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Resumen

La radiacion dispersa es un fenémeno que se produce cuando un haz de rayos
X interacttia con un medio, emitiendo radiaciéon en multiples direcciones. Esto
puede provocar una degradacion en las imagenes radiologicas, pero también puede
contener informacion valiosa sobre el objeto dispersor. En el marco de esta tesis, se
ha investigado el potencial de la radiaciéon dispersa en técnicas de mamografia y
radioterapia guiada por imagenes a través de simulaciones de Monte Carlo.

El estudio se propone dos objetivos. En primer lugar, se propone obtener
imagenes adicionales de lesiones anormales en la mama utilizando radiacién dispersa
direccional, la cual se genera a partir de la interaccién del haz principal con el tejido
mamario durante una mamografia. Con este fin, se emplea una rejilla antidispersora
que permite que la senal llegue al detector de radiacién dispersa en una sola direccion.
Ademaés, empleamos estrategias de analisis de imédgenes para reducir el ruido
inherente a la imagen debido a la baja fluencia de fotones adquiridos en el detector
de radiacion dispersa direccional. Los resultados obtenidos mediante simulaciones
de Monte Carlo han comprobado que es posible obtener imégenes adicionales de la
posicién y forma de las lesiones mamarias, incluso a una dosis glandular promedio
equivalente a la utilizada en un examen de mamografia convencional.

En segundo lugar, estudiamos la sefial obtenida en los detectores de un equipo
de tomografia por la radiaciéon dispersada que produce un haz de radioterapia
de keV al interactuar con un paciente, con el propoésito de monitorear durante
el tratamiento de cancer el haz de radioterapia y determinar la dosis absorbida
en el volumen irradiado. Los resultados mostraron que la posicion del haz de
radiacion en el paciente durante el tratamiento se puede determinar en tiempo real,
combinando la senal de radiacién dispersa del haz de radioterapia y la sefial del
equipo de TAC. También se demostrd que es factible calcular la dosis absorbida en
el volumen irradiado por el haz radioterapéutico, siempre que se utilicen detectores
independientes de los utilizados convencionalmente en los equipos de TAC para

detectar la radiacion dispersa direccional del haz radioterapéutico.
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Abstract

Scattered radiation is a phenomenon that occurs when an X-ray beam inter-
acts with a medium, emitting radiation in multiple directions. This can degrade
radiological images but can also contain valuable information about the scattering
object. Within the scope of this thesis, the potential of scattered radiation in
mammography and image-guided radiotherapy techniques has been investigated
through Monte Carlo simulations.

The study aims to achieve two objectives. Firstly, the goal is to obtain additional
images of abnormal breast lesions using directional scattered radiation, which is
generated from the interaction of the primary beam with the breast tissue during
mammography. To this end, an anti-scatter grid is used to allow the signal to
reach the scattered radiation detector in a single direction. Additionally, image
analysis strategies are employed to reduce inherent image noise due to the low
photon fluence acquired in the directional scattered radiation detector. Monte Carlo
simulations have demonstrated that it is possible to obtain additional images of the
position and shape of breast lesions, even at an average glandular dose equivalent
to that used in conventional mammography exams.

Secondly, we study the signal obtained in the detectors of a tomography
system from the scattered radiation produced by a keV therapeutic radiation
beam interacting with a patient, with the purpose of monitoring the radiation beam
and determining the absorbed dose in the irradiated volume during cancer treatment.
The results showed that the position of the radiation beam in the patient during
treatment can be determined in real-time by combining the scattered radiation
signal from the therapeutic beam and the signal from the CT equipment. It was
also demonstrated that it is feasible to calculate the absorbed dose in the irradiated
volume by the therapeutic beam, provided that detectors independent from those
conventionally used in CT equipment are utilized to detect the directional scattered
radiation from the therapeutic beam.
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INTRODUCCION

Cada ano, alrededor de 50 millones de personas en todo el mundo mueren a
causa de enfermedades y lesiones transmisibles y no transmisibles [1], y el 70 % de
las muertes en todo el mundo estan relacionadas con enfermedades no transmisibles,
siendo el cancer una de las principales causas.

Esta enfermedad se caracteriza por la proliferacion desordenada e incontrolada
de células que contienen genes mutados [2], que se agrupan con células inmunitarias,
endoteliales y su matriz extracelular para formar masas sélidas en tejidos u érganos.
Estas malformaciones se denominan neoplasias benignas y malignas. A diferencia de
los tumores benignos, que no se consideran cancerosos ya que las células permanecen
en su lugar sin diseminarse a otras estructuras corporales, los tumores malignos
pueden extenderse a otras partes del cuerpo a través del sistema linfatico o por el
torrente sanguineo, razoén por la cual fracasan los tratamientos clinicos contra el
cancer [3,4]. Existen muchos tipos de cancer que pueden afectar a diferentes partes
del cuerpo, nombrandose segtn el lugar donde se originan, siendo los mas comunes
los de piel, higado, mama, tiroides, pulmén, hueso y prostata, entre otros.

Lamentablemente, el cancer sigue siendo una de las principales causas de muerte
en todo el mundo, en 2018, més de 9 millones de personas perdieron la vida a causa

de mas de 30 tipos diferentes de cancer, afectando tanto a hombres como a mujeres



2 1.1. Deteccidon del Cdancer de Seno

[5]. Entre los diferentes tipos de cancer, el de pulmén tuvo el mayor ntimero de

incidencias y muertes, seguido por el cancer de mama.

1.1. Deteccion del Cancer de Seno

El cancer de mama es el segundo tipo de cédncer con mayor incidencia en
mujeres a nivel mundial, siendo la primera causa de muerte en muchas regiones de
Occidente y América Latina [6]. Varios estudios han demostrado la importancia
de detectar el cancer en las primeras etapas, siendo un factor determinante para
un tratamiento efectivo, aumentando el tiempo de supervivencia y reduciendo la
tasa de mortalidad por cancer de mama. Hay varios métodos clinicos disponibles
para la deteccién y diagnostico del cancer de mama, algunas técnicas invasivas
[7-10] y otras técnicas no invasivas [11-13].

La mamografia es una técnica de diagnéstico no invasiva que permite a los
médicos obtener imagenes radiologicas y detectar la enfermedad en sus etapas
tempranas, antes de que se manifiesten sintomas evidentes o se propague a otras
areas del cuerpo [14,15]. Desde hace varios anos atrés, se recomienda la realizacion de
mamografias periédicas en mujeres asintomaticas para reducir la tasa de mortalidad
y aumentar la supervivencia de la poblacién, meta que solo se puede lograr si el mayor
porcentaje de individuos se realiza el examen. En México, la norma para realizar el
examen de mamografia debe ser anual para mujeres mayores de 40 afios y en mujeres
que tienen menos de 40 anos dependen del examen clinico, donde se evalia el estado
hormonal y los antecedentes familiares en relacion con el cancer de mama [16].

Durante un examen mamografico, se obtienen dos imagenes radiol6gicas para
detectar posibles anomalias: una en el eje craneocaudal y otra en el eje oblicuo
medio lateral, como se muestra en la figura 1.1, donde se aprecia una masa de tejido
blando en la parte superior cerca de la zona axilar de la mama izquierda. Estas
imagenes mamograficas son adquiridas utilizando un equipo que cuenta con un tubo
de rayos X, donde un haz con energias entre 18 a 40 kVp incide sobre la mama, la
cual ha sido previamente comprimida mediante una paleta de policarbonato con

un rango de compresiéon que varia entre 3 a 6 cm de grosor.
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Craneocaudal

Oblicua
medio-lateral

Figura 1.1: Imégenes obtenidas de un examen de mamografia, en el eje craneocaudal (a)
y oblicua mediolateral (b) [18].

La compresion del seno en la mamografia tiene como principal objetivo mejorar
la calidad de las imagenes obtenidas. Al reducir la radiaciéon dispersa y extender
el tejido mamario, se logra un efecto beneficioso en el contraste de la imagen.
Ademas, esta compresion ayuda a reducir la superposicion de tejidos, disminuyendo
la probabilidad de que estructuras relevantes queden ocultas [17]. Es importante
destacar que la compresion del seno también tiene un efecto positivo adicional
de reducir la distancia que deben recorrer los rayos X hasta alcanzar el detector,
reduciendo la exposicion del tejido mamario a la radiaciéon ionizante.

El examen mamografico se ha demostrado altamente efectivo en la deteccién
de masas pequenas no palpables, permitiendo evaluar su tamano y forma, lo cual
es crucial para determinar su potencial maligno. Las masas de mayor tamano y

aquellas con caracteristicas espiculadas, como bordes irregulares y puntas afiladas
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en la superficie, son senales de advertencia que suelen indicar un mayor riesgo de
ser tumores malignos [19,20], aunque en algunos casos pueden ser benignas [21].

Ademas de detectar masas de menos de 2 cm, la mamografia es altamente
sensible en la deteccién de microcalcificaciones. Estas calcificaciones en los tejidos
mamarios brindan informacién valiosa sobre la presencia de células anormales o
precursores del cancer. Los patrones y distribuciones de estas calcificaciones se
utilizan para clasificar y evaluar el riesgo de malignidad [22]. Por lo tanto, la
visibilidad de las microcalcificaciones y las caracteristicas de las masas, incluyendo
las espiculas, dependen en gran medida de la resolucién espacial de los equipos de

mamografia, donde el tamano de pixel estandar oscila entre 50 y 100 pm [23,24].

1.2. Analisis de Mamografias

Durante la evaluacion de las imagenes mamograficas, los radidlogos emplean el
sistema BI-RADS (Breast Imaging Reporting and Data System), el cual asigna a
las imagenes distintas categorias numéricas. Esto facilita la comunicacion de los
resultados de manera clara y precisa tanto a los pacientes como a los médicos [25].
El sistema BI-RADS clasifica las imagenes mamograficas en una escala del 0 al 6,
teniendo cada categoria un significado especifico relacionado con la probabilidad
de malignidad de las anomalias, como masas o calcificaciones, encontradas en
las imdgenes [26].

BI-RADS 0: Estudio incompleto, se requiere evaluaciéon adicional. En este caso,
es necesario obtener mas informacién o imagenes para una evaluacion adecuada. Se
pueden realizar estudios adicionales, como comparar con mamografias anteriores,
realizar una mamografia con magnificacion o utilizar pruebas complementarias
como una ecografia.

BI-RADS 1: Resultado negativo de la mamografia. No se observan hallaz-
gos anormales ni evidencia de cancer. Se considera un seno normal sin ninguna
anomalia presente. Se recomienda continuar con los exdmenes mamograficos de

rutina periodicos.
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BI-RADS 2: Hallazgos benignos (no cancerosos). Se identifican claramente
caracteristicas benignas y no se encuentran indicios de cancer. Se sugiere seguir
con los exdmenes mamograficos de rutina periédicos.

BI-RADS 3: Hallazgos probablemente benignos. Se observan caracteristicas que
sugieren una afecciéon benigna, pero se recomienda un seguimiento a corto plazo,
generalmente seis meses, para confirmar la estabilidad de los hallazgos. En algunos
casos, puede solicitarse una biopsia a peticion de la paciente.

BI-RADS 4: Hallazgos sospechosos. Se identifican hallazgos sospechosos que
pueden estar relacionados con cancer, pero que también pueden ser benignos. Esta
categoria se divide en tres subcategorias basadas en el porcentaje de malignidad
esperada. En 4A, la sospecha de malignidad es mayor al 2% y menor o igual al
10 %, se recomienda seguimiento a los seis meses y se puede realizar una biopsia
a peticién del paciente. En 4B, la sospecha es mayor al 10 % y menor o igual al
50 %, y en 4C, la sospecha es mayor al 50 % y menor o igual al 95 %. Las categorias
4B y 4C sugieren la realizacién de una biopsia.

BI-RADS 5: Hallazgos altamente sospechosos de malignidad. Se observan
caracteristicas altamente sospechosas de cancer, y se recomienda realizar una
biopsia inmediata, a menos que haya una contraindicacién clinica.

BI-RADS 6: Diagnéstico confirmado. Esta categoria engloba lesiones mamarias
que han sido previamente diagnosticadas como cancerigenas mediante una biopsia.
Cuando se ha confirmado la presencia de cancer de mama, se recomienda tomar
medidas terapéuticas adecuadas, las cuales son discutidas por el médico en conjunto

con el paciente (el tratamiento contra el cancer se discute en la seccién 1.4)

1.3. Dosis en mamografia

Durante el examen mamografico, la cantidad de radiacién absorbida por el tejido
mamario depende de diversos factores, como la calibraciéon del equipo, la edad,
la densidad mamaria y el tamano de la mama. La densidad mamaria se refiere a
la proporcion de tejido glandular y tejido conectivo en relaciéon con la cantidad

de grasa presente en las mamas. En este sentido, cuanto mayor sea la densidad
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mamaria, es decir, cuanto menos grasa y mas tejido glandular contenga el seno,
mayor serd la cantidad de radiaciéon absorbida durante una mamografia [27].

Para medir la cantidad de radiaciéon absorbida por el tejido glandular durante
una mamografia, se utiliza la dosis glandular media (MGD), que es una métrica de
referencia. La MGD proporciona una estimacion de la energia depositada por unidad
de masa de tejido glandular en toda la mama [27]. Ademads, la compresion mamaria
durante el examen también influye directamente en la MGD y esté relacionada con
el tamano de la mama. Una mayor compresion conlleva a una menor MGD [28], ya
que reduce la cantidad de tejido mamario superpuesto y lo expande, permitiendo
una mejor penetracion de la radiacion y, por ende, disminuyendo la cantidad de
radiacién necesaria para obtener una imagen donde se identifican las diferentes
estructuras presentes en el seno.

Es esencial resaltar que, aunque la dosis de radiacién ionizante utilizada en
una mamografia es relativamente baja en comparaciéon con otros procedimientos
de diagnéstico por rayos X [29], la exposicién acumulativa, es decir, la repeticién
periddica de estos exdmenes a lo largo de muchos afios puede acumular una cantidad
significativa de radiacion absorbida por los tejidos mamarios, aumentando el riesgo

de desarrollar céncer en el futuro [30].

1.4. Tratamiento de cancer

La extirpacién quirtdrgica de masas, la quimioterapia y la radioterapia son
opciones de tratamiento altamente recomendadas para reducir y erradicar los
tumores cancerosos invasivos, ya sea de forma individual o en combinacién. Si bien
la cirugia para extirpacién de tumores en etapas tempranas ha sido el tratamiento
primario, se ha observado que se encuentran pacientes que no son candidatos
debido a diferentes condiciones médicas. Sin embargo, diversos informes indican que,
dependiendo del cancer y el estadio, el uso de terapias locales como la radioterapia
focalizada en el volumen de tejido a tratar, en combinaciéon con tratamientos
sistémicos, ha demostrado obtener mejores resultados en el control y erradicacion

de los tumores, mejorando asi la tasa de supervivencia de los pacientes [31-33].
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Una de las ventajas de la radioterapia como tratamiento contra el cancer es
el desarrollo que se ha llevado a cabo de diversas técnicas que permiten una
administracién de dosis mas precisa al tumor, reduciendo asi la exposicion de los
érganos circundantes [34,35]. Ademas, la radioterapia puede ser utilizada en cualquier

etapa del cancer, lo que la convierte en una opcion versatil para los pacientes.

1.4.1. Radioterapia guiada por imagenes.

Hasta hace algunos anos, los tratamientos de radioterapia con haces de rayos X
externos al paciente se basaban en estimaciones simples para determinar la ubicacion
del volumen a tratar. Sin embargo, en la actualidad, es fundamental que este tipo
de tratamiento para masas tumorales dependa en gran medida de su seguimiento
constante a través de imagenes médicas. Esto garantiza la congruencia entre la
prescripcion clinica y la administracion de dosis adecuada en el volumen a tratar,
al tiempo que se reduce la exposicion del tejido sano a la radiacién, tomando en
consideracién el tipo y la localizacién del tumor [36].

La radioterapia estereotactica es una técnica de tratamiento del cancer que
tiene como objetivo administrar altas dosis de radiacion al tejido tumoral en pocas
fracciones o en una sola fraccién, aumentando la probabilidad de controlar el
crecimiento y la proliferacién de las células cancerosas [37,38]. Para lograr esto, se
utilizan haces de radiacion colimados que inciden en el volumen del tumor desde
multiples angulos, permitiendo concentrar la radiacién de manera eficiente y precisa.
Ademés, el tratamiento con radioterapia estereotactica permite el monitore del
tumor mediante imagenes adquiridas a través de un haz de diagnéstico de rayos X
que atraviesa al paciente. Esta técnica se emplea principalmente para tratar tumores
en areas del cuerpo cercanas a érganos o tejidos criticos y propensos al movimiento,

como los pulmones (afectados por la respiracién), el higado y la préstata.

1.4.2. Cyberknife

El CyberKnife es un sistema de radioterapia de vanguardia utilizado en el

tratamiento de diversos tipos de cancer. Este sistema cuenta con un brazo robotico
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que sostiene un acelerador lineal (LINAC) capaz de emitir haces de rayos X altamente
precisos con energias de 6 MeV. Estos haces son colimados en campos circulares
con diametros que van desde 5 mm hasta 60 mm, y se pueden administrar desde
diferentes angulos y posiciones dentro del tejido tumoral. Ademads, el sistema de
imagenes del CyberKnife utiliza dos fuentes de radiacién diagndstica para obtener
iméagenes en tiempo real del tumor y los érganos circundantes. Estas imagenes se
obtienen a través de dos paneles de deteccion que estan fijos en el suelo del cuarto

de tratamiento [39]. En la figura 1.2 se muestra el equipo CyberKnife en detalle.

A
Detectorde .. >

Imagenes

Figura 1.2: Componentes del sistema CyberKnife. El sistema consta de un brazo robético
mévil que sostiene un acelerador lineal (LINAC) y se utiliza en combinacién con dos
fuentes de rayos X de kilovoltaje y dos paneles de deteccién para obtener imédgenes en
tiempo real.

Durante el procedimiento, el paciente se coloca en una mesa de tratamiento y el
brazo robético del CyberKnife se ajusta para apuntar directamente al tumor con el
haz de rayos X, mientras que el sistema de imégenes monitorea constantemente el
tumor y los érganos circundantes. Esto permite tratar tumores en areas del cuerpo

que presentan movimiento constante, como los pulmones o el higado.
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El CyberKnife ha demostrado ser altamente efectivo en el tratamiento de diversos
tipos de cancer, como los tumores cerebrales, de pulmoén y de préstata, entre otros.
Sin embargo, a pesar de sus numerosas ventajas, el equipo puede no ser adecuado
para tratar ciertos tipos de tumores o areas del cuerpo debido a su tamano o

ubicacion, lo que puede requerir miltiples sesiones de tratamiento [40].

1.4.3. Radioterapia Mediada por agentes de Contraste.

La radioterapia mediada por agentes de contraste (RMAC) es una técnica de
radioterapia guiada por imagenes en fase de investigacion y desarrollo [41]. Esta
técnica utiliza haces de radiacién de ortovoltaje de alta precisiéon junto con un
agente de contraste que se administra antes del tratamiento para mejorar la eficacia
de la absorcién de rayos X y aumentar la dosis en el area irradiada. El agente
de contraste se acumula en el tejido tumoral gracias al efecto de permeabilidad
y retenciéon mejorada [42]. En este proceso, las particulas no dirigidas de alto
peso molecular tienen la capacidad de atravesar las paredes vasculares del tejido
canceroso a través de la vasculatura permeable. Estas particulas, aunque no estan
disenadas especificamente para interactuar con las células tumorales, aprovechan
esta permeabilidad para acceder al tejido tumoral y acumularse en él.

La combinaciéon de la técnica RMAC junto con técnicas de irradiacion rotacional,
una cuidadosa optimizacién de la energia del haz de rayos X y los angulos de
incidencia de los haces sobre el paciente, permite irradiar tumores con distribuciones
de dosis similares a los que se obtienen en un equipo de radioterapia con energias de
MeV [43,44], mediante el uso de un agente de contraste basado en nanoparticulas
de oro. La tecnologia para administrar una dosis terapéutica a tumores localizados
en profundidad mediante RMAC utiliza una fuente de radiaciéon con energias de
keV y una apertura variable que permite enfocar con gran precision el haz de
rayos X, reduciendo asi la irradiaciéon de estructuras sanas alrededor del area de
tratamiento. Un brazo robdtico posiciona el tubo de rayos X en funcion de las
imagenes obtenidas por el sistema guiado por iméagenes. El equipo de imagen

utilizado es un tomégrafo axial computarizado (TAC), que proporciona informacién
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detallada sobre la posicion espacial del tumor y permite cuantificar la concentracion
y distribucion del agente de contraste mediante una curva de calibracién entre
concentracion y nimero de Hounsfield.

La RMAC representa una alternativa a las técnicas de radioterapia guiadas
por imagenes realizadas por radiaciéon de megavoltaje, como el equipo Cyberknife.
Cabe destacar que los haces de rayos X de kilovoltaje utilizados en la RMAC
pueden producirse a una fraccion del costo de los haces de rayos X de megavoltaje,
y las instalaciones necesarias para acomodarlos requieren mucho menos blindaje,

lo que las hace mas accesibles.

1.5. Radiaciéon Dispersa

Las imagenes de rayos X son una modalidad ampliamente utilizada en el
diagndstico clinico para obtener informacion detallada sobre las estructuras internas
del cuerpo. La adquisiciéon de imégenes se logra obteniendo los fotones de rayos
X que atraviesan al paciente u objeto sin interaccionar en el panel de deteccién,
donde se procesa la senial adquirida. Sin embargo, también ocurre que los rayos
X interactiien dispersandose en diferentes direcciones de su trayectoria inicial.
La radiacion dispersada que se dirige hacia al frente es captada por el sistema de
deteccién, aportando informacién que proviene de un objeto dispersor ubicado en otro
lugar, lo que resulta en una disminucion de la nitidez de los detalles y del contraste

entre las estructuras impidiendo detectar caracteristicas sutiles o anormales [45].

