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Resumen

El auge de la medicina nuclear tanto en el diagnéstico por imdgenes como en los procedi-
mientos terapéuticos, requieren del estudio y desarrollo de nuevas técnicas y métodos en los
célculos dosimétricos con el fin de evaluar el desempefio de los tratamientos. En el presen-
te trabajo se estudiaron dos métodos de célculo: por convolucién de kernels de depésito de
energia y por medio de simulaciones de transporte y deposito de energia a través del método
Monte Carlo. Asimismo, se desarroll6 un modelo capaz de implementar correcciones en el
método por convolucién de kernels en presencia de inhomogeneidades.

Se estudiaron emisores ¢ como *"Tc y 12 , ampliamente utilizados en técnicas de ima-
ging metabdlico. Por otro lado, se consideraron también emisores B~ como el Y y el 131
, de gran utilidad en procedimientos terapéuticos; ademads de estudiarse los casos particula-
res de fuentes monoenergéticas de electrones. Finalmente, se estudié el comportamiento del
modelo propuesto para las correcciones sobre los cédlculos realizados utilizando el método de
convolucién en un fantoma antropomorfico considerando inhomogeneidades.
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Abstract

The rise of the nuclear medicine, both in diagnostic imaging and therapeutic procedures,
require the study and development of new techniques and methods in the dosimetric calcu-
lations to evaluate the treatment’s performance. In the present work, there were studied two
calculation methods: by convolution kernels and through simulations of transport and deposit
of energy by means of the Monte Carlo method. Also, it was developed a model capable of
approaching the method by convolution kernels in the presence of inhomogeneities.

There we analyzed v emitters such as "Tc and I , widely used in metabolic imaging
techniques. Besides, we considered B~ emitters like *°Y and 31, very useful in therapeutic
procedures, have been considered and it was studied the special case of monoenergetic elec-
tron sources. Finally, it was studied the behavior of the proposed model for corrections, on
the proposed method in anthropomorphic phantom considering inhomogeneities.
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Introduccion

La medicina nuclear es una especialidad médica que emplea pequefias cantidades de radio-
farmacos para el diagnéstico y tratamiento de enfermedades. Esta ha extendido sus fronteras
en las dltimas décadas con el desarrollo de nueva técnicas en el area de las imagenes y el
desarrollo de un amplio espectro de radiofdrmacos disponibles para el tratamiento de enfer-
medades no solo oncoldgicas.

En los tratamientos terapéuticos es necesario evaluar el desempefio del tratamiento sumi-
nistrado al paciente, para ello es necesario contar con métodos dosimétricos especificos para
la medicina nuclear.Este echo nos proporciona importantes oportunidades en el &mbito de la
investigacion, que deben ser estudiadas a los fines de proveer herramientas especificas segin
las capacidades y recursos de la region.

La administracién de anticuerpos monoclonales utilizados en tratamientos de radioinmu-
noterapia en procedimientos de medicina nuclear consiste en el depésito de concentraciones
especificas de radiactividad en regiones tumorales con el objetivo de danar a las células que
lo conforman.

La actividad suministrada no se distribuye de manera uniforme sobre el cuerpo del paciente,
esto se debe a las caracteristicas biocinéticas propias de cada radiofdrmaco. Los principales
métodos utilizados en calculos de dosimetria interna asumen que esta actividad se distribuye
de manera uniforme en los 6rganos fuentes con el fin de simplificar los calculos, generando
incertezas no despreciables en el cémputo de la dosis absorbida ya sea por el 6rgano fuente o
por cada uno de los érganos blanco [1].

La dosis debida a emisores 7, comtinmente utilizados en procedimientos de diagndstico, no
producen un dafio biolégico de consideracion clinica en el paciente. Mientras que los emisores
B y «, ampliamente difundidos en los tltimos afios debido a los avances en su produccién,
proveen un depésito de dosis localizado y tienen la capacidad de producir un mayor dafio
biolégico en los tejidos sanos. El andlisis dosimétrico en estos casos de uso cotidiano en centros
de medicina nuclear requiere entonces de célculos rigurosos y precisos que permitan evaluar
el desempefio del tratamiento llevado acabo.

Estos tratamientos requieren de una estimacién de la distribucion de dosis a partir de la
energia absorbida por cada érgano o regién. Esta se puede aproximar mediante métodos
numéricos o analiticos [2]. Numéricamente, se puede estimar a través de simulaciones Monte
Carlo; mientras que analiticamente, se puede calcular por medio de la convolucién de la
distribucién de actividad con ntcleos de dosis puntuales (DPK")[3, 4] 6 el método de valores
S [5].

