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Resumen

En este trabajo se senala la importancia del empleo del filtro Bow-Tie para
protocolos clinicos de cuerpo mediante el analisis de los perfiles de dosis obtenidos
como resultados de simulaciones Monte Carlo.

También se simularon diferentes geometrias del filtro Bow-Tie encontrado en el
tomografo Brilliance Big Bore del hospital oncologico SOLCA Nucleo Quito. To-
mando en cuenta un protocolo de cuerpo a 120 kVp, se determiné que la geometria
mas adecuada se obtiene cuando €, =0.4 y ¢, =1.0, donde ¢, , son pardmetros que
ajustan tanto el ancho como el largo del filtro Bow-Tie. Se realizaron varias simula-
ciones Monte Carlo para obtener distintos perfiles de dosis, denotando asi cuéles
son los parametros mas adecuados para obtener una distribucién de dosis bajas
tanto en regiones centrales como periféricas de un paciente en radio-diagnostico.
Este trabajo puede ser validado mediante mediciones experimentales de perfiles
de dosis en el tomégrafo mediante films radiocromicos y un escaner VIDAR Dosi-
metry PRO Advanage RED con software de escaneo RITG148+4 que pueden ser
encontrados en las instalaciones del hospital oncolégico SOLCA Nucleo Quito.

Palabras clave: Filtro Bow-Tie, protocolo clinico, simulaciones Monte Carlo.



Abstract

In this work, the importance of the use of the Bow-Tie filter for clinical body

protocols is highlighted through the analysis of the dose profiles obtained as a
result of Monte Carlo simulations.
In addition, different geometries of the Bow-Tie filter found in the Brilliance Big
Bore tomograph located at the “SOLCA Nicleo Quito” oncological hospital were
simulated. Taking into account a body protocol at 120 kVp, it was determined
that the most suitable geometry is obtained when €, =0.4 and ¢, =1.0 where ¢, ,
are parameters that adjust both the width and the length of the Bow-Tie filter.
Several Monte Carlo simulations were performed to obtain different dose profiles,
thus denoting which are the most appropriate parameters to obtain a low dose
distribution in both central and peripheral regions of a patient in radiodiagnosis.
This work can be validated by experimental measurements of dose profiles in the
tomograph using radiochromic films and a VIDAR Dosimetry PRO Advanage RED
scanner with RITG148+4 scanning software, which can be found in the facilities of
the “SOLCA Nicleo Quito” oncological hospital.

Keywords: Bow-Tie filter, Clinical protocol, Monte Carlo Simulation.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Radiacion

El inesperado descubrimiento de Rontgen de los rayos X en 1895 y de Henri
Bequerel en 1896 de la radiactividad ha llevado a la humanidad a importantes
avances cientificos. Becquerel descubrié este fenémeno al estudiar minerales de
Uranio y comenzd su investigaciéon sobre los procesos fisicos relacionados a la
radiacién|1].

Normalmente se cree que la radiacién es un fenémeno extremadamente peligroso,
danino y perjudicial para la salud. Sin embargo, son muchos los beneficios para la
medicina que se han encontrado al estudiar los diferentes tipos de radiacién.

Tras anos de estudios y caracterizaciones de este fenémeno, se pueden rescatar
dos tipos de radiacién relevantes para la obtencién de imagenes en medicina, la
radiacién electromagnética y la radiacién corpuscular|2].

Como Jerrold (2012) senala en su libro “The Essential Physics of Medical
Imaging” [2], “la radiacién es energia que viaja a través del vacio o a través de
materia” (p. 18). Ahora, si la radiacién es energia que viaja por el vacio o algin
medio material, entonces también lo serfa el sonido o una fuente de calor. Sea cual
sea la fuente, térmica, sonora, electromagnética o cualquier otra, se puede clasificar
por energia en dos grades grupos importantes: la radiacion ionizante y la radiacién
no ionizante.
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1.1.1. Radiacion no ionizante

La radiaciéon no ionizante, como su nombre lo indica, es aquella que no cuenta
con la energia suficiente para ionizar un dtomo cualquiera [3]. En el espectro
electromagnético, la radiacién no ionizante se caracteriza facilmente ya que las
energias de los fotones estan por debajo de los rayos UV; esta radiacién es: luz
visible, luz infrarroja, ondas de radio y microondas.

En esta categoria se encuentran también las fuentes de radiacion sonoras o térmicas.
Aunque este tipo de radiacion puede ocasionar lesiones en el tejido, los efectos son
meramente térmicos o mecanicos.

La prevencién de una lesién por este tipo de radiacion es facilmente evitable y no
representa mayor peligro a la salud. Incluso una exposicion prolongada a fotones de
este rango de energias no ha mostrado senales significativas de danos en los enlaces
quimicos de los tejidos [4].

1.1.2. Radiacion ionizante

La radiacion ionizante estd conformada por aquellas ondas o particulas que
tienen la energia necesaria para ionizar un atomo cualquiera. En el espectro
electromagnético, los fotones de frecuencias (v) mayores que la luz ultravioleta,
esto es v > 200 nm, tendran la energia suficiente para romper los enlaces atomicos
y producir iones.

Como se mencioné brevemente, la radiacién corpuscular consiste en interacciones
atomicas con otras particulas que, de ser lo suficientemente energéticas, ionizaran
al atomo también. Estos procesos se consideran como radiacién directamente
ionizante puesto que la energia es depositada en el material mediante interacciones
de Coulomb. Para que ocurra esto se requiere que la particula incidente tenga carga
(e.g., electrones y protones)|4].

Sin embargo, en este trabajo vamos a enfocarnos solamente en fotones de altas
energias (rayos X) como la fuente ionizante para cualquier material, debido a que los
principios necesarios para la obtencion de imagenes en el tomégrafo estudiado son
interacciones foton-materia. Existen otros tipos de obtencién de imagen, como los
PET (Positron emission Tomography) que tienen otro principio de funcionamiento
que no se abordard en el presente trabajo[].

La energia minima requerida por el foton incidente para ionizar un atomo
(también denominada energia de ionizacion) dependerd del tipo de material y
del estado fisico del mismo. Para el agua (H20), la energia de ionizacién es de
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11.2 eV. Es esta energia la que mayor relevancia tiene para este trabajo puesto
que el humano esta conformado por aproximadamente un 70 % de agua [6] y el
estudio realizado a continuacién es sobre un fantoma[] con una densidad masica y
electronica igual a la del agua. Entonces, en una tomografia computarizada, los
rayos X empleados van a interactuar en su mayoria con moléculas de agua y es
en estas moléculas que se producira la deposicion de la energia por cada foton
incidente [3].

