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Introduccion

Introduccion

Lo que se conoce como imagen médica es un conjunto de técnicas y procesos para crear imagenes
del cuerpo humano, o partes de él, con propdsito clinicos o de investigacion. En un contexto
clinico la imagen médica se equipara con la radiologia o imagen clinica, la cual tiene como
propodsito buscar, revelar, diagnosticar o examinar alguna enfermedad en el interior del cuerpo
humano sin la necesidad de una exploracidn quirdrgica. Como subdisciplina, la imagen médica
forma parte de disciplinas como la ingenieria bioldgica, fisica médica o medicina.

Las técnicas de adquisicion mas comunes son, la radiografia (analégica o digital), la resonancia
magnética (RM), la tomografia computarizada (CT), la tomografia por emisién de positrones (PET),
el ultrasonido, entre otras. Cada una de estas técnicas de adquisicion cuenta con caracteristicas
especiales y cada una de ellas le brinda informacién de diferente tipos al médico para la
realizacion de un diagnostico. La radiografia y tomografia computarizada son de los principales
métodos de adquisicién de imagen clinica, las cuales son obtenidas por medio de Rayos X, ya sean
de alta o baja energia. Muy recientemente se ha comenzado a usar lo que se conoce como imagen
portal o EPID (Dispositivo de Imagen Portal Electrdnica). Este tipo de imagen es adquirida por
medio de rayos X de alta energia (entre 50kVp hasta MV) y su principal aplicaciéon es en la
verificacion de la colocacidn de pacientes y simulacidon de tratamientos de radioterapia para
cancer. La adquisicion de este tipo de imagenes requiere de un tipo de detector especial, los
cuales son usados también para la adquisicidon de radiografias digitales (DDR), se les denomina
detectores planos o paneles planos. La adquisicion de imagenes por medio de estos detectores
trae consigo una serie de ventajas y desventajas. La ventaja se presenta en la capacidad de
almacenamiento y accesibilidad a la informacidon de un paciente, por medio del desarrollo de
bases de datos, a lo cuales, los médicos tiene acceso, facilitando el seguimiento de la historia
clinica de paciente; el tiempo de adquisicion de las placas o imagen es en minutos, lo cual se
refleja en una reduccion en el tiempo de diagnostico y tratamiento. Una de las desventajas, es el
desarrollo de detectores capaces de producir imagenes de la mejor calidad y resolucién. La
manufactura y disefio de los mismos debe ser bajo la evaluaciéon de costo-beneficio, pues un
detector con una excelente resolucion tiene un costo muy elevado.

El uso de las imagenes EPID comienza poco a poco a ser mas frecuente, ya que son una
herramienta de gran utilidad durante los procedimientos de colocacién y simulacion de
tratamientos de radioterapia para el cancer. Estas imagenes ayudan a verificar la colocacion el
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paciente, ya sea por medio de la silueta, algun tejido de referencia, o pequefas marcas (balines)
colocados en regiones especificas del cuerpo para ubicar al paciente en la mesa de tratamiento.
Debido a ello la calidad, o utilidad médica, de una imagen portal comienza a adquirir importancia.

1. Adquisicién y Calidad de Imdagenes EPID

La calidad de este tipo de imagenes es de gran importancia para la precision en la colocacién de
pacientes, a pesar de que la EPID puede fusionarse con otro tipo de imagenes, como la CT para
mejorar la precision, en la mayoria de los casos, debido a la falta de recursos o tiempo, se opta por
usar Unicamente la EPID. La adquisicion de este tipo de imagenes involucra la exposicion del
paciente a diferentes dosis de radiacion, dependiendo de las caracteristicas del equipo y a la
energia usada para generar el haz de rayos X. Debido a ello, la optimizacién en los pardmetros de
adquisicidn es de gran importancia, pues lo que se desea es reducir la dosis con la que se radia al
paciente, pero, al mismo tiempo adquirir una imagen que sea medicamente util, con una calidad
aceptable. Sin embargo, se debe reconocer, que las imdgenes adquiridas con rayos X de
megavoltajes, con los cuales se trata a los pacientes de radioterapia, son de calidad pobre en
comparacion con las adquiridas a kilovoltaje. Esto debido al contraste inherente que se presenta
entre los tejidos que componen al cuerpo humano y a los efectos que toman lugar en el 4tomo a
estos niveles de energia, como lo son el Fotoeléctrico y Compton.

Una de las herramientas usadas para determinar el desempeno de un equipo y la calidad de la
imagen producida por él es el maniqui. Este es un objeto que puede ser de diferente forma,
tamano y material, que va desde aluminio hasta agua equivalente y puede contener elementos de
medicion sencillos, como orificios de diferentes tamafios y profundidades, hasta sistemas de
deteccioén electronicos.

2. Objetivos Generales de este Proyecto

La finalidad de este proyecto de tesis es el desarrollo de un protocolo para la adquisiciéon eficiente
de imdgenes EPID y que dichas imagenes cuenten con una buena calidad o sean médicamente
utiles. El hecho de usar imagenes EPID, a pesar de que se sabe cuentan con una calidad menor, es
el hecho de que se pueden adquirir en el mismo lugar y el mismo equipo de tratamiento, lo cual
facilita de manera importante el trabajo de médicos, técnicos y enfermeros al evitar desplazar
mucho al paciente o tener demasiado equipos en la sala, los cuales pueden verse afectados
durante los tratamientos de radioterapia. Este trabajo se llevard a cabo en el Instituto Nacional de
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Cancerologia (INCAN), en el drea de radioterapia. En dicha institucién se cuenta con una serie de
equipos de radioterapia, de los cuales, dos de ellos puede adquirir imagenes EPID. Estos equipos
son un Varian Portal Vision a51000 con un acelerador lineal (LINAC) C2100 C/D y un Varian Portal
Vision IX, siendo el primero con el que realizaremos los trabajos de este proyecto.

La manera en la que se cumplio este objetivo es por medio de la realizacion de 3 estudios:

a. En la primera parte de este proyecto se estudiaron las imdgenes EPID que ya fueron
adquiridas y se encuentran almacenadas en la base de datos de pacientes tratados en el
INCAN. De dichas imagenes se tomaron en cuenta parametros como la nitidez de la
imagen y la energia con la que fueron adquiridas.

b. En la segunda parte de este trabajo se obtuvieron imagenes por medio del uso de un
maniqui y agua solida con diferentes parametros para evaluar su desempefio.

c. Al final se realizé un estudio preliminar de la influencia que puede tener la mesa de
pacientes sobre la calidad de una imagen. Para ello usaremos 3 mesas de paciente
diferentes, se adquirieron imagenes para una serie de pardmetros especificos y se evalud
la calidad de las imagenes.

Con cada uno de los objetivos especificos se pretende determinar y desarrollar un protocolo para
adquirir imagenes EPID de calidad en el menor tiempo posible, optimizando el uso del equipo y de
esta herramienta vital para la colocacién de los pacientes.
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La Imagen Médica y sus Propiedades

La finalidad de la imagen médica es crear imagenes que representen el interior de la
estructura anatdmica interior del cuerpo humano lo mas apegado a la realidad posible.
Por ello las caracteristicas de la imagen son de gran importancia para poder determinar si
estas imagenes son acertadas, o no, al recrear la anatémica interior. La calidad de una
imagen puede interpretarse de diferentes maneras dependiendo de factores objetivos y
subjetivos. Las apreciaciones subjetivas dependen de la capacidad visual y entrenamiento
de los médicos. Sin embargo, para un fisico interesado en el desarrollo y produccién de
imagenes, la manufactura, los dispositivos de adquisicién y su desempefio son esenciales
para poder determinar si una imagen es clinicamente util o no.

Debido al enfoque con el que, tanto los fisicos como los ingenieros estudian la imagen, se
ha determinado representar o clasificarlas en tres diferentes formas; las imdagenes
analdgicas d(r), imdagenes digitales d, y la imagenes cuanticas; éstas Ultimas se
caracterizan por la interpretacion que se le da a un cuanto incidente en un detector, la
cual puede ser, la de una sefal puntual (semejante a una funcién é de Dirac) [1].

Estamos acostumbrados a manejar las imagenes en un espacio bi o tridimensional, por
medio de ejes cartesianos, sin embargo, las imagenes digitales, producidas por medio de
sefales, se estudian por medio de parametros en un espacio de frecuencia. En este
espacio la sefial de entrada se maneja como una onda sinusoidal [1].

La manera en la que los fisicos y radidlogos pueden determinar la calidad o utilidad
médica de una imagen es por medio de la medicién y calculo de ciertos pardmetros como
son el contraste, el ruido, la magnificacion, la resolucién espacial, entre otros. Nosotros
nos enfocaremos en definir estos 4 elementos y sus caracteristicas.

1.1 Contraste

El contraste se define como la diferencia en la escala de grises o color entre dos areas
adyacentes en la imagen [2]. Existe una gran cantidad de factores que puede afectar el
contraste de la imagen radioldgica, los cuales son: la calidad del haz usado para generar la
imagen (Rayos X), el procesamiento y la visualizacion de la sefial por parte del sistema de
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deteccidén en imagenes digitales y la densidad y calidad de la emulsién en una pelicula
radiografica. En el caso de imagenes médicas (generadas con rayos X), los elementos
generadores de contraste son la diferencia en la composicion de la estructura interna de
la persona vy el tipo de efecto involucrado, que puede ser efecto Fotoeléctrico o Compton.
En el caso de efecto fotoeléctrico, debido a una energia menor del haz, la atenuacion
depende del nimero atémico; en el caso del efecto Compton, para altas energias, la
atenuacion depende del nimero de electrones por gramo.

1.1.1 Contraste Subjetivo e Inherente

El contraste subjetivo se refiere a la diferencia en alglun aspecto en la sefial, previo al
almacenamiento de la misma. Este se puede deber a una diferencia en la intensidad del
haz, en el flujo de energia o fase, entre otros factores [2]. Para determinar el contraste
subjetivo consideramos un objeto (fig. 1.1) con un espesor x y un coeficiente de
atenuacién 1 y de manera adyacente al mismo objeto, una saliente con anchura z, tal que
en la zona A el espesor es x y en la zona B el espesor es x+z; entonces determinamos que
el contraste subjetivo esta dado como:

N

o]

A B

Figural.1.1 Esquema de cdlculo de contraste subjetivo

A-B —
CS:_A =1—e ¥ (1)
En esta formula se tiene que A= Noe ¥ y B = Noe **?  donde Cs depende del espesor zy
del coeficiente de atenuacion u, si cuales quiera de estos valores aumenta, también el
contraste subjetivo lo hara. En el caso de rayos X de baja energia, el coeficiente de
atenuacion u aumenta, y con ello el contraste entre tejidos.

El contraste inherente se refiere al contraste en patrones de intensidad de una imagen
radiografica, previo a ser procesada. Este depende de factores como, la respuesta del
detector y la variacion en composicién de una posicion a otra del objeto radiado [1].
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Ejemplificando esto en la figura 1.1.2, tenemos un objeto A de espesor “D” el cual cuenta
con un coeficiente de atenuacién pa. Dentro de este objeto colocamos un material B de

espesor “d” el cual tiene un coeficiente de atenuacién pg.
Por lo tanto podemos determinar que la intensidad transmitida a través de cada material
esta dada por:

IA — Ioe_”AD (2)
IB — Ioe_u'Bd (3)
. 1
D B l"

Figuara 1.1.2 Esquema de célculo de contraste inherente

Para la intensidad bajo region A tenemos que la intensidad transmitida es igual a la ec. (2),
cuando calculamos la intensidad debajo de la region B tenemos que:

12 - IAe—([J.B—[.LA)d (4)
Por lo tanto el contraste inherente (C)) se calcula como:

CI :ﬂ (5)

Iq

C; =1— e (WB-uAM (6)

1.1.2 Contraste del Detector

Este tipo de contraste se debe a la forma en la que el detector recibe o mapea la senal de
salida, después de interactuar con el objeto. Cada detector puede procesar la seial con
eficiencias diferentes y esto aumenta o disminuye el contraste.

Para poder determinar la forma en la que el detector responde a los fotones incidentes se
realiza una curva caracteristica. La curva caracteristica depende de la velocidad de
respuesta o sensibilidad del detector, esto se expresa graficamente como una relacién
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entre la sefal de entrada y de salida. En la figura 1.1.3 tenemos una grafica adquirida
durante este estudio, de la linearidad del detector, por medio del uso de un maniqui, en
términos del porcentaje de absorcidn con respecto a la dosis relativa (medida en Unidades
Monitor UM). La manera en la que se obtiene el contraste de detector o Cp, es calculando
la pendiente de la curva caracteristica del detector, ya sea lineal, o en un punto, en caso
de ser una curva logaritmica. Cuando la curva caracteristica no es lineal, la pendiente
cambia dependiendo el nivel de exposicidon;, en caso de ser lineal la pendiente es
constante. Mientras mayor sea la inclinacion de la pendiente mayor sera el contraste. Si el
valor del gradiente promedio es mayor, el valor de la diferencia de densidad serd mayor,
lo que implica una diferencia en exposicion y por lo tanto un mayor contraste.

12

1 4

0.8 -

0.6 -

Dosis Rel.

0.4 A

0.2 A

0 T T T T T T T T T
0% 5% 10% 15% 20% 25% 30% 35% 40% 45% 50%
Porcentaje de Absorcion

Figural.1.3. Grafica de linearidad para un panel plano a 6MV

Debido a que muchos procesos de captura de imagen son de manera digital, se presenta
el tipo de contraste digital. Este se debe a la gran cantidad de procesos electrénicos a los
cuales es sometida la sefial de entrada que se recolecta en el detector. La sefial original
cuenta con una densidad optica® inicial que denotaremos como A; después de ser
procesada, la densidad éptica de la seial se ve reducida por un factor k. La manera de
determinar este factor depende de las propiedades del sistema ya que el contraste puede
variar radicalmente si se toma un valor que no sea el indicado y por lo tanto obtener
malos resultados en la imagen. Una manera mas sencilla de calcular la relacién que existe
entre los procesos de digitalizacién de la imagen y el contraste se determina por medio de
la formula:

CNR =48 (7)

(o3

Donde CNR es la razén de contraste-ruido en una imagen, siendo A y B iguales a las

constantes que definimos en la formula (1) y ¢ el valor del ruido en la imagen. Este valor
lo definiremos y calcularemos mas adelante.

! http://es.wikipedia.org/wiki/Densidad_optica
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1.2 Resolucion Espacial

La resolucion espacial (que d en adelante denominaremos resolucién solamente), se
entiende, como la capacidad de un sistema para definir de manera diferenciable entre dos
puntos u orillas adyacentes opuestas mientras mds pequefios sean estos objetos. La
resolucion es una propiedad que depende de varios factores que abarcan desde la
capacidad y eficiencia del detector usado, como de la forma del paciente u objeto del cual
se generara la imagen. La resolucién puede verse afectada por varios factores como el
geométrico, de movimiento, intrinseco y de absorcion. Denominaremos este tipo de
defecto como distorsidn. La distorsion geométrica se debe a que el foco del tubo de rayos
X o del acelerador no es puntual. También se le puede denominar difusion de foco, la cual
se calcula como?:

Uy =— (8)

Teniendo que F es el tamafio del foco, O es la distancia entre el objeto y el detector,

FO es la distancia entro el foco y el objetoy U, es la distorsion geométrica o penumbra.