Actualmente, casi todos los calculos utilizados en la planificacién de tratamientos en situa-
ciones clinicas se llevan a cabo a través de la simplificacién de la ecuacién de transporte de
radiacién de Boltzmann (ETB), considerando los tejidos como medios homogéneos e infinitos

1 Dose Point Kernel, por sus siglas en inglés
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y utilizando el principio de linealidad. El método de Monte Carlo proporciona, por otro lado,
la capacidad de calculo y precisién que no se puede lograr por aproximaciones analiticas.

La alta capacidad del procesamiento de datos y cédlculo disponibles en la actualidad, con-
vierten a las simulaciones por el método Monte Carlo en una herramienta indispensable para
el estudio del transporte de radiaciéon sobre los tejidos blandos [6].

El presente trabajo se focaliza en la utilizaciéon del método Monte Carlo, con el objetivo
de lograr cédlculos de DPK sobre sistemas complejos que involucran medios biolégicos en
dimensiones finitas. Se analizardn fuentes de emisores gama y beta. Se estudiardn ademas
los efectos producidos por la existencia de interfaces entre diferentes medios. Asimismo se
efectuardn célculos dosimétricos sobre un fantoma antropomoérfico utilizando los kernels ob-
tenidos, y por medio de simulaciones Monte Carlo, con el fin de estudiar la capacidad del
método de convolucién propuesto.
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2.1 Ecuacién de transporte de Boltzmann

El transporte de radiacién y su correspondiente depdsito de energia sobre tejido biolégico
puede ser modelado analiticamente a través de la ecuacién de transporte de Boltzmann[y,
8]. En el presente trabajo se seguird el desarrollo propuesto por Duderstadt y Hamilton [9],
quienes consideran un volumen arbitrario V en cualquier parte del espacio, donde el ntimero
de particulas N(r, E, f), t) en V con energias entre E y E + dE moviéndose en la direcciéon 9
y Q +dO (ver tig. 2.1(a))estd dado por

’ ’ n(rlEIQIt)

&

(@) (b)

Figura 1: (a) Variables que describen la posicién y direccién de una particula. (b) Densidad de particu-
las n(r, E, O, t) d3r

N(r, E, O, 1) = [/ n(r, E, Q, t) d3r} dE dQ) (1)
1%

n(r, E, Q, t) representa la funcion densidad de particulas (ver fig. 2.1(b)). El flujo* de parti-
culas dentro de V' se encuentra expresado por

aN_a A 3 A an 3 A
= =3 [/Vn(r,E, O, t)d r} dEdQ) = Uvatd r] dEdQ) (2)

donde se asume que el volumen elegido es invariante en el tiempo.

Las particulas pueden “entrar” o “salir” de V, por diferentes mecanismos. Cuando entran
al volumen producen un aumento de N, mientras que al salir N disminuye. Entonces, la tasa
de cambio en el tiempo del niimero de particulas sera igual a la diferencia entre las particulas
“ganadas” y “perdidas” en V.

1 El flujo N = dN/dt, se define como el incremento en el nimero de particulas dN en el intervalo de tiempo dt
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Los eventos por los cuales el niimero de particulas en V puede aumentar se resumen a
continuacion:

1. Existencia de fuentes de particulas dentro de V.
2. Ingreso de particulas en V a través de la superficie S (ver fig. 2).

3. Particulas con estado (E’ ,Y) interactuan con el medio en V cambiando su estado a
(E, Q).

Mientras que la disminucién de particulas se debe a alguno de los siguientes:

4. Fugas a través de la superficie S.

5. Interacciones de particulas con el medio que alteren su estado de fase (E, (2)3.

N

Q
ds

Figura 2: Volumen arbitrario con superficie S

Se define el término correspondiente a la fuente S(r, E, O, t) a partir de la funcién densidad
de particulas emitidas Y (r, E, O, t) dE a0,

S(r,E, O, t) = [/ Y(r, E, O, 1) d%] dE dO) 3)
1%

El aumento de N debido a eventos del tipo 3 descripto anteriormente se puede expresar como
la probabilidad de que una particula cambie su energia E' — E y su direccién de movimiento
€Y — ) en un evento de interaccion, a este fendmeno se lo describe en funcién de la doble
seccion eficaz de scattering X

[ / VE(E —E Q = Q)n(r, E, O, t) d%] dE dQ) (4)
|4

donde v’ es la velocidad de las particulas. Integrando esta tltima para todas las direcciones
QY y para todas las energias E’ se obtiene K(r, E, €}, t) que representa el ntimero total de
particulas en el estado (E,(}) que provienen de interacciones con el medio

A

K(r, E, O, f) = [/Vd% Andﬁ’ /O dE' o' S(E = E', O — O) n(r, E, &Y, t)} dEdQY (5)

En el espacio de fase de las particulas con energia E y direccién ), una particula que no pertenece a este espacio
puede colisionar dentro de V y puede pasar a pertenecer al espacio de fase analizado.