1.5.1. Rejillas antidispersion

Con el proposito de reducir la radiacion dispersa en el sistema de deteccion,
se utilizan en los equipos radiolégicos modernos rejillas de antidispersion. Estas
rejillas estan compuestas de una serie de laminas de un material de alta absorcion
de rayos X, como tungsteno o plomo, separadas por tiras de material espaciador de
alta transmisién de rayos X, como aire, papel, fibra de carbono o aluminio. Estas
son colocadas entre el objeto a analizar y el detector, con las laminas atenuadoras

orientadas principalmente hacia el haz de radiacién proveniente de la fuente de
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rayos X. Su principal objetivo es absorber los rayos X dispersos, permitiendo que
la radiacion primaria pase a través del detector, tal como se muestra en la Figura
1.3. Sin embargo, también atentian parte de la radiaciéon primaria [46,47], lo que
implica que se requiere una mayor exposiciéon a la radiacién para compensar esta

atenuacion no intencional de la radiacién primaria.

Radiacion
Primaria

Evento de
Dispersion

Radiacion
Dispersa

Rejilla
Antidispersora

Detector

Figura 1.3: Rejilla antidispersora enfocada, que permite un mayor paso de la radiacién
primaria hacia el detector y atentia gran parte de la radiacién dispersa.

1.5.2. Imagenes por radiaciéon dispersa

Se han investigado diversas modalidades para obtener informacion sobre cantida-
des fisicas de objetos irradiados utilizando la sefial proporcionada por la radiacion
dispersa. Estas investigaciones han conducido al desarrollo de técnicas avanzadas de
reconstruccién de imégenes, como la tomografia por dispersion Compton COMSCAN
(Compton scatter scanner), propuesta por Harding y Tischler [48]. Esta técnica
permite adquirir imagenes de 6rganos superficiales y medir la densidad 6sea con
una baja dosis de radiacion. El equipo consiste en una fuente de rayos X que emite
un haz de keV y detectores dispuestos en ocho arreglos, posicionados para recibir la
radiacion dispersa en 360 grados, lo que permite obtener imagenes bidimensionales
o tridimensionales de alta resolucién. Un problema importante que se aborda en

esta técnica es la atenuacion y los efectos de la dispersion Compton multiple,
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que se produce cuando un fotén interactiia con varios electrones de los atomos
de un material a lo largo de su trayectoria. Esto dificulté la inferencia directa
de la densidad electrénica de los materiales presentes en un cubo de agua con
un hueso inmerso a partir de la senial de dispersion. Para abordar este problema,
se aplica la técnica de doble energia, variando el potencial del tubo de rayos X
para obtener espectros de Bremsstrahlung con diferentes energias. Esto permite
corregir las imagenes obtenidas dispersion Compton y adquirir informacion adicional
sobre el coeficiente de atenuacién por el efecto fotoeléctrico, brindando asi una
caracterizacion mas detallada de materiales, como estructuras dseas y de la piel.
En otro trabajo posterior, Van Uytven et al. proponen un algoritmo iterativo para
realizar mamografia en tres dimensiones [49], usando fotones dispersados para
obtener informacién sobre la ubicacién y densidad electronica de materiales en
un fantoma simulado, representando tejidos similares a los del seno, incluyendo
estructuras que simulan calcificaciones. El algoritmo emplea un haz de radiacién
con una seccién transversal de 1 mm? y un espectro de 70 keV. El detector capta la
energia de los fotones dispersados, considerando el punto de dispersion, la distancia
hacia el detector y el area del pixel del sistema de deteccion. Los resultados
mostraron la capacidad de detectar y distinguir las inhomogeneidades en el tejido
mamario, aprovechando las variaciones de densidad electrénica entre estos tejidos
en un fantoma de mama de 8 cm de espesor. No obstante, se observo un aumento
en el error en la cuantificacién de la densidad electronica de las calcificaciones y
el tejido mamario cuando se redujo la cantidad de fotones a dosis equivalentes

a un examen mamografico.

1.5.3. Imagenes de dispersion Compton mediante colima-
cion.

Hao Yan et al. [50,51] proponen un método para obtener imédgenes en tiempo

real de la anatomia de un paciente en un plano 2D mediante la mediciéon de fotones

de rayos X dispersados. Este método se basa en la dispersion de Compton de los

fotones de rayos X, que, al tener energias de keV en lugar de MeV, se dispersan de
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manera mas homogénea en todas las direcciones (siguiendo la férmula de Klein-
Nishina para la distribucién del dangulo de dispersién). Para implementar este
enfoque, se empled una colimacién fisica comparando dos tipos de colimadores
como se ilustra en la figura 1.4: un colimador estenopeico (A) y un colimador de
laminas paralelas (B). Esto permite una correspondencia uno a uno entre cada
pixel del generador de imagenes y un véxel en el plano de rayos X dispersado,

transportando informacién detallada de la anatomia en el mismo plano. Se llevaron

A. B.

Pinhole
Collimator

 D(u, v)

-

Figura 1.4: A. Colimador estenopeico, con radio r, la imagen obtenida por la radiacién
dispersa es invertida con respecto al objeto. B. Colimador de laminas paralelas, con un
grosor h y una abertura de las laminas de ¢. En la parte inferior la fuente de rayos X,
incide sobre un cuerpo sobre el eje y a una distancia ds, (modificado de [50]).

a cabo simulaciones por monte Carlo para la interacciéon de una fuente de rayos X
colimado por una rendija obteniendo un haz en forma de abanico con energias de
60-80 keV hacia un cilindro con densidad similar al tejido pulmonar y tres esferas
embebidas que representan masas tumorales (con densidad correspondiente a 50
unidades Hounsfield), como se muestra en la figura 1.5

Las imégenes obtenidas con el colimador estenopeico (parte superior de la figura
xc) revelaron que un didmetro grande (r = 1.5 cm) generd una baja resolucién

espacial, lo que dificulté la distincién clara de los tumores. En cambio, un didmetro
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Figura 1.5: A la izquierda, se muestra un cilindro 3D digital que representa un material
similar al tejido pulmonar, junto con esferas que simulan el tejido tumoral. A la derecha,
se presenta una seccién transversal del cilindro.

menor ofrecié una resolucion espacial suficiente para delinear con precision los
tumores. En el caso del colimador de ldminas paralelas, se vari6 el grosor (h) de
las ldminas a 2, 4 y 10 cm (parte inferior de la figura 1.6), obteniendo resultados
similares, donde un grosor de 10 cm permitié una buena delimitacién de los tumores,
mientras que, con un grosor menor de 5 cm, los tumores parecian difuminados.
Ademas, se observd una mayor cantidad de fotones en el sistema de deteccion con
el colimador de laminas paralelas en comparacion con el colimador estenopeico, lo
que se tradujo en una intensidad ligeramente mayor en la imagen.

Este método propuesto presenta un potencial interesante y podria implementarse
en un equipo de radioterapia guiada por imagenes, lo que permitiria el escaneo en
tiempo real del paciente mediante un haz conico y un segundo detector. Esta nueva
modalidad de imagen podria ofrecer un seguimiento mas preciso y en tiempo real
de tumores, eliminando la necesidad de marcadores fiduciales.

Por otro lado, Garnica Garza [52] demostré a través de simulaciones de Monte
Carlo, la viabilidad de obtener multiples imagenes bidimensionales utilizando la
sefial de fotones dispersos en una direccién especifica. En un modelo de fantoma
Zubal en el area de la pelvis, se insertaron pequenos marcadores cilindricos de oro

cerca de un tumor en la prostata. Estos marcadores de oro se utilizan clinicamente
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a-1)  r=15mm b-1) r=6mm c-1)  r=3mm

Pinhole

a-2) h=20mm b-2) h=50mm ¢-2) h=100mm

Slat

Figura 1.6: En la parte superior, se muestran imagenes obtenidas mediante el colimador
estenopeico con diferentes didmetros de 15 mm (a-1), 6 mm (b-1) y 3 mm (c-1). En la
parte inferior, se presentan imagenes del colimador de laminas paralelas con diferentes
grosores de 20 mm (a-2), 50 mm (b-2) y 100 mm.

en radioterapia guiada por imégenes para localizar y rastrear con mayor precision la
posicion del tumor durante el tratamiento. Con el fin de obtener imégenes adicionales
a las captadas por el detector de radiacion primaria, se propone modificar un sistema
de radioterapia guiada por imagenes para detectar la senal de radiacion dispersa
direccional Compton (DDC). Para lograr esto, se ha incorporado un detector y una
rejilla antidispersora posicionados de manera ortogonal al haz incidente del tubo de
diagnostico, como se muestra en la figura 1.7. La funcion de la rejilla es actuar como
un filtro que permite el paso exclusivo de la radiacién dispersa perpendicular al
detector, disminuyendo asi la radiacion dispersa procedente de miiltiples direcciones.

En el sistema, un haz de rayos X colimado en haces circulares de 3 cm de radio
y con una energia de 110 keV incide en el area de la pelvis. Esto permite obtener
informacion detallada de los marcadores fiduciales y las estructuras internas del
objeto a partir de la sefial primaria y la sefial DDC, como se ilustra en la figura
1.8. En la imagen de la izquierda se muestra claramente los tres cilindros ubicados
en la préstata y el tejido circundante, mientras que en la imagen de la derecha
se observa una perspectiva diferente de los marcadores. Esto permite determinar

la posicion tridimensional de los marcadores de oro utilizando las dos imagenes
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Figura 1.7: Sistema de radioterapia guiada por imagenes con un detector de radiacién
primaria de kV y un detector de radiacién DDC (Modificado de [52]

obtenidas a partir de un solo disparo del tubo de rayos X, evitando la necesidad

de miltiples exposiciones de radiacion dirigidas hacia el paciente.
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Figura 1.8: Izquierda la imagen de radiacion dispersa direccional y a la derecha la imagen
primaria obtenida del paciente.

1.6. Planteamiento del problema

Previamente se mencionaron dos técnicas ampliamente utilizadas en el ambito
clinico para el diagnéstico y tratamiento del cancer: la mamografia y la radioterapia.
A pesar de sus grandes ventajas en su campo, estas técnicas presentan limitaciones

donde abordaremos algunas de ellas. En el caso de la mamografia, la dosis glandular
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media por examen puede ser relativamente alta, generalmente oscilando entre 1.8
vy 9.4 mGy, dependiendo del equipo y las técnicas utilizadas. Actualmente, los
métodos empleados en los equipos mamograficos para reducir la dosis de radiacion
son limitados. Algunas de las técnicas utilizadas incluyen la modulacién de corriente
y voltaje en funcién del grosor de la compresiéon mamaria, la implementacion
de sistemas de deteccién de alta resolucion y el uso de rejillas atenuadoras de
la radiacion dispersa. Por otro lado, en la radioterapia guiada por imagenes, los
movimientos involuntarios del paciente durante el tratamiento pueden causar una
posiciéon incorrecta del haz de radiacion en el tejido tumoral, lo que resulta en altas
dosis en los tejidos circundantes y una radiacién inadecuada del tumor.

Para abordar estas limitaciones, proponemos el uso de la técnica de radiacion
DDC, la cual ha demostrado ser efectiva para obtener multiples imagenes de
estructuras de baja densidad y tamanos reducidos a partir de una sola exposicion
de radiacién. Con este enfoque en mente, planteamos las siguientes preguntas

de investigacion:

= ;Es posible obtener imdgenes de masas tumorales y calcificaciones, e identifi-
carlas en el tejido mamario, mediante el uso de radiacion dispersa direccional
con una sola exposiciéon al seno, con el propésito de reducir la dosis en el

examen de mamografia?

= ; Es factible monitorear el paso del haz de radioterapia en el paciente mediante
imagenes tomograficas y calcular la dosis impartida en el volumen irradiado
utilizando la radiacion dispersa direccional Compton para mejorar la eficacia

del tratamiento de radioterapia guiada por imagenes?

Con el fin de abordar estos problemas, proponemos los siguientes objetivos:

1.7. Objetivos

Determinar protocolos de aplicacion que permitan emplear la dispersion direccio-

nal Compton en dos areas de interés radiologico y terapéutico: mastografia digital
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y radioterapia mediada por agentes de contraste. Por protocolo de aplicacion se

entiende la determinacion de los siguientes parametros:

= Energia adecuada del haz de rayos X como funciéon de la tarea a efectuar

(Mastografia digital o Radioterapia Mediada por Agentes de Contraste).

= « Energia adecuada como funcién de la composicién y geometria de medio

irradiado: pulmoén, pelvis, tejido mamario, etc.

= Caracteristicas de los detectores a emplear: resolucién espacial y geometria de

las rejillas antidispersa.

1.8. Especificos

En el caso de aplicaciones en mastografia digital:

= Determinar si las imagenes radiologicas obtenidas a partir de la radiaciéon dis-
persada por un fantoma mamografico, son capaces de suministrar informacion
acerca de las calcificaciones y masas tumorales presentes, caracterizando el
espectro de rayos X Optimo para visualizar tales calcificaciones y masas como

funcion del volumen del objeto irradiado.

» Determinar por medio de simulacion Monte Carlo, las caracteristicas de los
detectores de radiacion, como el material y dimensiones de la rejilla DDC,

para implementar técnicas de imagen por dispersiéon Compton.
Para el caso de aplicaciones en RMAC:

= Generar, por medio de simulaciones Monte Carlo, imdgenes de dispersion
Compton provenientes de la irradiacion del haz de terapia de kV del prototipo

de aparato para RMAC de nuestro laboratorio.

= Determinar mediante simulaciéon Monte Carlo el tipo de sitios en los cuales es
posible el monitoreo del haz de rayos X terapéutico, i.e., pulmon, préstata,

cabeza y cuello, etc.
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= Implementar un algoritmo que permita determinar, a partir de las mediciones
de la radiacion DDC, y empleando imagenes TAC de un paciente, la dosis

absorbida impartida por el haz de rayos X que estd siendo monitoreado.
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Los rayos X son una forma de radiacion electromagnética de alta energia que
tiene la capacidad de atravesar la mayoria de los objetos, incluyendo el tejido
humano. Al interactuar con los atomos de un objeto, los rayos X pueden producir
ionizacion en el material. Esto significa que pueden arrancar electrones de los &tomos,
transfiriéndoles parte de su energia y generando a su vez la ionizacién de atomos
cercanos. Existen dos formas principales de ionizacion por radiacion: la ionizacion
directa, donde las particulas cargadas transfieren energia directamente a la materia
a lo largo de su trayectoria, y la ionizacion indirecta, en la cual las particulas

cargadas primero reciben energia y luego la depositan en la materia.

2.1. Produccién de rayos X

Los rayos X se generan en un tubo de rayos X que se encuentra al vacio y
que contiene un catodo y un anodo, como se muestra al a izquierda de la Figura
2.1. El catodo compuesto por una bobina de alambre metalico emite electrones a
través del proceso de emision termoionica, el cual se produce al calentarlo. Por otro
lado, el anodo esta compuesto de un material de alto niimero atémico, como el
tungsteno (W), el molibdeno (Mo) o Rodio (Rh), y se encuentra acompanado de un

bloque de cobre (Cu) que cumple la funcién de soporte y disipador de calor [53]. La

21
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Figura 2.1: A la izquierda, diagrama de un tubo de rayos X de diagnéstico. A la derecha,
espectro de rayos X generado por un blanco de Rodio a un potencial de 35 kVp.
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aplicacién de una diferencia de potencial, AV, entre el anodo y el catodo, acelera
los electrones interaccionando en el &nodo o blanco. Durante este proceso, la mayor
parte de la energia cinética de los electrones se transforma en calor al interactuar
con el blanco, mientras que solo una pequena cantidad, menos del uno por ciento,
se libera como radiacién de frenado (Bremsstrahlung) y rayos X caracteristicos [54].
La radiacién de Bremsstrahlung produce un espectro de energia continuo, mientras
que la radiacién caracteristica produce picos que se superponen al espectro continuo
y dependen del nimero atémico del material del blanco y la velocidad del haz de
electrones [55]. En la figura 2.1 a la derecha se muestra el espectro obtenido con un

potencial de 35 kVp y un anodo de Rodio, que se utiliza en equipos de mamografia.

2.2. Interaccién de particulas cargadas con la
materia

Las interacciones que ocurren dentro de un volumen debido a los electrones
incidentes pueden manifestarse de dos formas: interaccion con los electrones orbitales
o interaccion con el nicleo de los dtomos [56] .

Cuando los electrones incidentes interactiian con los electrones de una capa
interna de los atomos, pierden la mayor parte de su energia al ionizar los electrones
del &tomo, lo que crea un vacio en la capa. Como resultado, se produce una transicion

de un electron desde una érbita de mayor energia a otra de menor energia, lo que
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da lugar a la emisién de rayos X con una energia equivalente a la diferencia de
energia de enlace de los orbitales involucrados en la transicién [57]. Este tipo de

radiacién generada se conoce como radiacién caracteristica (figura 2.2).

° L] L) :d': ——e
.. :

Figura 2.2: Emisién de fotones por radiacién caracteristica.

Otro tipo de interaccion ocurre cuando los electrones se acercan al niicleo de los
atomos del blanco, perdiendo energia cinética y dando lugar a la emisién de fotones de
rayos X. Esto da como resultado un espectro de energia que abarca desde cero hasta
la energia cinética inicial del electrén incidente [58]. Esta produccién de rayos X se

conoce como radiacion de frenado o Bremsstrahlung, que se muestra en la figura 2.3.

Figura 2.3: Radiacién de Bremsstrahlung.

2.3. Interaccién de los rayos X con el tejido

Los rayos X son una forma de radiacién electromagnética que no posee carga
ni masa en reposo, a diferencia de las particulas cargadas. Esta caracteristica hace

que los fotones de rayos X tengan menos interacciones al atravesar el tejido en
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comparacion con las particulas cargadas. Algunos rayos X pasan directamente a
través del cuerpo sin interacciones, lo que se conoce como radiacion primaria. Otros
rayos X pueden experimentar cambios en su trayectoria debido a interacciones con
el tejido, conocidos como radiacién secundaria o dispersa, mientras que otros pueden

ser completamente absorbidos por el tejido y no llegar al detector.

2.3.1. Atenuacién de los rayos X con el tejido

La atenuacién de los rayos X se refiere a la disminucion en la cantidad total de
fotones de rayos X presentes en el haz después de pasar a través de un tejido de
grosor definido. La figura 2.4 ilustra un flujo de fotones que disminuye a medida
que el haz atraviesa un cuerpo con diferentes tejidos presentes, donde una parte

de la radiacion es absorbida y otra dispersa. Esta atenuacion se rige por la ley de

B
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Figura 2.4: La intensidad de los rayos X antes de atravesar un objeto se representa como
I, después de pasar a través de un material de espesor Az con coeficiente de atenuacién
I, Se representa como I.

Beer-Lambert, que establece una relacién entre la radiacion y las propiedades del

material a través del cual se propaga, expresada como:
[ = [o . eful'Ax . eflj'Q'Am e ef(u’ﬂ'Ax) (21)

[=1, e 2pnhe (2.2)

La radiacion que atraviesa el cuerpo y llega al detector se representa por I,
mientras que I, es la intensidad del haz de radiacién emitida por la fuente. El

coeficiente de atenuacién lineal de cada tejido, p(x), depende del material y grosor
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Ax del tejido. Este coeficiente representa la probabilidad de interaccién de un fotén
con una energia y con un material en especifico. Este parametro ha sido medido y
tabulado para una variedad de materiales, basandose en mediciones experimentales.

Cuando la radiacién atraviesa un volumen corporal y llega al detector en un
tiempo At, se obtiene informacién sobre las estructuras internas del cuerpo, que se
traduce en una imagen radiografica. Esta imagen estd compuesta por una matriz
bidimensional de pixeles, donde cada pixel tiene un valor numérico que determina su
nivel de gris. La escala de grises representa la intensidad de la radiacion transmitida
a través de los distintos tejidos del cuerpo, siendo los pixeles mas claros los que
sufrieron una menor atenuaciéon de la radiacion en el tejido, mientras que los
pixeles mds oscuros indican una mayor atenuaciéon [59]. De esta manera, la imagen
radiografica proporciona una representacion visual de las estructuras anatémicas
y posibles anomalias presentes en el area examinada.

En el caso de las imagenes radiolégicas que se obtienen a energias menores de
200 keV, las interacciones predominantes de los rayos X son la dispersiéon Rayleigh,
la absorcién fotoeléctrica y la dispersion de Compton. Por otro lado, en radioterapia,
donde se utilizan energias en el rango de MeV, también se observa la produccién
de pares, como se muestra en la figura 2.5. Es importante tener en cuenta que el
efecto Rayleigh, aunque no contribuye a la dosis absorbida, puede estar presente

en menor medida en la radiacion dispersa que se obtiene en las imagenes.
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Figura 2.5: Probabilidad de interaccién de los rayos X y la materia (Adaptado de [60]).
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2.3.2. Dispersion Rayleigh

Esta interaccion es elastica y ocurre cuando un fotén incidente es dispersado
por un electrén, donde el fotén no pierde energia y su direccién practicamente no
cambia, por lo que solo existe una ligera excitacién del atomo. En esta interaccion
no se produce ionizaciéon debido a que no se transfiere energia en la dispersion,

por lo que no es de interés en radiologia.