La distorsién por movimiento se presenta cuando el paciente se mueve durante la
adquisicion, por la respiracion o debido a efectos del sistema electrénico de deteccién.

1.2.1 Funcion de Dispersion de Punto (PSF) y de Linea (LSF)

Una de las maneras en la que se mide la capacidad de respuesta del detector es por medio
de una sefial puntual o impulso, lo que se conoce como una funciéon de dispersién de
punto (PSF). En la PSF se usa un haz puntual el cual incide en el detector, la sefal de
respuesta del detector se mide y se determina qué cantidad de la sefal ha sido
dispersada. En el caso de detectores ideales la forma de la sefial de respuesta del detector
seria como en la figura 1.2.1. Usualmente podemos representar esta sefal o impulso por
medio de una funcidn S{dx-xy)}, tendiendo que S representa un conjunto de impulsos
puntuales que expresaremos en términos de una funcién delta de Dirac (8(x-xg)). Entonces
definimos la respuesta de la sefial de salida como:

PSF(x,x0) = S{5(x-x0)} (9)
Existen otras formas de determinar la respuesta a una seiial de un detector a parte de la

PSF, que son la funcion de dispersiéon de linea (LSF) y la funcidn de dispersiéon de filo u
escalon (ESF).

2 \Varian Portal Vision Manual
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1.2.2 Funcion de Transferencia de Modulaciéon (MTF)

Como mencionamos anteriormente, la sefal que detecta un sistema puede manejarse
como una onda sinusoidal, en este tipo de espacio de frecuencia, la amplitud de la onda
juega el papel de densidad, o escala de gris de la imagen, que interpretamos como el
contraste entre picos y valle. La manera en la que manejamos la modulacién de la onda
es, esencialmente, el contraste de salida normalizado al contraste de entrada. Se maneja
de esta forma ya que para ondas sinusoidales tiene mas sentido el uso de la modulacion
gue el termino de contraste por si mismo.

(A) Estimulo Puntual (B) PSF Isotropico (C) PSF No Isotropico

Linea de Contraste —.FI

N

(D) Imagen Tomografica (E) PSF

Figura 1.2.1: Forma de la Funcién PSF

wm v S
A S

PSF LSF ESF

Figura 1.2.2 : Representacion de diferentes tipos de sefial de prueba
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Una de las maneras en las que podemos entender el MTF es por medio de la razén entre
la modulacién de entrada y salida:

Moyt
Min

MTF = (10)

Una manera en la que los cientificos e ingenieros interpretan la funcién MTF es por medio
de una transformacién de Fourier de amplitud, en dos dimensiones, de la funcidon PSF o
LSF[1].

TFout
TFin

MTF = (11)

De manera general, la funcion MTF representa la cantidad de afectacidén que presenta una
sefial a lo largo de los procesos de un sistema; para cada uno de ellos se calcula un valor
de MTF y el producto final es el producto de cada uno de los componentes. De manera
practica, el MTF se grafica como la modulacién contra la frecuencia espacial y con ello se
evalla y deduce la capacidad de resolucién de un sistema.

1.2.2.1 MTF Pre-Muestreado y Esperado

El MTF pre-muestreado describe la respuesta del sistema, sin que se llegue a la etapa de
muestreado o proceso de la sefial directamente. Este incluye la respuesta del sistema a lo
borroso que se genera en la imagen debido a la deteccidon de rayos X por el substrato y la
funcion de apertura, que, para un detector de panel plano, se refiere a la forma y tamario
del drea de deteccién y respuesta de cada pixel®; un valor que no se toma en cuenta es el
de la dispersién geométrica debida al punto focal, esto debido a que no es una propiedad
intrinseca del detector. En un detector, la manera en la que se calcula el valor de
expectacién de MTF es en base al valor promedio del MTF de todas las sefales medidas
por el detector. Esto se debe a que de manera ideal, el valor de MTF se refiere a una sefial
de un sistema lineal y en la realidad se tienen sistemas en los que la sefial no se procesa
finamente, de manera suficiente, para que se pueda almacenar dicha informacién.

Uno de los fendmenos referentes a la frecuencia de las sefiales se denomina aliasing. En
sistemas de imagen digital, compuestos por una matriz de pixeles ‘“que detectan las
sefiales, se tiene que cada pixel detecta hasta una frecuencia determinada. Cuando una
sefial presenta una frecuencia mayor a la que permite el pixel, la seiial se “disfraza”, se
detecta como una sefial con una frecuencia especifica, cuando en realidad seria la suma o
superposicion de varias frecuencias.

® Elemento de dibujo o imagen de deteccion espacial
* Estructura de un Detector en el Capitulo Il
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1.2.2.1 Cdlculo de MTF

Existen diferentes métodos experimentales para medir la MTF de un sistema, el primero
se denomina de Onda Cuadrada, le sigue el método de Linea y finalmente el Método de
Filo o Borde. Cada uno de ellos tiene un nivel de eficiencia diferente. El método de onda
sinusoidal cuadrada consiste en el uso de un conjunto de patrones progresivos de franjas
oscuras y claras, donde las franjas claras representan cimas de la onda cuadrada y los
valles, la zonas oscuras. Estas progresiones de lineas se colocan por grupos de manera
paralela al eje x” o ‘y’, y en algunos casos a angulos de 452 vy con ello se obtiene la
imagen.

Una vez que se hace incidir el haz con un patrén de franjas establecidas a diferentes
frecuencias, las cuales se miden por par de lineas por milimetro (Ip/mm), se analiza la
sefial obtenida tras las barras para determinar la amplitud de la respuesta del sistema
para las diferentes frecuencias para el caso de ondas cuadradas, no sinusoidales.
Erroneamente se cree que esta es una manera directa e medir el MTF, pero no es asi, la
manera en la que se calcula la onda sinusoidal es por medio de una formula, dada por:

M) = %[M'(u) +2M(3w) — tM'(5u) + ] (12)

Siendo M(u) la funcion sinusoidal con frecuencia u y M’(u) la funcién cuadrada de
transferencia derivada del patrén de barras. El uso de este método tiene varios
inconvenientes, debido a que el ruido de la imagen afecta la fidelidad de los bordes de
cada barra y con ello es imprecisa la medicion de la amplitud de pico a pico. Ademas se
debe de tener una cantidad de armonicos suficientes en la frecuencia analizada para que
la ecuacién anterior funcione de manera adecuada, dichos armodnicos son dificiles de
obtener y por ultimo las frecuencias que se manejan de manera comercial disponible
tienen una respuesta a la frecuencia bastante burda.

El método de linea consiste en medir la respuesta del sistema para una seial en forma de
linea, la cual se forma de la integral de convolucion de la funcion delta de PSF, con lo que
obtenemos una LSF. EIl MTF calculado es el perpendicular a la sefial LSF que se mide. Se
usa una linea o placa angosta colocada a un ligero dngulo de inclinacién con respecto a la
matriz de los pixeles del detector para medir la LSF en un intervalo mucho mas fino del
gue se mide entre los pixeles directamente. Una vez que se calcula la LSF por medio de la
transformada de Fourier se calcula el MTF. Como ultimo método tenemos el de filo o
borde, en el que se usa una placa de material opaco, la cual se coloca en un angulo
pequefio con respecto a los pixeles de la matriz del detector, al igual que el método lineal.
La derivada de la funcion de respuesta de filo es la LSF perpendicular a la fila que se uso, y
con la amplitud de Fourier del LSF se obtiene el MTF.

12
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1.3 RUIDO

Una manera de definir el ruido en una imagen es considerarlo como una componente que
se introduce de manera aleatoria en una imagen deteriorando su nitidez. Una de las
maneras en la que se mide el ruido de una sefial es por medio de una distribucién de
Poisson, considerando una sefal producida por una distribucién homogénea, la desviacion
estandar seria la medida de la variabilidad del pardmetro que se mide, que en este caso,
seria la distribucion de fotones incidentes en un detector o el nivel de gris en una imagen.
En éste caso, al ruido de una imagen se le da el valor de la desviacion estandar debido a la
variabilidad, en la que se supone, debiera ser una sefial homogénea.

Existen varias formas de ruido que se presentan en una imagen, especialmente si se trata
de fotones incidiendo en un detector, ya que debemos considerar los efectos cudnticos
gue se presentan durante la interaccién y procesamiento de la sefial.

1.3.1 Ruido Cuantico
1.3.1.1 Razon Serial - Ruido

El ruido cudntico se determina por medio de la cantidad de fotones o sefial (N) que
inciden en el detector, en el caso de un haz homogéneo y un detector perfecto
tendriamos una sefial invariante. La manera en la que calculamos la variacién en la sefial
del detector es por medio de desviacidon estandaro. La forma en la que un observador
percibe el ruido se denomina ruido relativo y se define como la razén entre la desviacion
estandar y la cantidad de fotones entrantes. Por lo tanto determinamos la razon de sefal
— ruido (SNR) como:

SNR = (13)

Q |z

1.3.1.2 Ruido Cudntico Equivalente, Eficiencia Cudntica de Deteccion y Poder
Espectral

Debido a que se manejan flujos de fotones, se tiene en consideracion los efectos debidos
a la distribucion de cuantos en el detector, los cuales generan ruido en la imagen. Existen
varios parametros que se tienen en cuenta como son el Ruido Cuantico Equivalente (NEQ),
la Eficiencia Cuantica de Deteccién (DQE) y el Poder Espectral (NPS).

El ruido cuantico equivalente, NEQ, nos da la cantidad de fotones efectivos usados por el
detector, basados en la medida del SNR. Sabemos que los detectores no son instrumentos
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de medicién ideales y muchas veces se comportan mas como dispositivos de integracion
de energia y no como contadores de fotones; por lo tanto, se tiene que un SNR promedio
es menor a la raiz cuadrada del nimero de fotones promedio incidentes. El ruido que se
genera en un sistema no ideal, se transfiere al haz de entrada, en este caso el incidente, y
con ello se determina un numero efectivo de fotones incidentes en el detector en caso de
que este fuera ideal.

SNRy; < ,/Npmm (14)
NEQ = SNRZ%, (15)

Donde el sufijo NI significa no ideal. Al considerar la razén entre los fotones detectados y
lo medidos por el sistema obtenemos la eficiencia del detector, la cual se determina
como:

SNRy;

Dok = SNR?,

(16)

Donde el sufijo in significa incidente. Generalmente, la eficiencia de deteccidn, se usa para
determinar el comportamiento del SNR de un sistema y se ha convertido en una medida
estandar para evaluar dicha caracteristica de diferentes detectores, ya que estos no
pueden considerarse como contadores de fotones.

El poder espectral, NPS, puede entenderse como la varianza en la intensidad de una
imagen dividida entre las diferentes frecuencias que la componen, o como la variancia de
una componente de frecuencia espacial dada en un ensamble de las medidas de esa
misma frecuencia espacial. La manera de calcular el valor de NPS requiere de una gran
cantidad de cdlculos que no son el tema de este proyecto.

1.3.2 Ruido Intrinseco

En el arreglo de matrices de un detector, se cuenta con una cantidad de ruido electrénico
y de diferentes tipos los cuales pueden afectar el desempeiio de cada pixel, del arreglo en
si y por lo tanto la calidad de la imagen se ve reducida. Dentro del arreglo de matrices se
tienen dos tipos de ruido: el atribuido a las componentes y conexiones de los paneles y
entre los pixeles, y el generado por el circuito electrénico externo que controla y procesa
los datos del panel. La fuente de ruido que se presenta dentro del panel se debe a las
componentes que forman las conexiones, como el switch, las uniones del mismo con el

14



La Imagen Médica y sus Propiedades

pixel y la linea de carga. El ruido que se debe a los componentes electrénicos externos que
se encargan de controlar la carga en cada fila de pixeles y de adquirir la informacion de los
mismos como amplificadores y digitalizadores, generan una fuente de ruido extra que
debe de considerarse al momento de ensamblar y construir el panel.

1.4 MAGNIFICACION

La magnificacion es un fendmeno geométrico que degrada la imagen debido a la
naturaleza divergente de los rayos X al salir del tubo, con lo cual, se genera en el detector
una proyeccion del érgano dentro del paciente con un tamafio mayor al real si éste se
encuentra colocado a una distancia determinada del foco del haz. Esto se puede
ejemplificar por medio de la figura 1.4.1.

Una manera de relacionar la magnificacion de un objeto con la imagen es por medio de la
féormula:

TOXMqy; =TI (17)

Siendo TO el tamafio del objeto, Tl el tamafio de la imagen y Mgy el factor de
magnificacion. Este factor puede obtenerse por medio de la razén que hay, entre el
tamano de la imagen y el objeto, 6 como la razén entre la distancia que hay de la fuente al
detector (DFD) y la distancia de la fuente al objeto (DFO), esto es:

Fuente de Rayos X

A 1},

DFD DFO

-+— Superficie

] Tamafio del objeto

- e

Tamaifio de la
Imagen
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Figura 1.4.1: Esquema de los elementos que intervienen en la magnificacién. DFD: distancia foco-detector,
DFO: distancia foco-objeto

Mopj =22 (18)
Todos y cada uno de los parametros y efectos anteriormente mencionados deben de
tenerse en consideracion al momento de adquirir, procesar y evaluar la calidad de
sistemas de deteccidn y produccion de imagen, pues se pueden omitir factores y detalles
que en el estudio médico afectarian de manera grave la calidad y precision del
diagnéstico.
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Capitulo Il

Sistemas de Deteccidon de Rayos X

Con la ayuda de los rayos X los médicos han sido capaces de diagnosticar lesiones y
padecimientos en los pacientes a lo largo de varias décadas. La manera tradicional de
obtener estas imagenes, era por medio de peliculas radiograficas las cuales debian
revelarse y su calidad dependia de la energia usada y del estado y homogeneidad de la
emulsién de la pelicula. Lo que en ellas se apreciaba era la proyeccién de la sombra del
tejido el cual atravesaban los rayos X, estas sombras se observaban como una escala de
grises. La obtencién de estas radiografias tomaba un tiempo considerable y dependia de
factores, que ya mencionamos: la calidad de la emulsién de la pelicula y de los liquidos
necesarios para revelar la placa. El desarrollo de nuevas tecnologia en el terreno de
deteccion de sefiales y materiales han llevado a la construccion de detectores
denominados detectores planos o paneles planos. Este tipo de sistemas adquieren una
imagen de manera digital, reduciendo el tiempo de produccién de la misma y reduciendo
espacio de almacenamiento, esto, al lograr tener la informacion de pacientes en bases de
datos accesibles. Sin embargo, el desarrollo de estos sistemas de deteccidon y produccién
de imagen también presentan complicaciones de manufactura y desarrollo de sistemas
electrénicos.

