la
diferencia de dosis calculada en el GTV, D95(GTV) del
algoritmo CC respecto al algoritmo de referencia XVMC,
para ambos métodos NF y DF_PTV. En segundo lugar,
comparamos el método NF respecto al método DF_PTV
de referencia, para ambos algoritmos XVMC y CC. Asi
mismo evaluaremos la diferencia global respecto a la
dosis de prescripcion DI5(PTV)yymcPF-PT, para ambos
métodos y ambos algoritmos.

A continuacion, se realiza un calculo adicional
sobre el GTV exclusivamente con el algoritmo CC

Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):31-41
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(a) (b)

(c) (d)

Fig. 1. Esquema de los métodos empleados: (a) NF, método sin forzar densidad (b) DF_PTV, método de calculo forzando
la densidad sobre el PTV, con densidad promedio entre el GTV y el pulmoén (¢c) DF_GTV, método de calculo forzando la
densidad sobre el GTV, asignando sendas DPF tanto al GTV como al pulmén, (d) DF_CBCT, método de céalculo forzando la
densidad sobre el GTV delineado en CBCT, asignando sendas DPF tanto al GTV/®BCT como al pulmon.

asignando sendas DPF tanto al GTV (ogry) como al
pulmén (oLung), lo cual definimos como método de
calculo forzando la densidad sobre el GTV (en adelante
DF_GTV), obteniéndose D95(GTV)ccPF-CTY, de tal forma
que nos sirva de referencia para analizar las imagenes
de CBCT. Evaluaremos en este caso la diferencia res-
pecto a los calculos precedentes con ambos métodos,
DI5(GTV)ecPF-PTV y DIS(GTV)ecNF.

Como el CBCT no contempla todo el volumen del
paciente no puede utilizarse para calcular la dosis, y
entonces los volimenes GTV/CBCT se exportan al CT de
planificacion. A continuacion, se procede a recalcular
la dosis con el algoritmo CC, forzando la densidad
electrénica del GTV para cada GTV/CBCT ogm/CBCT =
ogTy, asi como la del pulmoén circundante, es decir,

(a)

método de célculo forzando la densidad sobre el
GTV delineado en CBCT (en adelante DF_CBCT). De
esta forma, se obtiene una estimacién de la interfase
entre GTV/CBCT y el pulmén circundante y de la dosis
recibida por el GTV en cada sesion de tratamiento,
D95(GTVCBCT)cPF-CBCT Estos valores se comparan con
los valores calculados previamente sobre el GTV con los
diferentes métodos, DI5(GTV)ccPF-FTV, DIS(GTV)ccNF y
D95(GTV)ccPF-6TV, asi como con la dosis de prescrip-
cién DI5(PTV)xymcPr-PT.

Finalmente, se ha tomado una muestra de 11
pacientes asignando al ITV una DPF entre el GTV y
el pulmén (oy), lo cual definimos como método de
célculo forzando la densidad sobre el ITV (en adelante
DF_ITV). Se ha repetido la dosimetria con el algoritmo

(b)

Fig. 2. Volumenes cilindricos, inmersos en cilindro equivalente pulmén, empleados en la dosimetria tedrica: eje radial (a),

eje longitudinal (b).
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CC conformando los campos sobre el ITV, de tal forma
que DI5(ITV)ccPF-TV = 100% de la dosis de prescrip-
cion y evaluando D95(GTV)ccpg ry» Procediéndose a la
misma comparacion de ambas variables.

Dosimetrias tedricas

Se ha realizado una serie de dosimetrias tedricas
en ambos planificadores para estudiar exclusivamente
el efecto del tamafio y de los movimientos internos del
GTV sobre su cobertura dosimétrica. Se han generado
GTV de forma cilindrica con radios de la base 5, 10,
15, 20 mm vy alturas iguales al doble del radio, centra-
dos en un maniqui cilindrico equivalente agua con un
cilindro central con densidad de pulmén (fig. 2), que
corresponde con la imagen CT virtual del detector Sun
Nuclear Archeck (Sun Nuclear Corporation, Melbourne,
EEUU). Se ha generado a su vez un ITV = GTV + 2 mm,
asi como varios GTV,, idénticos al GTV, cada uno des-
plazado una distancia d; respecto al isocentro, donde
i=1,...,5ydi=imm,en un caso sobre el eje radial y
en otro caso en el longitudinal.

La dosimetria consiste en 12 haces que deter-
minan una distribucion de dosis cilindrica sobre el
ITV, aplicando DF_ITV (orrv = 0.5), de tal forma que
DI5(ITV)PFITV = 100% para ambos algoritmos. Este
criterio es diferente del utilizado en los pacientes, donde
se hace sobre el PTV, pero en este caso al tratarse de
dosimetrias tedricas la incertidumbre sistematica de las
unidades de diagnoéstico y de tratamiento no debe ser
contemplada. A continuacion, se ha calculado D95 para
cada uno de los GTV aplicando DF_GTYV, para diferentes
tamafios y posiciones d;. Se han estudiado dos casos,
un contraste alto entre GTV y pulmén (AC: ogtv = 1,
opuLmon = 0.2) y otro bajo (BC: pgrv = 0.6, opuLmon =
0.4). En este caso, se ha evaluado la variaciéon de la
dosis DI5(GTV)(d,)PF-CTV al desplazarse una distancia
d; respecto a la referencia DO5(ITV)PFTV para ambos
algoritmos XVMC y CC.

Resultados

Exactitud de la colocacion del paciente

La exactitud de la colocacién de la poblacion de
pacientes se muestra la fig. 3, mientras que en la tabla
1 se distingue entre tratamientos de 3 y 5 sesiones,
indicandose las desviaciones!3 promedio y, sistemética
X y aleatoria 0. Los resultados interfraccion e interfrac-
cion estan dentro de lo indicado en la bibliografia.! Los
valores de Xgs, que indica la diferencia entre el GTV
delineado en un CT convencional y en un CBCT son
mayores que los correspondientes a las variabilidades
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Fig. 3. Histogramas de las desviaciones interfraccion (a),
intrafraccién (b) y BS (c) de la poblacién total de pacientes
estudiados. Los ejes siguen el convenio IEC.

interfracciéon e intrafraccion. Los margenes obtenidos
siguiendo el formulismo de Sonke!* (ecuaciones 2, 3y
4) nos dan resultados medios de 6 mm, aunque para
tratamientos de 5 sesiones alcanza 7.6 mm en el eje Z
anteroposterior.

Dosimetria clinica

Los valores promedio de la densidad electrénica
relativa a agua de son ppuimon = 0.3 = 0.1, pgrv = 0.8
+ 0.1, oprv = 0.6 = 0.1 en el conjunto de las dosime-
trias evaluadas. En la tabla 2 se muestran los resultados
estadisticos de las diferencias de dosis AD95(GTV), a
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Tabla 1. Desviaciones interfraccion, intrafraccion y BS promedio (x), sistematica (X) y aleatoria (¢) de la poblacién de
pacientes estudiados, 70 tratados en 3 fracciones y 10 en 5 fracciones. Los margenes se han calculado siguiendo el
formalismo de la referencia 12).

Resultados (mm) Interfraccion Intrafraccion Baseline Shift Margen
Nimero sesiones 3 5 3 5 3 5 3 5
X -0.1 -0.1 0.0 0.1 0.0 0.9 51 55
y7) Y 0.5 0.2 0.2 0.2 0.1 04 59 4.3
Z 0.0 -0.6 -0.1 0.0 -0.6 -0.4 6.3 7.6
X 0.6 0.6 0.6 0.7 1.4 15
) Y 0.6 0.7 1.1 0.3 15 1.0
YA 0.6 0.7 1.0 0.3 1.6 2.2
X 0.9 15 1.1 15 0.9 1.0
o Y 1.0 1.2 1.0 1.2 13 1.6
Z 1.2 1.8 15 1.7 1.7 1.7

las cuales se les ha aplicado la Prueba de los Rangos
con Signo de Wilcoxon. No se ha encontrado corre-
lacion entre AD95(GTV) vy las densidades o que sea
estadisticamente significativa.

Los algoritmos XYMC y CC calculan dosis similares
(fig. 4) con diferencias 0.0% = 2.4% con el método
DF_PTV y -0.2% + 3.0% sin forzar densidad. Las

diferencias entre métodos (fig. 5) quedan bien paten-
tes porque al forzar la densidad del PTV se obtienen
dosis superiores que las obtenida sobre la simulacion
de forma usual, con diferencias similares 2.4% + 2.8%
(XVMC) y 2.2% + 2.1% (CC).

Comparamos las dosis calculadas D95(GTV) —para
ambos métodos y algoritmos— con la dosis de prescrip-

Tahla 2. Diferencias de dosis en el parametro D95 evaluado sobre el GTV entre diferentes algoritmos y métodos de
calculo, asi como respecto a la dosis de tratamiento, para una poblaciéon de 44 pacientes. Se indica también el valor p de
significancia estadistica seglin la Prueba de Wilcoxon.

. . o Media +
Diferencias D95 (%) Sigma (%) HO p-valor
Método DF_PTV 00+24 0.020
Algoritmo CC respecto algoritmo XVMC n#0
Método NF -0.2+3.0 0.431
Algoritmo XVYMC -24+28 < 0.001
Método NF respecto método DF_PTV n>0 ————
Algoritmo CC -22+21 0.090
Algoritmo XVMC 10.7 £ 6.5 < 0.001
Método DF_PTV respecto dosis de prescripcion ——
Algoritmo CC 10.6 £ 6.3 0 <0.001
YIS -
Algoritmo XVMC 83+6.2 <0.001
Método NF respecto dosis de prescripcion —
Algoritmo CC 8.1+6.0 <0.001
Método DF_GTV respecto métodos DF_PTV'y Método DF_PTV | 08<+2.8 4<0 0.029
NF Método NF 3341 B <0.001
Método DF_GTV -10+19 n>0 < 0.001
Método DF_CBCT respecto métodos DF_GTV, ,
DF_PTVy NF Método DF_PTV -0.2+33 > 0.491
Método NF 21+40 #<0 0.007
l\/letodp Dllj'_CBCT respecto dosis de . 104 + 64 4<0 <0.001
prescripcion
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Fig. 4. Histograma de desviaciones del algoritmo CC res-
pecto a XYMC en el paréametro D95 evaluado sobre el GTV,
presentados para el célculo sin forzar la densidad (NF) y
forzando la densidad sobre el PTV (DF_PTV).

cion del tratamiento observandose que en todos los
casos el objetivo de irradiacion se cumple, en general
calculandose una dosis mayor media +10.8% con el
método DF_PTV y +8.5% con el método NF, aunque
existen diferencias de hasta el 30%.

Introducimos ahora el método DF_GTV con el
algoritmo CC (fig. 6), donde D95¢cPF-GTV(GTV) es
practicamente idéntica que DF_PTV (+ 0.8% + 2.8%)
y 3.3% + 4.1% mayor que el método NF, en concor-
dancia con los resultados anteriores. Analogamente se
ha aplicado sobre GTV/CBCT | método DF_CBCT. La
comparacion con los otros tres métodos (fig. 7) indica
resultados consistentes, en particular practicamente
igual que en el método DF_PTV (-0.2% =+ 3.3%),
pero un poco inferior que DF_GTV (-1.0 + 1.9%).
Finalmente, la diferencia D95(GTV,CBCT)cPFCBCT reg.
pecto a la dosis de prescripcion es 10.4% = 6.4%,
con un valor minimo de 2%.

15
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Fig. 5. Histograma de desviaciones del método NF respecto
al método DF_PTV en el parametro D95 evaluado sobre
el GTV, presentados para los algoritmos de calculo XYMC
y CC.

Fig. 6. Histograma de desviaciones en el parametro D95
evaluado con el algoritmo CC sobre el GTV forzando su
densidad (DF_GTV) respecto a los calculos sin forzar
la densidad (NF) y forzando la densidad sobre el PTV
(DF_PTV).

Las dosimetrias teéricas conformadas al ITV nos da
como resultado DI5(GTV)ecPT-TV cuya diferencia res-
pecto a la dosis de prescripcion es 6.8+5.2%, con un
valor minimo de 0%, es decir, todos los valores estan
por encima de la dosis prescrita al ITV.

Dosimetria tedrica

Se hatomado como valor de referencia D95(ITV)PF-TV
= 100% de la dosis de prescripciéon. Se ha calculado
la variacion de D95(GTV) desplazédndolo una distancia
di=1,..., 5 mm desde isocentro, siendo negativos en
la direccion longitudinal del eje del cilindro, mientras
que los positivos indican la direccion radial. En casi
todos los casos, se cumplen los objetivos de irradiacion
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Fig. 7. Histograma de desviaciones en el parametro D95
evaluado con el algoritmo CC sobre el GTV,CBCT forzando su
densidad (DF_CBCT) respecto a los calculos sobre el GTV
sin forzar la densidad (NF), forzando la densidad promedio
sobre el PTV (DF_PTV) y forzando la densidad sobre el
propio GTV (DF_GTV).
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Fig. 8. Dosimetrias tedricas. Diferencias de la dosis D95 evaluada sobre el GTV desplazado una distancia d; respecto al
isocentro calculada con el método DF_GTV con respecto al valor de referencia D95 evaluado sobre el ITV calculada con el
método DF_ITV. Se distinguen los algoritmos XVYMC y CC y los casos estudiados alto contraste (AC) y bajo contraste (BC) de
densidad. Se consideran cilindros con radio de la base (a) bmm, (b) 10 mm, (c) 15 mm y (d) 20 mm. Los desplazamientos
d;i negativos corresponden al eje longitudinal del cilindro, mientras que los positivos corresponden al eje radial.

de D95(GTV) respecto a la referencia DIO5(ITV). De
hecho, la dosis que cubre el 95% del volumen del GTV
es un 10% mayor, y hasta un 20% cuando el radio
es r = bmm. Solo se obtiene infradosificacién para
desplazamientos mayores que 3 mm en la direccién
longitudinal.

Por otra parte, hay que indicar que en general la
dosis calculada con bajo contraste es mayor que con
alto contraste. En particular, con el algoritmo XVMC
se obtienen diferencias de 2% para radio de 20 mm y
hasta 7% para radio 5 mm, en el isocentro y desplazan-
dose sobre el eje radial, tendencia que se invierte para
desplazamientos longitudinales mayores que 2 mm.

Discusion

El reposicionamiento del paciente en cada sesion
de tratamiento se realiza utilizando la guia BodyFIXy la
verificacion con imagen CBCT. La reproducibilidad del
paciente queda reflejada en los valores de X y ¢ inter-
fraccion e intrafraccion, que son del mismo orden que
las referencias consultadas.! La diferencia BS (ecua-
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cién 1) procede del hecho de que estamos registrando
a estructuras subrogadas como el pulmén en vez de
registrar a tumor. La otra razén estriba en que tenemos
un CBCT con caracteristicas de adquisicion diferentes
de las del CT de simulacién, y en el que englobamos un
minuto de respiracion frente a 4 segundos, ambos con
compresion abdominal en respiracion libre. En conse-
cuencia, seria mas correcto hablar de un ITV que de un
GTV en CBCT, ya que en la delineacion de éste estaria
incluido su movimiento debido a la respiracion. En defi-
nitiva, existen diferencias entre la forma y posicién del
GTV determinados en el CT de planificacion y el CBCT
de verificacion. Ademas, el contraste de densidad entre
el GTV y pulmon va a ser mayor en la realidad que en
CBCT, pero no podemos determinarlo con precision sin
la existencia de un 4DCT.