Una evento de absorcién produce la pérdida de particulas y un proceso de dispersién produce un cambio en el
estado de fase. Como solo mantenemos registro de las particulas con energfa E y direccion ), una colisién de
dispersién también representa una pérdida.



2.1 ETB

Por otro lado, la disminucién de N en V debida a eventos del tipo 5, F, se puede analizar
a partir de la tasa a la cual se producen interacciones en alguna posicién r. Esta depende del
moédulo de la velocidad v de la particula, de la seccién eficaz macroscopica total, X;(r, E), y
de la densidad de particulas n(r, E, ), t)

F(r, E, O, t) = V v 5i(x, E) n(x, E, Q, t)d°r| dEdQ ©)
%4

El ingreso y egreso de las particulas desde el exterior se puede analizar a partir del flujo neto
en la superficie S. La densidad angular vectorial j(r, E, €0, t) describe la tasa de particulas con
energia E y ) que atraviesan un elemento de superficie dS y viene dada por la ecuaciéon

j(r,E,Q,t) -dS=ovn(r, E, Q, t) Q- dS (7)
Por lo que el flujo neto resulta
J(5, E O, ) = Jout — Jin :/S on(r, E, O, 1) Q) - dS (8)
= VV- on(r, E, Q, t)ﬁd3r (9)
:/V vQ)-Van(r, E, O, t)dPr (10)

donde en el paso de la ec. 8 a la ec. g se utilizé el teorema de Gauss, ademas €} no depende
de r, entonces la divergencia solo afecta a la densidad de particulas*.

Finalmente combinando todos los términos desarrollados, obtenemos la tasa de cambio del
numero de particulas en el volumen V por medio de la ecuacién

/ &r [aa?ﬂﬁ.w(r, E Q1) +oZm(x E, QO 1)
v

- / dE' [ dOVUS(E S E & = On(r, E, O, ) — Y(r, E, O, t)| dEdO =0 (11)
0 4

El volumen elegido V es arbitrario, entonces para que se cumpla la igualdad anterior el inte-
grando debe ser nulo, dando como resultado

a A A A
a—'Z 100 Vn(r, E, O, 1) + oZmn(r, E, O, 1)

— / dE' [ dOVVE(E' - E O — O)n(r, E, O, t) +Y(r, E, O, t) (12)
0 4
Obteniendo la Ecuacién de transporte de Boltzmann en funcién de la densidad de particulas

n(r, E, O, t).
Es conveniente considerar la ETB en funcién del flujo angular &(r, E, O, t)=vn(r, E, Q,t)

100 A
W7+Q-V@+Zt®

_ / dE' [ dOYS((E —E O — Q)d(r, E, OV, ) +Y(r, E, O, 1) (13)
0 4

4 V-0Q=00-V
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Figura 3: Cuerpo de volumen V de area dV; nds es un elemento de drea cuya normal apunta hacia
fuera del volumen. Las flechas representan particulas que atraviesan al volumen.

La ETB, descripta de la forma 13 depende de siete variables independientes (¥ = x, y, z; E;
QO = O(6,¢); t) y contiene derivadas espacio-temporales e integrales sobre E’ y ', lo cual
incluye a esta ecuacién dentro del tipo integrodiferencial, cuya solucién analitica se obtiene
solo para casos particulares en determinadas condiciones.

2.2 Relacién entre la energia impartida, la dosis y el kerma

La energia neta transportada a través de un diferencial de drea ds (ver figura 3), se encuentra
dada por el producto escalar ¥ - nds, donde ¥ es la fluencia vectorial de energia definida por

Y’://E@fldﬂdE (14)

y n es el vector unitario normal a la superficie. La energfa depositada se define como la
suma de la energia media total transportada a traves de V' y el cambio en la energia en reposo
Q de los ntcleos y de toda aquella particula elemental involucrada en la interaccién de la
radiacién con el medio. La energia media impartida € al volumen V es la suma de toda la
energia depositada en V [8]

é:—% ‘F~nds+ZQ (15)
v
Aplicando el teorema de Gauss, resulta que

__ yo_ [ (_ d(X Q)

c— /Vv ‘f’dV—FZQ—/‘/( vy S ay (16)

La fluencia vectorial de energia puede ser expresada en funcién de dos componentes, una
correspondiente a la fluencia debida a los fotones, ¥,, y otra debida a la fluencia de las
particulas cargadas ¥;, por lo que la ec. 16 puede ser reescrita como

= /V (—V-(‘I’7+‘f’c)+d(dZVQ)> v (17)