2.1Detectores Planos

Se han desarrollado varios sistemas para detectores digitales de rayos X; sin embargo
todos ellos deben contar con dos caracteristicas fundamentales para lograr la obtencién
de la imagen. Dichas caracteristicas son la deteccidon espacial y de intensidad. Digitalmente
esto se traduce como los pixeles para describir la dimensidn espacial y los bits o numero
de niveles como la descripcidn de la intensidad del haz [1].

En casos de tratamiento y adquisicion de imagenes de rayos X para pacientes, son

necesarios campos de radiacién grandes debido a la region anatdmica a tratar, por lo que
es necesario desarrollar detectores capaces de producir imagenes para dichos campos.

17
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Pero el producir detectores de dimensiones demasiado grandes implica problemas de
transmision de sefial, lo cual genera demasiado ruido, y la produccion de los mismos seria
muy costosa. Debido a este tipo de complicaciones se optd por desarrollar un detector de
tamafio moderado y que el haz de rayos X se mueva alrededor o a lo largo del paciente.
Este método ha logrado disminuir el ruido en las imagenes y la dosis de radiacion a la que
se expone al paciente.

En los ultimos afios se ha desarrollado un sistema denominado dispositivo de panel plano
de matrices activas de cristal liquido (AMLCD)[1]. Este tipo de tecnologia tiene una gran
cantidad de aplicaciones y en el ambito de la medicina ha logrado resolver mucho de los
problemas de imagen que se presentaban en este ramo. Estos dispositivos se basan en un
arreglo de matrices activas consistentes en paneles planos pequeiios [1] [2]. Dicho sistema
permite la disposicidn en grandes areas de semiconductores, como el silicio amorfo (aSi),
los cuales tienen la propiedad de ser fisica y electronicamente modificables para obtener
el mayor provecho de este sistema. Si combinamos este sistema de matrices con los
materiales como fésforos y fotoconductores obtenemos la base de los cominmente
conocidos paneles planos para la obtencién de imagenes por medio de rayos X. El
funcionamiento de los detectores tiene tres etapas generales; la primera es la interaccion
gue generan los rayos X con el material, generando la sefial que puede detectarse, la
segunda consiste en el almacenamiento de esta respuesta en el dispositivo y la tercera se
refiere a la medicién de la respuesta almacenada [1].

2.1.1 Funcionamiento y operacion del Panel Plano

De manera general los detectores de los paneles planos estdan formados por pixeles en dos
dimensiones, los cuales estdan comunmente conformados por un switch y un dispositivo de
deteccién y almacenaje. El arreglo matricial estd conectado a una linea metalica la cual se
encarga de controlar la salida de la sefial y se complementa con un sistema de
amplificacién y digitalizacién el cual es controlado por un sistema computarizado.
Generalmente el arreglo de los pixeles en una matriz activa es como se muestra en la
figura 2.1.a. En ella se puede apreciar que cada linea de pixeles cuenta con un switch y son
controlados por un voltaje determinado. Al final de cada columna se cuenta con un
sistema de amplificadores y sistemas de almacenaje. Lo importante de este método es
que cada pixel manda la sefal al amplificador directamente sin interactuar con los pixeles
vecinos. La obtencion de la imagen consiste en colocar el sistema de matrices activas en
un estado de inicializacion, esto significa que el switch de los pixeles esta cerrado o en
apagado. Una vez que se termind de exponer al paciente, los switch se abren o prenden
por fila de manera secuencial y la informacién de dicha linea se envia al sistema en el cual
sera almacenado y digitalizado. Una vez que se transmitio toda la informacion, los switch
son apagados nuevamente. Es importante mencionar que mientras se lee la informacion
de una fila de pixeles, los demas pixeles son sensibles a la radiacion y se puede combinar
la adquisicion de informacidn para la imagen.
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Detector de Rayos X Flat Panel
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Figura 2.1.a Estructura de Dispositivo de Flat Panel [1]

2.1.2 Fabricacion del arreglo de Matrices

El disefio y elaboracion de las placas de la matriz es muy semejante al desarrollo de
circuitos integrados de silicio. Consiste en depositar capas de diferentes componentes
como aislantes, dieléctricos y metales, cada uno de ellos en cantidades apropiadas que las
cuales son finalmente comprimidas en una placa a manera de sandwich. De los elementos
anteriores, se debe agregar el tipo de switch que deba usarse dependiendo de la
aplicacion que se le dé a la placa de pixeles, junto con las caracteristicas que se esperan en
el desempefio para la calidad de la imagen y la composicion de elementos de deteccidon y
almacenamiento que se usaran. El sistema de switch de los pixeles puede ser de dos
maneras: con dos o tres terminales. El sistema de dos terminales esta controlado por la
polaridad y la magnitud del voltaje aplicado, se compone de diodos o dispositivos de
metal semi-aislante. El sistema de tres terminales funciona por medio de la aplicacién de
voltaje a una entrada primaria y ésta controla la resistencia de los contactos restantes, un
ejemplo serian los TFT’s.

De igual manera, los componentes sensitivos o de almacenamiento se dividen en dos
tipos, directos e indirectos que corresponden a los materiales de los que estan
compuestos, fotoconductores y fosforos respectivamente.

2.1.3 Estructura general del arreglo de Matrices
El desarrollo de detectores y paneles planos para el uso de rayos X cuenta con varias
opciones las cuales se adecuan dependiendo de las necesidades de los usuarios. No sélo

depende de los elementos de deteccion y almacenamiento, también es necesario
considerar el tamafio de los pixeles, su arreglo y los componentes electrénicos de los que
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depende para su pleno funcionamiento y utilidad médica, deben tenerse en
consideracion.

Dentro de los detectores digitales para uso radiografico, el tamafio y espacio entre los
elementos debe ser el mismo. En cada uno de los detectores se tiene una porcién activa la
cual se denomina apertura. La apertura es la que determina la frecuencia espacial de
respuesta del detector. Uno de los aspectos presentes en la estructura de las arreglos de
matrices es la distancia p que se establece entre cada uno de los elementos detectores.
Dentro de un elemento de pixel de dimensiones a es necesario que la frecuencia espacial
de la imagen sea menor a 1/(2p), siendo que la separacién entre pixeles es demasiado
pequeia se puede considerar que p = a, mejor conocido como frecuencia Nyquist. Si la
frecuencia en el detector es mayor se presenta el fendmeno de aliasing, el cual se
presenta cuando la frecuencia de la sefial incidente es mayor a la de Nyquist, haciendo
que la sefal se reproduce menos de dos veces o “regresa” al pixel con una frecuencia
menor. Este efecto de aliasing se interpreta en la imagen como patrones de moire.

Otro de los elementos importantes en el tamano del pixel es el factor de campo
geométrico, que consiste en determinar la fraccién total de la superficie del pixel que es
sensible a la sefal entrante. Para los detectores de tipo directo e indirecto existen
diferencias en este factor, para los detectores indirecto, solo una fraccion de la superficie
es fotosensible, para los detectores directos, la superficie fotoconductora presenta un
problema en el cambio de campo eléctricos que se generan para leer la sefial en el pixel.
Debido a esta diferencia de establece una diferencia entre el factor de campo efectivo y
geomeétrico.

2.2 Métodos de deteccion

Como ya se menciond anteriormente, existen dos materiales fundamentales con los que
se desarrollan y elaboran los detectores de rayos X para los sistemas de panel plano. Cada
uno de ellos tiene mecanismos directo e indirectos para detectar la interaccién producida
por los rayos X. Los detectores hechos a base de fdsforos son materiales que detectan
indirectamente, mientras que los materiales fotoconductores detectan directamente.
Existen diferencias intrinsecas entre ambos materiales, una de ellas es la diferencia entre
las bandas de energia, los fotoconductores presentan una banda de energia mas pequena
qgue la de los fésforos. Sin embargo en ambos materiales se tiene presentes efectos
negativos en la calidad de la imagen como pérdida de resolucién o borrosidad, los
principales son los efectos geométricos, foto picos y alcance de los electrones.

La borrosidad geométrica se presenta cuando los rayos inciden de manera oblicua sobre la
superficie del material, lo que lleva a que la radiacion se absorba a diferentes
profundidades. El efecto de alcance de electrones se debe a la liberacion de electrones
producida por la interacciéon de los rayos X con el material. Finalmente se tiene la
fluorescencia K o foto picos, que se debe a que la interaccion entre la radiacion y el

20



Sistema de Deteccién de Rayos X

material, remueve electrones de la capa K del dtomo. Sin importar si la deteccion es
directa o indirecta, el panel plano funciona como un detector de flujo de rayos x, ya que
integra la cantidad de radiacidon que llega al detector.

2.2.1 Elementos de almacenamiento y deteccion indirecta

En la deteccidn indirecta, tenemos capas de fosforo que estan en contacto directo con un
arreglo de matrices activa, la intensidad de la luz producida, debida a la interaccién de los
rayos X, en el fosforo, es una medida de la intensidad en la superficie del detector. En
este material la interaccion de la radiacion genera que los electrones se desplacen a
niveles de energia mayores, los cuales al decaer a su estado base, emiten luz, esto en los
casos en los que se introduce una impureza denominada activadores. De no tener
impurezas, los electrones decaerdn con poca energia para generar luz visible. El arreglo de
pixeles en la matriz cuenta con un elemento fotosensible que detecta la luz generada por
el fésforo convirtiéndola en una carga eléctrica con la misma intensidad de la luz. Esta
carga eléctrica es almacenada en el pixel, generando a lo largo de todo el panel un mapa
de intensidades las cuales seran procesadas mas tarde. Se denomina un método indirecto
pues el haz de rayos X interactla con el fésforo generando una reaccidon luminosa que se
convierte en una carga eléctrica [1].

Para la creacién de una imagen por medio de rayos X es necesario que el fésforo presente
ciertas propiedades. Los fésforos transparentes no son muy Utiles para este fin, pero,
presentan una gran propiedad al aprovechar su capacidad de difuminar el haz. Este tipo
de material se conoce como dispersor o turbio. Usualmente se usa el fosforo en finos
granos el cual es colocado en pantallas contenedoras transparentes. Los granos cuentan
con un indice de refraccion alto, lo que produce que al incidir el haz de rayos X, este se
comience a reflejar entre los mismos granos y evite una dispersion lateral de la radiacién
teniendo asi un mayor aprovechamiento del haz, mejorando la resolucién de la imagen,
como se ejemplifica en la figura 2.1.b. Aqui podemos ver como interactian los rayos X,
creando fotones de luz que son detectados por un fotosensor.

Sin embargo, las propiedades del grano también pueden afectar la calidad de la imagen,
como lo son su tamano y distribucidn, la pureza del material, su indice de refraccion, etc. Y
no sélo eso, las propiedades dpticas de las placas que lo contengan influyen de igual
manera la resolucidn. Si se tuviera una cubierta absorbente en uno de los lados se
perderia mas de la mitad de la luz creada, quedando muy poca para su deteccidon y
almacenamiento.
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2.1.b Principio basico del funcionamiento de un pixel compuesto de fésforo[1]

Las pantallas se usan junto con peliculas a manera de sandwich; conociendo que el
comportamiento de la absorcion de la radiacién en el fésforo es de manera exponencial, la
mayor cantidad detectada se presenta en la superficie. Si se coloca la pelicula sobre la
pantalla de fésforo, se puede obtener una mejor resolucién en la imagen obtenida en
comparacion con colocar la pelicula después. Sin embargo, debido al grosor de
aproximadamente 0.7 mm, en el substrato de cristal usado para la construccién de
paneles planos para los arreglos de matrices se usa la pelicula en la parte posterior.

Uno de los materiales usados para deteccidon indirecta es el silicio amorfo dopado con
hidrogeno , a-Si:H; existen varias maneras en las que el silicon amorfo puede configurarse
como dispositivo de deteccidon, una de ellas consiste en que las conexiones electrdnicas
intrinsecas del a-Si:H estdn bloqueadas, esto quiere decir, que se permite la salida de
corriente del material , pero impide que la carga externa del contacto y de otras fuentes
entre en el dispositivo. Esto reduce de manera considerable el ruido que se genera y la
corriente oscura, la cual se debe a la carga eléctrica inherente al sistema electrénico. Los
dispositivos mas comunes de este tipo son los fotodiodos los cuales se pueden configurar
de maneras diferentes dependiendo de las necesidades de cada pixel. Generalmente a
algunos fésforos se les denomina cristales de centelleo, los cuales tienen una estructura
determinada dependiendo de las necesidades que deban cubrirse. De sus propiedades
principales se tiene su densidad atdmica, tiempo de decaimiento, propiedades dpticas, su
capacidad de respuesta luminosa y dentro de estas el costo de produccidon. Podemos
entender que en el caso de una densidad atémica alta es posible obtener una mayor y
mejor respuesta del pulso de luz generado por la interaccidn. De igual manera es de
importancia el tiempo de decaimiento del material; una vez generada el impulso luminoso
este llega a un maximo, luego comienza a decaer de manera exponencial, el valor del
decaimiento se determina por medio del tiempo que tarda en reducir su intensidad a un
valor de 1/e de su valor maximo. De los cristales mas usados en el ambito de aplicaciones
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médicas son el loduro de cesio dopado con talio,Csl:Tl,Oxisulfuro de gadolineo dopado
con terbio o conocido como Gadox (Gd,0,S:Th) y CdWO4[1].

2.2.2 Elementos de almacenamiento y deteccion directa

La deteccidn directa se basa en materiales fotoconductores los cuales deben presentar
cierto grosor determinado. La manera en la que se forma la imagen en un material
fotoconductor consiste en hacer que la carga generada, por la interaccién de los fotones
incidentes en la placa, se dirija hacia la superficie de la capa de material a través de un
campo eléctrico perpendicular al plano de la placa, generado por dos electrodos. Mientras
mayor sea el campo eléctrico, la imagen sera mads clara y evitara dispersiones laterales.
Los rayos X que interactian con la materia generan una carga en el fotoconductor, la cual
se comparte con la capacitancia inherente en el fotoconductor y el pixel. Sin embargo es
indispensable que las cargas generadas tenga la energia suficiente para llegar a la
superficie detectora.

A lo largo de varios estudios, uno de los materiales fotoconductores mas comunes son el
Selenio amorfo, loduro de Plomo, Cadmio-Zinc-Telenio, entre otros, de los cuales del
ultimo se realizan investigaciones en su aplicacién en arreglos de matrices para radiologia
de diagndstico [1]. En la figura 2.1.c, podemos observar de manera muy basica la manera
en la que funciona un fotoconductor.

Rayos X Incidentes

Electrodo
de Alto
Voltaje &

Fotocon-_b | Ly 5 Nube de
ductor Shaad Yon . o - Carga

Capacitor de Switch ,
Almacenamiento Substrato Cristalino

2.1.c. Principio basico del funcionamiento de un pixel fotoconductor. [1]

2.3 Ruido Intrinseco del Detector

La cantidad de radiacion a la que se expone el detector, genera en el material del mismo,
una serie de fluctuaciones debidas a sus propiedades de absorcién. Una manera de medir
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la probabilidad de interaccién de la radiacidon con el material se determina por medio de
un factor Aq denominado eficiencia de deteccion cudntica y se expresa como:

AQ =1- e_[N(E;Z)T] (17)

Siendo E la energia del rayo X incidente, T el grueso del material y 1 es el coeficiente de
atenuacion del material detector. Debemos tomar en cuenta que en el uso con pacientes,
el haz que llega al detector no es homogéneo. Los rayos X interactian con la composicion
del paciente haciendo que la energia con menor intensidad se vaya depositando en los
tejidos y lleguen con menor intensidad al detector, mientras que los haces mas “duros” o
con mayor energia atraviesen al paciente. Por ello es que la deteccidn de la sefial presenta
fluctuaciones. Estas son causadas por la naturaleza estadistica del mecanismo de
competencia que ocurre mientras los rayos X depositan su energia en el medio [1].