1.2. Interaccion de la radiacién con la materia

El haz de fotones producido por el tubo de rayos X del tomoégrafo emitira
un determinado espectro de fotones de distintas energias. Cada fotén, entonces,
interactuard acorde a su energfa inicial y al material con el que se encuentre.|8]

Los fotones, segiin sus energias, pueden penetrar facilmente, ser absorbidos
totalmente o ser dispersados por el material con el que interactien|9]. Las inter-
acciones mas comunes que se dan en radio-diagnéstico (tomografias, radiografias,
mamografias) son, en orden de las energias de los fotones de rayos X empleados:
dispersion de Rayleigh, efecto fotoeléctrico, efecto Compton y producciéon de pares.
Todas estas interacciones deben ser tomadas en cuenta al momento de obtener
una imagen generada por una tomografia computarizada, debido a que son estos

fenémenos los principales causantes de una mayor o menor resolucién en la imagen
obtenida [2].

Los procesos de interaccion de los fotones de alta energia con la materia son
probabilisticos. Es decir, depende de la energia del foton y del material con el que
interactie para tener mayor o menor probabilidad de que ocurra un proceso u otro,
como se muestra en la Figura 1.1.

1Un fantoma es un objeto disefiado con propiedades similares a las del tejido humano. Se
emplea para realizar cdlculos de dosis recibida en determinadas posiciones del paciente|7] .
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Figura 1.1: Dominancia de algunos de los procesos de interaccién mostrados para
distintos nimeros atémicos en funcién de la energia del fotén incidente. Figura
adaptada de [10].

1.2.1. Dispersion de Rayleigh

La dispersion de Rayleigh es una interaccion especial puesto que el fotén

incidente no interactiia con un solo electron de alguna capa del dtomo sino con
todo el atomo, excitando todo el sistema ntcleo-electrones. En la Figura [1.2] se
muestra un esquema tipo diagrama de Feynman de este proceso.
Este fenémeno ocurre a energias bajas de (15 a 30 keV) por lo que es muy comin
en mamografias [3]. El proceso de excitacién del dtomo es producido por el campo
eléctrico del fotén incidente que cede energia, ocasionando una oscilacion en fase de
todos los electrones del dtomo. La nube atémica emite un fotén de la misma energia
pero en un angulo distinto al incidente, es por esto que se denomina como una
dispersion. Note que, al no eyectar a ningun electrén, este proceso no constituye
radiacion ionizante y tiene una baja probabilidad de ocurrir al emplear métodos de
imagen de rayos X, como los de una tomografia [2].
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Figura 1.2: Diagrama tipo Feynman de la dispersion de Rayleigh. El fotén interactia
con el sistema nicleo-electrones|11].

1.2.2. Efecto fotoeléctrico

En el efecto fotoeléctrico, el foton incidente de energia hv, donde v es su
frecuencia y h es la constante de Planck, interactia con un electrén de una capa
interna del atomo, cediéndole toda su energia. En la Figura se muestra un
esquema tipo diagrama de Feynman de este proceso.

En esta interaccién, el electréon es eyectado, dejando una capa atémica libre. El
electron, denominado ahora fotoelectrén, es eyectado con energia cinética hv — Ep,
donde Ep es la energia necesaria para abandonar el nicleo atémico. Es decir, para

que la absorcion ocurra, el fotén incidente debe tener una energia mayor o igual a
Eg [2].

El atomo, ahora ionizado, tiene una capa vacia que sera llenada por un electréon
de una capa superior (Ep menor), esto generard una cascada de fotones de rayos X
caracteristicos con una energia igual a la diferencia (Epfinal — EBinicial) POr cada
electrén que baje a una capa inferior. En otras ocasiones, la energia del electrén,
que baja a ocupar la vacante, puede ser transmitida a otro electron, eyectandolo del
atomo. Esto se conoce como “electrén de barrena” o, en inglés, “Auger electron”.
Estos electrones pueden seguir ionizando, a su vez, otros dtomos [3].

El efecto fotoeléctrico predomina a energias bajas de fotones (keV) y nidmeros
atomicos altos. La probabilidad de que esta interaccion ocurra depende de la
relacion g—i, donde Z es el nimero atémico del material y E es la energia del foton
incidente. Es esta fuerte dependencia con Z la que genera un mejor contraste entre
tejido blando y otras estructuras como los huesos en la obtencién de imagenes de

rayos X en medicina[l10].
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Figura 1.3: Diagrama de Feynman del efecto fotoeléctrico. El fotén ~y es totalmente
absorbido por el a&tomo y emite un fotén ' luego de la ionizacién[11].

1.2.3. Efecto Compton

En el efecto Compton, el foton incidente colisiona con un electron, transmitien-
dole parte de su energia y, por tanto, ionizando al atomo. El fotén, ahora menos
energético, es dispersado en una direccién diferente de la incidente. Este cambio
de direccion depende de la energia transferida al electrén, que a su vez depende
del angulo de incidencia al momento de la colisién. Note que se obtiene la minima
transferencia de energia a 0° y la maxima a 180° con respecto a la horizontal. El
electron eyectado saldrd con un angulo 0° < 6 < 90°. Este perderd su energia
ionizando otros atomos en su camino. En la Figura [1.4] se muestra un esquema tipo
diagrama de Feynman de este proceso.

Finalmente, luego de abandonar al atomo, el fotén dispersado puede atravesar
el material restante casi sin interaccién. Con baja probabilidad, puede provocar
dispersiéon Compton nuevamente o absorcion fotoeléctrica al interactuar con otros
atomos|2, |10].

El efecto Compton predomina a energias altas (MeV). La probabilidad de ocurrir
es casi independiente del ntimero atémico del material. Ademas, la energia del
foton incidente debe ser mucho mayor a la energia de union del electrén al dtomo
para que este efecto ocurral2]. A diferencia del resto de procesos de interaccion
de la radiaciéon con la materia, el efecto Compton es el tnico en el que el foton
incidente sigue existiendo luego de la colisién. Esto no es favorable para obtener
imagenes de diagndstico puesto que estos fotones dispersados interactuaran con los
detectores, generando una imagen con ruido no deseado.
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Figura 1.4: Diagrama de Feynman del efecto Compton, el fotén es dispersado
ionizando el atomo [11].