2.2 RELACION ENTRE LA ENERGIA IMPARTIDA, LA DOSIS Y EL KERMA

La dosis absorbida D por un medio determinado se define a partir de la energia absorbida
por unidad de masa [10], como

D(r) = lim e 1 lim <é> (18)

A partir de la ecuacién 17, la dosis puede ser reescrita como:

1 14(2Q)
D=—--V-(¥Y,+Y¥%%)+-——5-" 1
De esta tiltima ecuacion puede definirse la kerma> K, que es la energia cinética de las particulas
cargadas (electrones, protones, etc.) resultantes de la interaccién con el medio de las particulas
no cargadas (fotones, neutrones); como la divergencia de la fluencia vectorial de energia para

los fotones normalizada por la densidad del medio [11]

VY,
P

K=

(20)

De la ec. 19 puede verse que en ausencia de cambios en la energia en reposo® y en condiciones
de equilibro para las particulas cargadas, donde V - ¥, /p = 0, la dosis total absorbida resulta
igual a la kerma.

2.2.1 Kerma por unidad de fluencia de fotones

La relaciéon entre la kerma de un haz de fotones y la fluencia de fotones que producen dicha
kerma es importante para la comprensién de la dependencia de la energia de ionizacién de
fotones en un medio.

Asumiendo un haz de fotones, monoenergético, con energia E, la kerma puede expresarse
a partir del producto de la fluencia energética ¥ y el coeficiente de transferencia energética
masico (pu/p)Ez”

(21)

®F <””>
P JE
donde @ es la fluencia escalar.
El coeficiente de transferencia energética mésico se calcula utilizando las secciones eficaces
totales de las interacciones de los fotones con la materia a través de lo cuales, la energia es

5 Energia cinética liberada por unidad masa, acrénimo de su definicién en inglés kinetic energy released per unit mass.

6 Por ejemplo, en los casos en los que no se producen fisiones de los ntcleos en los dtomos

7 Debido a que en el siguiente desarrollo se analizara el caso de un solo medio, solo se hard referencia a la depen-
dencia energética en la presente seccion.
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transferida al medio. La relacién de kerma por unidad de fluencia para los fotones monoener-

géticos viene dada por
5-e()
—=E(— (22)
® P /E

Por lo que cuando la fuente de fotones es polienergética, la ecuaciéon puede generalizarse
de la forma

Emax dP(E tr
K Jo dE d§5 'E (%)E (23)
D Enax 3p dP(E
¢ Jo dE S5

donde el célculo se realiza sobre todas las energias que componen el espectro.

2.2.2 Relacion Kerma - Dosis

La kerma puede ser expresada como la suma de la kerma de colisién K, y la kerma de
radiacién K. En el caso de fotones de baja energia es despreciable la componente radiactiva,
entonces en la condicién de equilibrio para las particulas cargadas, la dosis en funcién de la
kerma de colisién sera [12]

Hen Hen
D=K.=%Y|— | =E® | —
()= (%) S

donde (pen/p) es el coeficiente de absorcion de energia masico.

2.3 Teorema de Fano

El equilibrio para las particulas cargadas se cumple en medios homogéneos e infinitos ya
que si es irradiado dicho medio uniformemente con fotones, la fluencia de particulas secunda-
rias liberada es también uniforme. El teorema de Fano establece que la fluencia de electrones
permanecerd uniforme aunque se relaje el requisito de homogeneidad del medio[13].

Teorema de Fano En un medio infinito de una dada composicién expuesto a una
fluencia uniforme de particulas primarias, como por ejemplo fotones 7, el flujo
de particulas secundarias resultante también debe ser uniforme e independien-
te de la densidad del medio y de las variaciones de densidad punto a punto.

Puede generalizarse el teorema a los casos en que la fuente emite particulas f~. Los requisitos
generales para el equilibrio (o fluencia constante de particulas) que se establecerdn en un
medio infinito de composicién atémica homogénea pero con variaciones de densidad son: que
el nimero de particulas emitidas por unidad de masa por la fuentes permanece constante a lo
largo del tiempo y que la seccién eficaz no depende de la densidad (estado de agregacion)[8].

2.4 Kerma y Dosis en la interfaz de dos materiales

La dosis absorbida en un punto en un medio en el que se cumple la condicién de CPE se
calcula facilmente como D = ¥ u.n/p. Sin embargo, en la interfaz entre dos medios con pro-



2.4 KERMA Y DOSIS EN LA INTERFAZ DE DOS MATERIALES

=

Photons

=

Photons "1

Highz \ Low Z

High Z Low Z A

Distance Distance

(@) (b)

Figura 4: Fluencia de electrones en la interfaz entre un medio de alto Z y bajo Z como funcién de la
distancia de la interfaz. La linea solida representa la fluencia total. En (a), la fuente de fotones
se ubica en el medio de Z alto; en (b), la fuente de fotones se ubica en el medio de Z bajo [11]

piedades radioldgicas diferentes, no se cumple el CPE y la dosis absorbida no puede calcularse
de esta manera.