El ruido generado por las fluctuaciones y por la ineficiencia de absorcidon cudntica se
unifican en una sola cantidad denominada DQE (0), eficiencia de deteccion cudntica a cero
frecuencia espacial:

DQE(0) = Aq As (18)
Siendo As el factor de correccién de ruido de fluctuacién. A lo largo del proceso de
absorcion de radiacion en un fotoconductor o fésforo se presentan varios tipos de

dispersion que generan ruido en la imagen final, junto con los efectos dpticos de los
cristales del fésforo.
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Capitulo Il

Radioterapia

La radioterapia es una técnica por la cual se trata el cdncer o tumores en pacientes con
estos padecimientos; esta técnica consiste en radiar la zona afectada por medio de rayos X
de alta energia (MV) o fuentes abiertas como el Co®° .

Al momento de diagnosticar a un paciente con cancer, existen varia maneras de tratar al
paciente, una de ellas es la radioterapia. La manera de planear un tratamiento de
radioterapia consta de varios pasos. El primero consiste en visualizar la zona afectada; en
este caso localizar y descifrar cual es la extensién del tumor, por medio de radiografias,
tomografias o resonancias magnéticas. Con el uso de estas imagenes se pueden realizar
simulaciones y reconstrucciones para la simulacion planeacién del tratamiento. El
segundo paso es delimitar o delinear cual es la zona que debe ser tratada de manera
precisa para evitar someter tejido sano a una irradiacion innecesaria. El tercero es la
seleccién de campo o colocacién, en la que se determina el tamaino del campo usado vy la
posicion del haz. El cuarto consiste en la verificacion del tratamiento y documentacion, la
cual consiste en la adquisicion de imagenes de portal electrdnico, EPID, y la realizacién de
expedientes médicos con el seguimiento de cada tratamiento. De los pasos anteriores, el
segundo y tercero son desarrollados por el software con el cual se realizan los
tratamientos. El usado en el INCAN, institucidn en la que se realizara este proyecto, es un
Eclipse 7.3.10". Este tipo de software se encarga de realizar la planeacién de los
tratamientos, por medio del disefio de campos y de tratamientos, ya sea de campo fijo
cuadrado, colimador multihojas (sistema que consiste en pequefias laminas que dan la
forma del tumor), o Tratamiento de Radioterapia de Intensidad Modulada o IMRT.

3.1 Caracteristicas Generales de un Tratamiento de Radioterapia

Cuando un paciente va a ser tratado, se deben tomar varios pardmetros en consideracion,
como lo son la dosis con la que se tratara al paciente, la cual se mide en Gray (Gy). Para

Y Varian Portal Vision
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cada uno de los érganos o tejidos se tiene una dosis de tolerancia en la cual se realizan los
tratamientos, ya sea de una sola fraccidn o de varias. Se entiende por fraccidn, el nimero
de tratamientos en los cuales se divide el total de la dosis, a los cuales se somete un
paciente. En los equipos de radioterapia con aceleradores, con los que se trata a los
pacientes, la unidad de dosis que se maneja es la Unidad Monitor (UM), ésta se define
como la razén entre la dosis en cGy y una serie de factores de correccién para el tamafo
del campo, el uso de accesorios y el coeficiente de conversiéon de cGy a UM.

Otro de los componentes a tener en cuenta es la tasa de dosis a la que se da el
tratamiento, esto quiere decir, el nimero de UM o cGy por minuto a las que se expone el
paciente. El uso de tasas de dosis diferentes implica un tiempo mayor o menor de
duracion del haz con el que se trata al paciente.

La colocacidn a la cual se ubica el paciente también es de vital importancia, pues existen
dos técnicas de tratamiento clasificadas por la distancia de la superficie u érgano a tratar
del paciente a la fuente, la distancia isocéntrica y la SSD o distancia fuente-superficie. En la
primera, se considera el isocéntro como punto donde el eje de rotacién del gantry o
brazo de tratamiento, de la ventana del colimador (de donde surge el haz de rayos X para
el tratamiento) y del eje horizontal de la mesa de paciente, se encuentran. A esta distancia
es a la que se colocara el érgano a tratar, dentro del paciente, la cual es de 100cm. La
distancia SSD es aquella que hay entre la fuente de rayos X y la superficie del paciente, es
decir, su piel y el 6rgano a tratar esta debajo de la superficie; las distancias SSD mas
comunes son de 80 y 100cm, pero también se manejan de 120y 150cm

3.2 Equipo de Radioterapia

Existen diferentes equipos con los cuales se realiza radioterapia, como lo es el Theratron,
el cual usa una fuente de Co®°y los equipos de aceleradores lineales Varian Portal Vision.
Estos ultimos tienen como caracteristicas el uso de rayos X de alta energia; estos
dispositivos son capaces de acelerar electrones a grandes velocidades en espacios
reducidos (en comparacién con un acelerador Van Der Graff).

El equipo que se usara, como ya se menciond, es un Varian Portal Vision a51000 con un
LINAC modelo C 2100 C/D, el cual cuenta con un panel plano para EPID de silicio amorfo
(aSi). Este equipo cuenta con una mesa de pacientes con movimiento en las direcciones
longitudinal, lateral, angular y vertical. Su estructura se ejemplifica en la figura 3.1. El
dispositivo de EPID se encuentra en la parte inferior del gantry, a 1802 del eje de la
ventana del haz, por lo que se pueden adquirir imagenes de 3609.
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Figura 3.1 Varian Portal Vision con EPID

3.2.1 Maniqui

Una de las formas en las que se puede medir el desempeiio del equipo, su dosimetria, y
en este caso, la calidad de las imagenes portales es el uso de un maniqui.

Este tipo de instrumento estd hecho de diferentes materiales y con diferentes formas
dependiendo de lo que se desee medir. El mds comun es el maniqui Las Vegas, el cual
consiste en una placa de aluminio con orificios de diferentes diametros y profundidades.
En este maniqui se puede determinar la cantidad de contraste que se tiene en el equipo al
contar el numero de circulos visibles en la imagen [8]. Existen otro tipo de maniquis, mas
elaborados, los cuales pueden consistir en tanques de agua donde se colocan aparatos de
medicidn, estar compuestos de material equivalente al agua en el sentido de tener Ia
misma densidad o electrones por gramo, ya sean de manera solida, como placas , como
cubos de bolus o con forma de torso humano. Algunos de estos maniquis cuentan con
sistemas de deteccidn internos capaces de realizar mediciones de parametros especificos,
que pueden ser de dosimetria o de calidad de imagen como el SNR, el MTF, la linearidad
del equipo de deteccién o panel plano, el contraste, entre otros.

3.2.1.1 Maniqui PTW

Este es un maniqui para EPID desarrollado por la compafiia PTW, el cual se encarga de
medir diferentes valores del desempefio del equipo y la imagen por medio del andlisis de
la escala de grises en la misma.

Las propiedades que mide este maniqui son:

1. Linearidad de Cuiias de Cobre: La grafica muestra una curva en la que se relaciona
la dosis relativa medida bajo las placas de cobre junto con una linea de regresion,
de la cual se calcula la pendiente.
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2. Dependencia Local de la Linearidad: Se grafican seis curvas que relacionan la
cantidad de dosis relativa absorbida por cuatro bloques de cobre con niveles de
absorcion diferente de 10% al 40% para una dosis de 6MV

3. Razdn Senal-Ruido: lLa grafica muestra el valor medio (promedio del total de
mediciones) y la desviacién estandar del SNR medida debajo de las cufias de cobre.
Debido a la que la desviacién estandar con sobreexposicion a 0% de absorcién es
cercana a cero, puede haber valores muy grandes, en este caso las dosis deben ser
reducidas.

4. Funcion de Modulacion de Transferencia (MTF) y Resolucion de Alto Contraste:
Los elementos de alto contraste son evaluados por medio del calculo del MTF. Se
cuenta con 14 bloques con 18 diferentes resoluciones. Se tienen cuatro bloques
colocados de manera diagonal para evaluar simultdneamente MTF horizontal y
vertical. Cinco bloques mas estan colocados de manera horizontal y vertical y las
dos restantes tienen diferentes resoluciones.

5. Resolucion de Bajo Contraste: Esta grafica es 3D la cual tiene seis columnas y cinc
filas. Las celdas corresponden a los orificios con los que cuenta el maniqui. Son 27
valores colocados de acuerdo a la profundidad y didmetros de cada orificio. Los
orificios mas pequefios son criticos para los paneles planos. Aqui los orificios
constan de algunos pixeles dependiendo de la resolucién del equipo.

4 —

B

Figura 1: Esquema de elementos de Fantasma EPID

1 Liearidad de Sefial y SNR 4 Resolucion de Bajo Contraste
2 Isotropia de Linearidad de Senal 5 Resolucion de Alto Contraste
3 Isotropia Geométrica (Distoricion)
Esquema 3.2 Diagrama de dispositivos de medicion de maniqui PTW?

% Manual Maniqui PTW EPID QC
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Las especificaciones dimensionales de cada uno de los elementos usados por el maniqui se
establecen en el Anexo Il. Estd disefiado con diferentes configuraciones de placas de cobre
las cuales presentan diferentes niveles de absorcidn, en la parte posterior de cada arreglo
se tienen detectores con los que se mide y calculan los valores antes mencionados.
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Capitulo IV

Desarrollo y Metodologia del Estudio

El desarrollo de este trabajo se realizard en tres etapas, la primera consiste en el
analisis de las imagenes portales adquiridas, que se encuentran en la base de datos de
pacientes del INCAN, la segunda consiste en realizar una serie de mediciones con un
maniqui y agua equivalente para diferentes parametros de adquisicién y por ultimo un
estudio preliminar de la influencia de la mesa de pacientes en la calidad de imagen
portal. Tenemos como meta desarrollar un protocolo que nos permita adquirir y
optimizar la calidad de la imagen portal para la verificacion del posicionamiento de
pacientes y con ello reducir el tiempo de adquisicion y la sobreexposicion del paciente
a radiacion.

4.1Estudio de Imagenes EPID de la Base de Datos del INCAN

El estudio de las imagenes comienza por revisar los archivos de los pacientes, en ellos
se buscan las imagenes tomadas por el EPID. Las imagenes pueden observarse por
medio del software Eclipse el cual es usado para la planeaciéon de tratamientos de
radioterapia y con la ayuda de un médico se califica la claridad de la imagen. En este
caso, se busca que la imagen cuente con un minimo de pardmetros anatémicos que le
sean de utilidad el médico para poder determinar si se tiene algin avance en el
tratamiento y esta siendo bien llevado; esto quiere decir que la imagen debe ser
médicamente util.

Para ello se cred una escala en la que se calificaba la claridad de la imagen. La escala
que se considero fue la siguiente:

Calificacion Caracteristicas

0/3 La claridad de la imagen es nula, no se distingue ningun tipo de
estructura anatomica

1/3 Se logra vislumbrar muy ligeramente alguna region anatdomica,
principalmente dsea, la cual puede servir de referencia
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2/3 La claridad de la imagen es mayo; se pueden ver una mayor cantidad de
estructuras anatomicas, pero pueden no ser muy detalladas. La nitidez
mejora.

3/3 La claridad de la imagen es muy buena o excelente; se alcanza a ver la
estructura por completo, con gran detalle y nitidez.

Una vez que se tienen calificadas las imagenes se procede a verificar cuales fueron los
parametros bajo las cuales fueron tomadas. Dichos parametros son los siguientes:

Numero de expediente

Regidn anatomica (cabeza, pelvis, pecho, etc.)

Orientacidn del haz (anterior, posterior, lateral, etc.)

AP (espesor transversal o distancia entre region anterior-posterior)

Energia del haz

Tasa de Dosis (UM/min)

Filtros (Correccion de Campo Oscuro (DFC), Correccion de Campo Completo
(FFC), Correccion de Defecto de Pixel Estatico (SPDC), Correccion de Defectos de
Pixel Aleatorio (RPDC)).

8. Calificacion

NSO ULAWNR

Todas las imagenes fueron adquiridas con 1UM, a campo abierto y en algunos casos a
campo conformal (el campo toma la forma del érgano que se tratara por medio de un
sistema de colimacién multihojas).

El nUmero total de imagenes que se estudiaron fue de 260, de las cuales hubo casos en
las que cada paciente contaba con varias imagenes debido al tipo de tratamiento al
qgue fue sometido. Una vez que se tomaron en cuenta todos los parametros
mencionados, se procedid a separar las imagenes por regién anatémica para facilitar el
analisis de las imagenes. Esta medida también fue tomada debido a que la estructura
del cuerpo humano cuenta con diferentes propiedades de densidad, absorciéon vy
transmisidn de radiacion dependiendo de la regidn anatdmica. La distribucion de tejido
muscular, adiposo y estructura ésea son detalles que deben tomarse en cuenta para
poder realizar un estudio mas preciso de cuales son los parametros necesarios para
cada regidn, ya que el usar los mismos parametros para todo el cuerpo comprometeria
la claridad de la imagen de algunas zonas corporales.

Las regiones anatdmicas en que se dividieron las imagenes fueron:

1. Cabezay Cuello
2. Térax
3. Abdomen y pelvis
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Es importante mencionar que en el area del térax, las imdgenes de la zona mamaria
fueron descartadas debido a que todas ellas cuentan con una excelente claridad con
cualquiera de los parametros usados para la obtencion de la imagen. De la misma
manera las regiones de las extremidades cuentan con una gran claridad, en suma a
esto sdélo se presentd un caso de tratamiento en extremidades y debido a la escasez de
este tipo de casos se descartd su estudio.

4.2 Maniqui EPID QC PTW

Para esta segunda parte se usé el maniqui EPID QC PTW, el cual se colocd sobre la
mesa de pacientes, como se especifica mas adelante, y sobre ella se colocd una serie
de placas de agua solida en intervalos de 1,7 ,12, 17, 22, 27 y 30 placas. El equipo que
se usara, ya se menciond, es el Varian Portal Vision aS1000, el cual cuenta con un panel
plano de 40 x 30 cm?, el cual consiste en un panel de aSi que soporta un arreglo de
matrices de pixeles, cada uno de los cuales consiste en un fotodiodo que integra la luz
incidente en cargas capturadas y un switch de aSi para la lectura de la misma.

La colocacion del fantasma debe de ser precisa y seguir los siguientes pasos:

1. Debe colocarse sobre la mesa de tratamiento, la cual no debe de tener ningun
tipo de accesorio para evitar que objetos ajenos al maniqui absorban radiacion
y la medicién sea imprecisa.