1.2.4. Produccion de Pares

La produccién de pares puede ocurrir solamente cuando la energia de los fotones
de rayos X superen los 1.02 MeV. Esto se debe a que en este proceso, el foton
incidente interactia con el campo eléctrico del atomo, transformando toda su
energia en un electrén y un positron. La energia equivalente a la masa en reposo de
un electrén es de 511 keV, pero al producirse un par, se obtiene en total la energia
equivalente a la suma de dos masas en reposo de electrones (1.02 MeV). En la Figura
se muestra un esquema tipo diagrama de Feynman de este proceso. Las energias
tanto del electron como del positréon se iran disipando mientras ionizan otros atomos.
Es la interaccion de este ultimo la que puede generar, subsecuentemente, un par de
fotones de aniquilacion en direcciones opuestas, obteniendo asi el mecanismo base
de la mencionada PET [8] |10, [2].

La probabilidad de la produccién de pares se toma como proporcional tanto a
la energia del foton incidente como al niimero atémico del material.
Las energias empleadas por el tomografo Brilliance Big Bore son mucho menores a
los MeV por lo que este efecto no se tomara en cuenta en los siguientes capitulos
de este trabajo.



20

ko €

tiempo

Figura 1.5: Diagrama de Feynman de la produccion de pares. El fotén con cua-
drimomento k; produce un electrén y un positron. para conservar la energia, un
segundo fotén con cuadrimomento ks es emitido y absorbido por el nicleo [11].

1.3. Obtenciéon de imagenes médicas

Durante muchos anos las técnicas de diagnéstico médico estuvieron bastante
limitadas. Para poder visualizar una lesion, 6rgano o estructura interna en el
paciente, se realizaba cirugia exploratoria o algin otro procedimiento invasivo.
Todos estos procedimientos demandan de observacion directa, es decir, se emplea
luz visible. Fue en el siglo XX que el desarrollo tecnolégico permitié obtener la
radiologia como la primera técnica de diagndstico por imagen [12]. Todas las técnicas
de imagen requieren que los fotones que atraviesan al cuerpo también interactien
con los tejidos. Si no ocurrieran estas interacciones, los rayos X atravesarian sin
inconvenientes hasta los detectores sin portar informaciéon til de la region del
cuerpo expuesta a la radiacién [2].

1.3.1. Modalidades

Existen varias modalidades para obtener imagenes en medicina empleando
fotones de alta energia. Estas cambian segiin las energias empleadas y la tecnologia
disponible en el centro de radiologia. Entre ellas estan: radiografia, que consiste
en una exposicion breve del paciente a un flujo de un haz plano de rayos X y
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un detector (usualmente un film fotografico); fluoroscopia, que es una radiografia
en tiempo real; mamografia, que es una radiografia que emplea rayos X de baja
energia y tomografia Computarizada (“CT” por su siglas en inglés), que es de la
que hablaremos a continuacioén[3, 12| [5].

1.3.2. Tomografia computarizada

Deteciores  s———
L

[socentro

Gantry

Tubo de rayos-X

arbitando

Camilla

Figura 1.6: Esquema de las partes principales de un tomoégrafo ||

La tomografia computarizada nace a los inicios de la década de 1970. Como su
nombre indica, una tomografia es una imagen de corte. Las imagenes tomograficas
se generan gracias a un haz de fotones en abanico, que es producido por un tubo
de rayos X que gira en una variedad de angulos alrededor del paciente. Opuesto
al tubo se encuentra un arreglo de detectores que recibe la informaciéon de los
fotones dispersados, que luego es procesada por medio de sinogramasﬂ y generan las
imagenes computarizadas. El sistema conformado por el tubo de rayos X, el arreglo
de detectores y la electrénica se conoce como gantry. El paciente, ubicado sobre la
camilla, es colocado cerca al isocentro del tomografo e ingresado al gantry a cierta
velocidad constante, que define la rotacion del gantry para adquirir imégenes de
cortes no difuminados. Luego de la examinacion tomografica, cada corte generado
es apilado digitalmente, lo que genera una visualizacién tridimensional del paciente.

2Representacién visual de los datos obtenidos por los detectores del tomégrafo.
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La tomografia computarizada evita la necesidad de cirugias exploratorias y
reduce el tiempo de exposicion del paciente a la radiacion. Debido a la velocidad
con la que se pueden generar imégenes (dependiendo del tomégrafo) se pueden
obtener hasta 800 imégenes de cortes en 5 segundos|3}, 2].

1.3.3. Produccién de rayos X

Los fotones de alta energia (energias para diagndstico) se producen en el
denominado tubo de rayos X. Estos tubos estan compuestos por una fuente de
electrones, un blanco (o més comin, en inglés: target), un generador de alto voltaje
que creara la diferencia de potencial para acelerar los electrones de la fuente al
target, y estan fabricados al vacio para minimizar las interacciones de los electrones
con algiin dtomo diferente a los del target.

La fuente de electrones es un filamento de Tungsteno en forma de hélice que es
calentado mediante resistencia eléctrica con el paso de una corriente de 7 amperios.
Al calentarse el filamento, ocurre una emisién termoiénica que libera electrones de
la superficie. La taza de salida de estos electrones depende de la corriente aplicada
y la temperatura del mismo.

Luego de que los electrones se liberan en el filamento, este se convierte en un
catodo. Del otro lado del tubo de rayos X se encuentra el dnodo. Ambas partes
estan conectadas al generador de alto voltaje que creara una diferencia de potencial
que acelerard a estos electrones libres hacia el target (dnodo). Los electrones son
acelerados a muy altas velocidades gracias a esta diferencia de potencial.

El anodo es el target metalico que es mantenido al potencial alto antes men-
cionado. La mayoria de los electrones liberan su energia en el dnodo en forma de
calor y una pequena porcién de estos son los que generan los rayos X. Es por esta
razon que el metal empleado es usualmente Tungsteno, por su alto nimero atémico
(Z=T74) y su alta resistencia al calor.