2.3.3. Efecto Fotoeléctrico

Cuando un fotén colisiona con un dtomo del volumen de un cuerpo, transfiere
toda su energia a un electréon de las capas internas, el cual es expulsado con una
energia cinética igual a la diferencia entre la energia del fotén incidente y la energia
de enlace del electrén. En este proceso, el fotéon es completamente absorbido, lo
que se conoce como absorcion total. Al ser expulsado el electrén de su capa, deja
una vacante que es ocupada por otro electron de un nivel de energia mayor, lo
que resulta en la emision de radiacion caracteristica con una direccién aleatoria
y una energia diferente a la del fotén incidente [61]. Este fenémeno se denomina
efecto fotoeléctrico y se ilustra en la imagen de la izquierda de la figura 2.6. La
energia del electrén expulsado del atomo se puede expresar mateméaticamente

mediante la siguiente férmula:

T + Ep = hv, (2.3)

T representa la energia cinética del electrén, hv la energia del fotén incidente

y Eg la energia de enlace del electron al atomo.

2.3.3.1. Efecto Compton

El efecto Compton, también conocido como dispersién inelastica, ocurre cuando
un fotén con energia hvy interactiia con un electrén en un atomo del cuerpo y
cede parte de su energia al electrén, lo que resulta en la dispersion del fotén en un
angulo 6 diferente al incidente y con una energia menor hv, (derecha de la figura

2.6). La energia de enlace del electrén es menor que la energia del fotén incidente,
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Figura 2.6: A) Efecto fotoeléctrico y B) efecto Compton (Adaptado de [62]).

lo que permite que este proceso ocurra. La energia del fotén al ser dispersado
estd determinada por la constante de Planck y la frecuencia electromagnética,
dependiente de la energia inicial que lleva el fotén incidente [63].

La energia del foton dispersado dado por la interacciéon con el electréon en

reposo viene dada como:

T = h?)o — hv2 (24)

Siendo T la energia que toma el electréon. La energia del foton disperso hvy puede

ser expresada en términos de la energia en reposo del electron (m.c?), de la energia

del foton incidente hvg y del angulo del fotén disperso 6. La expresion matematica es

B hUO
14 (2 (1 = cosbh)

mec?

hUQ (25)

esta ecuacion indica la energia de dispersion de los fotones por efecto Compton a
un angulo 6, como se muestra en la figura 2.7 para angulos de dispersion de
459 90° y 180°.

Los fotones que interaccionan con los electrones de un material generan una
serie de posibilidades de que ocurra una interacciéon en funcion de la energia del
foton. La formula de Klein-Nishina calculara la nueva direccion del fotén, dada
por el diferencial de la seccion eficaz del efecto Compton, que es independiente del
nimero atémico Z, definiendo la distribuciéon angular de los fotones dispersados

por un electrén libre [64]. Entiéndase la seccién eficaz como la probabilidad de
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Figura 2.7: Energia dispersada Compton y energia de fotones incidentes. En negro a
45°, en rojo a 90° y en azul a 180°.

interaccién de las particulas con el medio, la energia absorbida en cada uno de
los procesos ocurridos y la energia trasferida en cada una de las interacciones con
los 4tomos de la materia. Es decir, la seccion eficaz proporcionara la informaciéon
probabilistica de la energia, angulo y trayectoria entre cada interaccién del fotén

dispersado. La expresion matematica de Klein-Nishina viene dada por

do. 12 a?(1 — cosf)? 1 ?
C _ 1 2 2'
aa 2 ( eosT0+ 1+a(1—cos€)> <1+a(1—0039)> (26)

Donde do. es el diferencial de la seccion eficaz del efecto Compton, df2 es

el diferencial del dangulo sélido [65] y 7. es el radio del electrén. La cantidad
adimensional a depende de la energia del fotén incidente en funciéon de la masa

en reposo del electrén, como

o B0 (2.7)

MeC?

La figura 2.8 muestra la seccion eficaz diferencial para diferentes energias de los
fotones. En el caso de altas energias, la dispersion de fotones tiende a ser mas
probable en la direccién del haz incidente (0°). Por otro lado, a bajas energfas, la

dispersion ocurre en diferentes angulos. Un ejemplo de esto se observa a una energia
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de 30 keV, similar a la utilizada en la mamografia, donde se puede observar una

retrodispersion significativa de un porcentaje considerable de fotones.
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180°

270°

Figura 2.8: Dependencia de la seccién transversal de Klein-Nishina en funcién del angulo
de dispersion para la radiacién primaria.

2.4. Calidad de imagenes radioldgicas

La importancia de la calidad de la imagen radiografica se basa en el hecho de que
el resultado final del examen depende de la precision de la imagen fisica, asi como
de otros factores, incluido el desempeno del médico y las estructuras anatémicas
circundantes. Los factores mas significativos que surgen en la calidad de la imagen

radiografica son la degradacion del contraste, la nitidez y el ruido.

2.4.1. Contraste.

El contraste en una imagen se refiere a la diferencia de brillo o senal entre dos
regiones distintas. Sin embargo, existen diversos factores que pueden contribuir a la
degradacion del contraste en una imagen médica. A continuacion, se describen

algunos de estos factores:
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= La energia de los rayos X utilizados en la adquisicién de la imagen puede

variar segtn las caracteristicas fisicas individuales de cada paciente.

» La dosis de radiacién administrada al paciente puede afectar la intensidad
de los fotones que alcanzan el detector. Una exposicién inadecuada puede

resultar en una imagen con un contraste deficiente.

= Durante la interaccion del haz de rayos X con el cuerpo del paciente, se puede
producir radiacién dispersa. Esta radiacion secundaria puede disminuir el
contraste al superponerse con la senal proveniente de la regién de interés.
Para reducir la radiacién dispersa, se utiliza un método clinico que consiste

en emplear una rejilla antidispersa entre el objeto irradiado y el detector.

2.4.2. Nitidez

La nitidez en las imagenes médicas esta directamente vinculada a la resolucién
espacial, que se refiere a la habilidad de distinguir detalles anatémicos entre
estructuras adyacentes, como su forma y tamano. Los principales factores que

contribuyen a la borrosidad de la imagen son:

= El punto focal del haz de rayos X, si no esta correctamente ajustado, puede

proyectar sombras de las estructuras internas del paciente en la imagen.

» Una distancia adecuada entre el objeto y el detector en una imagen de rayos
X permite que los rayos X se focalicen mejor en el detector, lo que resulta
en una menor captacién de radiacién dispersa de los fotones de rayos X que

atraviesan el objeto.

= El tamano de pixel del detector desempena un papel importante, ya que
afecta la representacion precisa de los bordes y los detalles finos, mejorando

la capacidad de distinguir entre diferentes estructuras.
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2.4.3. Ruido

En las imagenes radioldgicas aparecen dos fuentes principales de ruido: el ruido
electréonico y el ruido cuantico.

El ruido electrénico es un fenémeno ocasionado por las fluctuaciones eléctricas
que surgen en los circuitos electronicos del sistema de adquisicion de imagenes,
incluyendo el detector y amplificador. Este tipo de ruido puede afectar adversamente
la calidad de las imagenes obtenidas, ya que produce patrones aleatorios o granulosos
que dificultan la visualizacion de detalles sutiles. Sin embargo, gracias a los avances
tecnolégicos, como la implementacion de detectores mas sensibles y sistemas de
adquisicion optimizados, se ha logrado reducir significativamente el ruido electronico,
permitiendo obtener imagenes radiol6gicas méas nitidas y de mayor calidad [66].

El ruido cuantico, también conocido como moteado, se origina debido a la
cantidad de fotones que alcanzan el detector, lo que ocasiona una apariencia
granulada en lugar de una escala de grises continua en la imagen. La llegada
de fotones a cada pixel del detector sigue un proceso aleatorio descrito por una
distribucion de Poisson. Cuando se registra un bajo nimero de fotones en el
detector, se obtiene poca informacién para formar una imagen precisa, lo que se
traduce en una alta incertidumbre. En la practica clinica, el ruido cuantico es
mas evidente en imagenes adquiridas con bajas dosis de radiacion y en areas de
la imagen con baja intensidad de senal.

Con el fin de reducir el efecto del ruido cuantico, se suelen utilizar dosis mas
altas de radiacion durante la adquisicién de imagenes radiograficas. Sin embargo, en
el caso de las imagenes digitales adquiridas con bajas dosis, se hace necesario aplicar
métodos de filtrado que ayudan a reducir el granulado inherente en las imagenes y

permiten una mejor visualizacién de las estructuras anatémicas [67].

2.5. Medida de la calidad de imagen

La funcién de transferencia de modulaciéon y la relacion contraste-ruido son los

indicadores de calidad de imagen de rayos X seleccionadas debido a su relevancia para
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evaluar las diferencias entre estructuras en las imagenes mamograficas, ya que nos

permiten medir el contraste, la nitidez y el nivel de ruido presentes en cada imagen.

2.5.1. Funcion de transferencia de modulacion

La funcién de transferencia de modulacion (MTF) es una forma de evaluar
el desempeno de los componentes de un sistema de imagenes en funcién de la
resolucion espacial. Para medir la resolucién espacial de un sistema, se utiliza un
patron de barras con diferentes grosores y separaciones entre ellas, como se muestra
en la figura 2.9. Esta figura representa una imagen radiografica obtenida mediante
un sistema de resolucién que contiene lineas pares de tungsteno, con medidas que
varian desde 6 lp/mm hasta 10 lp/mm. Es importante destacar que las lineas
pares consisten en una linea clara seguida de una linea oscura, y el nimero que
las acompana representa la cantidad de estos pares de lineas que se encuentran en

un milimetro. La medicion de MTF se realiza seleccionando una region de interés

Figura 2.9: Sistema de resolucién donde se selecciona una regién especifica de la imagen
para calcular el valor estdandar (Std) de cada grupo de lineas pares y la media del fondo
(Mpack ), asi como la media de un drea sin ninguna estructura (Mg, ).

(ROI) dentro del patrén de barras, que tenga el mismo espesor en comparaciéon con

un area adyacente sin estructuras, es decir, solo aire. El calculo del valor de MTF
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se efectiia utilizando esta informacién para obtener una medida de la capacidad del
sistema para transferir detalles de contraste en la imagen. La MTF varia en el rango
de 0 a 1, donde 0 indica una incapacidad total para transmitir detalles, resultando
en una alta pérdida de contraste, y 1 representa una reproduccién perfecta de
detalles, con un alto contraste [68]. Cuanto mas cercano a 1 sea el valor de MTF,
mayor serd la capacidad del sistema para reproducir detalles finos con precisién
y fidelidad. La expresion para encontrar la MTF es

w2 M

MTF =
4 M,

(2.8)

Donde M representa la desviacion estandar en un ROI dentro del patron de
barras paralelas (Stdgor) y del medio que lo rodea (Stdpaer). Matematicamente

Se expresa Ccomo

M = \/|(Stdror)? — (Stdpeer)?| (2.9)

Y M, representa la diferencia entre el promedio de la regién del patréon de barras

Mpaer v €l promedio de un area que contiene solo aire M., expresado como

_ |Mback — Mair|

My 5

(2.10)

2.5.2. Relacion contraste-ruido

El andlisis de la relacién contraste-ruido (CNR) revela la diferencia entre el
tejido y su entorno en una imagen radiografica. Es importante tener en cuenta que
los valores de CNR no tienen un méaximo predefinido que indique qué tan bueno es
el contraste de la imagen en relacién con el ruido. Esta medida puede variar segin el
sistema de deteccion utilizado, ya que cada sistema tiene caracteristicas tinicas, como
el tamafo de pixel y el material del detector de radiacion, que influyen en el contraste
y el ruido de la imagen. Ademas, el CNR puede variar en funciéon de la energia y la
corriente utilizada en el equipo de rayos X, asi como de la region especifica que se
estd estudiando en comparacién con su entorno. Una practica comin es comparar
el valor de CNR de una imagen con valores de referencia previamente establecidos

para imagenes similares y condiciones de adquisicién [69]. Un mayor valor de CNR
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generalmente indica una mejor visualizacién de objetos mas pequenos en la imagen,
lo que resulta en una mayor capacidad para detectar detalles importantes.

El valor numérico de CNR se determina como el cociente entre el contraste y
el ruido de una regién de interés y la del fondo o area circundante, expresada
matematicamente como

|MROI - Mback|

V/(Stdror)?+(Stdpack)?
2

CNR =

(2.11)

Las variables Mgror v Mpeer representan las medias de las regiones de interés
y del fondo, respectivamente, mientras que Std se refiere al valor estandar de

ambas regiones.

2.6. Tomografia axial computarizada

La tomografia axial computarizada (TAC) es una técnica de escaneo no invasivo,
que permite escanear el cuerpo de manera detallada. A diferencia de las radiografias,
que muestran las estructuras superpuestas y pueden dificultar la interpretacion de
la imagen, el TAC utiliza cortes transversales para reconstruir imagenes tridimen-
sionales de alta resolucién de la estructura interna del cuerpo.

El equipo consta de un tubo de rayos X junto con un filtro bow-tie que compensa
la diferencia de radiacién sobre la longitud de la trayectoria del haz desde la fuente
hasta el objeto. De esta forma, se puede suministrar una fluencia mas uniforme
al detector, permitiendo un mejor contraste en la imagen [70]. Los detectores
estan ubicados en la parte inferior del equipo, junto con rejillas de radiacién
antidispersa. Los detectores que componen actualmente los equipos TAC son de
estado sélido, donde un centellador absorbe gran parte de los fotones que llegan
y los convierte en luz visible y fotodiodos dentro del detector transforman la luz
visible en una senal eléctrica [71,72]. La adquisicién de senal para reconstruir
iméagenes tomograficas se realiza cuando el tubo de rayos X y los detectores giran
simultaneamente cubriendo al paciente con un haz de radiacién en forma de abanico,

como se muestra en la Figura 2.10.
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X-ray
Source

Detector

Figura 2.10: Esquema de Tomégrafo Computarizado Axial. Tubo de rayos X, conjunto
de detectores que forman un arco mévil el cual recibe el haz de rayos X en forma de
abanico y rotacion completa del sistema tubo-detectores.

2.6.1. Reconstruccion de imagenes tomograficas

Supongamos un cuerpo con masa m y de densidad no homogénea en todo el
volumen, dada por la funcién f(z,y, z), donde incidird un haz de rayos X en una
trayectoria recta como en la figura 2.11a. La intensidad de entrada y de salida se
debe tomar en cuenta porque la diferencia da informacion acerca de la absorcién
de radiacién por el volumen del cuerpo. Al iniciar un examen, el tubo de rayos
X gira de forma continua sin invertir su movimiento.

En todos los barridos del TAC, un conjunto de datos de proyeccién se recolectara
continuamente en detector que se encuentra en el punto S durante un rango angular
de 27 (una vuelta completa del conjunto fuente y detectores). La absorcién de
la intensidad de fotones esta dada por la atenuaciéon exponencial producida en
el volumen. La radiacion que no fue atenuada del haz en la posicion S de una
proyecciéon en un angulo 0 estd dada por

P(S,0) =1In (i) = —u(x,y,2)ds (2.12)
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Ntumero de Proyeccion

Canales de deteccion

() (b)

Figura 2.11: a) Radiacién obtenida de una proyeccién en un éangulo 6. b) Sinograma, en
el eje horizontal niimero de detectores y en el eje vertical proyecciones realizadas en una
vuelta.

P(S,0) se denomina la transformada de Radon, y representa la integral de
f(z,y), a lo largo de un rayo que atraviesa al objeto en la direccién 6, es decir la
transformada de Raddn se lleva a cabo fisicamente por la atenuacién de los rayos
X a medida que pasan a través de los tejidos. La presentacion de los datos de
proyeccion tomados se puede representar por medio de un sinograma, que indica la
relacion entre los canales del detector y el angulo de cada proyeccién como se puede
apreciar en la figura 2.11b. Una sola proyeccion se representa en el sinograma como
un conjunto de muestras que se encuentran a lo largo de una linea horizontal [73].

Por medio de una computadora recolecta los datos obtenidos por el detector
formando por cada corte una imagen, como se puede ver en la figura 2.12. Posterior-
mente de obtener varios cortes sucesivos se pueden apilar digitalmente para obtener
una imagen tridimensional del paciente que permita mas facilmente la identificacion

y ubicaciéon de las estructuras béasicas, asi como de tamanos de posibles tumores.
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Figura 2.12: Imdagenes axiales de tomografia computarizada de la cabeza desde la parte
inferior hasta la superior [74]

2.6.2. Unidades Hounsfield

En la figura 2.12 se presentan cortes transversales del cerebro, donde se puede
observar que los fotones de baja energia son mas facilmente atenuados por los
huesos, mientras que los tejidos o vasos sanguineos presentan una menor atenuacion.
Para obtener los coeficientes de atenuaciéon p, Hounsfield, en el primer prototipo,
se propuso el uso de una caja llena de agua para medir el p resultante del paso
del haz de rayos X a través del agua, y luego compararlo con el obtenido cuando
el haz pasa tanto a través de la caja de agua como del paciente. Posteriormente,
se calculaba un p equivalente, que representaba la diferencia entre ambas medidas,
y se aplicaba un factor de correccién [73].

Debido a que las diferencias entre los coeficientes de atenuacion de los distintos
materiales son muy pequenias (alrededor del 0.5 %), surgieron las unidades Hounsfield
(HU), también conocidas como ntimeros CT, que se muestran en la tabla 2.1, y

se obtienen mediante la siguiente relacién matematica:

Htejido — Hagua
CT = —————7— 2.13
Haguar1000 ( )
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| SUBSTANCIA | VALOR CT |

Aire -1000
Pulmoén -500
Grasa -100 a -50
Agua 0
Liquido cerebroespinal 15
Rinén 30
Sangre 30
Musculo 10 a 40
Higado 40 a 60
Medios de contraste 100 a 300
Hueso Trabecular 300 a 800
Hueso cortical >1000

Tabla 2.1: Ntmeros CT o Hounsfield para algunas estructuras, érganos y substancias
del cuerpo humano.

2.7. Simulacién de transporte de radiacién

La interaccion de la radiaciéon con la materia esta gobernada por la ecuacion
de transporte de Boltzmann, la cual describe como la radiacién se propaga en el
tiempo y el espacio dentro de un medio material. Para abordar esta ecuacién, se
utilizan principalmente algoritmos numeéricos, los cuales pueden ser de naturaleza

determinista o estocastica.

2.7.1. Algoritmo Determinista

Los métodos iterativos son una eficiente opcion para resolver problemas de
transporte deterministas. El método iterativo es una aproximacién numérica utili-
zada para describir como la radiacion se propaga a través de un medio material.
Este proceso iterativo comienza con una estimacién inicial de la distribucion de la
radiacion en el medio. Luego, mediante la aplicacién de las ecuaciones de transporte
de radiacién, se calcula una nueva estimacién de dicha distribucién [75]. Cada nueva
estimacion se compara con la anterior, y si no cumple con un cierto criterio de
convergencia, es decir, si no se alcanza una solucion lo suficientemente precisa,

se repite el proceso de actualizacién. Este procedimiento se repite hasta que la
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diferencia entre dos estimaciones sucesivas sea lo suficientemente pequena y se
logre una convergencia aceptable [76].

Sin embargo, uno de los principales inconvenientes del método iterativo radica en
su dificultad para abordar geometrias muy complejas o heterogéneas o situaciones
donde no se dispone de informacion suficiente sobre la interaccién de la radiacion en
las interfaces con otros materiales, lo que puede presentar dificultades adicionales

para obtener una solucién convergente.

2.7.2. Algoritmo estocastico

El método Monte Carlo se basa en el muestreo aleatorio y la simulacién
estocastica, donde se simula multiples trayectorias aleatorias de fotones para estimar
la solucién a un problema. Durante cada trayectoria, se simula la interaccién del
foton con el medio, considerando eventos de dispersion, absorcién y emision de
radiacion. Estas trayectorias se generan mediante niimeros aleatorios para simular
el comportamiento probabilistico de los fotones en el medio, y la solucién final se
obtiene promediando los resultados de todas las trayectorias simuladas. A medida
que aumenta el nimero de trayectorias simuladas, también conocidas como nimero
de historias, la precision mejora. Sin embargo, es importante tener en cuenta que
esta precision estd asociada al error estadistico, lo que resulta en una mayor cantidad
de tiempo de computo debido al rastreo individual de las particulas a través de
cada interaccién en las multiples trayectorias [77]. Sin embargo, hoy en dia con el
aumento de la potencia de las computadoras y la disponibilidad de algoritmos de
paralelizacion de procesos, esta limitacion se esta volviendo menos relevante.

En conclusion, el método Monte Carlo es especialmente ttil para abordar
problemas complejos de transporte de radiacién en geometrias realistas, que son
irregulares y con medios heterogéneos, brindando una solucién aproximada que

puede ser ajustada segun la cantidad de simulaciones realizadas.
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2.7.3. Distribucion de probabilidad

El método Monte Carlo para el transporte de fotones se basa en el uso de
distribuciones de probabilidad para simular el comportamiento de los fotones
mientras se propagan en un material. Una distribucién de probabilidad es una
funciéon que describe la probabilidad de ocurrencia de cada valor posible de una
variable aleatoria, lo que permite conocer como se distribuyen los diferentes valores
de dicha variable y cual es la probabilidad de que tome cada uno de esos valores.
En el contexto del transporte de fotones, estas distribuciones de probabilidad se
emplean para modelar eventos como la absorcion, la dispersion y la emision de
fotones. Para simular el comportamiento de los fotones en un material, se generan
numeros aleatorios siguiendo las distribuciones de probabilidad correspondientes a
cada tipo de evento. Estos niimeros aleatorios se utilizan entonces para simular los
pasos de los fotones a medida que se mueven a través del material.