Los valores de X y o obtenidos para BS son mayo-
res que los obtenidos en interfraccion e intrafraccion.
Aplicando la férmula de Van Herk segun el formalismo
de Sonke!314 (ecuaciones 2, 3 y 4), donde ya esta
incluida la penumbra, el margen que deberia de apli-
carse al GTV llegarfa hasta casi 8 mm en la direccién
vertical para tratamientos de 5 sesiones. En nuestro
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caso el margen aplicado es de 2 mm al ITV afladiendo
3 mm méas para definir el PTV. Ambos valores no son
directamente comparables, porque nuestro método no
contempla la penumbra y debemos afadir un margen
de conformacién de 5 mm al PTV, mientras que Sonke
no contempla la incertidumbre sistematica del acelera-
dory el CT de simulacién. Contemplando estas diferen-
cias, ambos valores serian del mismo orden.

El margen de conformacion evita el efecto gra-
diente!® donde el GTV se desplaza fuera del volumen
irradiado; evidentemente, margenes de conformacion
menores que puedan exigir isodosis de prescripcion
diferentes pueden conducir a diferentes resultados.
Los resultados dosimétricos apuntan en esa direccion
ya que no se ha encontrado infradosificaciones en
D9O5(GTV/CBCT)ocPF-CBCT - principalmente porque los
valores de BS son menores que los margenes utiliza-
dos. Por otra parte, debe recordarse que la técnica
de tratamiento considerada en este estudio es 3DRT
sobre GTV de forma convexa, por lo que hay que
tener especial cuidado en técnicas moduladas, sobre
todo sobre GTV con formas complejas con érganos de
riesgo adyacentes, donde este formalismo debe ser
reevaluado.

Los célculos de la prescripcion de tratamiento se
han realizado con el algoritmo de Monte Carlo (Monaco
XVMC) que calcula dosis en medio Dm, y se han veri-
ficado con otro algoritmo tipo B, CC (Dosisoft 1SOgray)
gue calcula la dosis en agua Dw puestos en escala por
la densidad electrénica del medio. A las diferencias
de dosis se les ha aplicado la Prueba de los Rangos
con Signo de Wilcoxon, de tal forma que los resultados
confirman nuestras hipétesis de partida, es decir, que
los valores de media y desviacion estandar de las dife-
rencias de dosis son estadisticamente significativos. Por
tanto, los valores numéricos de ambas dosis calculadas
son equiparables (fig. 4) tal y como se indica en la lite-
ratura para tejidos blandos,!?2! por lo que CC puede
utilizarse para la evaluacion de la dosis impartida, que
es calculada previamente con el algoritmo XVMC. Otros
autores, como Rana et al.,?2 comparan de forma simi-
lar los algoritmos Acuros XB y AAA, encontrando que
este Ultimo calcula valores de dosis D100 hasta un 5%
mayores, pero los autores no especifican si calculan la
dosis en medio o0 en agua.

Se han realizado las dosimetrias al paciente for-
zando para el PTV una densidad electrénica promedio
entre tumor y pulmén DF_PTV. Algunos autores lo
recomiendan para mejorar la optimizacion,’® pero
otras referencias utilizan el CT de simulacién sin DPF
porque puede enmascarar el efecto de la pérdida de
equilibrio electrénico.®10 Nuestros resultados indican
que las dosis calculadas D95PF-FTV son 2.3% mayores
que DI5NF con ambos algoritmos, ya que el aumento
virtual de la densidad en la interseccion del pulmén
con el PTV permite alcanzar mas rapidamente el equi-

librio electrénico que utilizando el CT sin manipular.
Solamente existen dos puntos fuera de la tendencia,
que una vez revisados correspondieron a tumores
cavitados, que presentan un alto contraste de den-
sidad dentro del propio volumen. Debemos indicar
que el trabajo de Archibald-Heeren?® et al. indica el
efecto contrario, pero en este caso los desplazamien-
tos estudiados llegan hasta 20 mm. Finalmente, los
valores D95(GTV)PF-PTV son 10.6% mayores que la
dosis prescrita, siendo DI5(GTV)NF un 8.2% mayor,
que confirma que el forzado de la densidad da como
resultado un valor mayor de la dosis calculada sobre el
GTV. En ambos casos no se han observado diferencias
significativas entre nédulos inmersos en el pulmén o
adyacentes a costillas 0 mediastino.

Se ha procedido a calcular la dosis sobre el GTV con
el método DF_GTV, y la hemos comparado con los méto-
dos previos. El valor medio de la diferencia AD95(GTV)
DF_GTV &5 0.8% mayor que el obtenido con el método de
calculo DF_PTV, y 3.3% mayor que el método NF, en
concordancia con los resultados anteriores. En conse-
cuencia, es valido para comparar con la dosis calculada
para GTVi delineado en el CBCT en cada sesion, que
nos da como resultado D95(GTV/CBCT)cPFLCBCT 1 0%
menor, debida basicamente a variaciones de posicion
y forma. Comparando con los otros métodos, es igual
al método DF_PTV, ademas de un 2.1% mayor que
el calculo con el método NF, diferencias consistentes
con las obtenidas previamente. La solidez de estos
resultados permite aplicar el método DF_CBCT para
evaluar la dosis de los GTV; definidos durante el tra-
tamiento, independientemente de que utilicemos los
métodos DF_PTV o NF. El resultado final es que las
dosis estimadas D95(GTV/CBCT)ocPF-CBCT son 10.4%
mayores que las prescritas sobre el PTV, lo cual indica
que los margenes geométricos no se deberian de dis-
minuir porque se demuestra experimentalmente con
este procedimiento que garantizan la irradiacion de los
tumores. Finalmente, esta evaluacion de la dosis en
el GTV podria contemplarse en una perspectiva mas
amplia: por ejemplo, la Planificacion Robusta2* no con-
sidera el concepto de PTV, sino que optimiza la dosis al
GTV contemplando el comportamiento aleatorio de su
movimiento. En consecuencia, resultaria interesante la
evaluacion de dosis impartida al GTV en relacién con
los resultados clinicos con ambas metodologias.

Se han realizado dosimetrias teéricas conformando
5 mm de margen al ITV generado a partir de GTV de
forma cilindrica; de esta forma no se contempla el mar-
gen del PTV, que contempla la incertidumbre sistemati-
ca del acelerador, el XVl y la simulacién. La irradiacion
calculada con CC es mayor que con XVMC, salvo para
tumores pequefios; esto es debido a que el algoritmo
XVMC modela mejor la dosis en las zonas de interfase,
cuya proporcion de volumen respecto al GTV es mayor
para los tumores pequefos. El calculo de los GTV nos
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da resultados de dosis mayores que la prescrita al ITV,
salvo en el eje longitudinal para cilindros menores de
20 mm desplazados mas de 3 mm tal y como se ve en
la fig. 8. El eje longitudinal es mas critico que el radial,
porque para idénticos desplazamientos el porcentaje de
volumen fuera de la isodosis de tratamiento es mayor;
de cualquier forma, se trataria del peor escenario, lejos
de la forma irregular de los volimenes de tratamiento.
Ademas, los resultados estadisticos de los desplaza-
mientos de los GTV,CBCT (tabla 1) estdn por debajo de
3 mm. Una muestra aleatoria de once pacientes se
recalculd con el algoritmo CC siguiendo este criterio y
en todos ellos los GTV,CBCT cumplieron los objetivos de
irradiacion.

Por otra parte, debe indicarse que los resultados
tedricos indican que, para una misma densidad pro-
medio del ITV, la dosis calculada sobre el GTV aumenta
cuanto menor es el contraste entre tumor y pulmoén,
debido a que disminuye el efecto build up. Los volu-
menes contorneados GTV,°BCT son en realidad un ITV
con densidad promedio debido a las caracteristicas de
adquisicion de la imagen CBCT, es decir, en la reali-
dad el contraste seria mayor y la irradiacion del GTV
seria ligeramente menor. El analisis realizado sobre las
dosimetrias de la poblacién de pacientes no muestra
relacion entre la dosis calculada y el contraste de den-
sidades, por lo que no se puede dar una estimacion
numeérica de este efecto.

Conclusiones

La dosis calculada sobre el GTV es siempre mayor
que la dosis prescrita al PTV, independientemente del
algoritmo de célculo. De la misma forma, la utilizacién
de densidad promedio forzada puede ser Util durante el
proceso de optimizacién del calculo, pero la dosis final
al GTV puede calcularse con el CT sin forzar densidad.

La determinacion de estructuras sobre las image-
nes de CBCT realizadas para verificar la posicion del
paciente nos permiten estimar la dosis recibida por el
GTV, que en los casos estudiados siempre es mayor
que la prescrita. En consecuencia, la definicion del PTV
y la conformacién de los haces garantizan la irradiacion
del GTV dentro de los margenes geométricos estudia-
dos. Estudios complementarios al presente podrian
aportar mas informaciéon sobre la dosis impartida al
GTV durante el tratamiento y su impacto en el control
tumoral.
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La visualizaciéon y cuantificacién adecuadas de una imagen de tomografia por emision de positrones (PET) requiere la
correccién por la atenuacion que sufren los fotones al atravesar el medio. En un equipo hibrido que combina PET con reso-
nancia magnética (RM), la sefial de RM no puede convertirse en valores de atenuacién de forma directa. En este trabajo se
analizaron dos métodos de estimacion del mapa de atenuacion, el primero basado en segmentacion de la imagen RM y el
segundo en un promedio de imagenes de tomografia computarizada (TC) a partir de multiples sujetos. El estudio se realizd
utilizando imagenes PET obtenidas mediante simulaciéon Monte Carlo y el parametro cuantitativo evaluado fue el valor de
captacion estandarizado relativo (SUVr) tomando como regién de referencia el cerebelo.

La comparacioén de los resultados obtenidos con cada método con los correspondientes al utilizar la imagen TC propia
de cada paciente (considerado como gold standard) indica que: 1) ambos métodos pierden exactitud en la zona préxima
al tejido d¢seo, 2) en un analisis de SUVr por regiones, el método que utiliza segmentacién a partir de la imagen de RM da
mejores resultados con diferencias relativas méximas en torno al 5% frente al gold standard.

Palabras clave: PET, RM, correccién por atenuacion, simulacion, Monte Carlo.

Appropriate visualization and quantification in positron emission tomography (PET) imaging requires the correction by
the attenuation of photons when crossing the medium. In a hybrid device that combines the PET technique with magnetic
resonance imaging (MRI), the signal from MRI cannot be directly converted to attenuation values. In this work, two methods
to estimate the attenuation map have been analysed, the first one, based on segmentation from the MRI and the second one,
from an average of computed tomography (CT) images from multiple subjects. The study was carried out using PET images
obtained by Monte Carlo simulation and the quantitative parameter evaluated was the standardized uptake value ratio (SUVr),
taking the cerebellum as reference region.

The results obtained with both methods compared to those obtained using the CT image of each patient (considered as
gold standard) show that: 1) the accuracy in the calculation of the total uptake diminishes in the region near the bone tissue,
2) in a SUVr analysis by regions, the method that uses segmentation from the MRI gives better results with maximum relative
differences around 5% compared to the gold standard.

Key words: PET, MRI, attenuation correction, simulation, Monte Carlo.
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Introduccion

La correcciéon por atenuacion de fotones es funda-
mental en la reconstruccion de imagenes de tomografia
de emision de positrones (PET) cerebral tanto para su
interpretacion visual como para su analisis cuantitati-
vo. Fotones emitidos a diferentes profundidades en el
cerebro tienen que atravesar diferentes espesores de
tejido para llegar hasta los detectores, provocando una
diferencia entre la sefal registrada y la real emitida. Para
poder realizar dicha correccion es necesario disponer de
un mapa de atenuacion que almacene los coeficientes
de atenuacion de los distintos tejidos. Este mapa se
puede obtener a partir de una imagen de tomografia
computarizada (TC), que aporta informaciéon de la
densidad electrénica de los tejidos del paciente. Los
equipos PET-TC permiten obtener en el mismo equipo la
imagen TC y asi es posible obtener un mapa de atenua-
cion preciso que coincide espacialmente con la imagen
PET del paciente.

En los ultimos tiempos estdan comenzando a insta-
larse los equipos hibridos que combinan la técnica PET
con la imagen de resonancia magnética (RM). Los equi-
pos PET-RM combinan la sensibilidad e informacion
bioquimica de la imagen PET con la precisa informacion
anatomica de la RM gracias al elevado contraste de esta
técnica para tejidos blandos.

En consecuencia, la combinacién de la técnica
PET y la RM puede proporcionar una metodologia para
explorar el cerebro con informacién multiparamétrica
y complementaria de imagenes.}2 Ademas, existen
equipos PET-RM totalmente integrados basados en
fotosensores semiconductores, tales como los fotodio-
dos de avalancha y los fotomultiplicadores de silicio que
permiten la adquisicion simultanea de ambos conjuntos
de datos de imagenes. Estos equipos poseen varias
ventajas frente a la exploracién secuencial en equipos
PET-TC convencionales, como facilitar la correccién por
movimiento o la posibilidad de combinar la imagen PET
con estudios funcionales de RM.37 Aunque también son
posibles los estudios multimodales de imagenes PET y
RM obtenidos en diferentes equipos, esta simultaneidad
permite eliminar los errores de corregistro, que segun la
patologia son dificiles de evitar, asi como los debidos a
variaciones temporales en el sujeto estudiado.8

A pesar de las tedricas ventajas que aportan, tienen
un gran inconveniente respecto a los equipos PET-TC.
Los equipos PET-RM no disponen de informacion de
la densidad electronica, debido a que la sefial de RM
no esta directamente relacionada con la atenuacion de
fotones y, por lo tanto, requieren nuevos métodos para
realizar la correccion de atenuacion.

En la literatura existente se han propuesto varios
métodos para solventar este problema, que se pueden
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clasificar en tres categorias,?19 asi como combinaciones
de estas:

1. Aproximaciones basadas en la segmentacion
de la RM diferenciando entre el hueso y los
tejidos blandos seguido de una asignacion de
coeficientes de atenuacién predefinidos para
cada tejido.1:2.9.10

2. Aproximaciones basadas en una imagen pseu-
do-TC patrén. Esta puede ser derivada de una
imagen genérica,!! a partir de multiples imé-
genes TC!2 o generada utilizando métodos de
machine learning.3

3. Aproximaciones basadas en imagenes de emi-
sién donde el mapa de atenuacion es estimado
a partir de la imagen de emisién PET, preferi-
blemente en equipos con time of flight (TOF).®
Estos métodos dan resultados comparables
a los métodos basados en la aproximacion
anterior.1.5:12

El objetivo de este trabajo es comparar dos méto-
dos basados en los criterios descritos para ver cual
de ellos ofrece mejores resultados. El primero de los
métodos estd basado en la utilizaciéon de un mapa de
atenuacién obtenido de la imagen de RM del propio
paciente y el segundo en la utilizacion de un mapa
obtenido a partir del promedio de TC de una cohorte
de sujetos control, comparando ambos con el método
de correccion que utiliza la TC propia del paciente,
que es considerado el gold standard.*>

El método de la imagen de RM presenta la ventaja
de utilizar una imagen del propio paciente adquirida
en el mismo equipo. Sin embargo, no se dispone de
informacion real de la atenuacion de los fotones a tra-
vés de los distintos tejidos ni es posible visualizar con
la misma precision que en una imagen TC las estruc-
turas 6seas. El método a partir de una TC promedio es
facil de implementar, no necesita ninguna exploracién
afiadida al PET, y utiliza informacién de densidad elec-
tronica, como en el gold standard. Su gran desventaja
es que no tiene informacién morfolégica propia del
paciente, ya que el mapa de atenuacién estd formado
por imagenes TC de otros sujetos, aunque se ajuste al
sujeto en estudio.