En la figura 2.4(a) un haz de fotones incide desde un medio de Z alto, hacia un medio
de Z bajo. Los fotones liberardn electrones en ambos medios, las diferencias fisicas entre los
medios y la direccién de irradiacion crearan un estado de desequilibrio. Dada la dependencia
de la dispersién Compton con Z, vemos que no habra electrones retrodispersados desde el
medio de Z bajo hacia el de Z alto. Por lo tanto, la fluencia de los electrones que surgen en
el medio de Z alto disminuird a medida que la interfaz se acerca. Una vez que la interfaz es
atravesado, esta fluencia de hecho disminuye a cero mds alld de aproximadamente Ropar® (en

el medio de Z bajo) de los electrones hacia adelante dirigida producidos en el medio de Z alto.

Como los fotones cruzan la interfaz, hay electrones que ponen en movimiento debido a las
interacciones en el medio de Z bajo para llegar a un méximo una vez que se logra CPE. Las
fluencias de electrones combinan en las proximidades de la interfaz se muestran mediante la
linea continua con un minimo en el lado de bajo Z de la interfaz.

En la figura 2.4(b), los fotones inciden desde el medio de bajo Z. La fluencia de electrones
producidos por la interaccion de los fotones con el medio de Z bajo es constante hasta la
interfaz y luego disminuye a cero dentro del medio de Z alto. Los electrones producidos

dentro del material de Z alto penetran en el medio de Z bajo debido a la retrodispersion.

Las fluencias combinadas muestran un maximo en el medio de Z alto a una distancia desde
la interfaz menor que la profundidad de equilibrio (es decir, el R;;;x de los electrones en el
medio de Z alto).

8 Rynax hace referencia al rango maximo

9
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2.5 Fuente puntual de particulas 7

Si se considera una fuente puntual de particulas y monoenergética, inmersa en un medio
homogéneo e infinito, en el cual no se generan particulas secundarias, ademaés las particulas
no cambian su direccién durante el “vuelo” y en estado estacionario la ec. 13 se reduce a [7]

Q- Vo(r,Q) + Z,(E)@(r,Q) = Y(r, Q) (25)

Donde Q) - V es el operador derivada direccional a lo largo de la direccién de vuelo, Q, de
la particula. Definiendo una nueva variable R, como puede verse en la figura 5, tal que
d

AV o (26)

Q

Figura 5: Nueva variable R

La ecuacién diferencial 25 en termino de R se puede expresar como

—didb(r—Rf),ﬁ) + Z,2(r— RO, Q) = Y(r— RO, Q) (27)

con

&(r,Q) = &(r— RO, O (28)

ko

Multiplicando a ambos lados por el factor exp [—Zu (r— Rf))] puede simplificarse esta
ultima ecuacién obteniendose

d

~IR (@(r — RO, Q) exp {—Zu (r— RQ)D =Y(r— RO, Q) exp {—Za (r— Rﬂ)} (29)

Integrando esta tltima ecuacion se encuentra que

O(r, Q) exp(Z, - Q) = O(r — RO, Q) exp {—Za (r— Rﬂ)} ‘R .

o0 . R (30)

- / dRY(r = RO, E, Q) exp [ (r— RA) - O
0

simplificando el factor multiplicativo en ambos lados de la igualdad se obtiene

o(r, Q) = /(:o dRY(r — RO, E, Q) exp(—Z,; R) (31)



2.5 FUENTE PUNTUAL DE PARTICULAS Y

El flujo escalar @(r) esta dado por

= /dQcD(r, Q) (32)
entonces
D(r) = / dR [ dQY(r— ROE, Q) exp(—% R) (33)
0 4
Introduciendo una nueva variable
r' =r— RO (34)
De esta ultima, se define
—fr—v
6 r (35)
r—1'|

Cabe sefialar que

/An - RZI/Vhir;qz (36)

El flujo escalar se puede expresar en funcién de esto ultimo

El término correspond1ente a la fuente puntual ubicada en r = a que emite isotrépicamente
puede ser descripta como

Y(r,0) = 1 Lo(r—a) 8)

Finalmente integrando la ecuacién 37 se obtiene

_ Yo exp(~Z, |r—a))
@(I‘) - E ‘I‘— a’Q (39)

Generalizando el resultado anterior para una fuente arbitraria e integrando la ec. 39 sobre
el volumen de la fuente, en un medio infinito se obtiene

exp(—Z, |[r—r’|)

4rt|r —r'|? (40)

®(r) = / PrY ()

La pérdida de energia producido por las colisiones que sufre el haz primario de fotones pue-
de incorporarse por medio del factor de Buildup, B(|r —'|,E) [8] y reemplazando la seccion
eficaz macroscépica de absorcién por la total,

exp(—Zqppar |t — 1’
o) = [ ¢r's(r) B(lx - r'|p) P 2t [ ]) )

11
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La dosis puede expresarse como

D=E (”;”) @ (42)

Introduciendo 41 en la ecuacién anterior puede expresarse la dosis como la convolucién
de la fuente con una funcién que dependerd de la energia cedida al medio no solo por las
particulas primarias sino que a primer orden por las particulas producidas por la interaccién
de la radiacién primaria con el medio.