Los fotones de rayos X se producen por el efecto Bremsstrahlung (radiacién de
frenado). Este fendmeno ocurre cuando una particula cargada es desacelerada por
la interaccién de otra particula cargada, como un nucleo atémico. Al desacelerar el
electrén, se produce un fotén de rayos X con energia igual a la diferencia de energia
inicial y final del electrén. El efecto Bremsstrahlung genera un espectro continuo
de fotones con diferentes energias. Esto quiere decir que la produccién de rayos X
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esperada para un protocolo Ch'nicoﬂ a usar no va a ser discreta [2, 9].

En este trabajo se considera un protocolo de cuerpo a 120 kVp (120 x 10?
Volts peak). El electrén acelerado adquiere una energia cinética (Ej) dada por la
siguiente ecuacion:

E, =eV (1.1)

Esto es, el producto de la carga eléctrica (e) por la diferencia de potencial
aplicada (V). Como el potencial es del orden de los kilovolitos, la energia del
electrén serd medida en (keV). Esto significa que los fotones de rayos X generados
en este protocolo tendran un espectro de energias con un méaximo de 120 keV. De
hecho, las simulaciones realizadas en este trabajo toman en cuenta este espectro
por lo que el haz de abanico simulado esta conformado de fotones de distintos tipos
de energias y no solo de 120 keV.

3Plan de tratamiento a seguir para cada condicién médica [7]
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Capitulo 2

Dosis

2.1. Dosis de radiacion

Cada uno de los fotones de rayos X emitidos por el tomografo serd atenuado
por el tejido humano. Cualquier material que se encuentre en el camino de estos
fotones recibira parte de su energia incidente. El promedio de energia depositada
localmente por unidad de longitud a lo largo del camino del fotén de rayos X [4]
se conoce como “LET” (transferencia lineal de energia o por sus siglas en inglés:
linear enerqy transfer).

El LET otorga informacién suficiente para determinar la particula necesaria
para cada procedimiento radiolégico [4, 9]. Para poder determinar el LET de cada
particula, se requiere determinar su rang(ﬂ. Un LET alto, o un rango bajo implica
que la energia de la particula de disipa rdapidamente.

Los rayos X emitidos por el tomodgrafo estudiado en este trabajo deben atravesar
todo el tejido y ser detectados. Esto se consigue con particulas con un alto rango o
bajo LET.

'El rango de una particula es la distancia a la cual dicha particula pierde suficiente energia
hasta llegar a cierto umbral [3]
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La cantidad de energia depositada en cada tejido se vera determinada por el
LET, la dosis equivalenteﬂ y la dosis. La dosis es la magnitud empleada para realizar
dosimetria de la radiacién. Las unidades SI de la dosis son los grays (Gy) [3,/7]. Un
gray se define como:

1 (Gy) =1 (kig) (2.1)

Finalmente, luego de tomar en cuenta todos estos parametros, se requiere
también considerar la mdz’osensz’bilida(ﬂ de cada tejido para encontrar la dosis
efectiva depositada. Es esta dosis efectiva la que se emplea para comparar el riesgo
de dano en diferentes situaciones en las que el paciente se encuentre expuesto a
radiacién ionizante[4].

2.1.1. Filtros y colimadores

El tubo de rayos X produce fotones de alta energia en todas las direcciones. Se
requiere de algun dispositivo que absorba los fotones dirigidos en direcciones no
deseadas y permita el paso de aquellos que van a interactuar con el paciente. Estos
dispositivos se llaman colimadores, usualmente hechos de Plomo. Existen algunos
colimadores en un tomdégrafo. La primera colimacion es la misma abertura del tubo
de rayos X que da la forma de abanico al haz[14, 2|. La siguiente colimacién es
gracias al filtro Bow-Tie (filtro con forma de corbatin) del que hablaremos en la
siguiente seccién. La tercera colimacién y ultima antes de la interaccién del haz
con el paciente, ocurre en los colimadores finales que definen la espesor del corte
tomografico. Luego de la interaccién del haz de rayos X con el paciente, el arreglo
de detectores, que cuenta con un par de colimadores, ayudan a ajustar el punto de
focalizacion y a reducir la dispersiéon no deseada[15] |16].

2Fs la cantidad dosimétrica que toma en cuenta la dosis absorbida en el tejido y el tipo de
radiacién utilizadal4]

3“Sensibilidad que tiene cada tejido y célula a las radiaciones ionizantes” (Soriano. Miguel,
2013) [13)
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2.1.2. Filtro Bow-Tie

El fitlro Bow-Tie actia como atenuador de fotones y homogeneiza la distribucion
de dosis para evitar sobre-dosificar regiones innecesarias. Cada corte de cuerpo (en
este trabajo no se toman en cuenta protocolos de cabeza) realizado en un tomégrafo
de un paciente tiene, en buena aproximacién, forma circular, como se muestra en
la siguiente figura.

Figura 2.1: Corte axial de una tomografia computarizada, de (Food and Drug
Administration, FDA)H (2020) ||

Para poder identificar el efecto del filtro Bow-Tie, primero se necesita visualizar
la forma del haz visto desde el eje axial.

Filtro

bow-tie = \
\

Figura 2.2: Posicién del filtro Bow-Tie con respecto al tubo de rayos X y al paciente.
Imagen adaptada de [4].
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La forma de abanico del haz se muestra en la Figura 2.2. Si este haz no tuviese
ningin colimador que cambie su perfil, llegaria totalmente plano al paciente. Como
se puede observar en la Figura 2.1, el cuerpo humano tiene forma circular y un
haz plano depositaria dosis altas en todo el corte. La fluencia de los fotones debe
ser moldeada de tal forma que sea mayor en el centro del paciente y menor en las
periferias.

Dada la forma del filtro y la aproximacion axial, este problema se soluciona de
manera sencilla. El filtro debera tener una forma especial que permita mas fluencia
de rayos X en el centro y menos fluencia en las periferias del haz de abanico. Es
por esta particular forma que el filtro Bow-Tie lleva ese nombre.

El filtro Bow-Tie simulado para el tomografo Brilliance Big Bore para este
trabajo fue dividido en dos componentes. Una de Aluminio y otra de Polimetilme-
tacrilatoE] (PMMA). A continuacién se muestra el filtro Bow-Tie simulado para
este proyecto.

Figura 2.3: Filtro Bow-Tie simulado. En amarillo su componente de PMMA y en
gris su componente de Aluminio.