La implementacién del método Monte Carlo en la simulacién de transporte de
fotones se facilita mediante el uso de generadores de niimeros pseudoaleatorios en
la programacion. Estos generadores son ampliamente utilizados debido a la gran
cantidad de lenguajes de programacion disponibles. Estos generadores generan a
partir de una semilla inicial, que garantiza que siempre se produzca una secuencia
de nimeros aleatorios uniformemente distribuidos en el intervalo [0, 1]. Esta carac-
teristica permite realizar simulaciones estadisticamente independientes y asegura
la reproducibilidad de los resultados, es decir, si dos simulaciones comparten la
misma semilla, produciran resultados idénticos, mientras que, si tienen semillas
diferentes, los resultados seran diferentes.

Para generar niimeros aleatorios uniformemente distribuidos en un intervalo
[a,b] de acuerdo con la funcién de densidad de probabilidad p(x), es necesario
utilizar métodos de muestreo. Estos métodos permiten generar valores aleatorios
para una variable x que se ajusten a la distribucién de probabilidad especificada
por p(z), la cual describe como se distribuyen las probabilidades de los distintos
valores posibles de la variable continua. Es importante que los métodos de muestreo

cumplan con las siguientes condiciones:
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» p(x) > 0 para todo valor de x. Esto asegura que la densidad de probabilidad

sea positiva.

= p(z) debe ser normalizada a 1, [° p(z)dz = 1

2.7.4. Método de muestreo: transformacién inversa

Si la funcién densidad de probabilidad es f(x) entre el rango —oo < x < 00, su
funcién de distribucién cumulativa asociada a la densidad de probabilidad entre

P(b) > P(a) donde b > a y x < b, estd dada por

P(z) = / " p(adar) (2.14)

Si x puede asumir cualquier valor, podemos buscar un tnico valor de = de

la funcién densidad si
¢ = P(x) (2.15)

Solo cuando podamos encontrar una funcién inversa de P, como

r=P7(¢) (2.16)

Como consecuencia, si ¢ es una variable aleatoria uniforme en el intervalo [0,1]
entonces la variable aleatoria x satisface la distribucion de la funcién P encontrandose
en el intervalo (a,b) como se puede representar en la gréfica de la figura 2.13. Este

método es aplicable solo que sea sencilla la integral para despejar x en funcion de &.

2.7.5. Método de muestreo: Rechazo

Para aplicar este método es necesario tener un muestreo de una variable aleatoria
no invertible con una cierta distribucion, diferentes a p(b) y p(z). El método consiste

obtener a partir de la distribucién de probabilidad una funcién como

_r@)

Generar dos ntimeros aleatorios distribuidos uniformemente &, &, calculando el

valor de x mediante x = a + & (b — a) entre el rango [a, b], como se muestra en la



42 2.7. Simulacion de transporte de radiacion

1.0 F

08 -

06}

l.llIlIII.I]..I}IlIJ.IIIl.

Figura 2.13: Diagrama del método de muestreo Inversa [72].

grafica de la figura 2.14. Ahora si el segundo valor aleatorio & < f(x) se acepta el
valor de x, pero si & f(z) se rechaza x y se procede a generar otro valor para z. Una
desventaja de este método es la realizacion de generar dos valores al aleatoriamente

(&1y &), v de generar varias pruebas para poder obtener el valor aceptable de z.

a ~ plx) b
flx)= plb)

Figura 2.14: Diagrama del método de muestreo Rechazo.
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2.7.6. Método de muestreo: Mixto

El método mixto usa la combinacion del método de muestreo inverso y el
método de muestreo por rechazo. La funcién de distribucién de probabilidad se

factoriza como un producto, obteniendo

p(x) = f(z) - g(z) (2.18)

Donde f(z) es la funcién de muestreo invertida y g(z) es una funcién plana, la
cual contiene toda la complejidad matematica. La funcién f(x) es normalizada,
obteniendo como resulta f'(x), de forma que [’ f7(z) = 1. Luego normalizar la
funcién plana, obteniendo g/(x) de manera que g/(z) < 1, para todo z entre [a, b].
Usando el método de muestreo directo, obtener el nimero aleatorio x¢; para x y
seleccionar a f(z) como la densidad de distribucién. Luego el valor de x es usado
en el método de rechazo usando g(z) a través de un segundo ntimero aleatorio
&. Si & > gl/(x), se acepta el valor de z, de lo contrario se vuelve a realizar el

método directo buscando otro niimero aleatorio &;.

2.8. PENELOPE

En este trabajo, se empled los cdédigos de PENELOPE (PEnetration and Energy
LOSs of Positrons and Electrons) versién 2006 [62], desarrollados en la Universidad
de Barcelona y distribuidos por el Banco de Datos de la Agencia de Energia Nuclear.
Estos codigos se utilizan para simular la interaccion de particulas de radiacion con
tejidos bioldgicos, asi como para determinar la distribucion de dosis en mamografia y
radioterapia. Ademas, se utiliza la subrutina implementada en el c6digo PENGEOM
[78], la cual permite modelar estructuras anatémicas, sistemas de deteccién, asi
como sistemas de atenuacion y filtrado del haz. Esta herramienta resulta til debido
a su capacidad para crear superficies cuadraticas, lo que facilita la generacion de
figuras geométricas complejas y detalladas.

Se uso el c6digo PENEASY [79] como programa principal para interactuar

con PENELOPE. Este programa ofrece varias funcionalidades adicionales, como
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la capacidad de especificar el espectro y la posicion de las fuentes de radiacion,
la seleccion de las particulas a rastrear y el calculo de diversas magnitudes de
interés. Ademas, PENEASY permite trabajar con geometrias tridimensionales
representadas por voxeles, que son elementos volumétricos ctibicos. Estos voxeles
contienen informacién detallada sobre el tipo de material presente en el objeto, lo

que facilita una representacion precisa de la estructura y composicion del material.

2.8.1. Generacion de historias en PENELOPE

La trayectoria de una particula en un material utilizando PENELOPE se
describe como una secuencia de eventos aleatorios hasta que la particula se detiene.
La simulacion de la trayectoria se realiza en tres dimensiones en un volumen de
densidad homogénea p. Se proporciona el estado inicial de la particula, la posicion
inicial r(z,y, z), la energia E y los cosenos directores de la particula d= (u,v, 2).
Cada camino simulado por método monte Carlo es descrito como secuencia de
estados r,, F, y Jn, donde n indica el estado inmediatamente después de cada

interaccion, como se observa en el diagrama de la figura 2.15. La generacién de un

>

A o Fouik it
d = (u,v,w) d,..~ W,vw)

Figura 2.15: Cambio de estados de la particula por una interacciéon (Adaptado de [62])
valor aleatorio de camino libre S ante la préxima interaccion esta dada por
S = —X\In(§) (2.19)

Donde A, es el camino libre medio total entre colisiones siendo inversamente

proporcional al coeficiente de atenuacion y £ un numero aleatorio. La particula
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recorre una distancia Sy pasa a un nuevo estado de interaccién en
ron+1) =1, + Sd, (2.20)

El tipo de interaccion de decide a partir de la funciéon probabilidad de que suceda
una interacciéon A o B, dada por P(AV B) = )‘;‘\—;B siendo A la secciéon transversal
del tipo de interaccién. La direccién de movimiento d, = (u/,v',w’) después
de una interaccién es obtenida por la rotacién del vector unitario d,, = (u, v, w).
Estos pasos son repetidos cuantas veces sean necesarios, hasta que la historia de
la particula termina. Para la particula ocurre cuando su energia cae por debajo
de un umbral el cual ya no ocurre mas transporte dentro del volumen o ha salido

de la geometria de interés.

2.9. Resumen

En este capitulo, se proporcioné una base conceptual y fundamentos esenciales
que permitieron comprender los aspectos clave relacionados con la producciéon y
uso de rayos X en aplicaciones médicas e investigativas.

En las secciones sobre produccion e interaccion de los rayos X, se explicaron los
principios y mecanismos involucrados en la generacién de rayos X, incluyendo los
procesos de frenado de electrones y emision caracteristica. Ademas, se examind cémo
los rayos X interactiian con los diferentes tejidos del cuerpo humano, describiendo
los procesos de absorcion, dispersion y atenuacion de la radiacion, y como estos
afectan la calidad de las imagenes médicas. Se abordé una seccién dedicada a la
importancia de la calidad de imagen en aplicaciones radiologicas y su influencia
en la precision del diagnéstico. En esta seccion se discutieron los factores que
afectan la calidad de las imagenes, asi como las diversas técnicas y parametros
utilizados para evaluar y medir la calidad de las imagenes radioldgicas, tales como
el contraste, la resolucion y el ruido.

Se explord en detalle el funcionamiento de la tomografia axial computarizada

(TAC), un método avanzado de obtencién de imdgenes que emplea rayos X y
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tecnologias computacionales para generar imagenes en cortes transversales del
cuerpo, brindando informacién detallada sobre las estructuras internas.
También se introdujo la simulacién de transporte de radiaciéon, una herramienta
valiosa para estudiar como la radiaciéon se propaga e interactia con la materia
en diferentes escenarios. En este contexto, se destacd el uso de los scripts de
simulacion PENELOPE, los cuales permiten simular con precisién el transporte

de particulas y radiacion.



METODOLOGIA

En este capitulo se presenta la metodologia utilizada para abordar cada uno de
los objetivos planteados, con el fin de implementar la radiacion dispersa direccional
Compton tanto en mamografia como en el equipo de radioterapia mediada por

agentes de contraste.

3.1. Radiacion DDC en Mamografia

3.1.1. Caracterizacion del detector y rejilla para DDC

Para implementar la DDC en mastografia, se simulard mediante Monte Carlo
un equipo mamografico teniendo en cuenta cada una de las caracteristicas técnicas
y geométricas del equipo convencional, como detector y fuente de radiacion. La
adquisicion de iméagenes de DDC implica aumentar los componentes del equipo
mamografico, como un detector adicional al detector que viene convencionalmente.
Este se localizara ortogonal al haz de radiaciéon del tubo de rayos X, posicionado
en la parte posterior una rejilla de tungsteno, disenada con aberturas en forma de
cuadricula donde se intercala un area de aire y un area de tungsteno. El fin de la
rejilla es atenuar la radiacion dispersa isotropica y permitir el paso de la radiacion

que incide perpendicularmente con respecto al detector (figura 3.1).

47
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Tubo de rayos-X / 5

—
7
Rejilla de \ ' \
Detector
Figura 3.1: De izquierda a derecha, esquema de una toma de imagen con método de

DDC y cuadricula de la rejilla antidispersora (d,, Longitud de apertura de tungsteno y d,
longitud de apertura de aire).

— /

Para obtener imagenes de DDC se debe caracterizar el haz de radiacion y la
rejilla de atenuacion de radiacion dispersa, para obtener el mejor contraste y menor
ruido posible en la imagen. Para esto se plantea que el equipo de mamografia
irradie tres esferas embebidas en un cubo de agua y obtener imagenes de DDC

con el detector y rejilla adicional (Figura 3.2).

Fuente de
rayos X

ceils  LEEELLLLLLELE
Detector

Figura 3.2: Esquema de un equipo de mamografia con deteccién de radiacién DDC.

La geometria del equipo mamogréfico se realizé por medio de las subrutinas
de PENGEOM de PENELOPE y de PenEasy, teniendo en cuenta las siguientes
caracteristicas para cada uno de los componentes del equipo mamografico para

imagenes de DDC.

1. Haz de Rayos X. Se modelo tres haces de rayos X a partir de las diferencias de

la atenuacion de los rayos X entre el tejido glandular y el tejido cancerigeno
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[80]]. Los espectros de los rayos X son generados por blancos y filtros de
Molibdeno con tres diferentes energias, para 28, 30 y 35 keV. Estos filtros se
usan ya que son los mas comunes en un equipo de mamografia y se modelan
tal y como recomiendan la Comisién Electrotécnica Internacional (IEC 61267)
y el Physikalisch-Technischen Bundesanstalt (PTB) [81,82]. Los espectros de

energia modelados se muestran en la figura 3.3.

2. Cubo de agua y calcificaciones. La geometria del cubo del agua serd con unas
dimensiones de 10x10x10 ¢m? ubicado a una distancia de 50 cm de distancia
de la fuente de rayos X a la superficie superior del cubo de agua. Embebidos en
el cubo se colocan tres esferas en diferentes posiciones. El material y didmetros
de las esferas son similares a las que se encuentran en un seno, esferas de

oxalato de calcio con didmetros de 500, 300 y 200 pm.

3. Detectores de Radiacién. Se modelaron dos detectores, uno que recibe la senal
de la radiacion primaria y el segundo la senal de la radiacién dispersada que
se encuentra perpendicular al haz de rayos X, como se muestra en la figura
3.2. Cada uno de los detectores tiene un drea cuadrada de 20 ¢m? con tamafio
de pixel de 74 um, con las mismas caracteristicas que se puede encontrar en

los detectores mamograficos de la actualidad.

4. Rejilla antidispersora. La geometria de la rejilla se realiza con aberturas
cuadradas, tal cual se muestra en la figura 3.1, con un grosor de 1 cm y
una distancia de apertura de 100 um equivalente a una rejilla de 50 Ip/cm.
Esta rejilla oscilara en el tiempo que tome la exposicion de radiacion al cubo
de agua, con el objetivo de que el rastro de las cuadriculas de la rejilla no
se observen en las imagenes obtenidas por la radiaciéon DDC. La rejilla se

posicionara encima del detector de radiacién (figura 3.2).
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Figura 3.3: Coeficiente de atenuacién de tejidos mamarios en funcién de la energia de
rayos X y espectros generados de blancos y filtros de Molibdeno.

3.1.2. Fantoma mamografico

En este apartado se disena a partir de PENGEOM un fantoma que tiene
densidades similares a las estructuras del seno, el cual se utiliza clinicamente para
evaluar la resolucion y contraste de las imagenes que se adquieren en un equipo
de mamografia. También se modela un fantoma matematico voxelizado, que es

fisiol6gicamente similar a una mama.

3.1.2.1. Fantoma de control de calidad CIRS

Se ha seleccionado un fantoma de seno como modelo mamografico, el cual es
ampliamente utilizado en la practica clinica para el control y la calidad de los
equipos de mamografia. El modelo seleccionado es el CIRS (Computer Imaging
Reference Systems, Modelo 012A), con materiales equivalentes al tejido mamario
(ver figura 3.4). Este fantoma fue modelado utilizando el paquete de subrutinas
de geometria PENGEOM. El fantoma utilizado se modelo con un grosor de 5 cm,
que simula la compresion habitual del seno durante un examen mamografico. Estéa
compuesto en un 70 % por tejido adiposo y en un 30 % por tejido glandular. El
fantoma contiene estructuras incrustadas que imitan las caracteristicas de una mama
real, como microcalcificaciones, masas tumorales y compartimentos con diferentes

combinaciones de tejido glandular y adiposo.
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Figura 3.4: Diagrama esquematico de un fantoma CIRS.

Las masas tumorales se representan mediante siete semiesferas con un 75 % de
tejido glandular, cada una con un radio que varia entre 0.9 mm y 4.8 mm. Para
simular las microcalcificaciones, se utilizaron 72 esferas de carbonato de calcio
(CaCO3) con didmetros que van desde 130 um hasta 400 um, y se dispersaron
por todo el fantoma. Sin embargo, en el modelo original del maniqui CIRS, cada
grupo de calcificaciones se encuentra a la misma profundidad, lo que puede causar
sombras en las imagenes adquiridas de la senal de DDC. Para evitar este problema,
se desplazé cada calcificacion en la direccion de la profundidad, de manera que
no queden en sombra respecto a las calcificaciones vecinas en la imagen de DDC
que se obtiene a partir de una proyecciéon lateral.

Ademas, el modelo mamografico incluye un conjunto de pares de lineas que
tienen una resolucion espacial de 5 Ip/mm a 20 Ip/mm. Estas lineas estan presentes
en el fantoma y son utiles para medir la capacidad de resolucién del equipo de
mamografia. Es importante destacar que, al igual que las calcificaciones, el sistema
de resolucién también se desplaza en relaciéon con la profundidad del fantoma, con

el objetivo de obtener imagenes en el detector de DDC.

3.1.2.2. Fantoma antropomorfico

Para reproducir la morfologia de la mama en un examen mamografico, se utilizé

un fantoma antropomérfico matematico basado en el conocimiento de la fisiologia
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de un seno, el cual posee las estructuras y caracteristicas relevantes que destacan
en las imégenes realizadas en mamografia (figura 3.5). Este fantoma considera
la densidad de la piel, el pezoén, conducto galactoforo, el 16bulo y el conducto
terminal lobular, el tejido glandular, la grasa, los ligamentos de Cooper, el musculo
pectoral, la arterias y venas. La densidad de cada estructura del seno viene plasmada
en voxeles de 100 pwm, suficiente para modelar malformaciones con tamanos de
micréometros. La composicién de la mama simulada fue 57 % de tejido graso y 43 %
de tejido fibroglandular, la cual entra en clasificacion de heterogéneamente densa
segin la escala presentada por BI-RADS [83].

Para modelar un seno con malformaciones, se generaron dos masas cubiertas de
espiculas que se introdujeron en el fantoma por reemplazo de véxel, una de 5 mm
de didmetro y otra de mayor tamano, 15 mm de didmetro. Se generaron seis esferas
que modelan microcalcificaciones de diferentes diametros, 100, 120, 140, 160, 180 y
300 pm. En el fantoma de seno se introdujeron como un grupo de calcificaciones el
conducto terminal lobular, el cual es un lugar comun para la presencia de tumores en
el seno [84]. Para asignar la densidad de las masas tumorales, se tuvieron en cuenta
dos factores. En primer lugar, las masas estan compuestas por una combinacién de
estroma, tejido glandular y capas de tejido fibroso [85-87]. En segundo lugar, el
coeficiente de atenuacion masico del tejido tumoral en un seno es ligeramente mayor
que el del tejido fibroso y glandular [88], como se muestra en la grafica izquierda de
la figura 3.3. Por lo tanto, se asigné una densidad un 5 % mayor a las masas que a los
tejidos fibroglandulares. Para las calcificaciones, se consideraron las encontradas en
un seno, como el oxalato de calcio y la hidroxiapatita. Dado que las calcificaciones
de oxalato de calcio son las mas comunes, se utilizaron como modelo [89].

Para representar un examen de mamografia, el fantoma se comprime por medio
del software de anédlisis de problemas biomecéanicos FEBio [90], el cual permite
realizar la deformacién del seno teniendo en cuenta las propiedades mecanicas de

las estructuras internas [91-94], las cuales se muestran en la tabla 3.1.
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Figura 3.5: Fantoma antropomorfico de un seno con presencia de una masa.

Tejido Moédulo de Young’s | Coeficiente de | Densidad
(kPa) Poisson (kg/m?)
Adiposo 15.5 0.49 920
Glandular 30 0.49 1020
Masa Tumoral 50 0.49 1200
Musculo 20 0.49 1050

Tabla 3.1: Propiedades fisicas de deformacién de tejidos del seno.

Se llevé a cabo la compresion del seno utilizando dos grosores diferentes: uno
de 35 mm y otro de 50 mm. En ambos casos, se insertaron las mismas masas y

calcificaciones en el seno para garantizar la uniformidad y consistencia de las pruebas.

3.1.3.
3.1.3.1.

Procesamiento de imagenes

Normalizacién de imagenes

En las imagenes de DDC, debido a la atenuacion que sufre el haz de radiacion
principal cuando atraviesa el volumen irradiado, se obtiene mayor radiacion dispersa

en la zona superior y disminuye exponencialmente en cuanto viaja a través fantoma.
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Este gradiente de sefial se traduce en regiones de imagen con alta intensidad
que pueden ocultar informacion radiolégica ttil de otras regiones en el volumen
examinado. Para evitar este problema, se aplico la transformacién de raiz cuadrada
[95] que aumenta el contraste de valores de pixel bajos de la sefial adquirida
en un pixel (i, 7) del detector de DDC, obtenida por PENELOPE. La relacién

matematica de la transformada de raiz cuadrada a cada pixel es

Qi ) = (1(i,5)) (3.1)

Donde Q(i,j) es el resultado de la transformada a cada pixel de la imagen
radiografica. Esto permitira resaltar los detalles en las dreas méas oscuras, donde
la atenuacion de los rayos X es menor, lo que los hace mas visibles. Por otro
lado, en las areas mas brillantes con mayor atenuacién de rayos X, los detalles se
ven menos saturados, permitiendo una mejor visualizaciéon de los detalles sutiles.
Es importante mencionar que los pixeles donde no se ha registrado informacién
relevante, es decir, aquellos donde no ha llegado ningin fotén, permaneceran sin

cambios ya que no aportan informaciéon util a la imagen.
3.1.3.2. Ruido en imagenes radiolégicas

En los exdmenes de mamografia con bajas dosis, la intensidad de los fotones
que alcanzan el detector de radiaciéon dispersa direccional (DDC) es menor en
comparacion con los fotones que llegan al detector de radiaciéon primaria. Como
resultado, el ruido cuantico se vuelve méas prominente en la imagen generada a
partir de la radiacién dispersa.