D= [@rs(r')K(lr |, E) = S(r') « K(|r ~ |, E) (43)
donde
K(ir—7),E) = (20 ) B(jr — x|, py P Zto [t X7 49
’ o ’ 4rt|r —r/|?

2.6 Transporte de particulas cargadas

El transporte de particulas cargadas desafia la suposicion de movimiento en linea recta
hecha en la seccién 2.5, ya que el camino de las particulas cargadas se curvard debido al
campo coulombiano producido por los d4tomos. Ademads, éstas interactiian de forma continua
con la materia. Por otro lado, la longitud total del trayecto de las particulas cargadas es corto
en relacion al vuelo de los fotones, y las interacciones normalmente transfieren una cantidad
baja de impulso [14].

Es conveniente, por lo expuesto anteriormente, describir el transporte de particulas cargadas
en términos de una distancia equivalente en linea recta, llamado “rango” , y expresar su
pérdida de energia en términos de la potencia de frenado o Stopping Power

dE
S(E) = -7, (45)

Se define al rango en la aproximacién CSDA? en términos del poder de frenado como

Eo /dE
Rcspa = / (d )
0 X

donde Ej es la energia inicial de la particula.
En la aproximacién CSDA la ecuacién de transporte de Boltzmann viene dada por [15]

1
dE (46)

A A A ~, O(S(E)®
Q'V@+Zf@:Y+/ZE(Q—>Q/)®d0/+(S(aE)) (47)
donde ®(E,r) es la fluencia escalar, X; es la seccion eficaz macroscopica total, X, es la
seccion eficaz macroscépica para el scattering eldstico, Y(E) es el término de fuente y S(E) es
el stopping power. Integrando sobre el dngulo sélido se llega a que

I(S(E)P)

R (48)

9 Continuous Slowing Down Approximation, por sus siglas en ingles



2.7 DOSE POINT KERNEL - CONVOLUCION

donde @(E,r) es la fluencia vectorial. Los términos correspondientes al scattering se cance-
lan luego de la integracion.
Multiplicando la ecuacién 48 por la energia E e integrado sobre E

0SP
vy = [E52 4% (49)

donde ¥ (r) es la fluencia energética vectorial. Por ultimo, integrando por partes al primer
termino de la derecha se obtiene

V-Y:/S@E+YE (50)

De la ec. 19,se observa que ) Q = Y — Q, donde Yr es la energia cinética total de la
radiacion emitida por unidad de masa del medio por la fuente y Q, es el incremento neto en
la energia de reposo por unidad de masa del medio producida por la radiacién. Entonces la
dosis absorbida por el medio resulta

_ S(E)
D_/¢@0F)M (51)

La ecuacién 51 expresa a la dosis absorbida en funcién del stopping power S(E).

2.7 Dose Point Kernel - Convolucién

La dosis absorbida D(r) por un paciente sometido a un procedimiento de medicina nuclear,
puede ser calculada por la integral de convolucién

D(r) = /Vd“o’r’ A(rYK(r—1") = A(r) « K(r) (52)

donde A(r) es la distribucién espacial de actividad producida por el radioisétopo suminis-
trado y K(r) es el nticleo de dosis de convolucién DPK,que representa la distribucion radial
de dosis absorbida alrededor de una fuente puntual emitiendo isotrépicamente en un medio
infinito.

El calculo de la eq. 52 se puede simplificar si se aplica la transformada de Fourier y se usa
el Teorema de convolucion para reescribir la integral 52 como un producto entre la actividad y
el kernel en el espacio de Fourier

F{D(r)} = F{A(r) «K(r)} = F{A(r)} - F{K(r)} (53)

Finalmente, se calcula la antitransformada de Fourier de ambos lados obteniendo asi la
dosis

D(r) = 7 [F{A()} - F{K(N)}] (54)

Los datos de la distribucién de actividad, obtenidos a través de imagenes SPECT, PET, etc.,
se almacenan en matrices discretas 3D. Entonces en vez de utilizarse la transformada continua
de Fourier para calcular la dosis absorbida por medio de la eq. 54 se emplea la transformada
discreta de Fourier.