2. El angulo del sistema con el que se irradia al paciente (gantry) debe de estar
completamente perpendicular a la mesa, solo puede tener una desviacion de
12.alo sumo.

3. Ladistancia focal del EPID debe ser colocada de forma que se vea por completo
el maniqui en la imagen.

4, El tamafo del campo debe de cubrir todo el maniqui. El mds conveniente es el
de dimensiones de 26 x 26

5. El maniqui debe colocarse a isocéntro para lo cual cuenta con un par de lineas
en las zonas laterales para que sea alineado con los laceres y con ello se
encuentre a una distancia de 100cm. La distancia de la parte superior del
maniqui debe estar aproximadamente a SSD=96.2 cm

6. El maniqui debe colocarse con el disefio de los estructuras de medicion hacia
arriba

7. El maniqui puede usarse en el rango de 4MV a 25MV, sin embargo el valor ideal
es de 6MV debido a que las placas de cobre presentan una absorcién del 0% al
50%.

Una vez que se tiene el maniqui en posicion, procedemos a tomar las imagenes con los
siguientes parametros:
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Voltaje de Operacién 6MV
Tasa de Dosis (UM/min) 100y 300
Unidades Monitor para adquirir Imagen 1,2,3

La razén por la cual no se adquirirdn imagenes con una tasa de dosis de 200UM/min y
con una energia mayor, es debido a que el equipo ya esta parametrizado con las tasas
de dosis que se usaran y el cambiar dicha tasa para adquirir imagenes Unicamente es
poco practico. El campo que se debe de usar segun el manual, fue corregido
ligeramente para evitar que el haz incidiera sobre el sistema electrdnico del detector
por lo que se redujo en alrededor 1 a 2 cm. Para cada uno de los parametros
mencionados se tomaron imdagenes, por lo que se obtuvieron en total 42 imdagenes, de
las cuales se obtendrian los datos ya mencionados en el capitulo anterior. Dicha
informacidn sera analizada y comparada con la calidad y nitidez de la imagen para
poder deducir cuales son los pardmetros bajo los cuales se obtiene la mejor y mas Uutil
imagen para la verificacién de los tratamientos.

A continuacion presentamos una serie de imagenes que ejemplifican como se
adquirieron las imagenes.

a. ' b. c.
4.2.a.y b. Colocacién de equipo y maniqui en la mesa de paciente para adquisicidon de imagen. c.
Esquema de maniqui

4.3 Mesa de Pacientes

Este es un estudio preliminar de la influencia de la mesa de pacientes en la calidad de
imagen debido a la cantidad de datos que se adquiriran. En este estudio se usaron los
3 tipos de mesa para paciente con los que se cuenta, 2 de ellas que vienen con el
equipo aS1000 y una tercera de madera, mandada a hacer por parte del INCAN. La
primera es de una placa de aluminio de 2.15cm de espesor equivalente a fibra de
carbono de 0.50mm a 100kV y la segunda es una mesa de madera de 2.15cm de
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espesor y la tercera es de rejilla con la que se realizé el primer estudio. Para cada una
de las mesas se colocé el maniqui de la misma forma que en el estudio anterior (4.2) y
se usaron Unicamente 7 placas de espesor sobre ella; se variaron las tasas de dosis de
100 y 300UM/min y también se manejo la adquisicidn de las imagenes a 1, 2 y 3UM.
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Capitulo V

Obtencion de Datos y Resultados

5.1 Primera Etapa: Andlisis de la base de datos de pacientes

Para comenzar el proyecto, se evaluaron las imagenes portales adquiridas a pacientes tratados del 12
de Julio de 2006 al 20 de Septiembre de 2006 y del periodo del 8 de Enero de 2007 a mediados de
Abril de 2007 de la base de datos. Esta eleccidn fue aleatoria y fueron los primeros pacientes a los que
se les realizo una imagen portal.

Para facilitar el estudio se decidio clasificar las imagenes por regiéon anatémica y se considerd también
si las imagenes eran de adquisicidén anterior, posterior, lateral u oblicuas, siendo las primeras tres las
mas abundantes, y se analizé cada regién de la misma forma. Se comenzé analizando los datos por
calificacion, se separaron en 2 categorias, las imagenes con calificaciéon de 0/3 y 1/3 y el segundo
grupo con 2/3 y 3/3. De los grupos anteriores se determino la frecuencia o cantidad de imagenes que
se presentaban, sin embargo, se determind separar las imagenes en grupos de visibles y no visible,
correspondiendo al primer grupo aquellas imagenes con calificacién de 0/3 y al segundo grupo
aquellas de rango de 1/3 a 3/3. Para los demdas pardmetros se establecid la frecuencia con la que se
presentaban en cada uno de los grupos y con ello determinar cual era el comportamiento de la
calidad de imagen para cada variacion, para ello presentamos los datos por regién anatémica.

5.1.1 Cabeza y Cuello

La zona de la cabeza y el cuello son una de las estructuras anatdmica con una gran estructura dsea,
debido a ello las densidad es mayor y se pueden observar con mayor facilidad la estructura
anatémica. En las tablas 4.1.1 a y b podemos ver cuales son los AP o espesores para tienen imagenes
utiles y no utiles, para las diferentes tasas de dosis. Para las imagenes no utiles se tiene una tasa de
300UM/min, y el nimero de las mismas es de 8 en comparacién con las 60 imagenes utiles que se
tienen en la tabla 4.1.1.b. Se tiene que la mayor cantidad de imagenes visible tienen un espesor de
entre 12.8 y 17 cm, pero la mayoria se ha adquirido a 300UM/min, esto se debe a que la gran
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cantidad de imagenes se decidié adquirirlas con esta tasa, esto debido a que es la tasa de dosis con la
que se realizan los tratamientos. En la grafica 4.1.1.a tenemos un promedio de las tablas anteriores,
en donde una cantidad de imdgenes Utiles para ambas tasas de dosis de alrededor de 15 cm. En este
caso se obtuvo un promedio de las imagenes utiles o visibles, ademds podemos observar que el uso
de Unicamente tres filtros, los cuales son el DFC, FFC y SPDC, aumenta sobremanera la cantidad de
imagenes utiles. La orientacién del haz en la mayoria de las imagenes de cabeza y cuellos es anterior,
con un 82% vy laterales con un 94%, porcentaje que representa la cantidad de imdagenes que son
médicamente Utiles, también se tienen imagenes posteriores y oblicuas, estas Ultimas se presentan
en menor cantidad (9 imagenes de 68), pero a diferencia de otras regiones anatémicas presentan una
utilidad en su totalidad. Podemos observar que de las 60 imagenes utiles, 46 fueron adquiridas con
una tasa de dosis de 300UM/min, lo que significa que el paciente es expuesto a una cantidad de
radiacién la cual pretendemos reducir para evitar que esto genere una exposicién mayor a la del
tratamiento planeado.

a. Iméagenes No Utiles

Tasa de dosis
UM/min
Intervalos (cm) Frecuencia AP Promedio (cm) Frecuencia
5.1-10 1 5.6 300
10.1-15 2 12.3 300
15.1-20 5 17.5 300

b. Imagenes Utiles

Tasa de Dosis | Tasa de dosis
100UM/min 300UM/min
Intervalos AP Promedio
(cm) Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
5.1-10 2 9.5 0 2
10.1-15 22 12.8 5 17
15.1-20 36 17.0 9 27

Tablas 4.1.1.ay b Comparacién de distintos AP promedio para diferentes tasas de dosis

0 - 0o0/3 57.0
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um um

Grafico 4.1.1. a Comparacion de los pardmetros de obtencion de imagen para Cabezay Cuello y su visibilidad
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5.1.2 Torax

En la zona del térax contamos con estructuras que nos ayudan a identificar alguna regién anatémica
gracias a su diferencia de densidad; los huesos y los pulmones. La diferencia en su composicién y
densidad presentan un contraste visible que ayuda a los médicos en la visualizacidn. En la regién del
térax tenemos que un total de 8 imdgenes no tienen utilidad debido a la falta de visibilidad para
ambas tasas de dosis, como podemos ver en las tablas 4.1.2 a. En la tabla 4.1.2.b podemos ver que se
tienen 36 imdgenes utiles, de las cuales el mayor nimero cuenta con un espesor de entre 23y 27 cm,
como mencionamos anteriormente la mayoria se adquieren con 300UM/min. En la grafica 4.1.2.a
tenemos un promedio de espesor para las imagenes adquiridas con 100UM/min, 18 cm
aproximadamente y 16.5 cm para las adquiridas con 300UM/min y con un mayor nimero de
imagenes, con 3 de los 4 filtros. En esta zona las imagenes mdas comunes son de orientacion anterior,
las cuales abarcan un 96% que son médicamente Utiles, el porcentaje restante consiste en imagenes
posteriores, tangenciales y oblicuas, las cuales en su mayoria presentan utilidad. Podemos encontrar
gue aproximadamente el 82% de las imagenes cuentan con una utilidad médica a pesar de contar con
un espesor relativamente grande.

a. Imagenes No Utiles

Tasa de
Tasa de Dosis Dosis
100UM/min | 300UM/min
AP Promedio
Intervalos Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
15.1-20 1 15.5 0 1
20.1-25 3 23.2 1 2
25.1-30 3 27.1 0 3
30.1-35 1 30.9 0 1
b. Imagenes Utiles
Tasa de
Tasa de Dosis dosis
100UM/min | 300UM/min
Intervalos AP Promedio
(cm) Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
0-5 1 4.6 0 1
5.1-10 2 9.4 0 2
10.1-15 11 13.2 2 9
15.1-20 13 18.0 3 10
20.1-25 8 21.7 2 6
25,1-30 0 0 0 0
30,1-35 1 30.7 0 1

Tablas 4.1.2 .ay b Comparacidn de distintos AP’s promedio para diferentes tasas de dosis
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Grafico 4.1.2.a Comparacion de los parametros de obtencién de imagen para Térax y su visibilidad

5.1.3 Abdomen

De la zona del abdomen se tiene un total de 37 imagenes, de las cuales solo el 46% son visibles y con
una muy baja calidad, mientras que el 54% son inservibles. La regién del abdomen es una zona muy
complicada para adquirir imagenes utiles, pues la densidad del intestino es homogénea, ya que a los
pacientes se les pide ayuno para el tratamiento y adquisiciéon de imagenes, usualmente la Unica
estructura de referencia es la columna en imagenes de la regidén posterior y en algunos casos las
costillas u orillas de la pelvis cuando la imagen se adquiere un poco desplazada hacia arriba o hacia
abajo.

a. Imagenes No Utiles

El nUmero de imagenes que no son Utiles es de 20 como vemos en la tabla 4.1.3.1.a, es este caso los
espesores son mayores que en las primeras dos regiones. Tenemos que 17 imagenes fueron dutiles, la

Tasa de Tasa de
dosis dosis
100UM/min | 300UM/min
Intervalos AP Promedio

(cm) Frecuencia (cm) Frecuencia | Frecuencia
10.0-15 1 14.9 1 0
15.1-20 3 18.0 0 3
20.1-25 9 22.9 2 7
25.1-30 5 28.5 1 4
30.1-35 1 30.3 0 1
45.1-50 1 49.1 0 1

Tablas 4.1.3.1.a Comparacion de distintos AP’s promedio para diferentes tasas de dosis

mayoria con un espesor de 23 cm aproximadamente.
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En la grafica 4.1.3.1.a podemos ver que el espesor promedio para una tasa de 100UM/Min es de 21
cm a pesar de contar con un nimero muy pequefio de imagenes visibles, mientras que para la tasa de
300UM/min tenemos un espesor de 22 cm aproximadamente con un total de 12 imagenes. En esta
region el uso de filtros no genera ninguna diferencia en el nimero de imagenes utiles pues como
podemos ver en la grafica 4.1.3.a se tienen una diferencia de 2 imagenes entre el uso de 4 y 3 filtros.

b. Iméagenes Utiles

Tasa de dosis | Tasa de dosis
100UM/min 300UM/min
Intervalos AP Promedio
(cm) Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
10.0-15 1 10.7 1 0
15.1-20 2 19.0 0 2
20.1-25 13 22.8 4 9
25.1-30 1 26.7 0 1

Tablas 4.1.3.1. b Comparacién de distintos AP’s promedio para diferentes tasas de dosis
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Grafico 4.1.3.1.a Comparacién de los parametros de obtencién de imagen para Abdomen y su visibilidad

5.1.4 Pelvis

De manera opuesta, encontramos en la zona de la pelvis una gran estructura dsea la cual nos ayuda a
obtener imagenes de gran utilidad. Para la zona de la pelvis contamos con 111 imagenes de las cuales
aproximadamente el 83% de ellas son utiles y el 17% son inservibles. Podemos ver en las tablas
413.2.a y b que la mayor cantidad de imagenes utiles tiene un espesor de entre 18 y 34cm
aproximadamente, de la misma forma en que las imagenes no utiles lo que nos lleva a preguntarnos
la razén del porqué. Las imagenes de la zona anterior presentan una mayor utilidad en alrededor un
96%, los demas tipos de imagenes como posteriores y oblicuas cuentan con una calidad semejante de
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entre 93% y 66% respectivamente, las laterales solo cuentan con una utilidad de un 56%
aproximadamente, esto debido probablemente al tejido que debe atravesar el haz pues en esta zona
se puede encontrar mucho tejido adiposo en especial en pacientes femeninos. En la grafica 4.1.3.2.a
podemos observar que se mantiene el comportamiento de mejorar la nitidez con el uso de sélo 3
filtros y el uso de 300UM/min domina el parametro de tasa de dosis para la toma de la imagen.

a. Imagenes No Utiles

Tasa de
Tasa de dosis dosis
100UM/min | 300UM/min
Intervalos AP Promedio
(cm) Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
10.0-15 0 0 0 0
15.1-20 3 17.5 0 3
20.1-25 3 22.2 1 2
25.1-30 3 28.6 0 3
30.1-35 4 33.3 0 4
35.1-40 4 38.1 3 1
40.1-45 2 44.2 0 2
45.1-50 0 46.7 0 1
b. Imagenes Utiles
Tasa de
Tasa de dosis dosis
100UM/min | 300UM/min
AP Promedio
Intervalos (cm) | Frecuencia (cm) Frecuencia Frecuencia
10.0-15 1 12.4 0 1
15.1-20 25 18.5 4 21
20.1-25 40 22.0 12 28
25.1-30 4 26.2 0 4
30.1-35 13 335 0 13
35.1-40 7 37.3 2 5
40.1-45 1 44.1 0 1
45.1-50 1 46.7 0 1

Tablas 4.1.3.2.a y b Comparacion de distintos AP’s promedio para diferentes tasas de dosis

5.1.4. Discusion de resultados de la Primera Etapa

A lo largo de la recopilacién de datos y el analisis de los mismos es posible determinar algunas
caracteristicas que las imagenes tienen en comun sin importar la region anatémica. La mayor parte de
las imagenes fueron adquiridas con 300UM/min y con el uso de sdlo 3 filtros (DFC, FFC, SPDC). Sin
embargo, para cada una de las regiones anatdmicas se tienen propiedades y parametros que deben
considerarse por separado. Para la regién de la cabeza y cuello tenemos que la densidad dsea es
mayor que en otras partes del cuerpo, por ello se presenta una mejor nitidez en la imagen, también
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nos fue posible determinar que las imdgenes adquiridas con diferentes orientaciones del haz
presentan una buena calidad en general; para la regién del pecho encontramos que se tiene
referencia clara no solo la estructura ésea, también la cavidad pulmonar, sin embargo en esta regién
se encuentra una marcada diferencia entre los espesores de las imagenes utiles y aquellas que no lo
son, con una discrepancia de 3cm aproximadamente para imagenes tomadas con 100 UM/miny de 9
cm aproximadamente para imagenes adquiridas a 300UM/min.
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80 | 240 0/3

70 | B Visibles

25 18.0

10 1 40

100 UM/min AP Prom 100UM  300UM/min AP Prom 300UM  Todos Filtros 3 Filtros

Grafico 4.1.3.2.a Comparacién de los pardmetros de obtencion de imagen para Pelvis y su visibilidad

Para la zona del abdomen encontramos que la mayor parte de las imagenes son inutiles y aquellas
escasas que lo son fueron adquiridas por la parte posterior, lo que nos lleva a determinar cual seria la
forma de lograr utilidad en este tipo de imagenes. En la zona pélvica encontramos que, de manera
semejante que en el craneo, se tiene una buena nitidez, sin embargo se encontrd que las imagenes
con orientacion lateral no fueron de utilidad en un 56%, en esta region tenemos que la diferencia
entre AP para imagenes adquiridas a 100UM/min es de casi 11 cm entre aquellas utiles y las que no
lo son, en el caso de 300UM/min tenemos una diferencia de aproximadamente 6¢cm.