2.1.3. Perfiles de dosis

Las imagenes en radiologia se obtienen por radiaciones ionizantes. Mientras mas
tiempo el paciente sea expuesto a la fuente de radiacién o mientras més energéticos
sean los rayos X, la calidad de imagen serd mejor. Sin embargo, esto implicaria una
alta dosis en el paciente e incluso con los métodos modernos que reducen el tiempo
de exposicién, la radiacién ionizante podria danar algtin tejido estudiado[19, 20].

5Denominado uno de los plésticos de ingenieria, es un acrilico que resulta de la polimerizacién
del metacrilato de metilo 18]
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Es por este motivo que se busca una optimizacion al momento de tomar la imagen
de radio-diagnéstico. No siempre es mejor una imagen més clara, si se pone en
riesgo entregar dosis altas a la zona del paciente estudiada.

Para controlar la entrega de dosis a lo largo de la tomografia, la distribucion de
dosis del haz de abanico se puede medir mediante un perfil de dosis[21]. Un perfil
de dosis es la cantidad de dosis depositada por cada fotén en una cierta region
espacial. Para la tomografia estudiada en este trabajo, la regién espacial se define a
lo largo del eje x, que es la direccién en el que se encuentra el arreglo de detectores.

La fluencia en cada detector se puede medir empleando un film radiocrémicoﬁ.
Este film devalara los detectores con mas fluencia de rayos X producidos por el
haz en forma de abanico. Es el trabajo de los colimadores y los filtros moldear este
perfil de acuerdo al protocolo empleado para obtener los puntos necesarios de dosis
altas y no afectar ningun érgano de riesgo [21} 9, {4].

En este trabajo, se cambia la geometria del filtro Bow-Tie para obtener un perfil
de dosis de acuerdo a lo explicado en la seccion 2.1.2.

2.2. Efectos biolégicos de la radiaciéon

Los efectos biolégicos de la radiacién dependen netamente de la fuente de
radiacion y del sistema biolégico expuesto. Usualmente, la identificacién de estos
efectos se logra luego de un seguimiento y estudio en el tiempo de la seccion del
cuerpo irradiada. La radiosensibilidad de cada 6rgano o sistema depende de muchas
variables y, en muchas ocasiones, tiene que ver con la estructura misma de las
células que lo conforman o incluso del estado de dichas células al momento de la
exposicién. Algunos de estos efectos son instantaneos, otros toman poco tiempo en
ser notorios y otros toman incluso anos en manifestarse|9, 2].

Estos efectos pueden ser estocédsticos o deterministas. Son estocasticos cuando la
probabilidad de que ocurra un efecto perjudicial aumenta con la dosis suministrada
al paciente. Los ejemplos més comunes de efectos estocasticos son el cancer inducido
por radiacién y el cancer heredado. Por otro lado, si la exposicion es muy prolongada,
el efecto bioldgico predominante sera la muerte celular; este efecto es determinista
puesto que la magnitud del dano generado crece con la dosis. En esta clasificacién
de efectos se encuentran las reacciones de los diferentes tejidos a la radiacién|2, 3|

6Una ldmina fotosensible que se va oscureciendo al ser expuesta a rayos X.
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9).

2.2.1. Interaccién de la radiacion con el tejido y el ADN

Los fotones de rayos X, también conocidos como particulas primarias, inter-
actian en el tejido vivo ionizando a los atomos mediante los procesos de interaccién
discutidos en la seccién 1.2. Las particulas primarias producen particulas secunda-
rias que son los electrones expulsados de los atomos. Las particulas secundarias, a
pesar de ser menos energéticas, siguen con la suficiente energia cinética para inter-
actuar con otros atomos y generar diferentes particulas como electrones secundarios
(conocidos como rayos delta). Las particulas secundarias son menos energéticas,
por lo tanto tienen longitudes de onda mayores (de 4 a 12 nm). Este orden de
magnitud de longitudes de onda es similar al didmetro del dcido desoxirribonucleico
ADN (aproximadamente 2 nm). Si la interaccién de una particula primaria ocurre
lo suficientemente cerca al ADN, la probabilidad de que una particula secundaria
interactie con el ADN aumenta [2, [9].

La interaccién de la radiacién ionizante con las moléculas de agua generara
radicales hidroxilos, los que pueden interactuar con el ADN[4]. E1 ADN, al encon-
trarse en el nicleo de la célula, toma un papel fundamental para su supervivencia.
Estos radicales pueden ocasionar fallos y mutaciones genéticas. Estos fallos no
son mas que rupturas en las hebras del ADN. Las hebras se pueden reparar por
medio de enzimas especificas del ADN, pero cuando se producen rupturas de ambas
hebras del ADN al mismo tiempo, la efectividad de estas enzimas baja. Esto vuelve
imposible la reparacién del ADN, lo que lleva a la degeneracion de la célula. La
célula puede bien morir o multiplicarse sin parar, lo que da inicio al cancer. Como
se menciono en la seccion 2.1, para radio-diagnéstico se busca un LET bajo. Los
fotones de los tomografos cumplen este requisito y su uso reduce la probabilidad
de una ruptura compleja en el ADN|15, |4} 9, 2].

En radioterapia, se emplea este principio para atacar al cancer. Se irradia una
dosis prescrita al volumen tumoral durante cierto tiempo, provocando la muerte de
las células cancerigenas. Las células cancerigenas son mucho mas radiosensibles que
las células del tejido vivo. Esto significa que al exponer el tejido sano y el volumen
tumoral a la radiacién ionizante, la cantidad de células supervivientes serda mayor
para el tejido sano que para las células cancerigenas.
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Capitulo 3

Simulacion del filtro Bow-Tie y
resultados

Los resultados de las simulaciones Monte Carlo mostrados en este capitulo son
obtenidos con el objetivo de hallar la geometria nominal del filtro Bow-Tie del
tomégrafo Brilliance Big Bore que posee el Hospital Oncolégico SOLCA Nicleo
Quito. La necesidad de hallar dicha geometria surge de la carencia de especificaciones
técnicas sobre este filtro.

El fabricante no otorga la informacién completa de todas las componentes del
tomégrafo, entre esas componentes se encuentra el filtro Bow-Tie.

Es en este tomdégrafo que se realizan las tomografias que seran tomadas como
base para la planificacion del tratamiento del paciente. Si se encuentra un modelo
computacional adecuado de la geometria de este filtro, las dosimetriad!] realizadas
seran mas robustas. La planificacion del tratamiento, realizada por el fisico médico,
podréan tomar en cuenta todas estas caracteristicas geométricas que permitira elegir
un plan por sobre otro.