Para la evaluacion de los métodos se utilizd la
simulacion Monte Carlo que permite generar iméage-
nes PET a partir de imagenes de TC y RM de distintos
sujetos. La simulacién permite crear un marco teérico
de referencia y evaluar asi el efecto de los distintos
métodos sobre imagenes controladas que presentan
variabilidad morfoldgica.
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Material y métodos

Se simularon estudios PET cerebrales con [!8F]
B-Amiloide (AB PET) utilizando SimSET v2.9,13 un
cédigo Monte Carlo que permite recrear el recorrido
individual de los fotones desde el momento en que se
generan en el interior del paciente hasta que llegan al
detector (o escapan fuera de este). Para la simulacién
se parti6 de las imagenes TC y RM (secuencia T1
adquirida en un escéaner Siemens Trio Tim de 3 Tesla)
de 11 sujetos para obtener los mapas de actividad y
atenuacion necesarios para modelar tanto la distribu-
cion del trazador como el medio fisico que atraviesan
los fotones. Posteriormente, los estudios se reconstru-
yeron utilizando la TC del propio paciente (ATEtc) para
la correccion de atenuacion, y los mapas obtenidos
con el método de imagen RM (ATEgrm) y de TC prome-
dio (ATEtcprom)-

Mapa de actividad

El mapa de actividad para la simulacién pretende
imitar la distribucion del trazador que se produce en
imagenes PET reales. Para el caso de AB PET, se ha
visto que el trazador se distribuye de forma diferente
dentro de los diferentes tejidos. En el presente estudio,
se simul6 una captacién homogénea con valores distin-
tos para los principales tejidos cerebrales. Utilizando el
software FSL1#15 se segmentaron las imagenes de RM
de cada paciente en sustancia blanca, sustancia gris,
calota y liquido cefalorraquideo para generar el mapa
de actividad de cada sujeto. Para simular una situa-
cion de captacién normal, los valores utilizados fueron:
4 para el liquido cefalorraquideo, 20 para la calota, 25
para la sustancia gris y 100 para la sustancia blanca.

Mapa de atenuacion

El proceso para obtener el mapa con los coeficien-
tes de atenuacién para cada uno de los métodos fue
el siguiente:

e En el método ATErc (gold standard) el mapa
de atenuaciéon se cred a partir de la TC del
propio paciente. En primer lugar, se corre-
gistré cada imagen de TC con la imagen RM
correspondiente usando el software SPM8,16
para tener tanto el mapa de atenuacién como
el de actividad en el espacio de la RM. A con-
tinuacion, se gener6 el mapa de contorno de
cada sujeto separando el contorno de la cabe-
za con un umbral de =200 Hounsfield Units
(HU), lo que permite conocer donde acaba
la cabeza del sujeto y donde comienza el aire

que lo rodea. Por ultimo, se identificd qué
parte de la cabeza es hueso y qué parte son
tejidos blandos, usando un umbral de 500 HU.
Después de la segmentacion se establecieron
tres valores diferentes de atenuacién para
crear el mapa: alta atenuacion para tejido 6seo
(1 = 0.196 cm™1), baja para tejidos blandos
(1 = 0.098 cm~1) y nula para aire.

o Para el método ATErm se obtuvo el mapa
de atenuacion de cada sujeto a partir de la
segmentacion de la imagen correspondiente
de RM. Se segmentd el hueso del créneo y
el contorno de la cabeza usando el programa
BET1415 de FSL. De nuevo, como en el caso
ATEtc, se obtuvo una imagen tridimensional
con el perfil de la cabeza del sujeto y otra con
el hueso del craneo, y se asignaron tres valores
de coeficientes de atenuacion en funcion de
si la region considerada corresponde a tejido
blando, tejido 6seo o aire.

e En el caso del método ATErcpom €l mapa
de atenuacién se obtuvo a partir de una TC
promedio de 13 sujetos diferentes a los del
estudio. En primer lugar, se normalizaron las
TC de todos los sujetos, usando el software
SPM8, para pasarlos al espacio estandar
MNI (Montreal Neurological Institute) y redu-
cir las diferencias morfoldgicas entre ellos.
Posteriormente, se obtuvo una imagen prome-
diando las HU de los 13 sujetos voxel a voxel.
Esta imagen se coregistr6 con la imagen RM
de cada uno de los 11 pacientes del estudio
para, una vez en el espacio de cada sujeto,
crear los correspondientes mapas de atenua-
cion. Se utilizaron los mismos umbrales de HU
que al crear el mapa de atenuacion a partir de
las imagenes TC propias.

Todas las imagenes utilizadas en este trabajo fue-
ron adquiridas en el centro de diagnoéstico por la ima-
gen dentro de los estudios aprobados por el comité de
ética del Hospital Clinic de Barcelona, y todos los suje-
tos dieron su consentimiento informado por escrito.

Simulacion

Se simulé un escaner Siemens Biograph con 32
anillos de detectores de 41.2 cm de radio basados en
germanato de bismuto (BGO), usando 18F como is6to-
po.1718 No se modelaron eventos aleatorios ni tiempo
muerto en los detectores. Se usé adquisicion 3D con
span 1 y ventana de energia de 350 a 650 keV. Las
dimensiones de los sinogramas generados son 288
pixeles de 2.2 mm y 288 posiciones angulares. Los
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fotones se separaron en coincidencias verdaderas
(trues) y de dispersion (scatter), 1o que nos permite
una correccion de dispersion ideal. Las simulaciones
se realizaron para obtener sinogramas de aproximada-
mente 80 millones de cuentas. Para la simulacién se
utilizé el mapa de actividad comentado anteriormente
y el mapa de atenuacién obtenido con el método
ATErc.

Reconstruccion

La reconstruccion de los sinogramas obtenidos
se realizé reproduciendo las condiciones de recons-
truccion utilizadas en el equipo Biograph. En primer
lugar, se simuld una correccion de dispersion ideal,
para lo cual solo se consideraron los sinogramas de
las coincidencias verdaderas (trues). Estos sinogramas
se corrigieron por atenuaciéon antes de la reconstruc-
cién, usando las herramientas de SimSET, con cada
uno de los tres mapas obtenidos con los métodos
ATErc, ATErRm ¥ ATEtcprom. A continuacion, los sino-
gramas 3D ya corregidos se redujeron a un conjunto
de sinogramas 2D de un solo corte con un span de 9
mediante el algoritmo SSRB (Single-Slice Rebinning).
Posteriormente, se reconstruyeron con un algoritmo
basado en subconjuntos ordenados (Ordered Subset
Expectation Maximization, OSEM) con 8 subsetsy 12
iteraciones utilizando la libreria STIR1® para los dos

MAPA DE
ACTIVIDAD
N\, "
SIMULACION
SimSET

MAPA DE
ATENUACION ATEqc
\\ o

RECONSTRUCCION
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Ultimos procesos. Las dimensiones de las imagenes
PET generadas son 128 x 128 x 63 voxeles y tamafo
de voxel 2.6 x 2.6 x 2.4 mm3. El procedimiento global
se encuentra resumido en la Fig. 1.

Cuantificacién por regiones

Para comparar los dos métodos ATErm Y ATEtcprom
con el gold standard (ATEtc) se analizaron las 3 image-
nes PET reconstruidas de cada paciente comparando
la captacion por regiones.

La captacion se cuantific6 mediante el parametro
standardized uptake volume ratio (SUVr),2° que puede
calcularse como el cociente entre la captacion en
una regioén y el valor en una region de referencia. Las
regiones consideradas fueron las definidas en el atlas
Harvard-Oxford?!24 cortical. Se emple6 este mapa
porque segmenta el cerebro en regiones con cierta
relevancia en la clinica.?>26 El SUVr se calculé para
cada regién tomando como referencia la captacion del
cerebelo, y se compararon los resultados de los dos
métodos alternativos con el de la TC propia. Para obte-
ner una informacién mas global se realizé el promedio
de la variacién del SUVr respecto al gold standard en
cada region para todos los sujetos. Ademas, se repre-
sentaron los resultados obtenidos en mapas cerebra-
les para tener informacion visual, tanto de cada de
uno de los sujetos como mapas globales para ambos

MAPA DE
ATENUACION TC

MAPA DE
ATENUACION RM

MAPA DE ATENUACION
TC PROMEDIO

Fig. 1. Proceso de simulacién y reconstruccion. Se parte de los mapas de actividad y de atenuacién y se reconstruye con

cada uno de los 3 mapas de atenuacién indicados.
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métodos, ATErm ¥ ATEtcprom. LOS errores relativos (en
%) de SUVr de cada regién respecto al gold standard
SUVrgs, se calcularon mediante:

SUVr
= —1-100
ESuvr ( SUVres > (1)

Analisis estadistico

Para analizar los resultados de la cuantificacion por
regiones y valorar si las diferencias entre los errores
relativos respeto al gold standard encontrados en cada
uno de los métodos (ATErm Y ATEtcprom) SON estadisti-
camente significativas, se utilizo el programa STATA.26
El andlisis se realizd mediante el test de Fisher Pitman
dado que los SUVr relativos de cada uno de los méto-
dos son variables independientes en la muestra de 11
sujetos. Adicionalmente, se han analizado los datos
correspondientes a la misma medida del mismo set de

sujetos obtenidas con el método gold standard y con
cada uno de los métodos de aproximacion, utilizando
el test Wilcoxon Sign Rank-Sum test. Para considerar
un resultado como significativo se empled una con-
fianza del 95% (p < 0.05).

Resultados

La Fig. 2 muestra secciones analogas en los planos
sagital y axial de los mapas de atenuacion y las corres-
pondientes imagenes reconstruidas con los tres méto-
dos. Se puede observar que visualmente las imagenes
PET resultantes son muy similares entre si.

Para la cuantificacion por regiones, se obtuvieron
los SUVr para cada uno de los tres métodos y se
calculd el esyyr de los métodos ATErm Yy ATEtcprom
respecto al ATErc. Estas diferencias se muestran en
dos mapas donde se promedian los resultados de los
11 sujetos (Fig. 3). En estos mapas puede apreciarse
gue las regiones mas internas son las que, en general,

Fig. 2. Secciones sagitales y axiales del mapa de atenuacion e imagen PET reconstruida de un mismo sujeto utilizando los

métodos ATErc (A), ATErRm (B) y ATEtcprom (C).
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Fig. 3. Secciones axial, coronal y sagital de la imagen de error esuv: que muestran la diferencia (en %) entre los mapas de
SUVr promedio de los 11 sujetos para cada uno de los métodos empleados respecto al gold standard en las regiones del
atlas Harvard-Oxford. La parte superior corresponde al método ATErwm y la inferior a ATEtcprom.

presentan mayor concordancia con el método ATEtc
de referencia.

Asi mismo y como se ha indicado anteriormente se
seleccionaron varias regiones relevantes clinicamen-
te2’ para comparar los resultados realizando un ana-
lisis estadistico méas detallado de los errores relativos
respecto al gold standard encontrados en cada uno
de los métodos propuestos. Las regiones estudiadas
fueron: polo frontal, giro frontal medio, giros precentral
y postcentral, polo temporal, giro supramarginal, giro
angular, corteza lateral occipital, corteza frontal medial,
preclineo y cuneo, corteza supracalcarina, polo occipi-
tal y tronco cerebral. Se analizd si en dichas regiones
existian diferencias estadisticamente significativas entre
ambos métodos de reconstruccion. Este anélisis se
muestra graficamente en un diagrama de tipo box plot
(Fig. 4), para comparar los resultados de forma visual.
Hay diferencias significativas entre ambos métodos de
reconstruccion, teniendo el método ATErcprom mayor
discrepancia respecto al gold standard que marca la
TC propia.

En la Tabla 1 se puede observar como en la compa-
racion de muestras apareadas se encontr6 que la dife-
rencia es estadisticamente significativa (p < 0.05) en 10
de las 12 regiones estudiadas para el método a partir
de ATErm y en 8 de las 12 para el método ATEtcprom.

Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):43-52

Discusion

Para solucionar el problema de la correcciéon por
atenuacioén en los equipos PET-RM se han propuesto
diversos métodos en la literatura cientifica, que se
pueden dividir en los basados en segmentacion de
RM,°10 una pseudo-TC patréont2 o la imagen de emi-
sion PET.> En este trabajo se usaron los métodos de
correccion ATErwm, que obtiene el mapa de atenuacion
a partir de la segmentacion de la imagen RM del
propio paciente, y ATEtcprom, qQUE genera un mapa de
atenuacién a partir de una imagen TC promedio de
multiples sujetos. Estos dos métodos se analizaron
comparandolos con el método de referencia ATErc.*°
Las imagenes PET para el anadlisis se obtuvieron
mediante simulacién Monte Carlo de [*8F18-Amiloide
qgue permite disponer de la distribucion real de acti-
vidad con la que se genera la imagen, no consume
tiempo de tomografo y es el inico método que tiene la
flexibilidad necesaria para plantear un estudio como
el que se propone, con distintas distribuciones anato-
micas de actividad.

Para comparar los dos métodos ATErm Y ATEtcprom
con el gold standard (ATEtc) se analizaron las iméage-
nes PET reconstruidas de cada paciente comparando
la captacion por regiones. De acuerdo con estudios
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Fig. 4. Diferencia de SUVr promedio entre los métodos empleados y el gold standard en las regiones del atlas Harvard-Oxford.
El eje X indica las regiones evaluadas y el eje Y la diferencia porcentual entre el SUVr del método analizado y el gold standard.
*indica p < 0.05y ** indica p < 0.001 (test Fisher-Pitman).

Tabla 1. SUVr por regiones y diferencias relativas entre los métodos de correccion por atenuacion ATErm-ATEct, ATEcTprom-
ATEct y ATERM-ATEcTprom. * indica p < 0.05 (Wilcoxon Sign Rank-Sum test).