5.2. Segunda Etapa: Andlisis de Imagenes adquiridas con maniqui PTW

De las mediciones hechas con el maniqui PTW, usando una diferente cantidad de placas, se obtuvo
un total de 42 imagenes para diferentes pardmetros, como se menciona en secciones anteriores. Los
datos adquiridos por este maniqui que se tomaran en cuenta para el estudio de las imagenes son los
de el coeficiente sefial-ruido (SNR) y resolucién de bajo contraste (LCR), esto debido a que nos dan
informacion de la nitidez en la imagen y los parametros necesarios para adquirirla. A continuacién se
presentan los datos obtenidos para cada caso de placas usadas sobre el maniqui.
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5.2.1 Resultados de la obtencion de imagenes portales con diferente nimero de placas
% 1Placa
Como se puede ver en la grafica 4.4.1.a, b, c y la tabla 4.4.1.2 , tenemos la comparacion de los datos

obtenidos, entre el SNR y LCR para las tasas de dosis indicadas; se realizé este analisis para cada UM
de adquisicidn y para el numero de placas usado.
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Grafica 4.4.1.a SNR medido para 1 Placa a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 1lUM
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Grafica 4.4.1.b SNR medido para 1 Placa a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 2UM
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Estos datos se consideran como base de comparacién para el resto de las imagenes, ya que el espesor
de la placa (1cm), no tiene alguna aplicacion médica, las zonas a tratar son siempre de alrededor de
10cm en adelante. Debido a que se colocaron placas cada 5 cm, excepto en las primeras dos series de
imagenes, que se tiene a 1 y a 7 placas, se toma una incertidumbre que es posible aplicar para cada
espesor de +2.5cm.

Una de las relacione que queremos determinar es la existente entre la pendiente de las rectas
producidas por los valores de SNR adquiridas para los diferentes porcentajes de absorcién y el
numero de circulos visibles para el LCR y con ello poder determinar que parametros usados nos
dieron la mejor calidad de imagen.
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Grafica 4.4.1.c SNR medido para 1 Placa a diferentes tasas de dosis y adquisicién a 3UM

100UM/min 300UM/min

1UM-1 1Placas 1Placas
# No Visibles 9 10
# Visibles 13 12
# No Visibles 8 8
# Visibles 14 14
# No Visibles 7 8
# Visibles 15 14

Tabla 4.4.2 LCR medido para 1 Placa a diferentes tasas de dosis y adquisicién a 1, 2 y 3UM
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¥ 7 Placas

En el conjunto de graficas para 7 placas a una tasa de dosis de 100UM/min se tiene que el mayor
numero de circulos visibles en la imagen del maniqui fueron las adquiridas con 2 y 3 UM vy la
pendiente de SNR tiene un valor mayor como se ve en las graficas 4.4.2 b y c. Para las imagenes
adquiridas con una tasa de dosis de 300UM/min se tiene una repeticidon el patrén, pues la mejor
visibilidad se presenta para imdagenes adquiridas a 2 y 3 UM, con pendientes y valores de SNR
menores a las adquiridas con una tasa de dosis de 100UM/min. De este grupo de imagenes, al evaluar
y analizar las graficas correspondientes, podemos determinar que para la adquisicién de imagenes
con buena nitidez se deben utilizar 2 UM para ambas tasas de dosis.
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Grafica 4.4.2.a SNR medido para 7 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 1UM

100UM/min  300UM/min

1UM-1 7Placas 7Placas
# No Visibles 11 8
# Visibles 11 14
# No Visibles 7 8
# Visibles 15 14
# No Visibles 8 9
# Visibles 14 13

Tabla 4.4.2.1 LCR medido para 7 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéna 1, 2 y 3UM

El SNR presenta un valor decreciente de la tasa de dosis de 100 a 300UM/min, como se supone para
tasas de dosis en incremento. También se observa que el valor del SNR coincide para algunos
porcentajes de absorcidon para las diferentes tasas de dosis, ademas se aprecia un pico pronunciado
para 1 y 3 UM para una absorcion del 20%, siendo para el caso de 2 y 3 UM que se presenta un
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comportamiento similar en los valores y pendientes de las graficas, lo que, al relacionarlo con las
unidades o circulos de LCR, no indica que la calidad de imagen esta relacionada con la homogeneidad
de los valores del SNR en relacidn al porcentaje de absorcidn.
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Grafica 4.4.2.c SNR medido para 7 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 3UM
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En la serie de imagenes adquiridas para 12 placas se aprecia que se reduce el nimero de circulos
visibles para LCR y los valores de SNR. En la tabla 4.4.3.1 se observa que el nimero de circulos para la
tasa de dosis de 100UM/min es de promedio de 11, aunque se tienen valores de SNR mayores para
3UM a pesar de tener el mismo promedio. En este caso la mejor imagen se adquirié a 1UM. Para la
tasa de dosis de 300UM/min se tiene que los valores de las pendientes para SNR son mayores y que la
cantidad de circulos visibles es proporcional a la primera tasa de dosis. El nimero de circulos visibles
en esta serie para ambas tasas de dosis fue similar, debido a ello se decidié buscar un valor promedio
en el que se tuvieran buenas imagenes para ambos casos y se determino que a 2UM se adquieren
imagenes con buena calidad, ya que para ambos casos, tienen 11 circulos visibles. Las pendientes de
SNR en relacién con unidades visibles es inversa pues para pendientes mayores hay un nimero menor
de circulos, y casos donde para un mismo namero de circulos visibles se tienen pendientes diferentes.

1UM-1

# No Visibles
# Visibles

# No Visibles
# Visibles

# No Visibles
# Visibles

100UM/min 300UM/min
12Placas 12Placas

10 13

12 9

11 11

11 11

11 10

11 12

Tabla 4.4.3.1 LCR medido para 12 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéna 1, 2 y 3UM

55
50
45 -
40 -
35 -
30 -
25
20 +
15 -
10 -
5 -
0 T T T T T

SNR

——— Lineal (SNR 1UM-1)

X SNR1UM-1
O SNR1UM-3

---- Lineal (SNR 1UM-3)

100UM/min
y =-62.33x+ 7.03+ 45.65+1.93

300UM/min
y =-67.98x+3.42 + 48.02+0.94

0% 5% 10% 15% 20% 25%

T T

30% 35%

% de Absorcion

40%

45%

50%

55%

Grafico 4.4.3.a SNR medido para 12 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicién a 1UM
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% 17 Placas

Para las imagenes adquiridas con 17 placas, aumenta la cantidad de unidades visibles para una tasa
de dosis de 300UM/min como vemos en la tabla 4.4.4.1. Sin embargo, para 2UM, se tiene el mismo
numero de circulos visibles para ambas tasas de dosis y con ello una distribucién del SNR casi idéntica
(grafica 4.4.4. b). El hecho de que el SNR se comporte de la misma forma para ambas tasas de dosis
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nos puede indicar que la razén entre los fotones promedio incidentes y el ruido generado por ellos en
el detector fue la misma, a pesar de presentar una distribucion en cantidad diferente entre ambas
tasas. De ser asi, la tasa de dosis usada para la adquisicion de imagenes sera indiferente pues se
tendran los mismos resultados. Los valores de SNR para esta serie de imagenes presenta una
pendiente mayor para casos con mayor visibilidad, como en series anteriores, un comportamiento
que inferimos debe ser asi.

100UM/min ~ 300UM/min

1UM-1 17Placas 17Placas
# No Visibles 13 11
# Visibles 9 11
# No Visibles 12 12
# Visibles 10 10
# No Visibles 14 11
# Visibles 8 11

Tabla 4.4.4.1 LCR medido para 17 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéna 1,2 y 3UM
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Grafica 4.4.4.a SNR medido para 17 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicién a 1UM
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X SNR2UM-1

O SNR2UM-3
—— Lineal (SNR 2UM-1)
—-—-—Lineal (SNR 2UM-3)

100UM/min
SNR=-50.77x+3.08+ 41.99+0.84

45
40
35
30

25 300UM/min
o 20 SNR=-49.07x+2.65 + 41.9+0.73
=z
wn 15
10
0% 5% 10% 15% 20% 25% 30% 35% 40% 45% 50% 55%
% de Abosrcion
Grafica 4.4.4.b SNR medido para 17 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéon a 2UM
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Gréfica 4.4.4.c SNR medido para 17 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéon a 3UM
¥ 22 Placas

Las imagenes adquiridas para ambas tasas de dosis presentan una misma cantidad de unidades
visibles, a pesar de contar con pendientes diferentes para las medidas de SNR. Para cada tasa de dosis
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es posible deducir, de las graficas 4.4.5 a y b, que cualquiera de los pardmetros usados nos da la
misma calidad de imagen, en contraste con los demas casos. El hecho de que se tengan pendientes
diferentes para una misma cantidad de circulos visibles nos indica que la relaciédn numérica no
siempre estd asociada a la percepcidn visual.

45 X SNR1UM-1
O SNR1UM-3
40 — Lineal (SNR 1UM-1)
54 ——8 | Lineal (SNR 1UM-3)
30 100UM/min
SNR=-45.04x+2.11 + 39.12+0.58
25 300UM/min

x 20 SNR=-42.34+6.09 + 38.96+1.68
Z
0 15
10
5
0
0% 5% 10% 15% 20% 25% 30% 35% 40% 45% 50% 55%
%de Absorcion
Gréfica 4.4.5.a SNR medido para 22 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 1UM
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Grafica 4.4.5.b SNR medido para 22 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 2UM
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Grafica 4.4.5.c SNR medido para 22 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 3UM
100UM/min  300UM/min
1UM-1 22Placas 22Placas
# No Visibles 14 13
# Visibles 8 9
2UM-1 22Placas 22Placas
# No Visibles 13 13
# Visibles 9 9
3UM-1 22Placas 22Placas
# No Visibles 13 13
# Visibles 9 9
Tabla 4.4.5.1 LCR medido para 22 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicién a1, 2 y 3UM
¥ 27 Placas

En esta serie de imagenes y de datos (tabla 4.4.6.1), se observa como la mayor cantidad de circulos se
aprecian para valores de 2 y 3UM, siendo la tasa de dosis dominante la de 100 UM/min. La menor
cantidad de circulos visibles fue a 1UM, lo que es posible inferir que se deba al espesor usado. Los
valores de las pendientes de SNR en las graficas 4.4.6. a, b, ¢, presentan muy pequefias diferencias vy
se ver que el valor de dichas pendientes va disminuyendo mientras mas cantidad de placas se usen.

100UM/min  300UM/min
27Placas 27Placas
# No Visibles

# Visibles

27Placas 27Placas
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# No Visibles 12 13
# Visibles 10 9
# No Visibles 13 14
# Visibles 9 8

Tabla 4.4.6.1 LCR medido para 27 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciona 1, 2y 3UM
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Grafica 4.4.6.a SNR medido para 27 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 1lUM
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Grafico 4.4.6.b SNR medido para 27 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéon a 2UM
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Grafico 4.4.6.c SNR medido para 27 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 3UM

% 30 Placas

Esta es la ultima serie de datos adquirida, usando el total de 30 placas y llegando al limite de espacio
entre el la mesa de pacientes y el brazo emisor del Portal Vision, tomando en cuenta que las
imagenes se adquirieron a una distancia isocéntrica. Los resultados para esta serie se tiene un
numero de circulos visible considerablemente menor en comparacion con series anteriores. De la
tabla 4.4.7.1 el mayor nimero de unidades visibles fue a 3UM con una tasa de 100UM/min, lo cual se
generaliza a los demas parametros de 1 y 2UM. Podemos observar que los valores de las pendientes
de los SNR para ambas tasas de dosis varian hasta en 6 unidades, como vemos en las graficas 4.4.7 a,
b, c, siendo en los casos de 1 y 2UM mayores para una tasa de 300UM/min que de 100UM/min.
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Grafica 4.4.7.a SNR medido para 30 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicién a 1UM
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Gréfica 4.4.7.b SNR medido para 30 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 2UM

5.2.2 Discusion de resultados para imagenes portales con diferente nimero de placas

Durante el estudio y realizacién de graficas para los datos del SNR y LCR, determinamos que la

relacion entre el porcentaje de absorcidn por parte de las placas del

maniqui y los valores de SNR eran

lineales, al establecer dicha relacidn, al observar la primera serie de imagenes consideramos el hecho
de relacionar el valor de la pendiente con el nimero de circulos o unidades vistas o LCR. Intentamos
establecer esta relacion en toda la serie de datos que se adquirieron durante el estudio.
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Grafica 4.4.7.c SNR medido para 30 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisicion a 3UM
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100UM/min 300UM/Min

1UM-1 30Placas 30Placas
# No Visibles 14 16
# Visibles 8 6
# No Visibles 14 14
# Visibles 8 8
# No Visibles 13 14
# Visibles 9 8

Tabla 4.4.7.1 LCR medido para 30 Placas a diferentes tasas de dosis y adquisiciéna 1,2 y 3UM

De la serie de datos obtenida para cada uno de los espesores se plantea la existencia de una relacién
entre la pendiente de SNR y el LCR. En la serie de datos para 1y 7 placas se tiene que una pendiente
mayor nos da una cantidad de circulos visibles mayor para ambas tasas de dosis, de 100 y
300UM/min, sin embargo domina una tasa de 100UM/min. El nimero de circulos visibles se va
reduciendo al aumentar el espesor, esto debido a que una menor cantidad de fotones llega al
detector. Sin embargo, el comportamiento es diferente al previsto, pues hay casos en los que
tenemos una pendiente para los valores de SNR con un valor mayor para alguna de las tasas de dosis,
como los casos con 12 placas, el mas marcado, en que para una tasa de 300UM/min se tiene menos
circulos visibles.