Para analizar el ruido en las imagenes de DDC en funcién de la dosis promedio
en la mama, utilizamos el modelo propuesto por Foi et al.[96]. Definimos S,, como la
senal con ruido que se calcula a partir de la dosis promedio en los tejidos mamarios
D v la relacién entre la sefial recolectada por el detector de DDC y la dosis promedio
en la mama, ambas calculadas por fotén incidente con PENELOPE, representada

como Sp(i,7). La expresion matematica es la siguiente:
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Donde o es la desviacion estandar expresada como la raiz cuadrada del nimero
de fotones incidentes en un pixel y X (i, j) es el ruido aleatorio independiente de la
senal en cada pixel con media cero y desviacion estandar igual a uno. Para obtener la
variable gaussiana utilizamos la aproximacién de Box-Muller [97], generada a partir

de dos ntimeros aleatorios independientes U; y Us, con una distribucion entre 0 y 1.
X =cos(2-7-Us)y/—2In(U;) (3.3)

3.1.4. Estrategias de reduccién de ruido en DDC

Dado que es de conocimiento que a la baja dosis absorbida que actualmente
se puede lograr en la mamografia, el ruido en la imagen DDC es considerable, se
evalian y prueban dos estrategias simples para aumentar la senal de dispersion

que llega al detector.

1. En la figura 3.6.a se puede observar la incidencia de una serie de haces de
rayos X continuos en forma de abanico sobre el seno. A partir de estos cuatro
cortes, se genera la senal de radiacion DDC, la cual se integra para obtener

una sola imagen.

2. Tomar la senal de los pixeles adyacentes en la imagen y sumarlos, como se

muestra en la figura 3.6.b, logrando asi la integracion de los pixeles.

Ambas estrategias conducen a un aumento en la cantidad de fotones dispersados
direccionalmente que alcanzan un pixel de la imagen, lo que reduce el ruido de la

imagen y aumenta la visibilidad de una estructura de interés.

3.2. Monitoreo del haz radioterapéutico en RMAC
a través de DDC

3.2.1. Modelo del sistema de tomografia axial computari-
zada.

Para monitorear el haz radioterapéutico se lleva a cabo primeramente el modelado

del equipo tomografico General Electric Hi-Speed Advance por medio de simulaciones
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(b)

Figura 3.6: a) Integracién de la sefial DDC por 4 haces abanico #. b) Suma de la senal
de 2x2 pixeles en imagenes de DDC.

monte Carlo, el cual nos permitira obtener datos de la sefal para reconstruir
las imagenes tomograficas. Para modelarlo, se consideraron cuidadosamente las
caracteristicas de cada uno de sus componentes, en particular los dos modulos
principales: el tubo de rayos X y el conjunto de detectores.

El equipo tomografico modelado tiene una fuente de radiaciéon que emite un
espectro de 140 keV generado a partir de un blanco de tungsteno. La senal de
radiacion se adquiere en 888 canales de deteccion, cada canal con una dimension de
4 mm de ancho y 1.0239 mm de largo. En conjunto, el detector y la fuente de rayos
X giran 360°, obteniendo en 984 exposiciones la senal de fotones requerida para la
reconstruccion de la imagen. La distancia de la fuente de radiacion al detector es
de 94.9075 cm y de la fuente de radiacién al isocentro (posicion en la que el equipo
de tomografia gira alrededor del paciente) de 54.1 cm, lo que resulta en un campo
de vision FOV de 54.6 cm de didmetro, como se muestra en la figura 3.7.

La subrutina PENGEOM se utilizo6 para generar la geometria del equipo de
tomografia, como se muestra en la figura 3.8 mediante la aplicacion gview2d, que
forma parte de la paqueteria de PENELOPE. Esta herramienta permite visualizar y
verificar las superficies en dos dimensiones, facilitando la evaluacién de la geometria
del sistema. En la parte superior de la figura, se pueden observar los filtros bow-tie

en forma de tetraedro de aluminio. Estos filtros se utilizan para reducir la dosis
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Figura 3.7: Dimensiones geométricas del equipo TAC.

de radiaciéon en areas del paciente que presentan una mayor densidad o espesor,
como los hombros o la regién abdominal. Su funcién es lograr una distribuciéon mas
uniforme de la dosis de radiacion en el cuerpo del paciente. Ademas, se pueden
apreciar el anillo de detectores del TAC, un fantoma cilindrico de agua y la camilla

de soporte que posee un equipo TAC.

3.2.2. Modelo de fantoma

Para simular la interaccion de los rayos X con los tejidos del cuerpo humano
y evaluar la calidad de la reconstruccién de imagenes de la senal obtenida en
los detectores del tomégrafo, se modela un fantoma que simula estructuras y

caracteristicas anatémicas del cuerpo humano.

3.2.2.1. Fantoma Zubal.

Para llevar a cabo la reconstruccién de imagenes en el equipo de tomografia, se
ha modelado un fantoma voxelizado del torax utilizando el modelo antropomérfico
Zubal, segmentado a partir de imagenes tomograficas de un paciente real por el grupo
de andlisis y procesamiento de imagenes de la Universidad de YALE [98]. El modelo
de fantoma representa el térax de un paciente masculino, y cada voxel se identifica

con un numero que indica una estructura anatomica, permitiendo diferenciar entre
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Figura 3.8: Geometria simulada del sistema de TAC, visualizada mediante gview2d.

las diferentes estructuras internas. En la Figura 3.9, se muestra una representacién en
escala de grises del fantoma Zubal correspondiente al area del térax. En esta imagen,
las zonas claras se refieren al hueso, las areas grises representan el tejido muscular y
la piel, mientras que las zonas mas oscuras corresponden al tejido pulmonar y el aire.
El fantoma de térax considera diversas densidades de tejidos, incluyendo tejido
muscular esquelético, hueso, sangre, parénquima pulmonar y tejido blando. Esto
garantiza una representacion detallada y precisa del térax del paciente. El volumen
del modelo utilizado en la reconstruccion de imagenes tiene dimensiones de 63.8 cm

de largo, 30.4 cm de alto y 1.9 cm de ancho, con un tamafio de véxel de 0.38 cm?.

3.2.3. Reconstruccion de imagenes tomograficas

Para obtener imagenes tomograficas es necesario reconstruir la senal capturada

por cada uno de los canales de deteccion del tomdgrafo modelado en Monte Carlo.
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Figura 3.9: Fantoma voxelizado Zubal en el area del térax.

Para llevar a cabo esta reconstruccién, se utilizan scripts desarrollados por Jeffrey A.
Fessler que emplean algoritmos de c6digo abierto implementados en MATLAB [99].
Estos scripts permiten generar una imagen de un corte del objeto modelado a partir
de la senal registrada por cada uno de los canales del detector del TAC, teniendo
en cuenta la variaciéon del angulo de proyeccién. Una vez obtenida la senal, se
realiza la retroproyeccion, que implica proyectar la senial obtenida en cada canal de
detecciéon hacia la fuente de radiacién a través del objeto, permitiendo reconstruir la
distribucion espacial del coeficiente de atenuacion. Posteriormente, se aplican filtros
para corregir la borrosidad causada por la retrodispersion y mejorar la nitidez de la
imagen resultante. De esta manera, se obtienen imagenes tomograficas que permiten

visualizar con alta precision las caracteristicas internas de los objetos examinados.

3.2.4. Conversion de imagenes tomograficas a unidades
Hounsfield

Con el fin de obtener resultados similares a los obtenidos en imagenes tomogra-
ficas clinicas, se utiliza un modelo de fantoma cilindrico de agua con un diametro
de 40 cm. Este fantoma contiene cuatro cilindros de 10 cm de diametro hechos
de diferentes materiales, incluyendo agua, aire, hueso trabecular y hueso cortical.
Cada material representa un tipo de tejido distinto, como se muestra en la figura
3.10. Para simular el proceso de adquisicién de la imagen tomografica, se utiliza un

enfoque de simulaciéon monte Carlo para modelar la interaccion de los rayos X con



60 3.2. Monitoreo del haz radioterapéutico en RMAC a través de DDC

el fantoma. Una vez obtenida la imagen tomografica, se promedian los valores de
pixel correspondientes a los cilindros de diferentes materiales, asi como del cilindro
de agua. Estos valores se asignan seguin la escala Hounsfield correspondiente a cada
material, la cual se conoce de antemano [100]. Utilizando estos datos, se genera
una curva de calibracion que relaciona los valores de las imagenes reconstruidas
obtenidas mediante los scripts de Fessler con los valores de la escala de Hounsfield.
Esta curva se utilizard para determinar el coeficiente de atenuacién caracteristico

de la composicion de cada material en la imagen reconstruida del fantoma Zubal.

Figura 3.10: Las esferas son de A=500 UH, B=-1000 UH, C= 1800 UH y D= 0 UH.

3.2.5. Modelo del haz radioterapéutico

Una vez finalizado el modelo del tomégrafo, se procedié a modelar el haz externo
de radioterapia para RMAC mediante PENELOPE. La fuente de radioterapia fue
posicionada para irradiar varias estructuras del tejido del fantoma Zubal, tales como
tejido muscular, tejido pulmonar y hueso, todas a una distancia de 80 cm del punto
de impacto en el paciente. El haz de radioterapia implementado tenia una energia
de 220 keV, generado por un blanco de transmisién de tungsteno. [101]. Con el
fin de limitar la irradiacién al tejido a tratar y disminuir la irradiacion del tejido

sano adyacente, se colimo6 el haz radioterapéutico, emitiendo un haz cilindrico con
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un radio de 1 cm. Esto permite mejorar la precision del tratamiento y reducir los
efectos secundarios al enfocar la radiacion de manera mas precisa hacia la region
deseada, disminuyendo asi la dosis recibida por el tejido sano circundante.

Para monitorear a partir de las imagenes tomograficas la posicion del haz
de radioterapia en el paciente, se propone obtener la senal de radiacién dispersa
generada al interaccionar con el tejido tumoral en cada uno de los detectores del
tomégrafo. Cada uno de los canales de deteccién del tomégrafo tomara la senal
primaria que proviene del haz de rayos X del tomégrafo y la dispersa proveniente
del haz radioterapéutico, obteniendo una imagen tomografica reconstruida a partir

de estas dos senales, como se observa en la figura 3.11.

\\‘
Haz de 80 cm
radioterapia =y
! ‘ Radiacion

\ , dispersa

Seital en los 888 canales de deteccion

Figura 3.11: Senales en conjunto, el haz proveniente de la fuente del TAC y la radiacion
dispersa generada por la interaccién del haz radioterapéutico.

3.2.5.1. Monitoreo del haz radioterapéutico: Resta de imagenes to-
mograficas

Con el objetivo de monitorear el haz radioterapéutico durante la irradiacion en

el fantoma Zubal, se adquirieron dos imagenes tomograficas. La primera imagen se

reconstruye utilizando tnicamente la senial del tubo de rayos X del TAC, la cual

permitird visualizar las estructuras anatéomicas del fantoma. La segunda imagen se
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reconstruye de manera similar, con la senal proveniente del haz del tubo de rayos
X del TAC, pero ademas se incluyo la senal proveniente de la radiacion dispersa
generada por la interaccién del haz radioterapéutico con el fantoma.

Posteriormente, se llevo a cabo un proceso de resta entre ambas iméagenes. La
resta consiste en sustraer los valores de intensidad de pixeles correspondientes
de una imagen de la otra. Al realizar esta resta, se eliminan las caracteristicas
comunes de ambas imédgenes y se resalta inicamente la informacién que contenga
mayor intensidad de senal en ambas imagenes. El resultado de esta resta entre
las dos imagenes tomograficas permite aislar y visualizar la sefial generada por
el haz radioterapéutico en el fantoma Zubal.

Supongamos que contamos con dos matrices de imagenes, A y B, como se
muestra en la figura 3.12. La matriz A representa la imagen obtenida de la senal
del haz radioterapéutico en conjunto con el haz del TAC, mientras que la matriz
B representa la imagen obtenida solo del haz del equipo TAC. Los valores de
mayor intensidad se muestran como 6 en color negro, y los valores menores, que
indican la ausencia de radiacién en las imagenes radiologicas, se representan como
0 en color blanco. Al realizar la resta de los valores de intensidad de cada pixel
en las matrices A y B, se crea una nueva matriz C que resalta los pixeles que
difieren entre ambas imagenes. Esta nueva imagen se redimensiona, donde el valor

de mayor intensidad ahora es 3 y se representa en color negro, mientras que el

valor minimo es 0 y se muestra en blanco.

0 0 0
0 0 0|0
0 0|00 0
0 00
0j0j{O0fOf0|0O]|O
0/0|J0|0|0f|0|O

C

Figura 3.12: Resta de dos matrices A y B, dando como resultado una nueva matriz C.
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3.2.6. Medicion de la dosis administrada en el tratamiento

Se plantea el desarrollo de una ecuacién que permita calcular la dosis impartida
por el haz de radioterapia utilizando las mediciones de radiacién dispersa obtenidas
por los detectores del TAC. Esta nueva perspectiva busca mejorar de manera
significativa la eficacia del tratamiento y la precision en la entrega de la dosis al
tejido tumoral y a los tejidos sanos adyacentes.

La medicién de la dosis por medio de esta ecuacion permitiria evaluar con
mayor precision la radiacion administrada durante el tratamiento. Esto brindaria
una valiosa herramienta para determinar si la dosis prescrita se esta alcanzando
de manera adecuada en el tejido tumoral y en los tejidos sanos, lo que a su
vez contribuiria a incrementar los resultados terapéuticos y a reducir los efectos

secundarios en los tejidos sanos.

3.2.6.1. Estimacién de la Fluencia Primaria en el Paciente

La figura 3.13 ilustra como la fuente de rayos X de radioterapia emite un haz
colimado que atraviesa al paciente, impactando en un volumen AV ubicado en
(x,y, z). La interaccion de este haz radioterapéutico con el volumen blanco genera
radiacion dispersa en todas las direcciones. Un detector con un area de deteccion
AA, ubicado a una distancia Z del volumen blanco, registra la radiacion dispersa
que se propaga en un angulo sélido A€2. El angulo solido puede entenderse como
la medida de la cantidad de area angular interceptada por el detector en relacion
con la fuente de radiacién, especificamente, al punto donde se genera la radiacion
dispersa debido a la interaccion del haz radioterapéutico. Por lo tanto, la magnitud
del angulo sélido estd influenciada por la distancia entre el punto donde se genera
la radiacion dispersa y la posicion del detector, asi como por el area del sistema
de deteccion. Para lograr un calculo preciso de la dosis promedio en el volumen
irradiado del paciente, es esencial considerar la atenuacion experimentada por los
fotones de rayos X al interactuar con los diversos materiales que componen el cuerpo
humano. Podemos cuantificar el nimero de fotones por unidad de drea ®4(x,y, 2)

que provienen de la fuente y que son atenuados por el paciente a medida que se
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Source
(xo, Yo, Zo)

‘ ~ Detector
A ,y,7)
AS

Figura 3.13: Haz de radioterapia incidiendo en el tejido tumoral del paciente que se
encuentra en (z,y, z). Durante el proceso, parte de la radiacién se dispersa y atraviesa las
diferentes estructuras del paciente antes de llegar al detector con un area de deteccién
AS y en un dngulo sélido AQ).

desplazan hacia el volumen blanco ubicado en (z,y, z). Esto se logra aplicando la

relacion de atenuacion exponencial de Beer-Lambert, dada por
Dp(x,y,2) = Oyx,y, 2) - e 2Hi (3.4)

Donde ®4(xz,y, 2) es la fluencia de fotones que llegan a AV, es decir el nimero de
fotones que llegan por unidad de area al volumen blanco dentro del paciente. Cada
foton de rayos X atraviesa n véxeles con una longitud de interaccion especifica del
voxel ; y un coeficiente de atenuacion u;. El coeficiente de atenuaciéon es calculado
a partir de las imagenes tomograficas que nos permite obtener los coeficientes
de atenuacién caracteristicos de cada material, determinados a partir de la curva

de calibracién obtenida previamente.

3.2.6.2. Cuantificaciéon de la radiacién DDC

La interaccion del haz radioterapéutico con el volumen blanco genera radiacion
dispersa en todas direcciones. Un detector con un area de deteccion AA el cual se

encuentra a una distancia Z del volumen blanco, registra la radiacién dispersa que se
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propago en un angulo sélido A€}, como se puede ver en la figura 3.13. El niimero de
fotones que llega al detector por la radiacion dispersa que se genero por la interaccion
del haz radioterapéutico con el paciente, es la contribucién que se genera por la
dispersién Compton [102,103]. Esta senal que llega depende de la probabilidad de
dispersiéon de los fotones que se generan por el haz radioterapéutico la cual depende
de la energia del haz radioterapéutico, el angulo de dispersion y la masa del electron.
Esta viene descrita por la seccion eficaz diferencial de Klein-Nishina.

La expresiéon matematica que describe la cuantificacion de los fotones dispersos
por interacciones Compton dentro del paciente registrados en el detector Ny
(«',y',2") estd dada por

do.

Nd(xlv y/a Z/) = (I)s(xvya Z)TQC *Pe AQ-AV - e_z’”lg : 6_2M<i).li (35)

La probabilidad de dispersién de un fotéon que ingresa en un voxel con volumen
AV es linealmente proporcional al angulo solido A2 que es subtendido por el
detector con area AS, ubicado en (2,7, 2'), la densidad electrénica del véxel p,

‘;‘g la cual depende tanto de la

y la seccion transversal diferencial de Compton
energia como del angulo de dispersién del fotén. Los fotones dispersados a lo
largo del angulo sélido A2 son atenuados por cada una de las estructuras del
paciente, representada por la expresion G_Z“il;, donde [ indica la distancia que
el haz recorre dentro de cada i-ésimo voxel.

El célculo de las distancias [ y [’ se realiza a partir de la reconstruccién de
la imagen tomogréfica, teniendo la informacién de la posicion de la fuente de
radioterapia con respecto al paciente y la distancia del punto de irradiaciéon dentro
del fantoma al detector. A partir del algoritmo de rastreo de radiacién proporcionado
por Siddon [104,105], se calcula la distancia recorrida por el haz. Supongamos
que el haz de radioterapia se dirige al punto de interacciéon dentro del fantoma
como se ilustra en la figura 3.13, donde esta posicion es conocida por medio de
la reconstruccion tomografica del haz externo. Por ende, podremos encontrar el
trayecto de los fotones al punto de interaccién como también de los haces dispersos

que se dirigen al detector. En la figura 3.14 se muestra la interseccién del haz
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con los limites de cada pixel denotados por puntos grises, donde las distancias

[ y I' son proporcionadas por el algoritmo.

Figura 3.14: A través de la imagen tomografica se realiza un trazado de rayos para
determinar la ruta del haz de radioterapia hacia el tejido tumoral y la direccién en la que
se desplaza la radiacién dispersa hacia el detector.

3.2.6.3. Determinacion de la dosis absorbida

La dosis absorbida en un punto especifico de interaccién (z,y,z) se puede

calcular mediante la f6rmula

D(x,y,2) = E - ®p(x,y,2) <’“‘jj5> (3.6)

Donde "“Tf’s es el coeficiente masico de absorcion, el cual depende de la energia F
y de la composicién del medio. Este coeficiente se encuentra tabulado para una
diversidad de materiales y energfas [106]. Para calcular la fluencia de rayos X en el
volumen irradiado del paciente ®p(x,y, 2), es necesario tener en cuenta la fluencia
de fotones provenientes de la fuente de rayos X @ (o, yo, 20), como se indic6 en
la ecuacion 3.4. Al sustituir esta fluencia en la ecuacion 3.2, se obtiene la fluencia
en el volumen irradiado, expresada de la siguiente manera:

Nd(xla y/7 Z,)

Pp(x,y,2) = -
P29, 2) doe o AQ- AV e L]

(3.7)
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Por lo tanto la ecuacion de dosis administrada en el véxel por el haz radioterapéutico,

a partir de la radiacion DDC en el detector en (z,y, z) es:

Ny(z' ', 2") (,uabs>

((iiaf-zc.pe.AQ.AV.e_Zﬂil; P

D(z,y,z)=E- (3.8)

3.2.6.4. Algoritmo para el calculo de dosis radioterapéutica

El algoritmo fue implementado en el software MATLAB y tiene como objetivo
calcular la dosis absorbida al incidir un haz radioterapéutico en un paciente. Para
esto, utiliza la imagen tomografica ImageT AC y la imagen subsImage, que es el
resultado de restar imagenes tomograficas de los fantomas cuando son irradiados
en diferentes ubicaciones.

Utilizando la imagen I'mageT AC' y el algoritmo de trazado de rayos de Siddon
que se describe en [105], se calculan las distancias [ y I’ que atraviesa el haz en cada
pixel de la imagen. Ademas, se obtiene el nimero Hounsfield UH correspondiente
a ese pixel, lo que permite encontrar los coeficientes de atenuacion y densidad
electronica mediante los datos proporcionados por el NIST [106].

En el algoritmo 1 que se realizo para el calculo de la dosis absorbida, se utilizaron
dos funciones de MATLAB para el procesamiento de imagenes. La primera funcion
es tmbinarize, que genera una imagen binaria con valores de 0 o 1 a partir de la
imagen subsImage. Esto se logra aplicando un valor umbral a la imagen en escala

de grises subsImage mediante la funcién graythresh de MATLAB.