Media SUVr Dif. Relativa Wilcoxon signed rank test

ATEgm~ | ATErcprom™ | ATEgm™ ATEgm~ | ATErcprom™ | ATErm"

ATErw | ATErcprom | ATErc | o ATEqe ATErcprom |  ATErc ATEqe ATErcprom

Frontal Pole 0.70 071 | 068 | 41% 57% | -1.5% | 0.001* | 0.001* | 0.0645

M'ddézrzrs“"ta' 083 | 08 |08 | 13% | 45% | -31% | 01475 | 0002* | 0.0098*

eI 0.85 087 | 085 | —04% | 24% | —27% | 06377 | 00537 | 0.0059*
Postcentral Gyrus

Temporal 0.83 089 | 084 | -15% | 54% | -65% | 0001* | 0.002* | 0.002*

Supramarginal | 0.80 087 | 082 | —25% | 59% | -7.9% | 00049* | 0.0068* | 0.002*

Angular 0.87 094 | 089 | —22% | 58% | -7.5% | 0.002* | 0.0049* | 0.002*

Lateral Occipital | 0.85 096 | 088 | —-29% | 9.0% | -109% | 0.001* | 0.0068* | 0.002*

Frontal Medial 0.88 0.79 0.79 11.1% 0.0% 11.1% 0.002* 0.2402 0.002*

Precuneous &
Cuneus

1.03 1.06 1.05 | -2.3% 0.8% -3.1% | 0.0137* | 0.5771 0.002*

Supracalcarine |, ), 1.16 117 | -38% | -06% | -32% | 0.001* | 08311 | 0.0039*

Cortex
Occipital Pole 0.88 1.05 0.92 -4.2% 13.7% -15.8% | 0.002* 0.002* 0.002*
Brain-Stem 1.53 1.47 1.50 2.5% -2.1% 4.7% 0.001* 0.001* 0.001*
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publicados, 2830 |os resultados muestran una tenden-
cia del método ATEgrm a subestimar la captacion del
radiotrazador mientras que con el método ATErcprom
se produce una sobrestimacion. Esto puede deberse
a que al segmentar las imagenes RM se subestima la
cantidad de hueso, mientras que tal como se observa
en la Fig. 2, en el método ATErcprom Se sobrestima.

Las regiones estudiadas han sido principalmente
corticales, debido a su relevancia en la clinica y a su
proximidad al hueso, donde se concentran las mayo-
res diferencias relativas,2*1228 debido a que la defi-
nicion del hueso del craneo provoca las mayores dis-
crepancias en los mapas de atenuacion. Los errores
relativos de las regiones estudiadas respecto al gold
standard se encuentran en torno al 5% en la mayoria
de los casos, con una diferencia relativa menor del
15% en los casos mas desfavorables con el método
ATEtcprom. Estos resultados son del mismo orden de
magnitud que los encontrados en otros estudios que
utilizan métodos similares de segmentacion de imagen
RM vy atlas de multiples sujetos, donde presentan dife-
rencias promedio de entre el 5% y el 10%,3:59.12.28.30
aungue en nuestro estudio Unicamente hemos anali-
zado regiones corticales.

En la Fig. 4 se muestran las regiones estudiadas de
mayor relevancia y en las que hay diferencias signifi-
cativas entre los resultados de los métodos utilizados.
En casi todas estas regiones se ve menor diferencia
relativa con el método ATERrn. Existen trabajos previos,
como el estudio multicéntrico de Ladefoged et al.,* en
donde se hace una comparacion entre diversos méto-
dos que muestran que los mejores resultados se obtie-
nen con métodos basados en segmentacion a partir de
imagen RM, lo que se corresponde con los resultados
obtenidos. Si se analizan los datos correspondientes a
la misma medida del mismo set de sujetos obtenidas
con el método gold standard y con cada uno de los
métodos de aproximacion, se puede observar en la
Tabla 1 la diferencia de resultados entre los métodos
y la tendencia a subestimar del ATErym Yy a sobrestimar
del ATEtcprom Ya Observada en la cuantificacion por
regiones.

Analizando visualmente las imagenes PET resul-
tantes se puede observar que no hay grandes diferen-
cias aparentes entre los dos métodos estudiados y el
gold standard, por lo que se puede inferir que ambos
métodos permiten generar imagenes aptas para la
visualizacion clinica, pero respecto la cuantificacién
por regiones, el método ATEgry da mejores resultados.

En todos los resultados se observa una tendencia
a que las mayores diferencias se concentren junto
al hueso del craneo. Estas diferencias pueden ser
debidas a que la definiciéon del contorno del créneo
es el mayor punto de discrepancia entre los métodos,
pero también al efecto de posibles pequefios desa-
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lineamientos,3! pues los corregistros pueden tener
pequefios errores y desajustes. Otro posible efecto
a considerar es que se utilizd el mismo umbral para
definir el hueso en el método ATEtcprom que en el
método ATE+c, sin tener en cuenta que se produce un
efecto intrinseco de suavizado de las HU al promediar
las imagenes TC de los diferentes sujetos. Esto puede
afectar a la definicion del borde del hueso de la cabe-
za 'y a su grosor por lo que se considera una limitacion
del estudio. Es posible que un ajuste diferente de las
HU en este método pueda mejorar ligeramente los
resultados obtenidos.

En el caso del método ATEgrm, Se observa una
sobrecaptacién en las regiones frontales de la base del
craneo. Este es un problema que se ha descrito ante-
riormente, 2829 y es debido a la dificultad de discernir
entre cavidades de aire y tejido 6seo al segmentar la
imagen RM. En nuestro caso, tal como se observa
en la Fig. 2, en el mapa de atenuacién no aparecen
las cavidades de aire de las vias respiratorias, por el
contrario, aparece una pequefla zona de hueso que
no esté en el mapa generado por imagen de TC. Esto
es claramente una limitacion del método ATErm para
evaluar estas regiones.

Conclusiones

El método de correccion de atenuacion mediante
imagen RM del propio paciente y el método mediante
TC promedio de multiples sujetos pierden exactitud en
la zona proxima al tejido 6seo dando resultados que se
desvian menos del 10% respecto al gold standard en
la gran mayoria de las regiones estudiadas.

La mayor limitacion encontrada a estos métodos es
la concentracién de los errores en la zona proxima al
craneo, tanto en la parte anterior como posterior, asi
como la sobrecaptacion en la base del craneo en el
caso del método con imagen RM.

A la vista de estos resultados se puede concluir
que podrian utilizarse ambos métodos en funcion de
si se requiere de un analisis cuantitativo, la disponibi-
lidad de tiempo y recursos. Para realizar una cuantifi-
cacion, los resultados del método con imagen RM son
ligeramente mejores para la mayoria de las regiones
analizadas.
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A partir del analisis de las imagenes dinamicas de perfusion de contraste en tomografia computarizada, se pueden
obtener parametros que miden caracteristicas fisiolégicas relacionadas con la permeabilidad de los tejidos. Puesto que no
existen elementos patron con los que realizar calibraciones de los conjuntos de herramientas de adquisicion y procesado, es
necesario hacer una validacion de los resultados obtenidos con el algoritmo aplicado a imagenes sintéticas. En este texto se
estudia el desempefio en condiciones ideales y en presencia de ruido de un algoritmo de ajuste no lineal para la obtencién
de parametros del modelo de Tofts extendido para iméagenes de perfusion dindmica. En las pruebas se utiliza como fuente
de datos unas imégenes sintéticas formadas a partir de valores conocidos de los parametros del modelo.

Palabras clave: Perfusion, biomarcador, radiémica, TC.

Several physiologic characteristics related with permeability of tissues can be obtained from the analysis of dynamic images
of the perfusion of contrast agent in CT images. Since there are no reference materials to calibrate both acquisition and proces-
sing tools, analysing digital reference objects is necessary in order to test them. The accuracy and precision of a non-linear fitting
algorithm for the analysis of perfusion CT images using the extended Tofts model are reported in this text. Tests are performed

using synthetic images where the parameters of the model are known.

Key words: Perfusion, biomarker, radiomics, CT.

1. Introduccion

Los tratamientos oncolégicos basados en radiotera-
pia 0 guimioterapia tienen como uno de los objetivos
principales dafiar las cadenas de ADN del nlcleo de
las células tumorales, provocando su muerte o la de
sus descendientes.! Puesto que uno de los caminos
principales para provocar este dafo es la radidlisis
del agua y la propagacion de los radicales hasta estas
cadenas mediante reacciones con el oxigeno,! la
hipoxia es una dificultad para garantizar el éxito de los
tratamientos.

Para medir la hipoxia de los tejidos mediante herra-
mientas no invasivas se puede recurrir a los analisis de

*Correspondencia: felix.navarro.sspa@juntadeandalucia.es
https://doi.org/10.37004/sefm/2020.21.2.005

imagenes de perfusion de contraste (DCE, del inglés,
Dynamic Contrast Enhanced).? Las imagenes DCE se
pueden obtener usando varias modalidades, entre
ellas la tomografia computarizada (TC). El anélisis de
las imagenes DCE puede ser semicuantitativo, estu-
diando la variacién de la concentracion de contraste
en el tumor, o cuantitativo relacionando la concentra-
cién de contraste en el tumor y en un vaso relevante
cercano a éste mediante un modelo farmacocinético.3
A partir de los anélisis semicuantitativos y cuantitativos
se pueden obtener parametros que miden las caracte-
risticas de la microvascularizacion del tejido.

Para realizar tanto analisis semicuantitativos como
cuantitativos es necesario medir la concentracion de
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contraste en cada voxel de las imagenes, convirtiendo
los valores de intensidad a valores de concentracion.
Aunque existen disefios de maniquies que permiten
determinar la exactitud de la medida de la concen-
traciéon de contraste tanto para flujos del orden de los
medidos en arterias como en tejidos poco vasculari-
zados*® o que permiten modificar la permeabilidad,®
hasta donde conocen los autores de este texto no
existen elementos patron con los que realizar una
calibracion del proceso completo de obtencién de los
parametros del tejido.

La Sociedad norteamericana de radiologia (RSNA)
ha creado un grupo de trabajo llamado Quantitative
Image Biomarkers Alliance (QIBA). Este grupo ha
propuesto una serie de pruebas que deben hacerse a
los programas que realizan el proceso de las imagenes
DCE para caracterizar su desempefio.” Aunque estas
pruebas estan orientadas a las imagenes DCE obteni-
das por resonancia magnética (DCE-RM), se puede
realizar un proceso idéntico con las imagenes de TC
(DCE-TC). En este proceso de verificacion se recurre
a unas imagenes sintéticas de las que se conocen los
parametros del tejido que deberian obtenerse. Hasta la
fecha de edicion de este texto, QIBA proporciona estas
imagenes patron para DCE-RM, pero no para DCE-TC.

Para los estudios cuantitativos existen numerosos
modelos farmacocinéticos adaptados a distintos teji-
dos.8 Uno muy usado por ser versatil y relativamente
sencillo, es el modelo de Tofts extendido.® En todos
estos modelos se simplifica el contenido de cada voxel
utilizando una representacion muy elemental del tejido
basada en compartimentos. En el modelo de Tofts
extendido se representa al tejido mediante una fraccién
formada por un compartimento plasmatico vascular
(vy) y otra fraccion formada por el compartimento
correspondiente al espacio extracelular y extravascular
(ve). El resto del tejido estéd formado por células cuya
participacién en el flujo del contraste es desprecia-
ble. También se supone que ambos compartimentos
intercambian contraste a una tasa simétrica (K")
y que existe un flujo sanguineo elevado. Esta Ultima
suposicion implica que la concentracion de contraste
en el plasma del compartimento vascular (c,) es el
mismo que el que se puede medir estudiando la sefal
de la arteriola que alimenta el tejido de interés (AlIF, del
inglés, Arterial Input Function) salvo por una correccion
debida a la diferencia en las fracciones de hematocrito
en vasos grandes y microcapilares (F.,,). Mediante
las ecuaciones diferenciales que definen el flujo de
contraste entre compartimentos se obtiene una funcién
de transferencia que representa la relacion entre ¢, y la
concentracion que se puede medir en el tejido (c,). Esta
funcion de transferencia contiene los parametros vy, v,
y K™ que representan las caracteristicas del tejido.

Para obtener los pardmetros de la funcion de trans-
ferencia estos autores han recurrido a un algoritmo
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ajuste no lineal. En este texto se describen las pruebas
realizadas al programa desarrollado para determinar
la exactitud y precision de sus resultados al procesar
imagenes sintéticas de prueba, tanto en condiciones
ideales como en presencia de ruido blanco, y los resul-
tados obtenidos. También se describen las pruebas
realizadas para caracterizar el desempefo del progra-
ma ante datos contaminados con ruido.

2. Materiales y métodos

2.1. Programa hajo pruebas

Se evalud el funcionamiento de un programa de
desarrollo propio, programado en lenguajes R y
Matlab (Mathworks Inc, Natick MA, EEUU).

El programa procesa series temporales de concen-
tracion de contraste ¢; obtenidas de series de image-
nes DCE-TC. Con las concentraciones ¢, y ¢, realiza un
analisis cuantitativo utilizando el modelo extendido de
Tofts, en el que se considera que ¢, se relaciona con ¢,
mediante la siguiente ecuacion:’

ct(t) = Feorr - Cp(f) & (Vp . 6(1 — td) —|—Ktmnsg_K:-:m (1— rl))

(1)
1 — HCT,,

Feorr =
1 —HCT,, (2)

donde F.,,, es el factor de correccién por la diferen-
cia de fraccion de hematocrito entre vasos grandes
y pequefios, d(r) es la funcién delta de Dirac, #,; el
tiempo de transito del contraste desde el vaso donde
se mide ¢, hasta el voxel donde se midi6 ¢, ® es el
operador convolucion, HCT,, es la fraccion de hema-
tocrito para vasos grandes y HCT,, es la fraccion de
hematocrito para vasos pequefos.

El programa recibe como entrada una hipermatriz
con los valores de las concentraciones de contraste
pertenecientes a las imagenes DCE-TC a analizar,
un vector de valores muestreados de c¢,, otro con los
instantes en los que se han adquirido las imagenes, y
una mascara en forma de matriz tridimensional binaria
(cuyos elementos son O o 1) que representa las posi-
ciones de la region de interés (ROI) que se quiere pro-
cesar. El programa devuelve como salida cuatro mapas
tridimensionales: uno donde cada voxel indica el valor
de v,, otro de valores de ve, otro para K" y otro
para t;. Los parametros del modelo para cada voxel
se obtienen mediante un ajuste no lineal utilizando la
ecuacion (1) y minimizando el error cuadratico medio.

Para mejorar el desempefio con concentracio-
nes provenientes de imagenes DCE-TC reales en las
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gue hay ruido, el programa incluye un filtro basado
en el andlisis de componentes principales (PCA).!!
Este filtro realiza un cambio de base a la obtenida
mediante diagonalizacién de la matriz de covarianza
de las series temporales de la ROI, seglin se describen
Balvay et al.,!! e identifica y elimina las componentes
principales dominadas por el ruido. EI programa bajo
pruebas permite desactivar el filtro PCA mediante un
parametro de entrada.

2.2. Procedimiento de validacion

Para caracterizar el desempefio del programa se
compararon los parametros obtenidos al procesar
unas imagenes sintéticas generadas con parametros
conocidos del modelo. Ademas, para conocer el des-
empefio en condiciones reales, se realizaron pruebas
con imagenes sintéticas a las que se afadid ruido
similar al esperado en las exploraciones a pacientes.