Para espesores como el de 22 placas se presenta una relacidon estable entre ambas tasas de dosis ya
gue cuentan con casi la misma cantidad de circulos visibles y la discrepancia entre las pendientes es
de alrededor de 3 unidades. Para espesores de 27 y 30 placas, no solo una disminucion notable en la
pendiente y también en los valores de SNR y LCR. Esto debido primordialmente a que una menor
cantidad de fotones alcanza el detector. Para estos espesores que la mayora cantidad de circulos se
observan para una tasa de 100UM/min a pesar de contar con valores de pendientes de SNR menores
que la tasa de dosis de 300UM/min.

Las discrepancias que se presentan en base a nuestra primicia de una relacién proporcional entre el
valor de la pendiente y el contraste que nos permita una mejor calidad de imagen no se cumple para
todos los casos. Cuando se usan rayos X de alta energia se tiene que el efecto Compton es
predominante y este tipo de efecto disminuye el contraste debido a la energia promedio con la que
llegan los fotones es alta. Cuando se irradian las placas, los fotones con una energia promedio mayor
son los que llegan al detector y aquellos con menor energia son dispersados en el material, esto
genera un valor de SNR proporcional al nimero de fotones detectados, el cual estd relacionado con
una escala de gris y con ello a la medicion del contraste.
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En las graficas del Anexo lll podeos apreciar la disminucién progresiva el valor de SNR para las
diferentes tasas de dosis y UM usadas para la adquisicién de las imagenes. Podemos apreciar que con
el aumento de placas los valores de SNR para cada porcentaje de absorcién se va volviendo mas
estable, eso puede interpretarse de la siguiente manera: el aumento de espesor hace que menos
fotones lleguen al detector sin importar la tasa de dosis usada ya que la energia usada para emitir
esos fotones es de 6MV, la manera en la que esos fotones podrian llegar es por medio de incrementar
la energia usada para que les sea posible atravesar el material.

5.3 Tercera Etapa: Uso de diferentes Mesas

Debido al espesor, de 7cm, se tiene que una buena cantidad de circulos visibles para ambas tasas de
dosis en los materiales. Como se ve en las graficas 4.6.1.a, se observa una pequeiia diferencia en la
cantidad de circulos vistos para la mesa de aluminio, rejilla y madera. Los valores de SNR no varian
mucho de la serie de datos adquirida en el estudio anterior para el mismo numero de placas.

En los tres casos se tiene un dominio de calidad de imagen para la mesa de aluminio sobre las demas,
excepto en las imagenes adquiridas a 1UM donde la rejilla y la mesa de aluminio tienen el mismo
numero de circulos visibles, mientras que la mesa de madera muestra poca eficiencia.

Una de las finalidades de este estudio también es determinar que mesa nos daria mejores imagenes
para pacientes que cuentan con sobre peso, pues la mesa de paciente de rejilla podria no soportar el
pesoy debido a ello se sustituiria con la de aluminio o madera.
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Gréfica 4.5.1.a SNR medido para 7 Placas a 300UM/min y adquisicién a 1UM
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Grafica 4.5.1.b. SNR medido para 7 Placas a 300UM/min y adquisicién a 2UM
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Grafica 4.5.1.c SNR medido para 7 Placas a 300UM/min y adquisicion a 3UM
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1UM Rejilla Al Madera
# No Visibles 8 8 9
# Visibles 14 14 13
2UM Rejilla Al Madera
# No Visibles 8 5 9
# Visibles 14 17 13
3UM Rejilla Al Madera
# No Visibles 9 6 9
# Visibles 13 16 13

Obtencién de Datos y Resultados

Tabla 4.5.2 Valores de LCR para las diferentes mesasa 1,2y 3 UM

Podemos determinar que la discrepancia entre la cantidad de circulos vistos y las pendientes de SNR
para las diferentes tasas de dosis, nos indica que la distribucidn de los fotones, o en este caso la
distribucion de color gris en la imagen son independientes de la visibilidad y mas especificamente del
contraste. De las graficas anteriores determinar de manera temporal que la mesa que nos da mejores
resultados de imagen es la de aluminio, esto debido a que dicha mesa viene incluida en el equipo y
por lo tanto estd disefiada para sacrificar lo menos posible la calidad y contraste de la imagen. En el
caso de la mesa de madera, tenemos que al ser un material organico, aunque sea de menor espesor,
presenta una interaccidon mayor con los fotones y por ello mayor dispersidon al tener mas presente el
efecto Compton.
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Capitulo VI

Conclusiones y Planteamiento de Protocolo

Como ya se mencioné en la introduccion, la finalidad de este estudio es elaborar un protocolo que
nos permita adquirir imagenes portales de calidad y utilidad médica, y optimizar su proceso de
adquisicidn, para la verificacion de la colocacién de pacientes durante el tratamiento.

El analisis realizado a las imagenes del maniqui, al usar diferentes espesores, tiene la finalidad de
crear una relacién entre la calidad de imagen, los pardmetros adquiridos con ellas y aplicarlo al
espesor de las imagenes portales que fueron adquiridas para pacientes en la base de datos. Con
ello podremos determinar que parametros nos darian una imagen de verificacion util para las
diferentes regiones anatémicas que seran tratadas.

Se decidio separar las regiones anatémicas en relacién a los espesores usados en las medidas con
el maniqui, como se muestra en la siguiente tabla 6.1.

Region Anatdmica Espesor o No. de Placas
I Cabeza y Cuello 1-12cm #2.5cm
I | Pecho Abdomen y Pelvis 17 -22cm +2.5cm
] 27 —30cm £2.5cm

6.1 Tabla de relacién entre regién anatémica y espesor

6.1 Region |

En la region de cabeza y cuello tenemos una interaccién predominante de los fotones con hueso.
Debido a que se usan rayos X de alta energia el efecto predominante es el Compton; el tipo de
absorcién debido a este efecto, al depender atémicamente del nimero de electrones por gramo,
el contraste se genera en la diferencia de atenuacién entre tejido suave y aire.

A pesar de este hecho se logran apreciar de manera marcada la estructura ésea y el contorno del
rostro, de manera que tienen una gran utilidad para la verificacion de la posicién del paciente. De
las imagenes revisadas de la base de datos del INCAN tenemos que el espesor promedio de las
imagenes adquiridas es de un promedio de 15cm para ambas tasas de dosis usadas, 100 y
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300UM/min, teniendo como minimo 9.5cm y maximo 17cm, debido a ello determinamos que la
serie de datos adquiridos con el maniqui que encajarian son los que van de 1 a 12 placas con la
incertidumbre formulada de +2.5cm.

La mejor visibilidad o el nimero de circulos visibles, es para una tasa de dosis de 100UM/min y
para los 3 parametros de adquisicion de UM, para los espesores de 1 a 12, presentando una
pequefia diferencia, de 1 unidad aproximadamente, en comparacién con los circulos visibles a
300UM/min.

De lo anterior se determina que para un espesor de 12cm a 15.5cm, tomando en cuenta la
incertidumbre manejada, la tasa de dosis usada para la adquisicion de imagen es de 100UM/min
con 2UM, junto con ello, de los pardametros usados dentro de las opciones del software son el uso
de filtros DFC, FFC, SPDC, especificados en capitulos anteriores.

6.2 Region I

En las tres regiones anatdmica que se atribuyen a esta regidon hay factores o elementos de
contraste diferentes, en el caso del pecho tenemos los pulmones, los cuales son cavidades llenas
de aire, al igual que en ciertas ocasiones, los intestinos en el abdomen, que al estar
completamente constituidos por tejido suave y al no contar con ningun elemento de contraste, a
diferencia de la pelvis, hace mas dificil la ubicacidn de drganos en una imagen. Y por ultimo la
pelvis, cuenta con una estructura dsea definida que nos ayuda a determinar regiones y tejido
dentro de la misma. Se decide relacionar estas tres regiones anatémicas con los datos obtenidos
para un espesor de entre 17 y 22 placas por que las tres regiones cuentan con espesores dentro de
este rango, considerando una incertidumbre de aplicacién de pardmetros de +2.5cm.

Para la regidn del pecho los espesores promedio de 18.3cm para una tasa de dosis de 100UM/min
y de 16.5cm para una tasa de dosis de 300UM/min. Para este espesor tenemos en los datos
obtenidos que se tiene una buena calidad de imagen, para un espesor de 17 placas, es una tasa de
dosis de 100UM/min con 1 o 3UM. También se debe de tener en cuenta que en la regidn toracica,
la velocidad con la que se adquiere la imagen es importante debido a | movimiento involuntario de
la respiracidn, por ello también se considera la adquisicion de imdgenes con una tasa de
300UM/min. En esta serie se puede relacionar la pendiente de los datos de SNR con el nimero de
circulos vistos, encontrando que valores de pendiente mayor se tiene una mayor cantidad de
circulos visibles

Continuando con el abdomen, éste no cuenta con elementos de distinto tejido que permitan
contrastar en la imagen, solo en el caso de imagenes adquiridas en la regidon posterior, se
distinguia la columna vertebral, debido a que se tiene menos tejido en esa zona. El espesor
promedio para una tasa de dosis de 100UM/min es de 21cm y para 300UM/min es de 22.3cm.
Para la region de la pelvis, al contar con una estructura ésea, se tiene una mayor nitidez y
visibilidad, y se determind un espesor de 22.7cm a una tasa de 100UM/min y de 24.8cm para una
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tasa de 300UM/min. La serie de datos que concuerda con este espesor es el de 22 placas, sin
embargo, en esta serie de datos se presento un patrén en el que se tienen valores de pendientes
de SNR diferentes, mientras que la cantidad de unidades visibles es la misma para las tasas de
dosis y UM usadas. Debido a esto es dificil determinar un pardmetro que nos dé una buena
calidad de imagen y contraste. Sin embargo, para una tasa de dosis y UM de acuerdo con las
usadas para el pecho, 100UM/min y de 1 a 3 UM. Como fue posible observar en el analisis de las
imagenes de la base de datos de los pacientes, las mejores imagenes se adquirieron con solo tres
filtros, DFC, FFC, SPDC.

6.3 Region Ili

Para la serie de imagenes adquiridas con 27 y 30 placas, lo que equivale a un espesor de
27 y 30cm respectivamente, se tiene una evidente reduccién en la calidad de la imagen, lo
gue nos lleva a suponer que para este tipo de espesores, y mayores, se debe de usar una
energia de adquisicion mayor. Se plantea esta posibilidad debido al aumento en la
cantidad de pacientes que presentan sobrepeso, de los cuales, las imdgenes portales
presentarian una calidad reducida de manera significativa si se les adquieren imagenes
con los parametros establecidos en las secciones anteriores.

6.4 SNR y Contraste

Los valores de SNR para la tasa de dosis de 100UM/min va en disminucidon en proporcién al
numero de placas usadas, al igual que al aumentar la cantidad de UM usadas, de las graficas que
se pueden apreciar en el capitulo V de la seccidn 4.2 la pendiente del SNR para 1UM es mayor
(pues son cantidades negativas) que para 3UM. Esta diferencia se debe a que la dosis, o la
cantidad de fotones que llegan al detector es mayor, y el tiempo de exposicién por parte del
detector es mayor, tendiendo una mayor cantidad de sefial para producir la imagen y por lo tanto
tener una mejor calidad o visibilidad.

Para la tasa de dosis de 300UM/min, los valores de las pendientes de SNR tienen un
comportamiento erratico, esto debido a que el aumento en la tasa de dosis implica una reduccion
en tiempo de exposicién, lo que hace que el detector no pueda percibir la cantidad de sefial
necesaria para producir una buena imagen. Con ello la cantidad de gris en la imagen portal es mas
homogénea y con ello se reduce el contraste.

A pesar de estos hechos, la incertidumbre entre los valores para cada una de las tasas de dosis es
muy pequefia, ya que en varias ocasiones los valores para cada porcentaje de absorcién se
traslapan. Pero, debido a la finalidad de reducir la dosis impartida la paciente, la tasa de dosis
usada para la adquisicidn de las imagenes sera la menor.
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6.5 Mesa de Pacientes

En nuestro estudio preliminar sobre la influencia del tipo de mesa de pacientes en la calidad de la
imagen, tenemos de tres tipos, de aluminio, de madera y rejilla de plastico. Esta ultima es la que se
usa de manera regular durante los tratamientos y la que se uso para la adquisicion de las
imagenes con el maniqui en la segunda parte de este proyecto. Se tiene que el mayor nimero de
circulos visibles es para la mesa de aluminio, mejorando de manera relevante el contraste, la que

le sigue en calidad es la rejilla y por ultimo la de madera.

Al ser un estudio preliminar se deben de realiza un mayor nimero de medidas para poder
determinar si la mesa de aluminio seria la mejor opcién para la adquisicidn continua o permanente
de las imdagenes portales, en especial para casos dificiles en los que los pacientes presentan sobre
peso, lo que equivaldria a un mayor espesor y con ello una reduccién en la calidad de imagen.

6.6 Planteamiento del Protocolo

De las conclusiones realizadas es posible extraer un protocolo de adquisiciéon de imagen portal el
cual establece los pardmetros de adquisicién, en la tabla 6.6, para las regiones anatémicas

mencionadas.

Region Anatdmica | UM de Adquisicion Tasa de Dosis
Cabeza y Cuello 2 100UM/min
Térax 1 100 y 300UM/min
Abdomen 1 100UM/min
Pelvis 1 100UM/min

Tabla 6.6 Parametros de adquisicién para diferentes regiones anatémicas

La energia para la produccién de rayos X es de 6MV y el uso de solo tres filtros, los cuales son, de
Correccion de Campo Oscuro (DFC), Correccion de Campo Completo (FFC) y Correccion de Defecto
de Pixel Estatico (SPDC) deben ser usados para adquirir todas las imagenes, asegurando con ello
gue las imagenes saldran con la mejor claridad posible.