13
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Una herramienta 1til para realizar estos calculos son la transformada y la antitransformada
rapida de Fourier, comtinmente designadas como FFT e IFFT', en la figura 6 se resume el

método de convolucién de kernel implementado [16].

SPECT, PET, CAMARA GAMA, etc MC Penelope
Mapa 3-D de |la concentracion DPK
de Actividiad Kir)
Alr) r
3-D FFT 3-D FFT
¥ v
Alf) K(f)

\Convoluciér/

Dif.t)=Alft) KIf)

Espacio de

Fourier

h 4

3D IFFT

v

Dosis absorbida
Dir)

Figura 6: Diagrama de la aplicacién del método de convolucién

10 Fast Fourier Trasnform y Inverse Fast Fourier Trasnform, por sus siglas en ingles




Métodos y Materiales

Se calcularon por medio de simulaciones Monte Carlo, los ntcleos de convolucién (kernels)
de dos emisores y (11 y "Tc ), utilizados ampliamente en el campo del diagnéstico por
imagenes, y un radioisétopo emisor ™ oY), empleado comtnmente en procedimientos de
radioinmunoterapia. Ademads se consideraron dos fuentes monoenergéticas de electrones de
1MeV y 100 keV.

Para realizar las simulaciones se emplearon fantomas compuestos por esferas concéntricas,
de diversos materiales homogéneos, la composiciéon y densidad de los mismos se muestran
en la tabla 1, datos de referencia del ICRU-44 [17]. La fuente se modelo de forma puntual,
localizada en el centro de las esferas emitiendo de forma isotrépica. El tamafio de las esferas
se define en funcién del medio y del tipo de emisién de la fuente.

z Z/A Agua Pulmén Tejido Adiposo Tejido Blando Musculo estriado Hueso Compacto Cerebro

H 1 0.992 11.19  10.30 11.40 10.12 10.20 3.40 10.70
C 6 0.500 10.50 59.80 11.10 14.30 15.50 14.50
N 7 0.500 3.10 0.70 2.60 3.40 4.20 2.20
O 8 0.500 88.81 74.90 27.80 76.18 71.00 43.50 71.20
Na 11 0.478 0.20 0.10 0.10 0.10 0.20
Mg 12 0.494 0.20
P 15 0.484 0.20 0.20 10.30 0.40
S 16 0.499 0.30 0.10 0.30 0.30 0.20
Cl 17 0.479 0.30 0.10 0.10 0.30
Ar 18 0.451
K 19 0.486 0.20 0.40 0.30
Ca =20 0.499 22.50
o (g/cm®) 1000  0.260 0.950 1.000 1.050 1.850 1.030
(Z/A) 0.555  0.550 0.556 0.550 0.550 0.515 0.552

Tabla 1: Composiciéon atémica de los tejidos humanos simulados y del agua. Datos de referencia toma-
dos del ICRU-44

El efecto sobre la dosis en presencia de interfaces entre diferentes medios, se estudio simu-
lando el transporte y su correspondiente depdsito de energia para diferentes combinaciones
de materiales. Se utilizaron fantomas esféricos con fuentes emitiendo isotrépicamente.

Luego se simulo el transporte y su correspondiente depdsito de energia sobre un fantoma
antropomorfico representado por una geometria humanoide sencilla contemplando irradiacio-
nes con fuentes de *"Tc y 12°1 . Para esto se utilizaron las subrutinas de fisica del c6digo MC
Penelope v. 2008 y el c6digo MC FLUKA [18, 19]. Asi mismo se realiz6 el cdlculo dosimétrico
utilizando el método de convolucién de kernels, para lo cual se desarroll6 un rutina escrita en
lenguaje de programacién python capaz de aplicar la transformada rapida de Fourier.

15
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Finalmente se aplic6 el método de calculo por DPK para un caso clinico tipico, en el cual se
dispuso de una imagen dual SPECT/CT, la cual provee la informacién anatémica del paciente
y la correspondiente distribucién de actividad. En este caso el paciente fue tratado con °Y y
el célculo se realiz6 considerando al cuerpo humano como una distribucién homogénea de
agua.

3.1 Nricleos de convolucién para emisores y

Se obtuvieron los ntcleos de convolucién para dos emisores 7y de uso comutn en medicina
nuclear, Yodo-123 (1?31 y Tecnecio-ggm (" Te).

Los radiois6topos de Yodo son ampliamente utilizados en tratamientos terapéuticos y en
el diagnostico por iméagenes. En particular, el 12°T decae por captura electrénica (EC) con una
vida media de 13 hs y emite fotones de 159 keV con una abundancia del 83 % [20].