QIBA proporciona maniquies virtuales para DCE
para poder realizar la validacién de los cédigos para
analisis cuantitativos de imagenes DCE-RM. Para el

caso del modelo de Tofts extendido, el maniqui consta
de una serie de imagenes de referencia con todas
las combinaciones de seis valores representativos de
K'ans tres de v, y seis de v,, generando 108 regiones
en total, con 661 puntos temporales por cada voxel. El
maniqui incluye también una AlF asociada.

Hasta la fecha QIBA no ha publicado ningin mani-
qui virtual para el caso de los cédigos DCE-CT, por lo
gue se ha procedido a disefiar uno similar para poder
caracterizar el desempefio del codigo. La AlF utilizada
para generar el maniqui virtual se ha medido en la
arteria cerebral anterior izquierda de un paciente con
metastasis cerebral de un cancer epidermoide de pul-
mon a partir de las imagenes obtenidas en la misma
sesion que la TC de simulacion para un tratamiento de
radioterapia estereotéactica fraccionada.

2.2.1. Adquisicion y determinacion experimental

de la AIF

Un caso ideal para las exploraciones DCE lo cons-
tituyen los estudios realizados sobre lesiones alojadas

Fig. 1. Imagen del paciente del que se obtuvo la AlF 24 segundos después de la inyeccion del agente de contraste. La flecha
amarilla indica el vaso donde se midi6 la AlF, la flecha roja apunta hacia la metastasis.
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en el cerebro en las que se utilice inmovilizador, ya que
se elimina la necesidad de realizar alineaciones dentro
de la misma serie para poder corregir el movimiento
de los volumenes de interés durante la adquisicion,
lo que proporciona estimaciones de la AIF con menor
incertidumbre.

La funcion ¢,(r) se obtuvo a partir de una serie de
90 iméagenes dinamicas de una exploracién de craneo
de un paciente que us6 una mascara para radioterapia
estereotactica fraccionada (BrainLAB, Feldkirchen,
Germany). Estas imagenes fueron obtenidas en un
equipo TC Aquilion LB (Toshiba corp. Tokio, Japon)
a 80 kV, 100 mA y 1 s de rotacién, con la configura-
cion de detectores 4 x 4 mm y un tamafio de pixel
de 0.468 mm para una matriz de 512 x 512 pixeles.
El filtro de reconstruccién utilizado, FC043, no utiliza
correccion por endurecimiento del haz para evitar
modificaciones en la medida ante concentraciones
elevadas de contraste, resultando en un indice de
dosis volumétrico (IDTCyo) de 516 mGy y un producto
dosis por longitud (PDL) de 825,6 mGy-cm para el
examen completo. Al paciente se le inyectaron 60 ml
de lopamiro 300 (Bracco Imaging S.p.A., Milan, Italia)
a una tasa de 6 ml/s mediante un inyector automatico.
A la inyeccion del agente de contraste le siguié un bolo
de suero salino del mismo volumen y a la misma tasa.

Tanto el protocolo de adquisicion de las imagenes
como la preparacion del paciente cumplieron con
las recomendaciones del grupo Experimental Cancer
Medicine Centre Imaging Network Group.'? La AlIF se
midié promediando la sefial de los 4 voxeles centrales
de la arteria cerebral anterior izquierda. La localizacion
de estos voxeles fue determinada manualmente por
un especialista en neurorradiologia sobre la imagen
obtenida 24 segundos tras la inyeccién de contraste,
su localizacién se mantuvo estatica durante todas las
imagenes del estudio. Para la obtencion de ¢,(r) se

il
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consider6 como valor de cada pixel en ausencia de
contraste al promedio de sus valores en las imagenes
correspondientes a los 8 primeros segundos desde
la inyeccion. El incremento de unidades Hounsfield
(UH) fue la diferencia de cada imagen con estos
valores promedio. El valor del incremento de UH se
utilizé para interpolar (o extrapolar) de forma lineal
la relaciéon incrementos de UH y concentraciones de
contraste, obteniendo asi el valor de la concentracion
de contraste en la sangre (c). ¢, esta relacionado con
¢, mediante la siguiente ecuacion:

cp(t) = % 3)

donde HCT,, se supuso con valor 0.42.13

2.2.2. Caracterizacion del agente de contraste

Para conocer la relacion entre la concentracion
de contraste y el incremento de unidades Hounsfield
(UH) se prepararon 15 disoluciones en pipetas de 8.5
ml rebajando la concentracion del lopamiro 300 desde
los 300 mg/ml hasta el rango comprendido desde O
a 10 mg/ml. Se utilizaron incrementos de 0.2 mg/ml
entre Oy 1 mg/mly de 1 mg/ml entre 1 y 10 mg/ml.
Estas muestras se colocaron, de una en una, en el
centro de un maniqui de PMMA de 16 cm de diametro
y 16 cm de longitud como se muestra en fig. 2, explo-
randose con el mismo protocolo que el usado para
adquirir las imagenes de las que se obtuvo la AlF. Esta
prueba se repiti6 con las muestras colocadas en un
agujero a 1 cm de la periferia. Usando los valores en
la region circular situada del centro de las muestras y
alejada del borde del vial en el corte central del eje lon-

Fig. 2. Disoluciones con distintas concentraciones de contraste y montaje para la medida del incremento de UH.
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Tabla 1. Valores de prueba para los parametros del modelo. En negrita se resaltan los valores que se pueden esperar en la
practica clinica habitual.1*

Parametro

Valores

v, (MI/100 ml)

0,246,810, 12, 14, 16, 18, 20

ve (MI/100 ml)

5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45, 50, 55, €0, 65, 70, 75

K'ans (ml/min/100 ml)

10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45, 50, 55, 60, 65, 70, 75, 80

14 () 0,12

gitudinal se ajust6 una funcién lineal para relacionar el
incremento de UH respecto al agua desionizada con la
concentracion de contraste.

2.2.3. Imagenes de referencia

Se compusieron unas hipermatrices de 4 dimen-
siones en los que cada elemento es el resultado de
la operacién indicada la ecuacién (1) con el vector
correspondiente a ¢p(r), medido como se describe en
el parrafo anterior y utilizando 0.2 para HCT,,.'3 Cada
fila de estas hipermatrices correspondié a un valor de
K'ns  cada columna a un valor de v,, cada plano a un
valor de v, y cada elemento de la cuarta dimension a
un instante de tiempo. Se simularon distintos retardos
creando una hipermatriz para cada uno de ellos. Para
simular los retardos t, se antepusieron ceros al vector
cp(r) y con ellos se obtuvieron varias hipermatrices,
una para cada retardo simulado.

Los valores utilizados para generar los voliumenes
se muestran en la tabla 1.

2.2.4. Medida del desempeiio
2.2.4.1. Desempefio en condiciones ideales

Para medir el desempefio en condiciones ideales
del programa bajo pruebas se midi6 la exactitud y
repetibilidad de sus resultados sin el uso del filtro
PCA. Para esto se procesaron las imagenes generadas
como se describié en el parrafo anterior. La exactitud
se midi6 mediante la diferencia relativa de los mapas
obtenidos y los valores de los parametros que se usa-
ron para generar las hipermatrices procesadas. Para
comprobar si el programa ofrece siempre los mismos
resultados ante las mismas imagenes se midio la repe-
tibilidad de los resultados. La repetibilidad se midi6é
repitiendo 5 veces el proceso y calculando la desvia-
cion tipica de los resultados (o). El coeficiente de

repetibilidad (CR) se definié segln la recomendacion
de QIBA siguiendo la siguiente ecuacion:’

CR=196- /20,4 (4)

2.2.4.2. Desempefio en presencia de ruido

Para evaluar el ruido presente en las imagenes DCE
se realiz6 una exploracion sobre un maniqui de craneo
(Imaging Solutions Ltd. Sidney, Australia) usando el
protocolo descrito para la obtencion de c¢p(r). Para
obtener un valor representativo de la desviacion tipica
de un posible ruido blanco se utiliz6 la media de las
desviaciones tipicas en los 4 cm? centrales del cere-
bro. Cada una de estas desviaciones tipicas se calculd
usando la sefal definida por el valor del pixel a lo largo
del tiempo.

Para medir el comportamiento del programa ante
sefales con ruido se repitié 500 veces el proceso de las

Fig. 3. Fotografia e imagen TC del maniqui obtenida con el
protocolo de pruebas, se muestra en amarillo la ROl donde
se obtiene la desviacion tipica.
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Tabla 2. Ecuaciones de ajuste de la relacién entre incremento de UH y concentracién de contraste, donde c es la
concentracion de contraste. Entre paréntesis se muestra el intervalo de confianza al 95% de los parémetros ajustados.

Lugar Ecuacion A [UH/(mg/ml)] B [UH] R?
Centro AUH=a-c+b 53.49 (52.71, 54.28) 4.27 (0.28, 8.25) 0.999
Periferia AUH=a-c+b 52.44 (51.44, 53.44) 23.19 (-19.87, 28.25) 0.999
AUH
600
P
500 i’/ s
400 N
g
a"'"
300 }/,’ S
e X  Centro Periferia
-
200 e i i o
- memeee- Lineal (Centro) Lineal (Periferia)
100 ,x,e”' y=53.49x +4.27 y =52.44x + 23.19
\_/,/ R?=0.999 R2=0.9994
x.'H)‘
0 MR
0 2 4 6 8 10 12
mg/ml

Fig. 4. Relacion entre incremento de numero CT y concentraciéon de contraste medida para distintas disoluciones situadas
tanto en el centro de un maniqui cilindrico de 16 cm de diametro de PMMA como en su periferia.

hipermatrices afadiéndoles ruido blanco y usando el
filtro PCA. El ruido afiadido a las hipermatrices ¢(t) fue
del tipo gaussiano, con media cero y con la desviacion
tipica en mg/ml correspondiente al incremento de UH
medido en el maniqui de craneo. La precision de los
resultados del programa para cada parametro se definié
como la desviacion tipica de los parametros obtenidos
como resultado en las 500 repeticiones del proceso de
calculo.

3. Resultados

3.1. Caracterizacion del agente de contraste

Las medidas de las disoluciones en el maniqui de
PMMA a 80 kV se ajustaron a las ecuaciones descritas
en la Tabla 2 y se proporcionan en el archivo suple-
mentario.

Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):53-65

Los valores medidos y tabulados en el archivo suple-
mentario se muestran en fig. 4.

3.2. Funcion de aporte arterial (AIF)

En fig. 5 se muestra la curva medida en el paciente
y convertida a concentracién de contraste en sangre
utilizando la funcién de ajuste obtenida para el centro
del maniqui.

La curva mostrada en fig. 5 se convierte en c¢,(7)
usando la ecuacion (3) con HCT = 0.42.

3.3. Imagenes sintéticas de prueba

En las siguientes ilustraciones (fig. 6, fig. 7 y fig. 8)
se muestran las evoluciones en el tiempo de quince
vOxeles representativos de las imagenes generadas.
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Fig. 5. Curva de concentracion de contraste en sangre medida en los cuatro voxeles centrales de la arteria la frontal derecha
de un paciente con metéstasis cerebral de cancer epidermoide de pulmon.
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Fig. 6. Muestra de la evolucién en el tiempo de cinco véxeles de las iméagenes sintéticas de prueba. En las graficas se mues-
tra de la concentracion de contraste en el tejido (c/(r)) para distintos valores de tasa de intercambio de contraste (K").

3.4. Exactitud y precision del ajuste

En las siguientes ilustraciones se muestra una
seleccién de diferencias relativas entre los parame-
tros usados para generar las imagenes sintéticas
de pruebas y los mapas obtenidos tras procesar las
hipermatrices con el programa bajo pruebas. En fig. 9
se muestra la diferencia relativa entre mapa K"y el
valor real correspondiente a cada posicion del mismo,
en fig. 10 se muestran las diferencias relativas entre

el mapa ve obtenido y los valores reales y en fig. 11
se muestra lo mismo para el mapa v,. Los resultados
detallados para todas las combinaciones posibles de
los parametros de entrada se pueden encontrar en el
anexo |.

En las 5 repeticiones de las pruebas de exactitud
para comprobar la repetibilidad se obtuvieron los mis-
mos resultados, por lo que la desviacion tipica oy, y, por
tanto, el CV es 0% para todos los parametros.
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Fig. 7. Muestra de la evolucion en el tiempo de cinco voxeles de las imagenes sintéticas de prueba. En las graficas se muestra de
la concentracion de contraste en el tejido (¢(r)) para distintos valores de fraccion de volumen extracelular y extravascular (ve).
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Fig. 8. Muestra de la evolucién en el tiempo de cinco véxeles de las imégenes sintéticas de prueba. En las graficas se muestra
de la concentracion de contraste en el tejido (¢,(¢)) para distintos valores de fraccién de volumen vascular (v,).
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Fig. 9. Diferencias relativas entre el mapa K" obtenido con el programa probado y los valores usados para generar las
imagenes sintéticas de pruebas con un retardo simulado t; = 1 s. Cada imagen corresponde a un plano del mapa definido
por el valor v, mostrado en su titulo y en los ejes de cada una de ellas se muestran los valores reales de K"y v, que
corresponden a cada fila y columna.
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Fig. 10. Diferencias relativas entre el mapa v, obtenido con el programa probado y los valores usados para generar las ima-
genes sintéticas de pruebas con un retardo simulado 7, = 1 s. Cada imagen corresponde a un plano del mapa definido por
el valor v, mostrado en su titulo y en los ejes de cada una de ellas se muestran los valores reales de K"y v, que corres-

ponden a cada fila y columna.
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Fig. 11. Diferencias relativas el mapa v, obtenidos con el programa probado y los valores usados para generar las imagenes
sintéticas de pruebas con un retardo simulado 7, = 1 s. Cada imagen corresponde a un plano del mapa definido por el valor
vp mostrado en su titulo y en los ejes de cada una de ellas se muestran los valores reales de K"y v, que corresponden a

cada fila y columna.

3.5. Ruido aiadido a las imagenes sintéticas
de prueba

En la serie dinamica de imagenes del maniqui de
craneo se midid una desviacion tipica media de 20 UH
en el centroide del craneo. Las desviaciones tipicas se
distribuyeron como se muestran en fig. 12.

A las series temporales mostradas en fig. 6, fig. 7 y
fig. 8, se les afiadio ruido blanco de 0.3 mg/ml de des-
viacion tipica correspondiente, segln la ecuacion des-
crita en la tabla 2, a las 20 UH medidas en el maniqui.

3.6. Precision en presencia de ruido blanco

En fig. 13, fig. 14 y fig. 15 se muestran los diagra-
mas de cajas sobre los diagramas de dispersion de los
resultados del proceso de las 500 series de imagenes
sintéticas con ruido. Los resultados obtenidos se
muestran como puntos grises y el diagrama de cajas
muestra la mediana y los percentiles 25 y 75. Las
cruces indican resultados exoticos. En las tablas del
anexo |l se pueden encontrar el valor medio y la des-
viacion tipica de los resultados para cada combinacion
de parametros de entrada.
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Fig. 12. Desviacion tipica medida en UH de las series temporales obtenidas para cada pixel de un maniqui.
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Fig. 13. Diagramas de dispersién y de cajas de los resultados del mapa K" para distintas combinaciones de los parametros

de entrada.