3.2.7. Resumen

En este capitulo se describieron los enfoques para implementar la radiacion
dispersa direccional Compton en dos técnicas diferentes: mamografia y radioterapia
mediada por agentes de contraste. En el contexto de la mamografia, se abordaron
aspectos cruciales relacionados con la caracterizacion del haz de rayos X utilizado en
las simulaciones de Monte Carlo. Se tomdé en cuenta el coeficiente de atenuacién de
los tejidos presentes en el tejido mamario en relacion con la energia del haz de rayos X
y se explord la implementacion de una rejilla antidispersora para obtener la radiacién

dispersa dirigida hacia el sistema de deteccién. Con el fin de obtener imagenes por
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Algoritmo 1 Calculo de Dosis

1:

I S R e T
o 2o

15:
16:
17:

18:
19:

20:
21:
22:

23:
24

Variables s,0, F,det {area del detector, distancia detector-coordenada de
interaccién del haz radioterapéutico, angulo de dispersion de rayos X, energia,
niumero de detectores en el Gantry del TAC}
Cargar imagen tomografica ImageT AC
Cargar imagen de resta de imagenes TAC y haz radioterapéutico subsImage
Convertir subsImage a escala de grises en el rango de 0 a 255
Ejecutar funcién level < graythresh(subsImage)
Ejecutar funcién mask < imbinarize(1, level)
for cada pixel (i, jj) de la imagen mask do

if mask(ii, jj) es igual a 1 then

T4— 10
Yy < Jj
end if
: end for
: Calcular punto medio del haz radioterapéutico
ZiiEX &
N
y = ijEy Ji

for izllyLasta det do
Variable d(i) {distancia del detector al punto de interaccién del haz radiote-
rapéutico en el fantoma}
Ejecutar funcion (UH,nP,l', L) + Siddon(ImageT AC, z, 2’ y,y')
UH,nP,l', L {valores del pixel, nimero del pixel, distancia recorrida dentro
del pixel, >, I/}
Cargar conteo de fotones por cada detector N(7)
Calcular % (i) utilizando la ecuacién de Klein-Nishina
Calcular ®p(i) Fluencia de fotones en (x,y), donde el haz radioterapéutico
interactia
Calcular D(i) Dosis absorbida

end for

DDC de un fantoma, se realizo6 la colimacion del haz mediante una placa que contenia

una rendija, permitiendo irradiar haces en forma de abanico. Se consideraron dos

modelos de fantomas: uno utilizado en la clinica para calibracion de los equipos

de mamografia y otro modelo matematico que simula la anatomia de un seno real.

En este ultimo, se incluyeron lesiones caracteristicas como masas y calcificaciones

y mediante software de elementos finitos, se procedié a la compresion del seno

matematico voxelizado, simulando el proceso durante un cribado mamografico. Las

imagenes obtenidas al irradiar los fantomas permitieron evaluar su capacidad para

detectar lesiones en imagenes por DDC a partir de una tinica exposicion de radiacion.
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En radioterapia mediada por agentes de contraste (RMAC), se realizé la
modelacién del equipo de radioterapia guiado por imagenes tomograficas en tiempo
real. Se consideraron todos los componentes del equipo de tomografia de la empresa
General Electric, incluyendo el arco de detectores y el haz de radiacién, con el
objetivo de reconstruir imagenes de un fantoma segmentado de un paciente real en la
zona pulmonar. Ademads, se modeld el haz de rayos X radioterapéutico para realizar
el rastreo del haz en diferentes areas del fantoma, permitiendo el seguimiento del
haz a partir de las imagenes tomograficas reconstruidas. También se propuso un
algoritmo para determinar la dosis impartida por el haz radioterapéutico dentro del
fantoma, basandose en la fluencia de radiacion dispersa que llegd a los detectores
del tomografo, lo que permitié el monitoreo de la posicion del haz radioterapéutico

dentro del paciente y la inferencia de la dosis administrada.
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RESULTADOS Y DISCUSION

En este capitulo se presenta los resultados de cada uno de los objetivos planteados,

en mamografia y en el equipo de radioterapia mediada por agentes de contraste.

4.1. Radiacién DDC en Mamografia

4.1.1. Caracterizacion del detector de radiaciéon y rejilla
antidispersora

Se observa en las imagenes obtenidas por las simulaciones en el detector de
radiacion dispersa, dos microcalcificaciones de las tres que se encuentran embebidas
en el cubo (Figura 4.1). La imagen de DDC se obtiene cuando el campo del haz
irradia todo el cubo de agua. Esto se debe a que la radiacién dispersada en las
calcificaciones sufre una atenuacion por el agua circundante en el trayecto de llegar
al detector de radiacién dispersa, donde la senal que se obtiene de las esferas de
calcio es muy baja con respecto a la circundante a esta.

Para ello se propone realizar un campo de radiacion mas pequeno y que irradie
a una de las calcificaciones, como se muestra en la figura 4.2a. Al irradiar sobre
una de las tres calcificaciones con el campo de radiacién mas pequeno, se obtiene
en el detector DDC una imagen que muestra mayor senal de la esfera, ya que esta

no es opacada por la radiacion que se genera en otras areas (figura 4.2b). Esto

71
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Figura 4.1: Imagen DDC para un campo de haz abierto.

nos muestra que, si el tamano del campo es lo suficientemente grande, la radiacion
dispersada desde zonas distintas en la que se encuentra las calcificaciones contribuira
a la imagen de DDC, mostrando una reducciéon de contraste en las calcificaciones
en relacion con la senial del cubo del agua. Un inconveniente es si el campo es
los suficientemente pequenio para visualizar la calcificacion en la imagen DDC, se

requerird informaciéon de la ubicacién de las estructuras antes de irradiar.

Fuente de

rayos X
L
-
. -

R s

Detector

Figura 4.2: a) Esquema de mamografia de campo delgado sobre una calcificacién e b)
imagen ampliada obtenida de la sefial al del detector de DDC.

4.1.2. Configuracion del haz de radiacién

Basandonos en los resultados previos, se ha determinado que el uso de haces
delgados en la direccion perpendicular al detector mejora el contraste de las imagenes

DDC obtenidas. Por consiguiente, se propone implementar una configuracién que
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incluya el uso de una placa con una hendedura, la cual permitira colimar el haz de
radiacion proveniente de la fuente. Dicha placa se movera de manera que irradiara
toda el area del detector. Como resultado, se generaran una serie de haces de
radiacion en forma de abanico con un campo de 20 cm de largo y 1 mm de grosor,
los cuales escanearan secuencialmente todo el volumen del objeto. La figura 4.3
ilustra esta nueva configuracion del haz de radiacién, la cual sera especificamente

aplicada en los modelos de fantomas mamograficos.

Fuente de Rayos X

Haz
Abanico

Detector y
rejilla DDC

2 Fantoma

20 cm

Detector

0. 1': cm

Figura 4.3: Configuracién de irradiacién, detector de dispersiéon a 90° con respecto al
eje central del haz. El campo de radiacién se divide en una serie de haces en forma de
abanico.

4.1.3. Imagenes DDC a fantoma mamografico

4.1.3.1. Fantoma CIRS

La imagen radiografica completa del fantoma CIRS se obtiene mediante la
integracion de las senales recibidas por los multiples haces de abanico en el detector

de radiacion primaria, como se muestra en la figura 4.4. Esta imagen revela en detalle
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todas las diferentes estructuras internas representadas en el diagrama de la figura
3.4. Debido a que utilizamos un haz de rayos X cénico en nuestra configuracion,
el recorrido del haz de rayos X es mas corto en el centro y mas largo en las
areas periféricas al irradiar el fantoma con los multiples haces colimados. Como
resultado, la imagen radiografica presenta una tonalidad mas oscura en el centro

en comparaciéon con los extremos.

gl

Figura 4.4: Imagen radiografica del Fantoma CIRS.

En la figura 4.5 se presentan imagenes obtenidas al enfocar el haz de rayos X
en un area que contiene tres conjuntos diferentes de calcificaciones con didmetros
de 400 pum, 275 pm y 230 pum. La imagen de la izquierda corresponde a la senal
de radiacién primaria, mientras que la imagen de la derecha se obtiene a través
de la radiacion DDC generada por la interacciéon con el fantoma.

Siguiendo el esquema de la figura 4.4, el haz principal se desplaza en la direccion
del eje Y, y debido a que los detectores de la radiacién primaria y DDC se colocan
a 90° uno del otro, ambas imagenes comparten el mismo eje Z. El ancho del haz
del abanico utilizado es de 1 mm, como se muestra en las lineas punteadas en la
imagen primaria. El espectro utilizado para obtener estas imagenes es de 28 kVp,

el cual es adecuado para el grosor y la densidad del fantoma CIRS.
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a)

+Z-Axis

+Z-Axis
+Z-Axis

+X-Axis +Y-Axis

Figura 4.5: Iméagenes primarias (izquierda) e imagenes DDC (derecha). Seis conjuntos
de calcificaciones, a) 400 pm y 275 pm; b) 230 pum y 196 pm; c) 165 pm y 130 pm.

En las imégenes de DDC, se pueden destacar dos aspectos importantes. En primer
lugar, se observa la presencia de una banda adyacente a cada calcificacion, con un
ancho igual al didmetro de estas. Esta banda es méas evidente en las calcificaciones
de mayor tamafo, pero también se pueden discernir en las de menor tamano.
En segundo lugar, se aprecia una diferencia en la tonalidad de las calcificaciones
entre la imagen DDC y la imagen de radiacién primaria. Mientras que en la
imagen de radiacién primaria las calcificaciones presentan una tonalidad clara,
en la imagen DDC adquieren una tonalidad oscura. Este cambio de tonalidad
indica que las calcificaciones dispersan mas radiaciéon en comparacién con el tejido
circundante, lo que resulta en una sefial mas alta en el detector de radiacién
DDC. Es importante recordar que a medida que la senal aumenta, la imagen en
el detector se torna mas oscura.

La figura 4.6 muestra céomo el haz en forma de abanico se enfoca ahora en

el conjunto de las siete masas, como se puede observar en el rectangulo blanco
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punteado a la izquierda de la imagen primaria. A partir de los fotones dispersados
del haz en abanico, se obtienen las imagenes de DDC. El detector de dispersion se
coloca en una posicién que permite acercarse a las masas tumorales, reduciendo

la atenuacion de los haces dispersados por el fantoma. Se puede apreciar que, al

+Z-Axis
+Z-AXis

+X-Axis +Y-Axis

Figura 4.6: Imagen primaria del conjunto de siete semiesferas del CIRS mostrando en
linea punteada haz abanico delgado e imagen DDC de las semiesferas.

irradiar las masas con el haz en forma de abanico, se genera una mayor radiacién
dispersa en comparaciéon con el material circundante, lo cual se traduce en una senal
mas intensa en el detector de DDC. Como consecuencia, en la imagen de DDC,
las masas presentan tonos méas oscuros, indicando que dispersan mas radiacion en
comparacion con el medio circundante. Por otro lado, las regiones donde se dispersa
menos radiacién por el fantoma representan por tonos mas claros.

La figura 4.7 muestra lo que sucede cuando el haz en abanico irradia una region
adyacente a las masas. Aunque las masas no son directamente irradiadas por el haz
de radiacion en abanico, ain se pueden observar las semiesferas en la imagen de
DDC. La presencia de las masas es debido a que atentian la radiacién dispersada
por el fantoma en la zona irradiada, lo que genera un déficit de senal que llega al
detector de DDC. Ademaés, las bandas previamente presentes debajo de las masas
ya no son visibles debido a que el haz en abanico generado por la fuente de rayos

X no incide directamente sobre las masas.
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+Z-Axis
+Z-AXis

+X-Axis +Y-Axis

Figura 4.7: Imagen primaria (izquierda), donde muestra en lineas discontinuas blancas
la interaccion del haz de abanico para obtener la imagen de DDC (Derecha).

En la figura 4.8 se muestra las imagenes obtenidas de la sefial primaria y de DDC
tomadas de un haz de abanico de radiaciéon que atraviesa el patron de resolucion.
Todos los patrones de resolucién que se pueden discernir en la imagen principal

también se pueden observar en la imagen dispersa.

+Z-Axis

+X-Axis | +Y-Axis

Figura 4.8: Imagen primaria (izquierda) e imagen DDC (derecha) del patrén de resolucién
en el fantoma CIRS.

El patron de resolucion nos permite medir el contraste y el poder de resolucién
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que ofrecen tanto la imagen primaria y la DDC, para ello se usa la funciéon de
transferencia modular (MTF), el cual nos indica la nitidez que nos ofrece la imagen.
Se realizo el célculo de la senal promedio y su desviacion estandar sobre una region
de interés [107], en este caso entre cada uno de los patrones de resolucién con
respecto al fondo o estructuras circundantes.

En la grafica de MTF con respecto a la frecuencia espacial del sistema de
resolucion presentado en la figura 4.9, se puede observar que la imagen primaria
presenta un mayor nivel de detalle en comparacién con la imagen dispersa. Esta
diferencia se debe a la atenuacion exponencial experimentada por el haz de radiacion
al atravesar el fantoma. A medida que la radiacién atraviesa més estructura del
fantoma, se dispersa una menor cantidad de rayos X. Por lo tanto, la diferencia de
contraste entre ambas imagenes esta determinada por la atenuacién exponencial

que ocurre a lo largo de la profundidad del fantoma.

1 T T T T L] T T T T

09} g —Radiacion Primaria |
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0.7F \\ ]
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Figura 4.9: MTF calculado para las imédgenes primaria y dispersa del sistema de
resolucién.

Hasta ahora, se han observado dos efectos en las imagenes generadas a partir de
la senal de radiaciéon DDC. En primer lugar, se aprecia un cambio en la tonalidad

de las estructuras de interés tanto en la imagen primaria como en la imagen DDC.
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Este cambio de tonalidad se debe a la irradiacion de las estructuras, donde en la
imagen de radiacion primaria se produce debido a la atenuacion de la radiacion,
mientras que en la imagen DDC se debe a la mayor cantidad de radiacion dispersa
generada por la estructura, lo que resulta en una senal més intensa en el detector de
dispersa. En segundo lugar, se observa el efecto de una banda que se genera debido
a la presencia de una estructura. Este efecto brinda informacién relevante sobre la

posicién de la estructura en relacion con el drea irradiada en el fantoma.

4.1.4. Procesamiento de imagenes

4.1.4.1. Normalizaciéon de imagenes

Las imagenes que se presentaron del fantoma modelado del CIRS, necesito un
procesado de normalizacion de raiz cuadrada. La figura 4.10 muestra la imagen de
DDC del fantoma CIRS con el conjunto de masas presentada en la figura 4.6. En la
izquierda de la figura se muestra los datos generados por PENELOPE, sin procesar,

en un mapa de escala de grises. A la izquierda de la figura 4.10 se pueden observar

+Z-Axis
+Z-Axis

+Y-Axis +Y-Axis

Figura 4.10: Imagen DDC sin normalizacién (izquierda) y con normalizacién (derecha).

dos efectos distintos. El primero es el efecto talén, caracterizado por un area mas

oscura en la imagen en relacion al eje Z. Este efecto ocurre debido a una mayor
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cantidad de radiacion que llega a un extremo del fantoma, lo que resulta en una
dispersion adicional de los rayos X en esa area y una sefial mas intensa en el detector
de DDC (izquierda de la figura 4.11). El segundo efecto es la atenuacién del haz
de rayos X en forma de abanico al atravesar el grosor del fantoma (derecha de la
figura 4.11), donde se observa una mayor dispersion de radiacién en la superficie del
fantoma en comparacion con las regiones mas profundas. En el panel derecho de la
figura 4.10, se muestra una imagen normalizada utilizando la transformada de raiz
cuadrada, tal como se detalla en la seccion 3.3.1. Esta normalizacion es crucial, ya
que permite visualizar el efecto de la banda cuando se irradia sobre una estructura,

evitando la pérdida de informacién relevante de las estructuras en la imagen. Las
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Figura 4.11: Irradiacién del fantoma CIRS por el haz en forma de abanico. A) Vista
lateral. Se observa el efecto talén el cual se refiere a la variacion de la intensidad de fotones
generados en el blanco en funcién de la direccién de emision a lo largo del eje &nodo(+)
-catodo(-). B) Vista frontal. La fluencia de fotones dispersos que llegan al detector DDC
disminuye a medida que aumenta la profundidad en el fantoma.

imagenes obtenidas a través de la senial de radiacion DDC que se presentaran en la
siguiente seccion del fantoma antropomorfico se someten a normalizacion, con el fin

de no perder informacién relevante de las estructuras presentes en dicho fantoma.
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4.1.4.2. Fantoma antropomorfico

La figura 4.12 muestra la integraciéon de la senal capturada por el detector de
radiacién primaria de la serie de haces en abanico sobre el fantoma antropomorfico.

En la imagen se pueden apreciar claramente las dos masas espiculadas y el conjunto

de calcificaciones.

+X-Axis

Figura 4.12: Mama antropomérfica comprimida a 35 mm de espesor. Las masas tumorales
anadidas estan marcadas con flechas y un grupo de microcalcificaciones se muestran
ampliadas en el panel de la derecha.

La configuracion del haz colimado se llevé a cabo de acuerdo al procedimiento
utilizado en el modelo de fantoma CIRS, utilizando un grosor de haz en forma
de abanico de 1 mm para obtener los resultados que se presentan en esta seccion.
Se generaron dos modelos de fantomas de seno comprimido, uno con un grosor
de 35 mm y otro con un grosor de 50 mm. Cada uno de ellos fue expuesto a un

haz de energia de 30 keV y 35 keV, respectivamente.

4.1.4.2.1. Mama comprimida a 35 mm En la figura 4.13, a la izquierda,
se representa con lineas punteadas el haz en forma de abanico irradiando a través
de una masa de 5 mm del fantoma, utilizando un haz de 30 keV generado por
un blanco de molibdeno. En la parte derecha de la figura 4.13, se muestra la
imagen obtenida de la radiacion DDC.

Al irradiar sobre una estructura, en este caso sobre la masa se observan dos casos

particulares mencionados previamente en el fantoma CIRS. El primero es el cambio
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Figura 4.13: Imagen primaria, senialado el haz abanico como un rectdngulo punteado
blanco (no dibujado a escala), utilizado para obtener la imagen de DDC que se muestra
en la derecha.

de tonalidad en las dos imagenes. En la imagen primaria, la presencia de la masa
hace que se atente la radiacion, lo que provoca que llegue al detector una baja senal
presentandose en tonalidad clara, por el contrario, en la imagen de DDC se obtiene
una tonalidad oscura debido a la alta radiaciéon que dispersa la masa, lo que hace
que llegue mayor senal al detector de radiacion dispersa. Lo segundo que se presenta
es la huella en forma de banda en la imagen de DDC, debido a la mayor atenuacion
causada por el volumen de la masa tumoral en comparacion con el tejido circundante.

En la imagen DDC, también se puede observar la presencia de la calcificacién
de 300 um de tono claro, indicada en ambas imégenes con un circulo blanco.
El tono claro de la calcificaciéon en la imagen DDC, indica que no esta siendo
irradiada directamente por el haz en forma de abanico. En la imagen primaria, se
puede verificar que la calcificacién se encuentra fuera del campo de irradiacion, sin
embargo, es visible en la imagen de DDC debido a que esta atenia la radiacién
dispersada por el volumen irradiado. Con el fin de ilustrar mejor este efecto, en la
figura 4.14 se muestra a la izquierda, de manera denotada por lineas punteadas,
cémo el haz de radiaciéon en forma de abanico incide en un volumen de tejido

adyacente a la masa tumoral.
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Figura 4.14: Imagen primaria, senialado el haz abanico como un rectdngulo punteado
blanco, utilizado para obtener la imagen de DDC que se muestra en la imagen derecha.
En el circulo blanco se encierra la presencia de la masa.

En la imagen de DDC en la derecha de la figura 4.14 se puede observar que
tanto la masa tumoral como la calcificacién presentan tonalidades mas claras. Esto
indica que estas estructuras no se encuentran dentro del area de tejido irradiado en
el corte, lo cual se evidencia por la ausencia de la banda adyacente que se observaba
previamente. Este hallazgo es relevante, ya que el hecho de que en las imagenes de
DDC se confirme la presencia de la banda en un corte y su ausencia en otros permite
determinar de manera mas precisa que el objeto de interés es real, descartando
la posibilidad de que sea un artefacto. Ademas, la presencia de esta banda en la
imagen no solo confirma la presencia de una estructura, sino que también es til
para determinar su posicion exacta en las tres dimensiones espaciales.

En la figura 4.15 se puede apreciar que al irradiar el grupo de calcificaciones con
el haz en abanico, se obtiene una imagen en el detector de radiacién dispersa donde
se pueden visualizar cuatro de las seis calcificaciones presentes en el fantoma de
seno. Las calcificaciones mas grandes son claramente visibles, sin embargo, los rayos
X que atentan las de 100 y 120 pum no es suficiente para poder ser visualizadas
en la imagen. Para mejorar la visibilidad de las calcificaciones mas pequenas, se

sugiere considerar otras orientaciones del detector de radiacién dispersa, como
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angulos diagonales de 45 grados con respecto al haz incidente, donde la radiacién

dispersa es més pronunciada que a 90 grados.

+Z-Axis
+Z7-Axis

+Y-Axis +Y-Axis

Figura 4.15: Izquierda: Imagen DDC del grupo de calcificaciones puestas en el fantoma
de mama antropomorfa de 35 mm de espesor. Derecha: Acercamiento del grupo de
calcificaciones obtenidos en la imagen DDC.

4.1.4.2.2. Mama comprimida a 50 mm El incremento en la compresién del
seno a 50 mm implica un mayor grosor de tejido mamario que debe ser atravesado,
lo cual resulta en una mayor atenuacién de los rayos X de baja energia. Por lo
tanto, las imégenes que se presentan para compresion de 50 mm de espesor se
generaron mediante la irradiaciéon con un haz de 35 keV.