Las simulaciones Monte Carlo presentadas en este trabajo fueron realizadas en
la plataforma GATE. Se escogio este software por la facilidad a la hora de simular
volumenes complejos como el filtro Bow-Tie.

LCalculo de la dosis depositada en cada tejido expuesto en un tratamiento de radioterapia.
Una dosimetria también es la planificacién del tratamiento que el paciente oncoldgico recibird, a
estas planificaciones se las denomina planes.



31

3.1. Plataforma GATE

GATE es un software libre de simulaciones Monte Carlo que fue desarrollado
por la colaboracién OpenGate [22, |4]. GATE tiene una arquitectura peculiar; en su
capa mads interna usa GEANT4[22] que cuenta con los algoritmos necesarios para la
simulacion del transporte de las particulas. En una capa més externa se encuentra
el core que es en donde se encuentran las funciones principales de GATE. Aqui
estdn las herramientas para la construccion de geometrias, los procesos fisicos y la
visualizacién de la simulacién[4, 23].

Ademas, esta arquitectura proporciona una ventaja al usuario. En la dltima
capa se encuentra la capa usuario que permite modificar, automatizar y progra-
mar los procesos y configuraciones deseadas para cada simulacion sin necesidad de
interactuar con lineas de cédigo. GATE consigue esto mediante scripts. Los scripts
son una serie de lineas de comandos que se ejecutan en el core que daran las
ordenes a GEANT4 para generar la simulacién con las especificaciones requeridas.
Estos scripts se conocen como macros y los archivos con las lineas de comandos se
guardan con el formato £file.mac|24].

Los archivos .mac empleados en este proyecto se pueden encontrar en el repo-
sitorio de GitHub “github.com/pablobuitron/resultados” [25].
Aqui se encuentran los archivos necesarios para compilar cada una de las simulacio-
nes, desde el cédigo en c++ de la generacién de las lineas de cédigo para el filtro
Bow-Tie, hasta los archivos fundamentales para la construccion de la simulacion.
El archivo main.mac es el principal entre sus comandos; este invoca al resto de
macros que se encargan de generar los parametros especificos. Estos parametros
son: el tipo de haz con sus caracteristicas, la componente de Aluminio del filtro y
la componente de PMMA del filtro.

Para generar la geometria principal, se emplea el comando /gate/world en
el archivo main.mac. El world o mundo, es el espacio geométrico en el que la
simulacién se llevard acabo. Ahi es donde se colocard al tomégrafo y al fantoma.
Es decir, el mundo es en donde viven todos los componentes simulados de este
trabajo.
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3.2. Construccion de la simulacion

La simulacion recrea lo mostrado en la siguiente imagen.

o
| £
_.-'7

et
K |
Fantoma

Figura 3.1: Ubicacion del fantoma con respecto al gantry del tomdégrafo Brilliance
Big Bore

A continuacién, se muestra la construccién y ubicacion del fantoma de agua en
el mundo virtual generado en GATE. Para la simulacién se omitié la interaccion
de los fotones de rayos X con la camilla, asi como la interaccién con las partes
externas que recubren al gantry. Esta simplificacién es adecuada puesto que las
interacciones previas aportan muy poca informacion de los fotones que inciden
sobre el paciente y pueden ser omitidas.
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Figura 3.2: Ubicacion del fantoma simulado con respecto al filtro Bow-Tie y a los
colimadores finales. En cyan el fantoma de agua, en gris y amarillo el filtro y en
magenta los colimadores finales.

El mundo simulado en GATE representa a un cuarto con blindaje apropiado
para ubicar un tomégrafo. Este cuarto tiene aproximadamente las dimensiones
reales del cuarto en el que se encuentra el tomégrafo Brilliance Big Bore en el
Hospital de Solca.

Para la simulacién se emple6 agua como el material para el fantoma. El fantoma
es rectangular (visto desde el plano xz), de 550 mm de largo en z, un ancho de 150
mm en z y estd ubicado en (0, 1317, 0)mm empleando el sistema de coordenadas
de la Figura 3.1, con una profundidad de 55 mm en direccién +y. Ademas, esta
situado a 792 mm de la fuente de rayos X|[24].

El filtro bow-tie se encuentra justo bajo la fuente de rayos X a una distancia de
59 mm aproximadamente y en el mismo eje que el fantoma. Esta colocado de tal
manera que los fotones interactian primero con la componente de aluminio y luego
con su componente de PMMA.

Antes de que los fotones interactien con el fantoma, se encuentran con los
colimadores finales (hechos de aluminio, definen el espesor del corte deseado)
ubicados a 347 mm de la fuente. Tienen una separacion entre si de 507.44 mm.
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Figura 3.3: Esquema de la simulacién. En amarillo y plateado el filtro bow-tie, en
magenta los colimadores finales y en cyan el fantoma de agua. Ademas, se puede
ver el sistema de referencia empleado para un mundo en GATE de 2 metros de largo,
4 metros de ancho y un alto de 2.5 metros.

3.2.1. Creacion del filtro Bow-Tie

La creacién del filtro bow-tie fue realizada empleando los volimenes simples
que facilita GATE. Para esto se empleé el cédigo en C++ mostrado en [4], donde se
construye la forma compleja del bow-tie uniendo uno por uno los voliimenes de cajas
y cunas disponibles en el directorio GATE: /gate/world/daughters/insert.
Este cédigo se modificé para cumplir los propdsitos de este estudio.

3.2.2. Parametros

Los pardmetros son €, y €, que, como muestra Coloma en [4], son los nimeros
entre 0 y 1 que ajustan la altura (en y) y el ancho (en z) del filtro bow-tie. Al
variar estos parametros se obtienen formas mé&s pronunciadas en los arcos del filtro
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para cada simulacién, haciéndolos mas estrechos o mas amplios, mas altos o mas
largos.

3.3. Simulacién con y sin filtro Bow-Tie

La primera simulacién realizada en GATE fue la del sistema mencionado en la
seccion (3.2) retirando el filtro Bow-Tie para observar la distribucién del perfil de
dosis en el fantoma empleado y observar la diferencia al interferir el paso de los
fotones con el filtro. Las dos imagenes siguientes muestran claramente lo esperado.
Para la simulacién sin el filtro, las dosis mas altas se distribuyen a lo largo del
fantoma, mientras que para la simulacién con el filtro se muestra claramente una
distribucion de dosis altas en la mitad del fantoma y dosis bajas para las periferias.
Esto es esperado puesto que los fotones incidentes requieren atravesar més tejido
al ingresar por el centro del paciente (la parte més gruesa), mientras que fotones
con la misma energia se atenuaran menos al interactuar con el tejido periférico del
paciente.