En este estudio es necesario realizar mediciones in vivo, para poder realizar una comparacion que
nos permita determinar dichos parametros de adquisicidn con exactitud, lo cual debe de ponerse
a consideracién del comité de ética de la institucion. Ademas de quedar pendientes los estudios de
adquisicidn de imagen para el uso de una energia de produccién de rayos X de 15MV.
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SNR Para un # de Placas de 1 a 30
a 100 UM/min
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Grafica IV.1 Comparacion de SNR para cada serie de imagenes para 1UM y tasa de 100UM/min
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Gréfica IV.2 Comparacién de SNR para cada serie de imagenes para 1UM y tasa de 300UM/min
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SNR para un # de placas de 1 a 30

a 100 UM/min
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Gréfica IV.3 Comparacidn de SNR para cada serie de imagenes para 2UM y tasa de 100UM/min

SNR Para un # de Placas de 1 a 30
para 300UM/min

70
65
60
55 —a— SNR 1P 2UM
ig —e— SNR7P 2UM
40 | SNR 12P 2UM
Z 35 = —— SNR17P 2UM
« 2(5) —X— SNR 22P 2UM
20 —@— SNR27P 2UM
15 —— SNR30P 2UM
10
5
0 T T T T T T T T T T T

0% 5% 10% 15% 20% 25% 30% 35% 40% 45% 50% 55%
% de Absorcion

Grafica IV.4 Comparacion de SNR para cada serie de imagenes para 2UM y tasa de 300UM/min
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SNR para un # de placas de 1 a 30

a 100 UM/min
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Gréfica IV.5 Comparacidon de SNR para cada serie de imagenes para 3UM y tasa de 100UM/min
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Grafica IV.6 Comparacion de SNR para cada serie de imagenes para 3UM y tasa de 300UM/min
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Graficas Generales de Andlisis de Datos de Regiones Anatomicas

e Graficas de Andlisis de Datos del Pecho
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2.1 Comparacién de distintos AP’s promedio y su utilidad médica
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2.2 Comparacion de los parametros de obtencion de imagen y su visibilidad.
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e Graficas de Analisis de Datos de Abdomen
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3.1 Comparacion de distintos AP’s promedio y su utilidad médica
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3.2 Comparacion de los parametros de obtencion de imagen y su visibilidad.
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e Graficas de Andlisis de Datos de la Pelvis
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4.1 Comparacién de distintos AP’s promedio y su utilidad médica
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4.2 Comparacion de los pardmetros de obtencién de imagen y su visibilidad.
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Interaccion de Rayos X con la Materia

Los rayos x son un tipo de radiacion electromagnética lo suficientemente fuerte como
para interactuar con la materia, provocando algun tipo de reaccién en ella como podria
ser la ionizacion de un dtomo. Este tipo de radiacidn cuenta con una energia y una
longitud de onda descritas por las ecuaciones:

E=hv
L=c/v

Por ser un tipo de radiacion, los rayos x interactian con la materia de diferentes maneras
dependiendo de la energia con la que cuenten y de la misma forma se puede producir de
diferentes formas; sin embargo para la aplicacion médica solo son algunos los efectos de
importancia.

1.1 Mecanismos de interaccion

e Bremsstrahlung

El fendomeno de Bremsstrahlung se presenta cuando un electrén de alta velocidad pasa
cerca del nucleo de un atomo e interactia con la fuerza Coulumbiana del nucleo y sale
reflectad de su trayectoria. Durante este proceso, el electron pierde energia la cual se
emite como radiacién electromagnética, a lo que denominamos un fotén bremsstrahlung.
La energia perdida por 4&tomo debida a lo electrones depende de Z. Cunado un electrén
incidente en un material, rebasa cierta energia, la emision de rayos x (fotones
bremsstrahlung) se tiene un blanco de transmisién. Este tipo de blancos para la
produccidn de rayos x permite que se haga incider electrones acelerados en un lado del
material y se emitan los rayos x del otro lado; este tipo de blancos se usa principalmente
para rayos x de megavoltaje.
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e Efecto Fotoeléctrico

En el efecto fotoeléctrico tenemos un fotdn con una energia igual o mayor a la energia de
amarre de un electrén en alguna de las capas K, L, M, N. cuando un fotén choca con algln
electrén de estas capas, le transmite toda su energia y lo saca de su orbita. El fotoelectron
adquiere una energia hu - E,, siendo E, la energia de amarre del electrén. Una vez que
qgueda el hueco, al estar el atomo excitado, los electrones de capas superiores bajan de
nivel llenando el hueco, con lo que emiten energia en forma de rayos x caracteristicos.
También puede presentarse la emision tipo Auger, este tipo de electrones
monoenergéticos son emitido debido a la absorcidn de rayos x caracteristicos dentro del
mismo atomo.

Rayos X

Caracterisitcos &
bu , electrones Auger

e- [fotoelectran)

Fig. 1 Efecto Fotoalectrico

En el caso de tejido suave, la energia de los fotones emitidos es muy baja si se absorbe
localmente, en el caso de irradiar con fotones de alta energia sobre materiales de
numero atdmico alto, los fotones de emisidn caracteristicos son mas energéticos y por
lo tanto se depositan a una distancia mayor. En estos casos la absorcién de energia
local se reduce y se presenta la radiacién fluorecente, la cual es radiacion
caracteristica del material.

e Efecto Compton

El efecto Compton es uno de los predominantes en el drea médica. Cundo un fotdn golpea
un electron con una energia igual o mayor a la de ligadura de dicho electrén en el
material, este se desprende del atomo y queda con la energia cinética que le cedio el
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fotdn incidente. El electron y fotén adquiere un angulo 6 y ¢, respectivamente, con los
gue se dispersan, mientras mayor sea la energia del fotdn incidente, menores seran estos
angulos. Podemos determinar una relacion entre la diferencia de la longitud de onda que
adquiere el fotén, dada por:

AA=0.0243 (1 —cosep )
Mientras que la longitud de onda final del fotén después de la interaccidn esta dada por:
A=A+4A

Con el efecto Compton también se presenta el coeficiente de atenuacion electrdnica oe. El
coeficiente de atenuacién va disminuyendo gradualmente mientras aumenta la energia
del fotén incidente.

Debido a que el efecto Compton se presenta solo en los electrones mas exteriores y
menos ligados del atomo, el coeficiente de atenuacién se ve afectado por la densidad de
electrones, sin embargo, el coeficiente masico de atenuacién de Compton depende poco
del numero atémico del elemento absorbente y por lo tanto, al momento de adquirir una
imagen con fotones de alta energia se presenta un contraste pobre. Cunado se presenta
una interaccion del tipo Compton con fotones de rayos x o gama, se tiene poca atenuacion
debida a los materiales sobre los cuales incide. En imagenes radiograficas de alta energia,
el contraste presente no se debe a la diferencia en la composicion del tejido, se debe a la
diferencia de densidad entre los mismo.

e- Compton

e- libre

foton dispersado

Fig. 2. Efecto Compton
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Especificaciones Técnicas del Maniqui EPID QC

Designacion de Dispositivo

Objeto de Prueba EPID QC PHANTOM tipo T40225

Manufactura

PTW-Freiburg

Uso

Chequeo Constante EPID con (4...25)MV

Distancia Focal

100cm

Linearidad y Sefial/Ruido

Escalones de Cobre (0/ 2.0/ 4.1/ 6.3/ 8.6)mmy
(11.1/ 13.5/ 19.6/ 26.7) mm

Isotropia de la lineradidad de la sefial

Escalones de Latén 10mm x 10 mm (4.1/ 8.6/ 13.3/ 19.6)
mm

Isotropia Geométrica

Bloques de Latén 8 horizontales y 8 verticales 10mm x 10
mm x 19.6 mm

Elementos de Alto Contraste
Diagonal

Horizontal, vertical

Dimensiones Resolucidn

4mm 0.125 Lp/mm*

3mm 0.167 Lp/mm

2mm 0.25 Lp/mm

1.5mm 0.33 Lp/mm
1mmy0.75mm 0.5 Lp/mmy 0.67 Lp/mm
0.5mmy 0.35mm 1Lp/mmy0.59 Lp/mm
0.25mm 2 Lp/mm

0.2mm 2.5 Lp/mm

0.15mm 3.33 Lp/mm

Elementos de Bajo Contraste

Material
Profundidad de Orificios
Didmetro de Orificios

Aluminio, 20mm de tamafio
(0.5/1.0/2.0/ 3.2/ 4.8) mm
(1.1/ 2.0/ 4.0/ 7.0/ 10.0/ 15.0) mm

Dimensiones (A x L x E)

250mm x 250mm x 42mm

Peso

Ca.3.8 kg

Condiciones de Operacién Ambiental

Temperatura
Humedad Relativa
Presion Atmosférica

(+10...+40) oC
(10...75) % sin condensacién
(600...1200)hPa
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Aceleradores Lineales (LINAC)

Los aceleradores lineales son los dispositivos mas usados en los instrumentos de
radioterapia debido a su eficiencia y el espacio reducido que ocupan en comparacién con
otros dispositivos. Este tipo de aceleradores LINAC funcionan por medio de ondas
electromagnéticas de alta frecuencia, alrededor de las microondas, para acelerar los
electrones, lo cuales puedes ser usados directamente para tratamiento de tumores
superficiales o hacer que choquen contra un blanco para generar rayos x. Los disefos de
LINAC mas usados son aquellos que aceleran los electrones con ondas viajeras o
estacionarias. Los mas eficientes son aquellos que cuentan con ondas estacionarias, sin
embargo debido a que son dispositivos mas costosos, los mas usados son lo que usan
ondas viajeras.

A continuacién tenemos un esquema simple de los componentes de un acelerador lineal
(Fig. 5.1).

Accelerator Tube

Electron FrTTrrrrrTiny Treatment Head l
Gun I T I (Straight Beam) |
Wave Guide M
7 System Bending Magnet

Magnetron Treatment Head |
Modulator or (Bent Beam)
Klystron
Power
Supply

Figura 5.1 Esquema general de los elementos de un acelerador con aplicaciones en la medicina

La fuente de poder le da energia al adulador, el cual manda un pulso simultaneo al
magnetrén o klystron y a la pistola de electrones. Con esta sefial se genera en el
magnetron o klistron la microonda que entra en el tubo acelerador al mismo tiempo que
los electrones son emitidos de la pistola. El tuvo acelerador esta compuesto por un tubo
de cobre el cual en su interior cuenta con discos de cobre colocados coaxialmente y en
algunos casos con diferentes tamanos, y la seccion es sellada al alto vacio. Los electrones
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son disparados con una energia inicial, al interactuar con las ondas electromagnéticas
producidas en el tubo, los electrones ganan energia del campo eléctrico sinusoidal, de
manera semejante a como lo hace un surfista. Los electrones emergentes de este
acelerador cuentan con energias que van de 2 a 25MV dependiendo de las necesidades y
en la forma de un haz lineal de 3mm de didmetro.

5.2 Componentes del LINAC

¥ Magnetron

Este dispositivo se encarga de generar microondas para acelerar los electrones en un
LINCA. Esta formado por un cilindro, en el centro tiene un cdtodo y en la parte exterior
un anodo con cavidades resonantes en una pieza soélida de cobre (fig. 5.2.1). Su
funcionamiento consiste en calentar el catodo, una vez que se emiten los electrones y
se dirigen al dnodo se genera un campo magnético, entre el catodo y el dnodo,
perpendicular a la seccidn transversal del cilindro, lo que hace que lo electrones, en las
cavidades, se muevan en espirales, radiando energia a manera de microondas.

Figura 5.2.1 Corte transversal de un Magnetron

" Klystron

El klystron es, en si, un amplificador de microondas. En la fig. 5.2.2 se puede ver la
estructura de un klystron de dos camaras. En un extremo se tiene un catodo del cual
se obtienen electrones que son acelerados por un pulso negativo de voltaje para
dirigirse a la primera cdmara en la que son energizados con microondas de baja
frecuencia. En esta seccion se generan grupos de electrones, los cuales son afectados

80

80



81

Anexo Il
por el campo eléctrico generado por las microondas, generando una variacién en sus
velocidades, lo que se denomina como velocidad de modulacion. Algunos electrones
no son afectados y otros bajan su velocidad, formandose estos grupos que viajan por
el cilindro hasta la segunda camara, en esta, los electrones son retrasados por el
campo eléctrico que ellos mismos inducen debido a su carga. Al perder velocidad, la
energia cinética que contenian es convertida en microondas de onda fuertes.

LOW LEVEL AMPLIFIED
MICROWAVES HIGH POWER
TO BE AMPLIFIED FIRST CAVITY SECOND CAVITY MICROWAVES
(BUNCHER) (CATCHER)
~ -~ ™
HOT WIRE { ELECTRON h \
FILAMENT : BUNCHES _ §
D :“:, = 7 r 1y |
-~ N ) \ i : \! \\ .
0O00000F ) = .F o ; )
- cndl” GO (/¢
— ll ——
CATHODE /T“ ya DRIFT TUBE  § / H/ \
\ \ v ELECTRON

ELECTRON STREAM = BEAM COLLECTOR

Figura 5.2.2 Esquema de un klystron de dos camaras

¥ Haz de Rayos Xy Electrones

El tipo de interaccion que se genera cuando un haz de electrones choca con un blanco
con una Z grande, como el tungsteno, es de bremsstrahlung. Debido al calor generado,
este tipo de blancos pueden ser discos giratorios que son enfriados por sistemas de
agua fria. Este tipo de interaccién genera un espectro de rayos x con la misma energia
que la de los electrones incidente, mientras que la energia promedio del espectro seria
de una tercera parte de la maxima.

En el caso de haces de electrones para tratamiento, se usan un placa de grosor minimo
u hojuela dispersora, ya que el haz proveniente del acelerador es lineal con 3mm de
diametro. Con esta hojuela se dispersa el haz de manera que se tenga un flujo
uniforme de electrones a través de un campo de tratamiento.

¥ Sistema de Emisién de Haz

El sistema donde se tiene el blanco, los colimadores y otros elementos que regulan el
haz de rayos x o de electrones se le denomina “cabeza de tratamiento” (fig. 5.2.3) .
Esta region del dispositivo esta formada de material de alta densidad como plomo o
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tungsteno, los cuales tienen una funcién de proteccién radioldgica para el personal
que esta expuesto al el uso de estos instrumentos.

Una vez que se tiene el haz de rayos x se tiene un colimador primario el cual da forma
al haz para que interactie con un filtro “aplanador”. Este ultimo es usado para
homogeneizar la energia y los electrones del haz, los cuales deben llegar a las camaras
de monitoreo de dosis. Las cdmaras de monitoreo con camaras iones que se encargan
de monitorear la tasa de dosis, la dosis integral y la simetria del campo. Después de
pasar por las camaras de iones, el haz homogeneizado y regulado pasa por una serie
de colimadores mdviles secundarios, los cuales puede modificar el tamafo
cuadrangular del haz de OxOcm a 40x40 cm proyectado a una distancia estandar de
100cm desde la fuente de rayos x.

Por ultimo tenemos le brazo sobre el cual se coloca la cabeza de tratamiento, se tiene
cabezas fijas con movimientos Unicamente hacia arriba o hacia abajo y brazos que
pueden girar 3602 para la aplicacion de tratamientos con haces multiples.

ELECTRON BEAM
ELECTRON BEAM

X-RAY TARGET
l" :_
7 X-AAY TARGET
PRIMARY COLLIMATOR COLtT:;‘:g:
FORWARAD PEAKED i
X AAY BEAM FLATTENING FILTER
!scm-rinma FOIL SCATTERING FOIL FLATTENING FILTER

CARROUSEL ——— gE— ST — CARRQUSEL

10N CHAMBER ==—=== ION CHAMBER — [(E=ememry
L/ . G .

- g SECONDARY
: COLLIMATOR
13\
: .
¢ sio Fon weoces,  ACCESSORY

v :
' BLOCKS COMPENSATQORS MOUNT —— :
s

|
SECONDARY I}
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