4. Discusion

Los pardametros medidos al procesar las imagenes
sintéticas de prueba en ausencia de ruido son exactos
para la mayor parte de las combinaciones de valores de
los parametros, excepto para valores v, y K" mayores
de los esperados en la practica clinica (v, > 40% y K'ans
> 40 ml/min/100 ml). Esto es debido a que el programa
probado utiliza en el proceso de ajuste como valores
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iniciales para los parametros los previstos para lesiones
cerebrales (K" = 25 ml/min/100 ml, v, = 15%, v, =
5%, ty=1s). En las tablas mostradas en el anexo | se
puede ver como la exactitud mejora a medida que los
valores de los parametros se encuentran mas cerca
de la combinacion inicial, pues es menos probable
encontrar minimos relativos en la funcion objetivo en
el camino desde la combinacion de pardmetros inicial
hasta la utilizada para formar las imagenes. En fig. 16
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Fig. 14. Diagramas de dispersiéon y de cajas de los resultados
de entrada.

del mapa v, para distintas combinaciones de los parametros
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Fig. 15. Diagramas de dispersion y de cajas de los resultados del mapa v, para distintas combinaciones de los pardametros

de entrada.

se muestra cémo las diferencias relativas menores se
desplazan a los valores elevados de ve si se utiliza como
valor de inicio v, = 70%.

Si se atiende a las diferencias mostradas en las
tablas del anexo | en funcién del valor de #, utilizado
para generar las imagenes sintéticas, también se puede
observar que la exactitud mejora cuando el valor de #,
es 1, coincidiendo con el valor inicial del proceso de
ajuste. Por tanto, para hacer un uso 6ptimo del progra-

ma seria recomendable estimar el retardo desde el lugar
donde se mide la AIF hasta la lesién. Con unos 23 cm/s
de velocidad media en una arterialb, r;, = 1 s es una
aproximacion inicial aceptable para el transito desde un
vaso cercano hasta la ROl mas el transito por el interior
de los vasos tortuosos de un tumor. De esta manera,
puede suponerse que el ajuste sea 6ptimo siempre que
la longitud transitada desde donde se mide la AlF hasta
la lesion sea del orden de los 15-20 cm.
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Fig. 16. Exactitud del mapa K" para valores iniciales v, =
70%, vp = 12% y K™ = 20 ml/min/100 mly z4 =0 s. La
imagen corresponde a un plano en el que el valor real de v,
es el 2 % mientras que los ejes e muestran los valores rea-
les de K y ve que corresponden a cada fila y columna.

El coeficiente de variacion nulo de los resultados al
procesar repetidas veces las mismas imagenes sintéti-
cas de prueba permite al usuario volver a procesar las
series de imagenes dinamicas en distintos momentos
con la garantia de obtencion de los mismos resultados.

En cuanto a los resultados obtenidos en imagenes
con ruido, se puede observar como el pardametro mas
robusto es v,, con unas desviaciones tipicas muy
pequefias. Esto puede achacarse a que v, modifica
principalmente la forma en el primer maximo c¢(1),
como puede verse en fig. 8. En los instantes cercanos
al primer maximo es donde la relacién entre la sehal
y el ruido es mayor vy, por tanto, influye menos en el
resultado del ajuste de v,,.

El pardmetro que muestra unas desviaciones tipi-
cas mayores en presencia de ruido es K", cosa que
puede deberse a que es el pardmetro que provoca
menores diferencias en las sefiales ¢;, como puede
verse en fig. 9. Aunque v, es un parametro que tam-
bién se comporta de una manera bastante robusta en
presencia de ruido, para valores muy pequefios (como
el 5%), deja de ser fiable al aparecer junto con K4ns
en el exponente de la ecuaciéon 1, de modo que es
posible alcanzar minimos locales de la funcién objeti-
vo de ajuste para combinaciones de K"y y, distintas
de las reales.

De los resultados obtenidos se puede concluir que
para exploraciones con 100 mAs, tanto v, como v, son
parametros robustos para la caracterizacion de tejidos,
mientras que K |o es s6lo para rangos en el entorno
de los valores de inicio del ajuste. De esta manera, si
se espera un rango reducido de valores de los para-
metros del modelo, entonces es posible utilizar todos
los parametros para realizar un estudio que separe
clases con diferencias pequefias de parametros. Para
obtener un resultado 6ptimo es recomendable ajustar
los valores de inicio a los esperados en el tejido. En
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caso de que se espere un rango muy amplio en los
valores de los parametros y las diferencias entre las
clases del estudio sean reducidas, se puede optar por
incrementar la carga por vuelta del tubo para reducir
el ruido o no utilizar K™ sj se aleja del valor de inicio.

Aun asi, debido a que el filtro para la reduccion
de ruido basado en PCA modifica su comportamiento
segln el nimero de series utilizadas para obtener las
componentes principales, es posible que el sistema
sea mas robusto cuando se utilicen ROl de mayor
tamafio y con menor dispersién de formas que en las
pruebas hechas en este estudio.

Puesto que el objetivo del estudio realizado es la
evaluacion del desempefio del programa bajo prue-
bas para en la tarea genérica de obtencion de mapas
paramétricos a partir de imagenes de TC, se han
utilizado rangos extremadamente amplios de valores
de los parametros usados para generar las imagenes
sintéticas de pruebas. Para evaluar el desempefio del
programa en una situacion especifica podria ser util
generar maniquies voxelizados,6 mas parecidos a la
situacion en cuestion que una la hipermatriz genérica
como la usada en este estudio, ya sea tanto por el
rango de valores de los parametros, como por su dis-
tribucion en el espacio.

Una de las limitaciones principales del estudio
es, hasta donde conocen los autores, la ausencia de
un modelo contrastado para el ruido presente en la
evolucion temporal de la intensidad de cada voxel. A
pesar de esto, se compruebal® que, para otros anélisis
cuantitativos realizados sobre imagenes de perfusion
en TC, afiadir el ruido medido en un maniqui en
lugar del generado mediante una variable aleatoria
gaussiana con la desviacion estandar medida, genera
un ruido en los mapas paramétricos mas parecido al
observado en mediciones en pacientes. Sin embargo,
estos autores han comprobado mediante una prueba
Kolmogorov-Smirnov (p = 0.27) que el ruido observa-
do en la region central del maniqui (cuya desviacion
tipica se muestra en la seccién 3.5), podria provenir
de una fuente de tipo gaussiano.

A pesar de haber explorado el comportamiento del
programa de ajuste para rangos de los parametros
del modelo que superan los esperados para cualquier
localizacion, es posible que el cambio de la forma o
amplitud de la AIF para localizaciones distintas de la
utilizada para estas pruebas cause grandes diferen-
cias en las formas de ¢,(t) y c(¢) para los mismos
valores de los parametros, lo que podria modificar el
comportamiento del programa. Por este motivo, este
estudio debe interpretarse como una evaluaciéon del
desempefo genérica y puede ser necesario realizar
comprobaciones condicionadas a situaciones espe-
cificas. Para estas comprobaciones especificas se
utilizarfan tanto la relacién entre incremento de UH
y concentraciéon de contraste para la energia del haz
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seleccionada, como las medidas de ruido y la AlF
especificas para la regién estudiada.

5. Conclusiones

El programa probado realiza correctamente la
estimacion de los parametros de los tejidos a partir
de la las imagenes DCE-CT, pudiéndose asegurar este
extremo en las siguientes condiciones: que el ruido de
las imagenes se encuentre por debajo de 20 UH, que
la frecuencia de muestreo de las iméagenes sea de 1 s
y para 90 muestras (8 de ellas antes de la llegada del
bolo de contraste), que se seleccionen los valores de
inicio del proceso de ajuste al rango esperado en el
tejido estudiado y que se estime previamente el retar-
do de llegada del bolo de contraste desde el lugar de
medida de la AlF hasta la lesion estudiada.
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Resenas de tesis doctorales

Diego Garcia Pinto”
Comité de Redaccion.

En este nimero volvemos a contar con dos nuevas resefias de tesis doctorales.
De esta manera nos ponemos al dia con las tesis defendidas que aparecen en la
base de datos de TESEO. Ambos trabajos se enmarcan en el area de la dosimetria,
en particular sobre microdosimetria, un tema de gran importancia con el actual
estado de desarrollo de la hadronterapia.

En el trabajo de Juan Prieto Pena se analiza la capacidad de varios dispositivos
de silicio, de tamafo micrométrico, desarrollados en el CNM-CSIC y que podrian
sustituir a los detectores gaseosos de mayor tamafo que se utilizan en la actualidad.
Ademaés, en su trabajo, también se muestran medidas empleando dichos detecto-
res para haces de carbono-12 y protones en condiciones equivalentes a la practica
clinica. Los resultados experimentales se comparan con los obtenidos por medio de
simulaciones mostrando un gran acuerdo entre ambos.

En el trabajo Alejandro Bertolet, presentado como coleccion de articulos, se
nos presenta la conexion entre la descripcion elemental de las interacciones entre
protones y la materia en términos de microdosimetria. A lo largo de los articulos
que conforman el trabajo se analizan, por medio de simulaciones, las posibles
dependencias de las magnitudes microdosimétricas. Esto ha permitido desarrollar
modelos que posteriormente se han comparado con medidas experimentales para
haces de protones monoenergéticos. El formalismo desarrollado permite obtener
distribuciones de dosis en un sistema de planificacion de tratamientos.

Tal y como lo hice en los numeros anteriores quiero dar la enhorabuena a
los nuevos doctores y darles las gracias por compartir su trabajo con nosotros.
Aprovecho también para animaros a todos y todas que tengais pensado defender la
tesis en los proximos meses (0 que ya lo hayais hecho) a que colaboreis con esta
seccion incluyendo una resefia de vuestro trabajo en el préximo numero.

Mucho animo a todos y todas en estos momentos tan dificiles.

* Facultad de Medicina, UCM, (garcia.pinto@med.ucm.es)
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Development of silicon sensors for dosimetry and microdosimetry
Autor: Juan Prieto Pena

Director: Faustino Gomez Rodriguez
Lectura: 17/12/2019. Facultad de fisica, Universidad de Santiago de Compostela (USC).

El cancer es un término muy amplio que define en el area tumoral y una mayor conformaciéon de dosis
un gran numero de enfermedades diferentes carac- que los tratamientos tradicionales con haces de foto-
terizadas por ciertos rasgos comunes. La manera nesy electrones.
mas comun de tratar el cancer es mediante el uso de Para poder proporcionar la cantidad correcta de
radiacion ionizante para matar las células tumorales. radiacion es necesario evaluar las propiedades del haz

En el aflo 1946, Robert Wilson propuso el uso y hacer una caracterizacion de la calidad de haz (es
terapéutico de particulas cargadas pesadas. La idea decir, el tipo de particula y su espectro energético) por
detras de esta hipotesis es que los nucleos atémicos medio de medidas dosimétricas y microdosimétricas.
provocan un mayor dafio a nivel celular y sub-celular  La microdosimetria es el campo de la dosimetria que
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Fig. 1. Comparacion de espectros de energia lineal de 12C obtenidos mediante simulaciones de Monte Carlo aplicando
efectos de coleccion parcial de carga y espectros experimentales para profundidades (en el sentido de las agujas del reloj,
comenzando arriba a la izquierda) de 12,20; 25,20; 27,20 y 28,125 mm de PMMA. Las lineas azules indican las simulacio-
nes de Monte Carlo, mientras que los puntos rojos indican los resultados experimentales obtenidos en CNAO.
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Resefas de tesis doctorales

se encarga de estudiar los aspectos espaciales, tem-
porales y espectrales de los procesos de deposicion
de energia a niveles microscépicos donde la natura-
leza estocastica de la interaccion radiacion-materia es
relevante.

Los contenidos de esta tesis doctoral han sido
el resultado de la investigacion en los campos de la
microdosimetria y la instrumentacion electronica reali-
zados en seno del Grupo de Imagen Molecular y Fisica
Médica de la Universidad de Santiago de Compostela
(USC) entre los afios 2014 y 2019.

En el campo de la microdosimetria, tradicional-
mente estas medidas se han venido realizando con
detectores gaseosos de gran tamafio, aunque en
afnos recientes se han propuesto algunas soluciones
empleando tecnologia de estado sélido. En esta tesis,
se analiza la capacidad de varios dispositivos de silicio
de tamafio micrométrico sin ganancia intrinseca desa-
rrollados por el CNM-CSIC.

En este trabajo, se ha realizado una caracterizacion
eléctrica de los diferentes tipos de detectores de silicio
empleados, obteniendo como resultado que hay dos
factores fundamentales del principio de funcionamien-
to de estos detectores que afectan a la reconstruccion
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de las distribuciones de probabilidad y sus momentos
de las cantidades microdosimétricas.

En volimenes microscépicos, los fenémenos de
difusion y deriva de los portadores de carga generan
una coleccién parcial de carga en la periferia del
volumen activo. Esto produce una perturbacion en
la reconstruccion de las distribuciones de energia
impartida con respecto a las distribuciones reales.
Esta desviacion depende en el tamafio, geometria y
condiciones de operacion del detector. Por otro lado, el
ruido electrénico de la lectura de cada evento genera
un Iimite inferior a la energia lineal detectable en fun-
cion del tamafo del detector.

En la tesis también se muestran las medidas reali-
zadas empleando dichos detectores en condiciones de
fluencia equivalente a la préactica clinica, con medidas
realizadas con haces de carbono 12 (GANIL, Francia
y CNAO, ltalia) y protones (CNAO). Se midieron los
espectros microdosimétricos de esos haces a varias
profundidades de PMMA hasta la zona proximal del
pico de Bragg. Los resultados experimentales se com-
pararon con los tedricos mediante simulaciones de
Monte Carlo, obteniendo un acuerdo significativo entre
ambos, incluso en condiciones de alta fluencia.

Microdosimetry applied to proton radiotherapy/Microdosimetria
aplicada a protonterapia

Autor: Alejandro Bertolet Reina

Directores: Miguel Antonio Cortés Giraldo y Alejandro Carabe Fernandez
Lectura: 21/09/2020, Facultad de Fisica, Universidad de Sevilla.

El uso de la radioterapia con protones como trata-
miento contra el cancer es cada vez mas comun. Sus
actuales indicaciones clinicas se basan en las pro-
piedades fisicas de los haces de protones, aceptando
una efectividad biolégica relativa (RBE por sus siglas
en inglés) constante e igual a 1.1 con respecto a la
radioterapia con rayos X. Sin embargo, hay cada vez
mas evidencia de una RBE variable y dependiente del
lineal energy transfer (LET) del haz de protones, que,
a su vez, depende de la posicion relativa a lo largo de
la traza del haz. Ademaés, la RBE depende del efecto
considerado y de las propiedades bioldgicas de las
células o tejidos considerados, asi como del esquema
de fraccionamiento de dosis. La microdosimetria es la

teoria que estudia los patrones de deposicion de ener-
gia por haces de radiacion en volimenes de tamafio
microscopico. Determinando la concentracion local de
energia impartida en estas dimensiones, es posible
calcular el LET y otras magnitudes que caracterizan
la calidad del haz. El estudio de las distribuciones de
energia impartidas a esta escala puede llevar a una
mejor comprension de la RBE de los haces de proto-
nes y a una potencial aplicacion clinica.