Dosis con filtro BOW-TIE (¢, =0.3, &, =1.0)

Dosis sin filtro BOW-TIE

2.8e-09 1 3609

2.6e-09 -
25e-09

2.4e-09 -
2609 -

2.2e-09 -

15609

Dosis en [Gy]
Dosis en [Gy]

2e-09 -

1e-09 -
1.8-09

5e-10 ~
1.6e-09 -

Jas0ei . . . J . . . . J
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Detector a lo largo del eje x Detector  lo largo del eje x

(a) Perfil de dosis sin filtro Bow-Tie (b) Perfil de dosis con filtro Bow-Tie

Figura 3.4: Distribucién de Dosis en [Gy] medida por los detectores a lo largo del
eje x en (a) sin filtrar el haz de rayos X y en (b) la distribucién con el filtro Bow-Tie

Como se puede notar en las Figuras 3.4 (a) y (b) antes mostradas, no se tiene
una distribucién tan continua y suave como se esperaria. Esto tiene que ver con la
resolucion tomada de los detectores de la simulacién. Mientras mas pequenas son
las divisiones de cada detector, mas ruido van a adquirir. Los tamanos empleados
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en este trabajo son los necesarios para obtener una deteccién adecuada, tomando
en cuenta las dimensiones del fantoma empleado.

3.4. Variacién de los parametros del filtro Bow-
Tie

Los parametros del filtro son representados como (e,;¢€,). Estos pardmetros
fueron variados con pasos de 0,1, comenzando con un valor inicial de (0.1;0.1) hasta
llegar a (2.0;2.0). Sin embargo, los perfiles de dosis mostrados en el Apéndice A son
solo en los que varfan €, dejando fijo el valor de €, = 1.0. Los perfiles mostrados van
desde (0.3;1.0) hasta (1.0;1.0). Esto se debe a que, para valores fuera de este rango,
los perfiles de dosis no entregan informacién importante de la influencia del filtro
en el moldeado del haz de abanico del tomoégrafo Brilliance Big Bore estudiado.
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Conclusiones

Los resultados obtenidos para las simulaciones de los perfiles de dosis con y sin
el filtro Bow-Tie muestran que, para un protocolo de cuerpo a 120 kVp, con el
angulo del anodo del tubo de rayos X definido en [4], la distribucién de dosis es
bastante homogénea en el haz de abanico del tomdgrafo sin el filtro como se puede
observar en la Figura 3.4 (a). También, en la Figura 3.4 (b), se nota que el perfil
de dosis estd mejor moldeado al colocar el filtro. Esto se espera en el tratamiento
de un paciente, tomando en cuenta la aproximacion circular del corte axial que
se menciono en la seccién 2.1.2. Los fotones de rayos X en la region central del
paciente tienen mayor energia y depositan mayor cantidad de dosis, esto se puede
observar en un aumento de fluencia en los detectores centrales, como se muestra en
(b). Es decir, al colocar el filtro, la mayor fluencia y por ende la mayor interaccién
de la radiacion con el tejido, sucedera en la regién central del paciente, mientras
que las periferias tendran menos interacciones evitando asi sobre dosificar regiones
innecesarias para este método de imagen.

Tanto para el primer detector como para el iltimo, la dosis recibida es menor,
esto se debe a la posicion del fantoma. Para obtener la mayor cantidad de deteccion,
el experimento se disend con un fantoma de 55 cm de largo y se colocé de tal
forma que los extremos se encuentren fijos al gantry. La distancia de la fuente a los
extremos del fantoma es mayor a la alcanzada por el haz de abanico. Es decir, los
fotones primarios del haz que interactiian con el fantoma no llegan a los extremos y
son las particulas secundarias las que depositan dosis (en menor proporcién). En los
primeros y ultimos detectores, la fluencia es mucho menor por la baja probabilidad
de ocurrencia de efectos por accion de las particulas secundarias.

Finalmente, tomando en cuenta el andlisis previo de Alejandro Coloma [4] sobre
el material del filtro Bow-Tie, se analiz6 su geometria correcta. Primero, se variaron

los pardametros (e,; €,) tomando en cuenta un filtro con dos componentes (una de
aluminio y otra de PMMA).
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El analisis de los perfiles de dosis mostrados en el apéndice permite concluir
que los parametros ideales son (€zigear = 0,4; €yideas = 1,0), puesto que se obtiene
una distribucién de dosis més acorde a los resultados mostrados en [4].

La variacion para valores de €, < €,;4.q; muestran perfiles de dosis donde se nota
una sobre dosificacion de la region central del paciente y una sub-dosificacion de la
regién periférica del paciente para el protocolo de cuerpo con la energia simulada.
Mientras que para variaciones €, > €;i4ea, l0s perfiles de dosis muestran sobre
dosificacion para regiones periféricas y sub-dosificacion para regiones centrales del
paciente. La variaciéon del valor de €, no muestra ningun cambio relevante en los
perfiles de dosis. Es decir, la altura simulada y sugerida en [4] otorga la mayor
cantidad de informacién sobre el moldeado del haz de abanico. Al cambiar su altura,
los resultados obtenidos arrojaron perfiles de dosis que no son acordes a lo medido
experimentalmente en ningin protocolo de |4].

En resumen, se ha obtenido un buen modelo computacional de la posible
geometria del filtro Bow-Tie encontrado en el tomdgrafo Brilliance Big Bore en-
contrado en el hospital oncolégico SOLCA Nicleo Quito. Este modelo requiere de
una validacion especifica por medio experimental, siguiendo los pasos senalados en
la seccién 3.5.5.