La figura 4.16 muestra una imagen primaria a la izquierda, donde se emplea
un haz colimado en forma de abanico representado por lineas punteadas blancas.
A la derecha, se muestra una imagen de DDC obtenida a partir del haz abanico
que pasa adyacente al conjunto de calcificaciones en el fantoma de seno. Ambas
imagenes muestran diferencias en la tonalidad debido a las diferentes densidades de
los tejidos mamarios, destacando las diferencias entre el tejido glandular, fibroso y
adiposo. En la imagen DDC se puede observar nuevamente las cuatro calcificaciones
que habian sido visualizadas previamente cuando el seno se comprimié a 35 mm

utilizando un haz de 30 keV. Esto sugiere que es posible obtener imégenes de DDC
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Figura 4.16: Izquierda: Imagen DDC del grupo de calcificaciones puestas en el fantoma
de mama antropomorfa de 50 mm de espesor. Derecha: Acercamiento del grupo de
calcificaciones obtenidos en la imagen DDC.

de las estructuras internas de la mama, independiente del grosor de la compresion
del seno, siempre y cuando se seleccione el espectro de energia adecuadamente.
En la figura 4.17 se muestra la imagen DDC cuando el haz en abanico irradia
el volumen donde la masa de 5 mm se encuentra ubicada. La masa se observa en
un tono oscuro y la banda producida por la atenuacién de la masa con respecto
a su entorno es claramente visible, lo que indica, como se discutié antes, que el
haz de radiaciéon abanico de grosor de 1 mm estd pasando directamente a través
de la masa. Denotado por un circulo blanco se encierra la calcificaciéon de 300
um que se observa en la imagen de DDC, aunque no se encuentre dentro del

volumen irradiado por el haz en abanico.

4.1.5. Ruido en imagenes de DDC

En esta seccion el efecto del ruido para imagenes DDC se muestra solamente en el
fantoma mamario antropomérfico de 50 mm de grosor, ya que este espesor representa
un desafio mayor para obtener imégenes de DDC con la dosis absorbida necesaria
para lograr una calidad de imagen 6ptima. Se obtuvieron resultados similares para
el modelo de mama de 35 mm, aunque a dosis mas bajas. La evaluacion de la calidad

de la imagen se realiza mediante el calculo del CNR en funcién de la dosis absorbida
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Figura 4.17: Imagen DDC cuando el haz abanico interacciona directamente sobre la
masa.

promedio en la mama, tanto para las imégenes primarias como para las imagenes
de DDC, utilizando la ecuaciéon 3.2. Todos los graficos de CNR que se muestran
en la figura 4.18 utilizaron una masa tumoral de 5 mm como ROI. Se seleccion6
esta masa debido a que es observable en las imagenes de DDC, y las masas de
mayor tamafio, como la masa de diametro de 15 mm, serd mas visible debido a
la radiacion dispersa que generan debido a su mayor volumen. Sin embargo, en el
caso de las microcalcificaciones, estas son demasiado pequenas para proporcionar

una estimacion confiable a través del CNR.
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Figura 4.18: CNR en funcién de la dosis mamaria promedio para la imagen primaria
(izquierda) y la imagen de DDC (derecha) utilizando la masa tumoral de 5 mm como ROL.
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Utilizando la grafica de CNR en funciéon de la dosis de la imagen primaria,
se tom6 como referencia el CNR correspondiente a una dosis mamaria promedio
de 1 mGy [108], el cual se muestra en el lado izquierdo de la figura 4.18. Al
extrapolar los datos de CNR en funcién de la dosis para la imagen de DDC, se
observa que se requeririan aproximadamente 500 mGy de dosis mamaria promedio
para alcanzar el CNR de referencia

Tomando una dosis promedio en la mama de 500 mGy se obtiene la imagen de
DDC de un haz de abanico de 1mm adyacente a la mostrada en la figura 4.19. La
distancia desde este corte de tejido hasta la superficie de la mama en la direccion
del detector de imagen dispersa es de 2.0 cm. Mientras que la calcificaciéon de
300 pum es perceptible, las calcificaciones mas pequenas (la mayoria claramente
visibles en la imagen primaria y de DDC sin ruido) no son perceptibles incluso

a este alto nivel de dosis.

500 mGy Average Breast Dose

+Y-Axis

Figura 4.19: Imagen de DDC con CNR de referencia que muestra la calcificaciéon de 300
um. Las calcificaciones mas pequefias no son perceptibles incluso con esta alta dosis.

En la figura 4.20 se presenta la imagen de una masa tumoral de 5 mm, adquirida
a una dosis mamaria promedio de 500 mGy. La distancia entre esta masa y la

superficie mamaria en la direccién del detector de dispersion es de 4.0 cm. Se
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observa que en las imagenes de DDC obtenidas a esta dosis absorbida, ya no es
posible distinguir claramente los tejidos fibroso y glandular, como se apreciaban
previamente. Sin embargo, el contraste de la imagen es lo suficientemente alto como
para permitir la diferenciacion visual de la masa con respecto al fondo. A modo
de comparacion, se muestra la imagen DDC de la misma masa tumoral obtenida
a una dosis promedio de 50 mGy, lo que corresponde a un valor de CNR de 1.6,
como se ilustra en la grafica derecha de la figura 4.18. Al reducir la dosis absorbida
a una décima parte, se evidencia un aumento en el ruido de fondo. A pesar de
esto, ain se logra una visualizacion y diferenciacién adecuadas entre la masa y el

tejido circundante, aunque con un contraste menor.
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Figura 4.20: Imagen de DDC de tumor de 5 mm, con un CNR de 4.7 (izquierda) y para
un CNR de 1.6 (derecha).

4.1.5.1. Estrategias para reduccion de ruido

4.1.5.1.1. Aumento de la senal de DDC por integracion de corte La
integracién de cortes se refiere al proceso de sumar la senal que se obtiene en
el detector DDC a partir de multiples haces de radiaciéon colimados en forma de
abanico sobre la estructura de interés, en este caso de la masa de 5 mm de didmetro.

En la figura 4.21, se muestra a la izquierda la imagen del fantoma de 50 mm de
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grosor con los 4 haces colimados en forma de abanico irradiando la masa de 5 mm
de didmetro. A la derecha de la figura, se presenta la grafica del CNR en relacion a
la dosis mamaria promedio. Esta grafica corresponde a la imagen obtenida mediante

la integracion de la senal de radiaciéon DDC de los cuatro cortes.
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Figura 4.21: CNR en funcién de la dosis mamaria promedio usando la masa tumoral de
5 mm como ROI.

La dosis promedio requerida para alcanzar el mismo valor de CNR de referencia
de 4.8, obtenido a partir de la senal con ruido en la imagen primaria con una dosis
de 1 mGy, se estima en 120 mGy mediante extrapolacion, como se muestra en la
grafica de la derecha de la figura 4.21. Esto implica una reducciéon aproximada
del 75% en la dosis necesaria para obtener el mismo CNR que se logra con la
senal de un solo haz en abanico.

La figura 4.22 se presenta la imagen de la masa tumoral de 5 mm obtenida
mediante la integraciéon de la senal de DDC, utilizando una dosis absorbida promedio
en el seno de 100 mGy y logrando un valor de CNR de 4.1. En esta imagen, es
claramente perceptible la presencia de la masa. Como punto de comparacién, se
muestra también la imagen obtenida a una dosis absorbida promedio en el seno de 30
mGy, donde el valor de CNR corresponde a 2.6. A pesar de ser un valor ligeramente
menor, la masa tumoral todavia es claramente perceptible en esta imagen.

En la figura 4.23 se presentan las imagenes de DDC obtenidas mediante la suma

de las senales obtenidas de 4 haces en abanico que inciden sobre las calcificaciones,
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Figura 4.22: Imagen de DDC obtenida al sumar la sefial generada a partir de 4 haces en
abanico irradiando sobre la masa de 5 mm. Imagen DDC para un CNR de 4.7 y de 2.6.

para una dosis absorbida promedio en el seno de 120 mGy. Se observa que, a este nivel
de dosis, las calcificaciones no son visibles, encontrando que la dosis minima para
visualizar una calcificacion de 300 um es de 200 mGy, con un CNR correspondiente
de 6.3. Aunque se irradie a estos niveles de dosis, queda claro que la imagen
DDC no permite confirmar la presencia de microcalcificaciones que son visibles en
una imagen primaria. Esto se debe a que, mientras el ruido es el factor limitante
para la visibilidad de objetos pequenos, la deteccién de objetos mas grandes esta
determinada principalmente por las estructuras circundantes presentes en la imagen.

Cabe senalar que, para aumentar la sefial mediante la suma de iméagenes de
DDC de cortes de tejido adyacentes, se debe realizar la integraciéon de manera que
la region de interés se encuentre dentro del volumen irradiado por los haces de
radiacion colimados en forma de abanico. De lo contrario, la sefial de dispersion
aumentara sin llevar informacién 1til de la region de interés. La cantidad de cortes a
elegir dependera de la contribucion que realice la senal con respecto a la estructura
que se esta analizando. Como se mencion6 anteriormente, irradiar la masa con
un haz en abanico, se produce una tonalidad de grises en la imagen de DDC

diferente con respecto a cuando el haz abanico irradia en tejido adyacente. Esto
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Figura 4.23: Imagen de dispersién direccional para el grupo de calcificaciones utilizando
la senal generada por 4 cortes de tejido adyacentes. Imagen derecha, calcificacién de 300
pm.

resulta en que, al sumar los cortes, la masa no se visualice claramente en la imagen
final. En este caso, es necesario identificar el corte donde el haz abanico no irradia
directamente sobre la masa e invertir los valores de cada pixel, de esta manera se

lograra aumentar la senal de la masa en la imagen de DDC.

4.1.5.1.2. Aumento de la senal de DDC por integracién de pixeles La
integracion de pixeles implica la suma de la senal registrada en pixeles vecinos
para aumentar la sefial total. La suma de pixeles hace que la imagen original con
tamano de pixel de 72 um sea ahora de 144 pm. La figura 4.24 muestra el CNR
en funcién de la dosis mamaria promedio obtenido de la imagen de DDC de la
masa tumoral de 5 mm, en la izquierda al agrupar un conjunto de 4x4 pixeles y en
la derecha el CNR de la senal generada a partir de 4 cortes de tejido adyacentes
aplicando también la suma de la vecindad de 4 x 4 pixeles.

Se logra obtener una dosis promedio en el seno de 20 mGy al aplicar las técnicas
de suma de 4 cortes adyacentes e integracion de 4x4 pixeles en la misma imagen,
a fin de alcanzar un valor de CNR de 4.7, obtenido en la imagen primaria con

una dosis promedio en el seno de 1 mGy.
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Figura 4.24: Imagen DDC de la masa tumoral de 5 mm obtenida a partir de agrupamiento
de pixeles de 4 x 4 con dispersién generada a partir de un solo corte de tejido (izquierda)
e integracion de dispersion de 4 cortes de tejido con agrupamiento de pixeles adyacentes
de 4 x 4.

En la figura 4.25 se muestra la imagen de DDC de la masa tumoral de 5 mm,
donde se ha realizado la integracién de la senal de 4 cortes adyacentes y la suma
de la senal de 4x4 pixeles, utilizando una dosis absorbida promedio de 20 mGy.
Ademas, se presentan imagenes de DDC con dosis medias de 10 mGy y 3 mGy, lo
que corresponde a valores de CNR de 3.5 y 2.8, respectivamente. En estas imagenes
a diferentes dosis, la masa tumoral sigue siendo discernible, aun a tan bajas dosis.
Estos resultados sugieren que, a pesar del ruido presente, todavia puede haber
algiin mérito en el uso de imagenes de DDC en mamografia, considerando que la
dosis promedio de 3 mGy estd dentro del nivel de dosis actual en un examen de
mamografia convencional que se encuentra en el rango de 1 mGy a 10 mGy.

20 mGy Average Breast Dose 10 mGy Average Breast Dose 3 mGy Average Breast Dose
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Figura 4.25: Imagenes DDC de la masa tumoral de 5 mm obtenida a partir de la
integracion de 4 cortes de tejido y 4 x 4 pixeles adyacentes.
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En la figura 4.26 se presentan las imagenes de DDC correspondientes al conjunto
de calcificaciones utilizando la técnica de integracion de corte y pixel. Sin embargo,
en este caso se utiliza un conjunto de solo 2x2 pixeles, ya que agregar mas pixeles
resultaria en una reduccién en la resolucion, lo cual ocultaria la presencia de las
microcalcificaciones. Es importante destacar que la calcificacion de 300 pm no es

visible a dosis promedio por debajo de 100 mGy.

20 mGy Average Breast Dose

100 mGy Average Breast Dose
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Figura 4.26: Imagen de DDC para grupo de calcificaciones cuando se realiza la senal
generada en 4 cortes de tejido adyacentes y la integracién de la senal de 2 x 2 pixeles
adyacentes. calcificacién de 300 um vista en la imagen derecha.

4.1.6. Discusion

En este trabajo, se abordan dos aspectos fundamentales relacionados con la
senal obtenida a partir de la radiacién DDC en mamografia. El primero se centra en
las caracteristicas fundamentales que se pueden extraer de las imagenes adquiridas
mediante la radiacion DDC. El segundo enfoque se enfoca en el impacto del
ruido inherente en estas imégenes, el cual es considerable debido a la cantidad
significativamente menor de fotones que llegan al detector de radiacién dispersa
direccional por pixel. Esta cantidad es al menos dos érdenes de magnitud menor en
comparaciéon con la sefial que llega al detector de radiacion primaria por pixel. Sin

embargo, a las bajas dosis absorbidas que se pueden lograr con las técnicas actuales
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de examen de mamografia, el ruido de la imagen puede ser el impedimento mas
serio para la implementacion clinica de la mamografia de DDC.

Se demostré que para obtener imagenes de DDC con un valor de CNR similar
a las imagenes primarias, es necesario exponer el seno a altas dosis. Sin embargo,
esta dosis puede reducirse de manera significativa al aumentar el grosor del corte de
tejido examinado e integrar la senal de dispersion utilizando conjuntos de pixeles
adyacentes. Es importante tener en cuenta que el valor resultante del CNR en las
imagenes de DDC depende en gran medida de la posicion del detector de dispersion
con respecto al volumen irradiado por el haz de radiacién colimado en forma de

abanico. En este sentido, dos efectos de interaccion son especialmente relevantes.

1. La atenuaciéon exponencial de la radiacion dispersada lateralmente de camino
al detector de dispersion. Si los fotones atraviesan 1 cm de tejido mamario
con coeficiente de atenuacion mdsico de 0.689 cm?/g [109], se atenuaria 50 %
del haz incidente, por lo que se necesitaria el doble de la dosis absorbida para
obtener la misma CNR para dos cortes de tejido cuando uno de ellos es 1 cm

mas profundo que el otro.

2. La cantidad limitada de radiacion dispersada en la direcciéon adecuada para
contribuir a la imagen de DDC, que es directamente proporcional al angulo
s6lido en funcién de cada apertura de la rejilla antidispersa, la cual disminuye
a medida que la distancia entre el punto de interaccion y el detector de

dispersién aumenta.

Se exploraron los pardametros cruciales que impactan significativamente la calidad
de las imagenes de DDC en mamografia. Estos parametros incluyeron la altura de
la rejilla antidispersora, la apertura y la distancia entre el corte de tejido irradiado
y el detector de radiacion dispersa. Es fundamental que la rejilla antidispersora
se coloque lo més cerca posible de la superficie de la mama para garantizar que
la senal provenga especificamente de esa ubicacion y no de otras areas del tejido.
Esto depende del angulo de apertura, el cual viene determinado por el ancho de

la rejilla y la distancia de la lesion o area a estudiar al detector. Es importante
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destacar que, a pesar de que el método de DDC no permite adquirir imagenes con
vistas ampliadas, debido a que la radiaciéon incidente en el detector se propaga en
lineas paralelas, las técnicas actuales de mamografia digital ofrecen una soluciéon
mediante el aumento digital. Esta opcién resulta sumamente conveniente y 1til,
ya que permite evaluar y seguir de cerca la progresion de las anomalias o areas
de interés en el tejido mamario [110].

En la busqueda de un equilibrio entre la deteccion de masas tumorales y
la exposicion del seno a dosis de radiacion seguras y equivalentes a las que se
implementan actualmente en la clinica para un examen de mamografia a un seno,
se determin6 que una dosis promedio de 3 mGy es adecuada para detectar masas
de aproximadamente 5 mm de diametro en las imagenes de DDC. Sin embargo,
al encontrar masas con un didmetro mayor, consideramos que es posible reducir
la dosis a la que se expone el tejido mamario, aproximadamente a 1 mGy. Esta
reduccion se debe al hecho de que, al aumentar el tamano del volumen de la masa
tumoral, se produce una mayor dispersion de la radiacion, lo que resulta en un
incremento de la radiaciéon DDC registrada en el detector. Clinicamente, la deteccion
precisa de masas tumorales con didmetros especificos juega un papel crucial en
la clasificacién de la extension y gravedad del cancer de mama. Se establece una
estadificacién que divide los casos en 2 a partir del tamano de la masa tumoral,
el estadio I, cuando la masa encontrada tiene un didmetro menor a 2 cm, y el
estadio I, cuando la masa supera los 2 cm [111,112]. Esta clasificacion de estadios
estd relacionada con la tasa de supervivencia relativa a cinco anos, que alcanza un
98 % en el estadio I, mientras que varia entre un 88 % y un 76 % en el estadio II
[113]. Cabe destacar que la clasificacién en estos estadios no se basa unicamente
en el tamano de la masa tumoral, sino que también se consideran factores como
la invasion del tumor a tejidos adyacentes, la presencia de metastasis en ganglios
linfaticos cercanos y la propagacion del cancer a érganos distantes.

En este estudio, se utilizaron los espectros de rayos X cominmente empleados
en los examenes de mamografia. Sin embargo, consideramos que seria beneficioso

explorar el uso de energias més altas, aproximadamente alrededor de 60 keV, en
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combinaciéon con una optimizacién en la orientacién del detector de dispersion.
Creemos que esta combinacién podria aumentar significativamente el valor del CNR,
lo que contribuiria a mejorar la calidad de las imagenes obtenidas mediante la técnica
de DDC. Ademés, al enfocarnos en la detecciéon de masas tumorales con didmetros
del orden de milimetros, podriamos considerar el uso de rejillas con dimensiones
también del orden de milimetros en lugar de micréometros. Esto aumentaria la
cantidad de radiacién dispersa detectada y, como resultado, incrementaria el CNR
de la imagen de DDC.

La implementacion clinica de imagenes de DDC en la mamografia requeriria
modificaciones tanto en el equipo como en las técnicas actualmente utilizadas, ya
que el haz de rayos X tendria que administrarse secuencialmente en segmentos.
Esta entrega del haz de radiaciéon en forma de abanico podria lograrse con la
ayuda de una placa que colime el haz en forma de rebanadas, como se muestra
en la figura 4.3. Es importante destacar que la adquisicién de imagen primaria no
se veria afectada de ninguna manera, ya que los sistemas de deteccién actuales

cuentan con una rapida lectura de la senal.

Rejilla
Antidispersora

Detector
Detector DDC

Primaria

Figura 4.27: Esquema de la tecnologia requerida para la implementacién de mamografia
DDC. El detector de dispersiéon y la rejilla antidispersa propuesta, estdn montados en un
pértico independiente.
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Planteamos un esquematico de la tecnologia que creemos seria necesaria para
implementar las técnicas de mamografia propuestas en este trabajo, mostrado
en la figura 4.27. El detector de imagenes de DDC tiene la capacidad de girar
de forma independiente al conjunto del detector primario y al tubo de rayos X.
Como se menciond, la radiacién dispersa se distribuye en funcién de la secciéon
transversal de Klein-Nishina, lo que significa que el angulo y la posicién del detector

no representan un impedimento para adquirir imdgenes adicionales.

4.2. Monitoreo del haz radioterapéutico en RMAC
a través de DDC

4.2.1. Equipo TAC

El tomégrafo modelado de General electric se modelo un con haz de rayos x
generado a partir de un potencial de 140 kVp, utilizando un blanco de tungsteno
y posicionado a una distancia de 94.9 cm del detector, como se detalld en la
seccion 3.2.1. En la figura 4.28 se puede observar el espectro de radiacién que se
implementé en el equipo de TAC, el cual muestra el nimero de fotones generados

en funciéon de su energia.

%I 7 <107 , ; i TAC .

Mumero de Fotones

0 20 40 60 80 100 120 o
EnergiafkeV)

Figura 4.28: Esquematico del equipo tomografico modelado y espectro usado en el TAC.

A partir del modelo del tomégrafo y del fantoma zubal, se obtuvo la senal en el

sistema de deteccion para las 984 proyecciones en los 888 canales, lo que permitio la
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reconstruccion de la imagen tomogréfica. En la figura 4.29 se muestra a la izquierda
el sinograma, que es una representacioén grafica de los datos recopilados por cada
una de las proyecciones en un escaneo antes de la reconstruccion de la imagen. A la
derecha, se muestra la imagen reconstruida que muestra cada una de las estructuras
anatémicas presentes en el fantoma Zubal, como las estructuras 6seas (escapulas,

omoplatos v costillas), el tejido muscular, la piel, el corazén v el tejido pulmonar.
p y ) J ) piel, y ] p

Proyecciones

400
Detectores

Figura 4.29: Sinograma muestra la senal obtenida en cada detector para cada proyeccion
y reconstrucciéon de la imagen del fantoma Zubal.