Esta tesis es una coleccion de siete estudios en
esta direccion. Como un todo, pretende establecer
la conexion entre la descripcion elemental de las
interacciones entre protones y materia en términos
de microdosimetria y su aplicacion clinica. En este
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sentido, el articulo | estudia las magnitudes microdo-
simétricas basicas y sus dependencias, y se centra en
coémo producir resultados microdosimétricos correctos
usando simulaciones Monte Carlo (MC). El articulo Il
emplea esta metodologia para generar distribuciones
monoenergéticas de protones de energia cinética de
hasta 100 MeV. Estas distribuciones se emplean para
generar modelos analiticos de los cuales las magni-
tudes microdosimétricas de haces de protones polie-
nergéticos pueden ser derivadas en lugar de emplear
simulaciones MC para cada caso individual. En el
articulo Ill, los resultados de estos modelos analiticos
para haces monoenergéticos se comparan con medi-
das tomadas con microdosimetros de silicio expuestos
a haces de protones monoenergéticos. Para calcular
distribuciones espaciales de magnitudes microdosi-
métricas con el formalismo del articulo Il, se necesita
determinar el espectro del haz, o mas precisamente
la fluencia espectral, en cada punto. El articulo IV
proporciona un formalismo independiente para calcu-
lar fluencias espectrales en haces de protones como
funcién de la profundidad y la posicion lateral respecto
al eje del haz en agua liquida. Este formalismo, junto a
los modelos microdosimétricos del articulo Il, permite
la determinacion tridimensional de magnitudes micro-
dosimétricas.
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El articulo V ilustra la combinacion de los formalis-
mos de los articulos Il y IV para producir calculos de
distribuciones de dosis en un sistema de planificacion
de tratamientos. Estos resultados se comparan con
simulaciones MC independientes y calculos analiticos
clinicamente validados, mostrando resultados consis-
tentes. Asi, se proporciona una validacion parcial de los
modelos microdosimétricos presentados en el articulo
[I. A partir de estos dos formalismos también es posible
obtener calculos microdosimétricos de la dose-mean
lineal energy (yp) y el dose-averaged restricted LET, lo
que se muestra en el articulo VI. Ademas, las relaciones
de la teoria de microdosimetria entre LET y lineal energy
se reevallan, y se propone y testea una nueva ecuacion
para calcular restricted LET. Finalmente, en el articulo
VI, se usa el Microdosimetric Kinetic Model (MKM)
para calcular distribuciones de RBE basadas en las
magnitudes fisicas obtenidas en los articulos previos. Se
evalla igualmente un nuevo método para la determina-
cion del tamafio del dominio relevante para diferentes
lineas celulares de acuerdo con el MKM.

Aunque el desarrollo de esta tesis se refiere espe-
cificamente a haces terapéuticos de protones, célculos
similares para otras particulas son posibles siguiendo
procedimientos y formalismos analogos, lo cual repre-
senta una de las lineas de investigacion mas interesan-
tes a partir de este trabajo.



Rev Fis Med 2020;21(2)(Julio-Diciembre):71-8

Revision de Articulos

Francisco Clemente*

Comité de Redaccion.

Estimados amigos,

Mi primer deseo es esperar que todos vosotros, asi como vuestro entorno, 0s
encontréis o mejor posible dentro de esta situacion que hemos pasado, y que con-
tinuamos viviendo a dia de hoy. Es por ello que el agradecimiento a los autores que
han contribuido con estas resefias debe ser, si cabe, mayor que el habitual, puesto
que todos somos conocedores de las situaciones de estrés por las que atravesamos
a dia de hoy.

En la primera de las resefas, Juan Pardo nos presenta un trabajo acerca de la
dosimetria interna de pacientes sometidos a exploraciones con FDG en estudios
PET. Para la segunda de las propuestas, hemos podido contar con Jordi Séez, den-
tro del area de estudio de la caracterizacion de los colimadores multilamina (MLC)
en los sistemas de planificacion. José Pérez-Calatayud nos ofrece, en la siguiente
contribucion, el desarrollo por parte del grupo de Valencia de un maniqui para el
control de calidad de un equipo movil para radioterapia intraoperatoria. Finalmente,
los dos ultimos comentarios se centran en el area de terapia con protones. En el
primero de ellos, Ana Baratto nos presenta un interesante estudio de radiobiologia
con protones de baja energia. En el segundo, Alejandro Carabe nos presenta el
papel de las técnicas en arco en el campo de la protonterapia, con una resefia a un
trabajo publicado en el prestigioso British Journal of Radiology.

Esperamos, una vez mas, que los trabajos presentados sean de vuestro agrado.
Incidiendo nuevamente en el punto comentado inicialmente, dentro del escenario
de excepcionalidad que estamos viviendo, me gustaria remarcar el agradecimiento
a los autores de estas resefas por sus contribuciones y su tiempo.

Un fuerte abrazo, y animos para todos.

* Correspondencia

Email: pclementegutierrez@gmail.com
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Quantification of internal dosimetry in PET patients: individualized
Monte Carlo vs generic phantom-based calculations
Neira S, Guiu-Souto J, Diaz-Botana P, Pais, Carlos Fernandez P, Pubul V, Ruibal

A, Candela-Juan C, Gago-Arias A, Pombar M, Pardo Montero )
Med Phys 2020;D01:10.1002/mp.14344.

Juan Pardo Montero

Grupo de Fisica Médica y Biomatematicas, Instituto de Investigacion Sanitaria de Santiago
de Compostela (IDIS). Servizo de Radiofisica e P.R., Complexo Hospitalario Universitario de
Santiago (CHUS).

juan.pardo.montero@sergas.es

¢Cual ha sido la motivacion para empezar este estudio?

La principal motivacion ha sido la necesidad de desarrollar nuevos métodos dosimétricos precisos e indivi-
dualizados para afrontar el problema de la dosimetria interna en pacientes sometidos a procedimientos médicos
con radionucleidos, tanto terapéuticos como diagnésticos. La nueva directiva 2013/59/EURATOM de la Comisién
Europea también ha supuesto un empuje regulatorio para este tipo de desarrollos.

Esto nos motivd a ensamblar un gran equipo de trabajo para estudiar este problema, con la participacion
de los Servicios de Radiofisica y Medicina Nuclear del Centro Oncolégico de Galicia (A Corufia) y del Complexo
Hospitalario Universitario de Santiago, y también del Centro Nacional de Dosimetria. Debemos agradecer la
financiacién del Instituto de Salud Carlos Il y de la Unién Europea, que nos ha permitido desarrollar este trabajo.

Aungue en este estudio nos hemos centrado en la dosimetria de pacientes sometidos a FDG-PET (diagnos-
tico), la ambicién Ultima es aplicar los desarrollos de este trabajo a radioterapia metabdlica.

:Cuales fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Sin duda, el paso mas importante y complicado ha sido el desarrollo y validacién del método de célculo Monte
Carlo sobre la geometria del paciente basado en el cédigo GATE. Se trata de una parte del estudio que requiere de
un trabajo muy metodico y minucioso, que muchas veces pasa desapercibido en este tipo de trabajos. También,
la necesidad de obtener y procesar todas las imagenes PET/CT necesarias para el estudio. Por ultimo, tratando-
se de un estudio clinico, todo el protocolo relacionado con la autorizacion del estudio por parte del comité ético
correspondiente y de la AEMPS.

:Cual ha sido el hallazgo y los resultados mas importantes del estudio?

Hasta donde sabemos, por primera vez se ha estudiado la dosimetria interna individualizada en una cohorte
importante de pacientes (14) sometidos a FDG-PET. Hemos encontrado diferencias significativas al intercomparar
dosis calculadas mediante dosimetria Monte Carlo individualizada (nuestro método) y dosis calculadas con otros
métodos dosimétricos generalistas basados en maniquies antropomoérficos y biocinética poblacional, estos son, los
factores S, desarrollados por diferentes autores como Stabin, Cristy-Eckerman o la ICRP-133.

:Cuales son las repercusiones del estudio?

Creemos que este tipo de estudios activaran el interés en el desarrollo de méas y mejores métodos para dosi-
metria interna en pacientes sometidos a procedimientos médicos con radionucleidos, tanto terapéuticos como
diagnosticos.

La determinacion de la dosis a pacientes en medicina nuclear presenta todavia un amplio margen de mejora
hasta llegar a la precision y exactitud alcanzados en radioterapia externa actualmente. En nuestra opinion, este
es el camino a seguir para explotar al maximo el potencial de la radioterapia metabdlica y estudiar de manera
adecuada la relacion dosis-efecto.
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A novel procedure for determining the optimal MLC configuration
parameters in TPSs based on measurements with a Farmer
chamber

Saez J, Hernandez V, Goossens J, De Kerf G, Verellen D
Phys Med Biol 2020;65(15):155006;D01:10.1088/1361-6560/ah8cd5.

Jordi Saez

Departamento de Oncologia Radioterapica. Hospital Clinic de Barcelona.
jordi.saez@gmail.com

¢Cual ha sido la motivacion para empezar este estudio?

En los dltimos aflos hemos centrado nuestra atencion en el estudio y caracterizacion de los colimadores
multilamina (MLC) en los sistemas de planificacion y célculo. En uno de nuestros trabajos anteriores (Phys Med
Biol 2017;62:6688-707) introdujimos un conjunto de tests dinamicos, denominados asynchronous sweeping
gaps, basados en la clasica ventana deslizante, en los que modificabamos la distancia entre laminas adyacen-
tes. Estos tests nos permitieron mostrar que era posible evaluar el modelado del lateral de las laminas (fongue-
and-groove) a través de medidas con una camara Farmer y de dosis promedio en el sistema de planificacion y
célculo. A raiz de ese trabajo, realizamos una propuesta para un nuevo modelo del colimador multildmina que
proporcionara una mayor exactitud (Phys Med Biol 2018;63:245005). Con ello adquirimos un conocimiento pro-
fundo de las bondades y limitaciones del modelo de MLC en el sistema de planificacion Eclipse con colimadores
Varian (Millennium y HD120), 1o que nos permiti6 explicar el motivo por el cual es necesario modificar el valor
del Dosimetric Leaf Gap en Eclipse para obtener resultados de control de calidad éptimos en las verificaciones
pre-tratamiento de planes de paciente (J Appl Clin Med Phys 2019;1-10). Este trabajo recibi6 el premio George
Starkschall de la AAPM al mejor articulo en fisica aplicada a la radioterapia de la revista del afio 2019. El objetivo
de nuestro ultimo trabajo en este campo era consolidar nuestras ideas en un formalismo general y aplicarlo a
un modelo para el MLC de mayor complejidad, como es el de RayStation.

:Cuales fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

El principal reto en la realizacion de este trabajo fue trabajar con un sistema de planificacién y célculo desco-
nocido para nosotros (RayStation) y al que habiamos tenido solo acceso en modo de pruebas en la fase preliminar
(gentileza de BioTerra, S.L.). Para la validacion definitiva del procedimiento colaboramos con el grupo de Dirk
Verellen en el Iridium Kankernetwerk (Bélgica), que trabaja clinicamente con RayStation y tiene un acuerdo de
investigacion con RaySearch Laboratories. Otro de los pequefios obstaculos, éste de caracter puramente técnico,
fue importar sin errores en RayStation los mismos planes que se importaban sin problema en Eclipse. Para ello fue
necesario profundizar en el estandar DICOM y la conexién entre los diferentes objetos en radioterapia.

:Cual ha sido el hallazgo y los resultados mas importantes del estudio?

Este trabajo refuerza alguna de las ideas que hemos introducido en nuestros trabajos anteriores. Aunque pueda
parecer contra-intuitivo, la utilizacién de una cdmara de ionizacién de gran tamafio (tipo camara Farmer) presenta
grandes beneficios cuando se trata de evaluar los pequefios detalles del MLC. En el caso del sistema de planifica-
cion RayStation, nuestro abordaje permitié separar de forma analitica la contribucién de los diferentes parametros
de configuracion del MLC (tongue-and-groove width, leaf tip width y offsef), permitiendo determinar sus valores
optimos. Otra consecuencia interesante del procedimiento fue la descomposicion del desplazamiento dosimétrico
de las laminas (offsef) en una componente intrinseca, debida al modelo utilizado para la punta de las laminas,
y otra componente extrinseca con el desplazamiento real de la punta respecto a su posicion de calibracién. Con
los parametros obtenidos siguiendo este procedimiento se alcanza un conjunto de valores ¢ptimo con los que se
obtienen resultados satisfactorios en las pruebas de control de calidad de planes especificos de pacientes.

:Cuales son las repercusiones del estudio?

Creemos que las repercusiones de este trabajo son amplias. Por un lado, y desde un punto de vista del
trabajo clinico habitual de los fisicos médicos, el procedimiento que introducimos en este trabajo es (til para
estudiar el efecto de los diferentes componentes del modelado del MLC en los sistemas de planificacion y
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célculo mediante el uso de un detector dosimétricamente robusto, como una camara de ionizacién de gran
volumen. Este procedimiento permite obtener los valores de configuracién del MLC 6ptimos sin necesidad de
realizar un proceso iterativo y tedioso de ajuste de estos pardmetros a partir de medidas de una selecciéon de
planes de tratamiento. Por otro lado, el método expone las limitaciones en los modelos de MLC en los sistemas
de planificacion, por lo que permitird implementar mejoras en el futuro. Finalmente, puesto que el método es
aplicable a cualquier sistema de planificacion y célculo, posibilita la evaluacién del modelo del MLC utilizando
un conjunto de medidas comun.

Phantom development for daily checks in electron intraoperative
radiotherapy with a mobile linac

Pérez-Calatayud J, Sanchis-Sanchez E, Collado J, Gonzalez V,
Pérez-Calatayud I, Pérez-Calatayud MJ, Chimeno J, Carmona V,
Bonet-Sancho JL, Garcia-Sanchez AJ, Sanchis E

Phys Med 2020;76:109-16;D01:0rg/10.1016/j.ejmp.2020.07.007.

José Perez-Calatayud

Servicio de Oncologia Radioterapica, Hospital Universitario La Fe. Avda Abril Martorell 106,
40026 Valencia.
perez_jos@gva.es

¢Cual ha sido la motivacion para empezar este estudio?

El objetivo principal del trabajo ha sido la construccién de un maniqui para la realizacién de los con-
troles diarios, antes de cada irradiacion en radioterapia intraoperatoria mediante un acelerador portatil. Se
persiguid el desarrollo de un sistema que minimizase la radiacién necesaria en el control diario, dando la
mayor informacion dosimétrica posible, y, de esta manera, limitar al minimo los traslados del equipo a los
bunkeres de radioterapia para completar los controles periddicos necesarios. Las caracteristicas principales
del maniqui son: a) monitorizacion del haz completo, no solo dosis de referencia y constancia de energia
sino también la homogeneidad del haz, b) facil montaje con enclavamiento directo en la parte superior de
uno de los aplicadores del acelerador de intraoperatoria y c) desarrollo de una aplicacion especifica para el
analisis sencillo y rapido de los resultados.