La culminacién de este proyecto serd de gran utilidad para el area de radioterapia
del hospital oncolégico de SOLCA, puesto que se obtendrad informacion precisa de
los pardmetros que se emplean a diario y permitira la formulacién de planificaciones
dosimétricas mas exactas y robustas que ayudaran al tratamiento de pacientes
oncologicos. En la siguiente seccion se sugiere una propuesta de investigacion que
permitira la validacién de estos resultados mediante mediciones experimentales.
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Sugerencias finales

Para un siguiente paso en este proyecto, se deben validar los resultados obtenidos
por las simulaciones midiendo los perfiles de dosis en el tomégrafo Brilliance Big
Bore del Hospital Oncologico Socla Nicleo Quito. Para esto, se debe realizar la
propuesta de investigacion en el hospital, a continuacién se sugiere el siguiente
esquema de planteamiento de problema, objetivos, materiales y métodos.

Planteamiento del problema

Las dosimetrias realizadas a pacientes a diario toman en cuenta parametros
precisos y las componentes de cada uno de los equipos empleados para esto, toman
un papel muy importante a la hora de obtener una planificacion mas exacta y
robusta|[10].

El tomografo Brilliance Big Bore es uno de los equipos fundamentales empleados
en todo el proceso del paciente. Es aqui donde el paciente realiza la simulacién
previo a recibir el tratamiento programado por el médico tratante.

Es la imagen obtenida por este equipo la que se emplea para realizar la dosimetria
y planificacion del tratamiento, es decir, todo el tratamiento del paciente se sostiene
en el correcto funcionamiento del tomografo y la precisién de esta imagen.

Entre muchos méas componentes del tomdégrafo, existe un filtro llamado filtro
Bow-Tie, que se encarga de homogeneizar el perfil de dosis de radiaciéon que el
paciente reciba al momento de tomar la tomografia de simulacién. A diferencia del
resto de los componentes del tomografo, este filtro en particular no consta con una
lista técnica de las especificaciones que lo caracterizan. Esto quiere decir que, no se
sabe cudl es la geometria exacta. Es la geometria de este filtro la que moldeara el
haz de rayos-x emitido y por ende regulara la dosis de radiacién recibida por el
paciente[3, 10, 5, §].
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Es por esto que surge la necesidad de realizar un experimento que pueda validar
una simulacion correcta de la entrega de dosis inicial al paciente al realizar la
tomografia de simulacion.

Objetivo general
Definir un modelo computacional adecuado del equipo empleado en el hospital.

Objetivos especificos

= Validar la geometria propuesta previamente analizando el perfil de dosis con
film radiocrémico.

= Hallar la geometria correcta del filtro Bow-Tie encontrado en el tomégrafo
Brilliance Big Bore.

Materiales

= Lote de film radiocrémico de 8"x11"tipo EBT3.

= Escaner VIDAR Dosimetry PRO Advantage RED con software de escaneo
RITg148+.

= Tomografo Brilliance Big Bore

= Bloques de agua virtual

Métodos

Este proyecto de investigacion constaria de cuatro partes secuenciales:

1. Medicién de perfiles de dosis a 10 cm de la parte superior del gantry con film
radiocrémico en orientacién paralela al equipo con un campo estatico.

2. Medicién repitiendo el paso uno con diferentes films radiocréomicos para
obtener un perfil de dosis promedio el cual se pueda emplear para comparar.

3. Comparacién con la simulacion Monte Carlo de ajuste del filtro digital
empleando la medicién de los perfiles de dosis realizada previamente.

4. Validacién del estudio realizado.
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ANEXOQO A: Perfiles de dosis al

variar los parametros e; y ¢,
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Dosis con filtro BOW-TIE (¢, =07, &, =1.0) Dosis con firo BOW-TIE (¢, =0.8, ¢, =1.0)
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Figura 3.5: Distribucién de Dosis en [Gy] medida por los detectores a lo largo del
eje x en al aumentar el arco en el eje z, de un radio de curvatura dado por el
parametro €, = 0,4 a ¢, = 0,9, cuando €, = 1, se reproduce la ausencia de filtro.
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ANEXO B: Preparacion del

software

Instalacion

Para generar simulaciones en GATE, se requiere instalar los paquetes y de-
pendencias necesarias para obtener visualizaciones 3D. Entre ellas, ROOT, ITK,
emac7 LMF_3, 4 y como se empled en este trabajo GATEv—-9. 1. Las dependencias
necesarias para que compilen todos el software aqui presentado, se encuentran
listadas en lineas de comandos en el repositorio de git hub

Geant4

Como se mencion6 previamente, GATE es una aplicacién basada en Geant4,
se requiere instalar Geant 4 mediante una serie de pasos sencillos. Primero, obtener
el codigo fuente de la pagina oficial. Es necesario instalar todo el software aqui
mencionado en el mismo directorio en el que se desee trabajar. Una vez descargado
y extraido el cédigo fuente, se deben crear dos directorios adicionales, uno de cons-
trucciéon “geant4-build” en el que se instalaran todos los ficheros necesarios
para la construccién y otro de instalacién “geant4-inst” donde se grabaran las
configuraciones al momento de crear. Ubicados en el directorio de instalacién, se
debe correr el siguiente comando:

cmake-DCMAKE_INSTALL_PREFIX=/home/<DIRECTORIO DE TRABAJO>
/geant4-inst /home/<DIR DE TRABAJO>/geanti
-DGEANT4_INSTALL_DATA=0ON -DGEANT4_USE_OPENGL_X11=0ON
—DGEANT4_USE_XM=ON -DGEANT4_USE_QT=ON.
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Luego, en el mismo directorio, se puede compilar estos ficheros con el comando
“make —jN” donde N es el nimero de cores disponibles en el ordenador. Una vez
compilado, se instala con “make install”. Para obtener un trabajo en conjunto
de Geant4, ROOT y el resto de software necesario, se requiere correr el siguiente
comando:

source /home/<DIR>/geant4—-inst/bin/geant4.sh.
ROOT

Para la instalacion, se requieren seguir los mismos pasaos que antes, crear los
directorios de construccién e instalacion y construir desde “root-build” em-
pleando el comando:

cmake —-DCMAKE_INSTALL_PREFIX=/home/<DIR>/root-inst
/home/<DIR DE TRABAJO>/root.

Para compilar, se usa “cmake —-build . —--]JN” | se instala de la misma
forma con “make install” y finalmente se aplica un cambio a las variables de
entorno para el trabajo en conjunto:

source /home/<DIR>/root-inst/bin/thisroot.sh
Para los paquetes faltantes, se requirié modificar el cédigo de algunos scripts de

los mismos por lo que el software necesario para la instalacién se encuentra en mi
repositorio de GitHub [26].
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