4.2.2. Caracterizacion del haz radioterapéutico del RMAC

Se realiz6 la caracterizacién del haz radioterapéutico del RMAC utilizando un
espectro de rayos X de 220 keV generado por un blanco de transmision de tungsteno.
En la figura 4.30 (panel izquierdo) se muestra el espectro de energia correspondiente
a esta configuracion. La fuente fue posicionada de manera especifica para irradiar el
centro de la auricula izquierda del fantoma Zubal, el cual tiene una densidad similar
a la de la piel [114]. En cada una de las proyecciones del TAC, se registra la radiacién
dispersada generada por las estructuras del fantoma Zubal en los detectores. Esta
captura de la radiacién dispersa es esencial para obtener una visiéon completa de
la distribucién de la radiacién proveniente del fantoma en todas las direcciones de
adquisicion. La combinacion de esta informacién con la radiacién directa del tubo de

rayos X del TAC permite reconstruir una imagen detallada. En la figura 4.30 (panel
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derecho) se presenta la imagen resultante, que fue reconstruida a partir de estas dos
senales de radiacién: la radiacién directa proveniente del haz del TAC y la radiacién

dispersa generada por el haz radioterapéutico al atravesar el fantoma. La interaccion
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Figura 4.30: Espectro de energia del haz de radioterapia e imagen reconstruida a
partir de la senal proveniente del TAC y de la radiacién dispersa generada por el haz
radioterapéutico.

del haz de radiacién externo de radioterapia con las estructuras internas del fantoma
genera radiacion dispersa, lo que resulta en una sefial mas intensa en los detectores
del TAC. Esto hace que en la reconstruccion de la imagen tomografica se observe un
area con una tonalidad oscura cerca a la auricula izquierda. A pesar de que es dificil
discernir a simple vista la forma exacta que posee el haz radioterapéutico colimado,
debido a que la senal dispersa es menor a la senal que proviene del tubo de rayos X

del TAC, se logra obtener informacion de la posicion del haz al atravesar el objeto.

4.2.3. Monitoreo del haz radioterapéutico

4.2.3.1. Resta de intensidad en imagenes tomograficas

El monitoreo del haz radioterapéutico se realiza mediante el método de sus-
traccion de imagenes. Se lleva a cabo la reconstrucciéon de una imagen utilizando
tnicamente la senal primaria del TAC (imagen derecha de la figura 4.29), mientras
que otra imagen se obtiene mediante la combinacién de la senal primaria del TAC

junto con la radiacién dispersa del haz radioterapéutico (imagen derecha de la figura
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4.30). En la figura 4.31 se presenta el resultado de la sustraccién de ambas imédgenes,
lo cual nos permite visualizar de manera mas detallada tinicamente la senial de la
radiacion dispersa proveniente del haz radioterapéutico. Esta imagen nos proporciona
informacion sobre la forma y posicion por donde atraviesa el haz en el fantoma, asi
como un perfilado leve de las estructuras anatémicas circundantes. Es importante
destacar que el ruido presente en la imagen se debe a la baja penetracion de la

radiacién a través de las estructuras éseas del fantoma hasta los detectores del TAC.

Figura 4.31: Resta de las imagenes obtenidas del TAC y de la radiacién dispersa generada
por el haz de radioterapia con las imdgenes obtenidas inicamente de la dispersion del haz
de radioterapia.

4.2.4. Irradiacion en diferentes localizaciones

Posteriormente, se procedié a dirigir el haz externo de radioterapia hacia otras
estructuras presentes en el fantoma, como el tejido pulmonar, musculos y costillas,
con el objetivo de generar radiacion dispersa en estos volimenes irradiados. En la
figura 4.32, se muestra a la izquierda la imagen reconstruida del fantoma cuando se
emite radiacién desde el tubo de rayos X del TAC junto con la que proviene del
tubo radioterapéutico. Se puede apreciar que la radiacion dispersada por el tejido
pulmonar debido a la interaccién del haz terapéutico es menor en comparacion con
la emitida por el tubo del TAC. Como resultado, al reconstruir la imagen, no es

posible observar la diferencia en la senal de radiaciéon dispersa entre el volumen
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irradiado y el tejido circundante. En la imagen de la derecha, se puede observar

la posicion y forma del haz una vez realizada la resta de imagenes.

Figura 4.32: Izquierda: Reconstruccién de la sefial que proviene del TAC y de la radiacion
dispersa generada en el tejido pulmonar por el haz de radioterapia. Derecha: Diferencia
entre las imagenes obtenidas del TAC y de la radiacién dispersa generada en el tejido
pulmonar, y las imagenes obtenidas iinicamente de la radiacién dispersa generada en el
tejido pulmonar.

Al irradiar el tejido muscular, el haz terapéutico deja un rastro visible que
proporciona informacién sobre la posicién en la que incide el haz externo radiotera-
péutico dentro del fantoma, como se aprecia en la figura 4.33 a la izquierda. Aunque
no se puede discernir la forma exacta del haz a simple vista, al realizar la resta de
imégenes se puede determinar claramente el lugar donde ocurre la interaccion, asi
como la forma que adquiere el haz al atravesar el tejido muscular.

La figura 4.34 ilustra el escenario de irradiacién de las costillas del fantoma.
En la imagen de la izquierda, es posible observar el haz claramente sin necesidad
de realizar la resta de imagenes. Esto se debe a que las estructuras dseas son
mas densas y generan una mayor radiacion dispersa al ser impactadas por el
haz terapéutico. En consecuencia, llega una senal méas intensa a los detectores en
comparacion con la radiaciéon proveniente del haz del TAC. De igual manera al
realizar la diferencia de imagenes se puede distinguir la forma y posiciéon del haz

de radioterapia al atravesar las costillas.
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Figura 4.33: Izquierda: Reconstruccion de la senal que proviene del TAC y de la radiacién
dispersa generada en el misculo por el haz de radioterapia. Derecha: Diferencia entre
las imagenes obtenidas del TAC y de la radiacién dispersa generada en el musculo, y las
imégenes obtenidas inicamente de la radiacién dispersa generada en el tejido muscular.

Figura 4.34: Izquierda: Reconstruccién de la sefial que proviene del TAC y de la radiacion
dispersa generada en el hueso por el haz de radioterapia. Derecha: Diferencia entre las
imégenes obtenidas del TAC y de la radiacién dispersa generada en el hueso, y las imagenes
obtenidas tinicamente de la radiacién dispersa generada en el hueso.

4.2.5. Medicién indirecta de la dosis por el haz radiote-
rapéutico
Determinar la dosis administrada en el volumen del fantoma mediante el haz
radioterapéutico presenta dificultades debido a la atenuaciéon de la radiacion dispersa
por las rejillas antidispersoras del TAC. Estas rejillas limitan la cantidad de radiacion

que alcanza los detectores, lo que impide capturar toda la informacién necesaria
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sobre la radiacion dispersa proveniente del volumen irradiado. Para abordar este
problema, se propone una solucién que consiste en ubicar detectores de radiaciéon en
el anillo del TAC, el cual rodea al paciente y alberga el tubo de rayos X y el sistema
de detecciéon. Estos detectores estan equipados con laminas maéviles que se ajustan
en un angulo especifico con respecto a la posicion en la que el haz incide dentro del
paciente, como se muestra en la figura 4.35. Esta configuracién permite atenuar por
medio de las rejillas moviles gran parte de la radiacion dispersa en direcciones no
deseadas y obteniendo en los detectores la senal de la radiacién dispersa direccional
proveniente del volumen irradiado. En total, se han modelado 940 detectores, cada
uno con su rejilla de atenuacién de plomo correspondiente. El niimero de detectores
se determinoé en base al perimetro del anillo, que tiene un diadmetro de 60 cm, y

cada detector modelado presenta un area de 4x4 mm?.

Figura 4.35: En el gantry del tomografo se encuentran detectores y laminas antidispersiéon
moéviles que permiten adquirir radiacion dispersa direccional del haz radioterapéutico.

En las iméagenes de la figura 4.36, se presenta la senal de radiacion dispersa
obtenida para cada uno de los detectores ubicados en el anillo del TAC, corres-
pondiente a las diferentes estructuras irradiadas, tales como el tejido pulmonar,
muscular y hueso. Es importante destacar que la variacion de la senal registrada

en cada grafica esta influenciada tanto por la atenuacion que experimentan los
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rayos X dispersos debido a la presencia de las diferentes estructuras en su trayecto
como por la cantidad de radiacién dispersa debido a la densidad de cada una de
las estructuras irradiadas. Se puede observar en la grafica correspondiente a la
senal dispersa por el hueso que, debido a su mayor densidad, éste dispersa mayor
cantidad de fotones por Compton, lo que se traduce en una mayor intensidad de
senal registrada en los detectores de radiaciéon dispersa direccional en comparacion

con las senales registradas al irradiar el tejido pulmonar y muscular.
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Figura 4.36: Numero de Fotones obtenido en cada uno de los 940 detectores, de la
radiacién dispersa direccional generada en el tejido pulmonar, tejido muscular y en el
hueso.

En la figura 4.37 muestra en detalle la distribucién de dosis obtenida para cada
estructura irradiada utilizando el algoritmo 1 propuesto. Esta informacién se basa
en la senal registrada por los detectores de radiacion dispersa direccional ubicados
estratégicamente en el anillo del equipo TAC. En términos de absorcién de radiacion,

se observa que el tejido 0seo, al ser més denso, tiende a absorber mayor radiacion
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en comparacion con el tejido pulmonar, el cual debido a su menor densidad y su
composiciéon predominantemente de aire, permite que la radiacion pase a través
de ¢l con menor absorcién. Por otro lado, el tejido muscular se encuentra en un
punto intermedio en cuanto a densidad, siendo mas denso que el tejido pulmonar

y absorbiendo mayor radiacién que este tltimo.
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Figura 4.37: Distribucién de dosis calculada a partir del algoritmo 1 para cada una de
las estructuras irradiadas.

En la tabla 4.1 se presentan los valores promedio de dosis para cada estructura,
obtenidos mediante el algoritmo 1. Para evaluar la precision del método, se compa-
raron estos valores con los obtenidos por simulaciones Monte Carlo, y se observo
una diferencia promedio del 7% al 9%. Aunque este margen de error se encuentra
por encima del limite aceptable para las simulaciones Monte Carlo en radioterapia,
que es del 2% al 5%, es importante destacar que este resultado es bastante positivo.
De hecho, demuestra que el algoritmo se acerca significativamente al valor exacto
de la dosis calculada por simulacion Monte Carlo, y sugiere que su implementacion

podria optimizarse aiin mas para mejorar la exactitud de los calculos.
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| | Pulmén (eV/g) | Miusculo (eV/g) | Hueso (eV/g) |

Dosis Monte Carlo 1195.79 1214.87 1501.73
Dosis Calculada 1112.1 1315.9 1655.5
[ Diferencia [ 71+£272% | T7+£351% [ 93+ 4.18% |

Tabla 4.1: Valores calculados de dosis a partir del algoritmo 1 y por medio de simulaciones
Monte Carlo.

4.2.6. Discusion

Para obtener imagenes tomograficas del haz de radioterapia, se aprovecha la
radiacién dispersa generada por la irradiacion de diversas estructuras, la cual es
captada por los detectores del TAC. Aunque el haz de radioterapia no es visible
directamente en las imagenes reconstruidas cuando se combina con el haz del TAC,
es posible obtener su posicion y forma al atravesar el fantoma mediante la simple
resta de senales de dos iméagenes: la imagen que muestra la incidencia del haz
radioterapéutico en el fantoma junto con la del TAC, y la imagen que se obtiene
unicamente del haz del TAC. Consideramos que esta modalidad de resta de imagenes
puede ser implementada de forma clinica para el monitoreo en tiempo real del haz
terapéutico, ya que el calculo necesario para obtener la imagen resultante es de tan
solo unos pocos milisegundos. Esta informacion resulta sumamente til para evaluar
la precisién y efectividad de la administracion del tratamiento radioterapéutico en el
paciente. Lo que permite a su vez a los radioterapeutas monitorear simultaneamente
el tumor y el haz mediante imagenes en tiempo real, lo que les brinda la capacidad de
adaptarse a cualquier cambio en la forma o ubicacion del tumor, y corregir de manera
efectiva cualquier desviacion o error en la posicion del haz durante el tratamiento.

Aunque la presencia de las estructuras oseas dificulta el paso de la radiacién del
tubo del TAC y de la senal de la radiacién dispersa del haz radioterapéutico, todavia
se logra obtener un buen contraste de las estructuras presentes en el fantoma, asi
como de la senial generada por el paso del haz por el fantoma al realizar la sustraccion
de imagenes. Es importante sefialar que se simularon aproximadamente un 75 %
menos de historias para obtener la reconstruccion de imagenes tomograficas del haz

radioterapéutico en comparacién con las historias simuladas para la fuente de rayos
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X del TAC, donde se realizaron 4x10? historias por proyeccién. Si se aumentara la
cantidad de historias simuladas para el haz radioterapéutico, se lograria mejorar la
senial en los detectores y, por lo tanto, lograr una mejor visualizacién del haz en
las imagenes sin necesidad de realizar la sustracciéon de imagenes. Esto permitiria
observar la posicién y el diametro del haz con mayor precision.

Para obtener valores de dosis mas precisos mediante el algoritmo propuesto,
es crucial realizar una cuidadosa evaluacion de los datos de entrada, en particular
las seniales que se obtienen de radiaciéon para reconstruir imagenes tomograficas.
Durante la evaluacion, se observd que algunas areas de las imagenes presentaban
una radiacién insuficiente en los detectores debido a la presencia de estructuras
densas, lo que compromete la fiabilidad de los datos obtenidos sobre las propiedades
de las estructuras en la imagen. Una posible soluciéon para mejorar la calidad de
la senal y obtener datos mas confiables es aumentar el nimero de historias de
simulacién. Esto permitiria obtener imagenes similares a las obtenidas por un
equipo real de tomografia computarizada (TAC), donde el coeficiente de atenuacién
seria mas homogéneo para una misma estructura. De esta manera, se podrian
obtener valores de dosis mas uniformes y precisos en comparacién con los valores
dispersos que se observan en la figura 4.37.

Como se mencioné anteriormente, el aumento de historias en la simulacion del
haz radioterapéutico ayudaria a mejorar la deteccién de la senal del haz en las
imagenes, asi como a obtener una mejor senal en los detectores de radiacién dispersa
direccional. Esto reduciria las discontinuidades en las graficas mostradas en la figura

4.36 y permitiria calcular una dosis mas continua.
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CONCLUSIONES Y TRABAJO A
FUTURO.

5.1. Conclusiones

Se demostro el objetivo principal del presente trabajo que es obtener dos imagenes
radiograficas mediante una tnica exposicion de rayos X, captando los fotones
dispersos Compton en una direccién especifica al irradiar fantomas que tienen
densidades y formas equivalentes a un seno comprimido en un examen de mamografia.
La viabilidad del método implementado ha sido demostrada mediante simulaciones
Monte Carlo, donde la implementacién de haces abanico secuenciales permitio
obtener multiples imagenes de DDC, lo que posibilito la diferenciacién de pequenas
estructuras de interés, como masas tumorales con diametros milimétricos.

Es relevante mencionar que, a pesar de que las imagenes de DDC presentan
un alto nivel de ruido inherente y requieren una dosis minima de 100 mGy en el
area irradiada que alberga las microcalcificaciones para detectarlas con un tamano
de 300 um en el detector de radiacion dispersa direccional, se logr6 identificar
estructuras de mayor tamaino, como masas tumorales de 5 mm de diametro, con
dosis absorbidas en la mama de solo 3 mGy. Estos valores de dosis son similares a

los utilizados en un examen mamografico convencional de un solo seno.
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Aunque actualmente las imagenes de DDC no se consideran un reemplazo
del método convencional para la detecciéon de cancer de seno, su implementacion
en la clinica puede brindar informacion adicional que complementa las imagenes
adquiridas de manera convencional. Esto permite una visualizacién mas completa
de las estructuras internas del seno y facilita la deteccion temprana de patologias
que podrian no ser evidentes en una sola imagen o que podrian estar solapadas
por otras estructuras. Esta contribucién es de gran importancia, ya que mejora
la precision del diagnéstico y aumenta la eficacia de los informes mamograficos,
reduciendo la incidencia de resultados de falsos positivos y falsos negativos que, en
ocasiones, podrian llevar a exdmenes complementarios innecesarios.

En el trabajo realizado en el contexto de RMAC, se ha demostrado que es factible
utilizar los detectores de un TAC para reconstruir la senal generada por un haz
radioterapéutico procedente de un tubo de rayos X externo con energias de keV, y
determinar con precision su posicion al atravesar un paciente. Esta implementacion
de los detectores en el equipo permite un monitoreo continuo durante el tratamiento,
lo que resulta en la capacidad de detectar el movimiento del tumor en el paciente
y determinar si el haz estd interactuando con el tejido tumoral que se pretende
tratar o, por el contrario, esté incidiendo en tejidos u érganos circundantes. Esta
informacion es esencial, ya que permite detener el tratamiento o corregir la posicion
del haz radioterapéutico en caso necesario. De esta manera, se evita la irradiacion
de tejidos no deseados y se asegura que la dosis se entregue con precision en el
volumen objetivo, optimizando asi la eficacia y seguridad del tratamiento.

Se ha desarrollado un algoritmo para calcular la dosis absorbida al incidir un
haz radioterapéutico en un volumen especifico del tejido durante el tratamiento. La
dosis administrada se obtiene a partir de informaciéon que proporciona la radiacion
DDC que llega a los detectores ubicados en el gantry del tomdgrafo. El algoritmo de
dosis utiliza las imagenes tomograficas para calcular el trazado de rayos de Siddon,
permitiendo obtener el trayecto de la radiacion dispersada en el tumor hacia el
detector ubicado en el gantry del tomégrafo. Este algoritmo permite que no solo sea

monitoreado la posicion del tumor y del haz radioterapéutico en tiempo real durante
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el tratamiento, sino que también se pueda inferir la dosis administrada al tumor. Esto
permite un mayor control y precisién en el tratamiento contra el cancer, asegurando

que la dosis de radiacion sea entregada de manera 6ptima al area especifica a tratar.

5.2. Contribuciones

En el ambito de la deteccion de cancer de seno mediante mamografia, este trabajo
de tesis presenta dos aportes significativos. En primer lugar, se ha desarrollado
una configuracion del sistema que permite la observacion de tejidos mamarios
en imagenes obtenidas a partir de la senal de radiacion dispersa. Mediante la
implementacion de haces en forma de rebanadas dirigidos al tejido mamario y el
uso de una rejilla antidispersora en cuadricula, es posible obtener imagenes de
DDC, lo que facilita la visualizacién de caracteristicas entre las estructuras. Esta
técnica tiene potencial para aplicarse en otras modalidades clinicas que utilizan
rayos X para obtener imagenes. Ademas, se ha desarrollado un modelo matematico
para introducir ruido cuantico en funcién de la dosis en la senal obtenida por
radiacion DDC. Esta contribucién permite que las imagenes generadas mediante
simulaciones sean mas semejantes a las obtenidas en la clinica, mejorando asi la
precision y confiabilidad de los resultados.

En el campo de la radioterapia, también se presentan dos importantes aportes
en este trabajo. El primero consiste en observar el haz radioterapéutico en imagenes
tomograficas a través de la radiacion dispersa, lo que permite su monitoreo durante
el tratamiento. El segundo aporte consiste en la propuesta de un algoritmo para
determinar la dosis administrada por el haz utilizando la radiacion DDC captada
por una serie de detectores ubicados en el gantry. Hasta el momento no se han
encontrado trabajos similares en la literatura ni aplicaciones que indiquen que se

esté llevando a cabo algo similar a los dos métodos propuestos.
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5.3. Limitaciones y trabajo a futuro.

En este trabajo, hemos resaltado los beneficios que ofrece la técnica DDC en
mamografia. No obstante, es fundamental reconocer sus limitaciones. Debido a
la naturaleza de la técnica, la radiacién dispersa direccional Compton no propor-
ciona una vision detallada de estructuras méas pequenas a dosis bajas, como las
calcificaciones, que solo son visibles en las imagenes primarias. Esta limitacién
se debe a que el ruido es el factor que limita la visibilidad de objetos pequenos,
mientras que la deteccién de objetos mas grandes esta determinada principalmente
por las estructuras circundantes presentes en la imagen. Para abordar este desafio,
es posible mejorar la calidad de las imagenes de DDC mediante el implemento de
técnicas de procesamiento de imagenes. La aplicacién de diferentes filtros, como
los de realce de bordes, suavizado, o algoritmos que puedan reducir el ruido y
mejorar la calidad de las imagenes.

El método planteado en este trabajo se llevd a cabo mediante simulaciones
Monte Carlo, y es importante destacar que validar su implementacién requerira
realizar experimentos para obtener imagenes de radiacién dispersa direccional de
un fantoma mamogréfico. Estos experimentos involucraran un detector ubicado
ortogonal al haz y una rejilla antidispersora de tungsteno de 1 cm de altura, tal
como la configuracion implementada en esta investigaciéon. Uno de los desafios
abordados en estos experimentos sera lograr la visibilidad de masas tumorales de
milimetros inmersa en un material con densidad similar al tejido mamario. Como
se menciond previamente, la implementacion de rejillas con aberturas de mayor
tamano, aproximadamente de 1 mm, permitiria captar en el detector una mayor
cantidad de fotones dispersos al irradiar masas tumorales de milimetros. Ademas,
resultaria interesante evaluar el impacto de utilizar haces de rayos X de mayor
energia, como los de 60 keV, en las imagenes de DDC.

En este trabajo se realizé en un equipo de radioterapia guiada por imagenes,
el monitoreo del haz radioterapéutico que trabaja con energias de keV, y su
seguimiento se llevaba a cabo mediante imagenes tomograficas. Sin embargo, seria

igualmente interesante extender este monitoreo a otros equipos de radioterapia,
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como el Cyberknife, que utiliza un haz radioterapéutico de alta energia (MeV).
Proponemos el empleo de simulaciones Monte Carlo para modelar el equipo de
radioterapia Cyberknife. Donde se sugiere instalar detectores duales que midan
tanto la radiacion en energias de keV como MeV, lo que permitiria obtener una mejor
caracterizacion del haz. Ademas, se plantea la inclusién de rejillas antidispersoras
de alto nimero atémico para captar la radiacion de DDC proveniente del haz, y

asi encontrar la posicion por donde atraviesa dentro del paciente.
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