:Cuales fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Para garantizar la estabilidad del equipo se decidio utilizar cAmaras de ionizacion. En estos haces de electrones
extremadamente pulsados hubo que hacer uso de camaras con correcciones por saturacion pequefias, como la
Advanced Markus de PTW, siendo necesarias 6 de ellas, lo que constituyé uno de los principales obstaculos del
trabajo. Finalmente pudo resolverse gracias a una colaboracion especial en este proyecto con PTW [beria. Otro reto
lo constituyd la construccion del maniqui con la integracion adecuada de las camaras, también se resolvi gracias
a la ayuda de PTW Iberia. La realizacion de la aplicacion para el analisis de resultados e informes corrié a cargo de
la colaboracién con el Departamento de Ingenieria Electrénica de la ETSE (Universidad de Valencia). Finalmente,
la determinacién de unos niveles sélidos de referencia constituyd un reto que obligé al estudio de la evolucién de
las medidas, asf como la comparaciéon de las mismas frente a sistemas de dosimetria méas establecidos.

:Cual ha sido el hallazgo y los resultados mas importantes del estudio?

En nuestra modesta opinién, pensamos que se ha confeccionado un maniqui muy Util y asi lo evidenciamos
durante ya dos afios de uso en el hospital. La fiabilidad y reproductibilidad del mismo permiten una gran confianza
en la verificacion del haz, no sélo en eje, en este tipo de radioterapia con acto Unico. A su vez, el anclaje tan sencillo
junto con el pequefio inserto deslizable para la evaluacion de la constancia de energia, permiten una colocacion y
preparacion extraordinariamente rapidas.
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Por otro lado, este tipo de estudios demuestran lo importante que son las colaboraciones tanto entre institucio-
nes como con empresas, haciendo realidad productos muy Utiles con notables mejoras en la practica clinica, que
de otra forma seria muy dificil el abordarlos.

:Cuales son las repercusiones del estudio?

Una de las limitaciones del equipo es que la monitorizacion del haz no se realiza exactamente en el plano
clinico (al final del aplicador completo) habiendo primado la facilidad de colocacion, dado que el objetivo final
era asegurar una constancia. En una segunda fase del proyecto, se esta desarrollando una nueva versién que si
va a permitir la medida al final del aplicador completo y, por tanto, una relaciéon mas directa de las eventuales
variaciones con el haz clinico.

Preparation of a radiobiology beam line at the 18 MeV proton
cyclotron facility at CNA

Baratto-Roldan A, Jiménez-Ramos MC, Jimeno S, Huertas P, Garcia-Lopez J,
Gallardo MI, Cortés-Giraldo MA, Espino JM
Phys Med 2020;74:19-29.D01I:https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2020.04.022.

Anna Baratto Roldan

Centro Nacional de Aceleradores, Sevilla 41092, Spain

Departamento de Fisica Atomica, Molecular y Nuclear, Universidad de Sevilla, Sevilla 41012,
Spain.

abaratto@us.es

:Cual ha sido la motivacion para empezar este estudio?

Las investigaciones biofisicas con aceleradores de protones han ido adquiriendo mayor interés en las ultimas
décadas, debido a la difusién de centros de terapia con protones en todo el mundo que han puesto de manifies-
to, por un lado, los prometedores resultados obtenidos con esta técnica en el tratamiento de determinados tumo-
res, pero, por otro, la necesidad de profundizar en el estudio de la accioén biolégica de este tipo de radiacion.

En los ultimos afios, investigadores del Centro Nacional de Aceleradores (CNA) y de la universidad de Sevilla
se han interesado en la preparacion de lineas de haz para experimentos de radiobiologia con protones de bajas
energias, en dos aceleradores del CNA: el tandem de 3 MV, que proporciona protones de hasta 6 MeV, vy el
ciclotron, que acelera protones hasta 18 MeV. La primera linea de radiobiologia de baja energia se instalé en el
tandem (Battaglia et al., Phys Rev Accel Beams 2016;19:064701) mientras que en este estudio se presenta la
puesta a punto y la primera irradiacion de cultivos celulares en la linea de haz externo del ciclotron, tratdndose
de las dos primeras instalaciones de este tipo en Espafa.

Pero ;cual es el interés de hacer irradiaciones de cultivos celulares con protones de baja energfa?

Hoy en dia, en tratamientos de protones, se suele utilizar un valor uniforme de Eficacia Biolégica Relativa
(RBE eninglés) igual a 1.1, lo que quiere decir que se considera que los protones son un 10% mas eficaces que
los fotones en destruir las células tumorales. Aun asi, cada vez hay méas evidencia de que la RBE de protones
no es constante, sino que crece al aumentar la Transferencia Linear de Energia (LET) conforme el haz se va
frenando en los tejidos. Por ello, son necesarios estudios de RBE de protones a bajas energias para controlar las
variaciones del RBE en la proximidad del pico de Bragg. Esta zona es especialmente importante en los bordes
del tumor y podria ser que podrian ser significativas a la hora de optimizar planes de tratamiento de protones.
Hay pocas instalaciones de protones que puedan proporcionar un haz de baja energia (por debajo de 20 MeV)
casi monocromatico y poco degradado, ya que las energias utilizadas en terapia con protones sueles ser mayo-
res de 70 MeV. EI CNA, con sus dos instalaciones de protones, puede ayudar a cubrir ese rango de energias
proporcionando haces “limpios” con poca dispersion de energia.
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:Cuales fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Los experimentos de radiobiologia con protones y otros iones requieren condiciones particulares, tanto desde
el punto de vista fisico como biolégico, que han tenido que ser afrontadas singularmente en el desarrollo de la
linea de radiobiologia en el ciclotron. En primer lugar, la distribucion de dosis debe ser homogénea en toda la
superficie de la muestra irradiada, y la dosis impartida por unidad de tiempo debe ser comparable con la estandar
en la practica clinica (unos 2 Gy/min). Por ello, ha sido necesario disminuir la intensidad del haz hasta el limite
soportado por la fuente del ciclotron, utilizarlo sin focalizar y dispersarlo con laminas metélicas. Por otra parte,
con aceleradores de baja energia, el corto alcance en agua de los protones a estas bajas energias limita el rango
de aplicaciones disponibles, y obliga a irradiar las muestras celulares en placas de cultivo abiertas, expuestas al
aire y a posibles contaminaciones, por lo que la irradiacion debe ser lo méas rapida posible y el haz debe estar
perfectamente caracterizado. Finalmente, dado que las muestras se componen de materia viva, el control de los
paréametros ambientales, como temperatura, presion y humedad, ha sido fundamental para el buen desarrollo y
resultado de la medida.

:Cual ha sido el hallazgo y los resultados mas importantes del estudio?

En la linea de haz externo del ciclotron de 18 MeV, hemos puesto a punto un sistema para la irradiacion de
cultivos celulares mono capa. Para mejorar la homogeneidad y disminuir la intensidad, hemos usado un haz sin
focalizar y degradado con una lamina de aluminio de 0.5 mm de espesor, situada dentro de la linea de vacio a
una distancia de 2 m de la ventana de salida. También hemos hecho medidas a distintas distancias de dicha
ventana para determinar las mejores condiciones de irradiacion, asegurando desviaciones méaximas en la homo-
geneidad menores de un 10% en una superficie circular de 35 mm de diametro, medida que corresponde a la
dimension estandar de un pozo de cultivo de Petri. Para ello hemos utilizado peliculas radiocrémicas EBT3y una
camara de ionizacién especialmente disefiada en el laboratorio del GSI — Helmholtz Centre for Heavy lon Research
(Darmstadt, Alemania), asi como un soporte desarrollado para el alojamiento de placas de cultivo durante la irra-
diacion. Ademas, hemos comparado todos los resultados experimentales con simulaciones Monte Carlo hechas
con Geant4, donde se ha reproducido fielmente la geometria de la linea externa del ciclotrén. Finalmente, hemos
llevado a cabo con éxito un experimento preliminar con cultivos celulares, en el que se han irradiado células de
osteosarcoma de hueso humano con dos diferentes dosis de protones.

:Cuales son las repercusiones del estudio?

Con este estudio hemos conseguido demostrar que la linea de haz externo del ciclotron de 18 MeV, instalada
en el CNA, se puede utilizar para experimentos biolégicos de irradiacion de cultivos celulares mono capa con
protones. Este tipo de medida es relevante para comprender méas a fondo la variacién del RBE en proximidad
del pico de Bragg, y esperamos que la instalacion atraiga el interés de otros grupos de investigacion.

Is there a role for arcing techniques in proton therapy?

Carahe-Fernandez A, Bertolet-Reina A, Karagounis I, Huynh K, Dale RG
Br J Radiol 2020;93(1107):20190469;D01:10.1259/bjr.20190469.

Alejandro Carabe Fernandez

Department of Radiation Oncology, University of Pennsylvania, Philadelphia, USA.
a.carabe@pennmedicine.upenn.edu

¢Cual ha sido la motivacion para empezar este estudio?

La protonterapia es una modalidad de radioterapia en auge, pero no es ni muchisimo menos una nueva
modalidad. Desde que fuera propuesta como modalidad de tratamiento en 1946 por el fisico Robert R Wilson,
los primeros pacientes no comenzaron a tratarse hasta la década de los 50. Por tanto, esta modalidad se
empieza a acercar a su primer siglo de uso. Sin embargo, no se han tratado con ella tantos pacientes como
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se han tratado con radioterapia convencional (fotones y electrones) por motivos tanto técnicos como de coste
de los equipos de tratamiento. A medida que los elementos necesarios para la producciéon (acelerador) y el
transporte desde el acelerador hasta el paciente (6ptica) de los protones se han ido abaratando, asi como las
especificaciones técnicas se han ido desarrollando para poder usar esta tecnologia con mayor versatilidad. Entre
estos avances tecnoldgicos, se encuentra la posibilidad de irradiar un determinado volumen tumoral mediante
escaneo activo del haz de protones usando campos electromagnéticos variables. Esta técnica, bautizada en
inglés como pencil beam scanning (PBS), permite alcanzar una mayor conformidad de la dosis alrededor del
tumor. En consecuencia, gracias a esta conformidad lateral que provee dicho escaneo, asi como la conformidad
distal que provee el hecho de que los protones paran a una profundidad proporcional a su energia, se puede
reducir drasticamente la dosis a los tejidos sanos colindantes al tumor, reduciendo por tanto la probabilidad de
complicaciones inducidas por la irradiacion de dichos tejidos. Sin embargo, en numerosos estudios publicados
recientemente, se ha demostrado que tejidos sanos expuestos a dosis de irradiacion por protones dentro de su
tolerancia clinica, han mostrado reacciones no esperadas. En su trayectoria a lo largo del tejido, los protones
van frenando como consecuencia de sus colisiones con los electrones atdémicos hasta que llegan a un punto
de reposo donde, segun la ecuacion de Bethe-Bloch, los protones depositan la mayor cantidad de energia
(correspondiente al pico de Bragg). Es precisamente a esta profundidad donde, al depositarse la mayor canti-
dad de energia, los protones son mas efectivos en producir mayor dafio bioldgico. Si la perdida de energia por
colision de los protones esté cuantificada en términos de el parametro Lineal Energy Transfer (LET), podemos
por tanto decir que el aumento de efectividad biolégica incrementa con el LET de los protones a medida que
nos acercamos al aspecto distal del pico de Bragg. Es por esto que la dosis depositada en aquellos tejidos sanos
gue colindan con la parte distal del tumor va a tener un LET mayor que en cualquier otro punto del haz de
protones. Los estudios referidos mas arriba tratan de establecer una correlacién entre la posicién de los efectos
no esperados en tejidos sanos con los valores de LET depositados en ellos, con la esperanza de observar si
dichos efectos se correlacionan con valores elevados de LET. Si bien las conclusiones presentadas hasta ahora
son contradictorias, en la practica se intenta que la parte distal de los haces de protones usados para tratar a
pacientes no se encuentren cerca de tejidos criticos como la medula, nervios 6pticos, etc... para poder reducir
el riesgo de complicaciones en tejidos sanos (NTCP).

Una alternativa que se esta considerando actualmente es optimizar la distribucion de dosis de protones no
solo en términos de conformidad y uniformidad, sino también en términos de la distribucion de LET; es decir,
bien para reducir el LET en los tejidos mas criticos, o bien para aumentar el LET dentro del tumor, o bien ambos
criterios simultaneamente. Dentro de este marco de optimizacién por criterios de LET nacié dicho estudio. Este
consiste en la descripcién y comentario sobre proton monoenergetic arc therapy (PMAT), concebida como téc-
nica que permite la optimizacion simultdneamente de la dosis y el LET. El origen de esta técnica se remonta a
un trabajo publicado en el 2015 (DOI: 10.1016/j.ijrobp.2014.12.049) donde se demostraba la posibilidad de
reducir la dosis necesaria para producir un mismo efecto clinico a medida que se aumentaba el LET en el tar-
get mediante el aumento del nimero de haces de protones. Este aumento de LET se conseguia haciendo que
el aspecto distal de cada haz se encontrase en la regiéon media del volumen de tratamiento. PMAT no es mas
que la extensién de dicho concepto a un numero de haces infinito en un arco, o arcoterapia con protones. En
un estudio mucho mas reciente se demuestra la posibilidad de usar dicha técnica en puntos de alta heteroge-
neidad con buenos resultados (https://doi.org/10.1088/1361-6560/ab9455) asi como en otro estudio también
procedente de nuestro laboratorio demuestra la posibilidad de una mayor efectividad radiobiolégica de PMAT
(https://iopscience.iop.org/article/10.1088/1361-6560/ab9370).

:Cuales fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Si bien la arcoterapia con protones ha sido un tema que se ha tratado en numerosas ocasiones en la biblio-
grafia, el trabajo que existe es muy reducido y dificil de usar para justificar su uso. Existen al mismo tiempo
dificultades técnicas pues con el sistema que tenemos en la Universidad de Pennsylvania, no podemos irradiar
un volumen con protones mientras que el gantry (sistema de transporte de protones) rota alrededor del paciente.
En consecuencia, los experimentos se realizaron “rotando el paciente”, es decir, usando un haz horizontal fijo,
posicionamos las peliculas y especimenes bioldgicos en un maniqui apoyado en una plataforma giratoria. Por otro
lado, las irradiaciones se tuvieron que realizar en modo de posicionamiento y disparo (step & shoot), pues por el
momento, el gantry no sabe qué haz de protones se esté irradiando en un angulo determinado.

:Cual ha sido el hallazgo y los resultados mas importantes del estudio?

Las conclusiones mas importantes son dos: 1. Es posible optimizar tanto dosis como LET usando haces
monoenergéticos en subarcos que se pueden extender desde un grado a varios grados de rotacion, en medios
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heterogéneos y donde existe una gran cantidad de érganos de riesgo, como el cerebro; 2. Es posible aumentar
significativamente la efectividad radiobiolégica de los tratamientos de protones a través del aumento de LET que
se consigue en el tumor usando PMAT.

:Cuales son las repercusiones del estudio?

Si bien la técnica de arco terapia con protones actualmente no se utiliza, si hay compafiias que la ofrecen
dentro de su repertorio de soluciones de tratamiento. El estudio aqui presentado ayuda a justificar su uso desde
el punto de vista técnico como radiobiolégico.
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