El *"Tc es uno de los radiois6topos trazadores de mayor uso en la medicina nuclear [20],
emite fotones de 140 KeV con una abundancia del 87 % y tiene una vida media de 6,02 hs, la
ausencia de emisiones f~ reduce la energia impartida al paciente, por ende una menor dosis
es depositada en el mismo.

El nucleo de convolucién (cGy/Bq - s) se define a partir de la energia depositada E(r) en un
medio de densidad p como [4]

]K(r):< E() >< Rec )1,602-1014 (55)

47 Y 7’2 nprimarios

donde g4, es el nimero de fotones por decaimiento, 7,imarios €S €l nimero de particulas
primarias simuladas y 1,602 - 10714 ¢cGy - ¢/eV es un factor de cambio de unidades.

El célculo de E(r) se realizo con el software, basado en las subrutinas de fisica del codigo
MC Penelope v. 2008, desarrollado por Pedro Pérez, et al. [21].

Se model6 el problema como una fuente puntual emitiendo isotrépicamente ubicada en el
centro de 150 casquetes esféricos concéntricos de material homogéneo como se puede ver en
la figura 7. La lista de materiales para los que se calculo el nticleo de convolucién, se detallan
en la tabla 1. Los principales pardmetros de simulacién se detallan en la tabla 2.

Energia de absorcién [eV] N¢de particulas

Ci C2 WCC WCR
Fotones Electrones Positrones primarias

Emisor  Energia Geometria

PmTe 140 keV Esferas concéntricas
12 1€3 1e3 1e4 0.1 0.1 1e4 1e3 1e7
I

159 KeV

Tabla 2: Parametros principales de las simulaciones

El tiempo de simulacién depende de diversos factores, uno de ellos es el nimero de parti-
culas primarias a ser simulados y otros son la energias de corte’.

La energia de absorcién depende del tipo de particula, para el caso de los fotones se elije
el valor de absorcién tal que el camino libre medio del fotén (a la energia de absorcion) sea

1 Con energia de corte nos referimos a la energia a la cual se deja de simular el vuelo de la particula y se supone
que el medio la absorbe localmente.



3.1 NUCLEOS DE CONVOLUCION PARA EMISORES 7y 17

300 mm

Figura 7: Geometria utilizada en la simulacién MC para los emisores y

menor que la distancia entre dos cascarones consecutivos, mientras que para los electrones (a
la energia de absorcién) el rango Mcspa debe ser menor a la distancia entre los cascarones.
Las energia de absorcién para los fotones y los electrones fue E,,s = 1-10% V.

El ndmero de primarios a ser simuladas es un factor que incide en el tiempo de simulacién,
pero también dependera de este pardmetro el error estadistico: cuanto mayor sea el niimero de
lluvias primarias simuladas, menor serd el error estadistico ya que este decrece como 1/v/N
en virtud del teorema central del limite. En el presente trabajo se optimiza esta relacién con
el fin de obtener un error estadistico menor que el 5% y que el costo computacional implique
tiempos de simulacién menores a un dia.

1070 1180
1060 11160
1050 |1140!
1040} ! 1 |
) 1120
1030 e T
Mesesee L1100
1206—96 20 30 40 50 0_ 10 20

N° de lluvias [en millones]

40 sjo

N° de lluvias |en millones

Figura 8: Andlisis de la convergencia para la energia depositada en diferentes cascarones. Izq.: Cascaron
numero 10, Der.: Cascaron namero 20

Como vemos en la figuras 8 y 9 el error estadistico disminuye con el crecimiento del ntimero
de primarios simulados pero al aumentar éste, aumenta considerablemente el tiempo de célcu-
lo. Para ambos radiois6topos se establecié que las simulaciones se realizarfan considerando
107 primarios, para lograr el error estadistico y el tiempo de calculo deseados.
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Figura 9: Tiempo de simulacién en funcién del ntimero de lluvias primarias simuladas

3.2 Nrtcleos de convolucién para emisores 3 y fuentes de electrones

Se calculé el nicleo de convolucién para el emisor B °Y , asi como para el caso de fuentes
puntuales monoenergéticas de 1MeV y 100KeV .

El Y se aplica en tratamientos del cancer de higado, tumores de origen neuroendocrino,
dolor por metdastasis ¢sea, entre otros. El espectro de emisién del radioisétopo se puede ver
en la fig. 10

0.09 ‘ :
[ Espectro de Itrio 90
B Energia efectiva

0.07

0.05

0.03

0.01]

0 500 1000 1500 2000 2500

Energia [keV]

Figura 10: Espectro de emision de Y .

El ntcleo de convolucién escalado o scaled Dose Point Kernel (sSDPK) para una fuente mono-
energética de electrones puede definirse como [21]

sDPK(x) = 47 pr*Respa D(r) (56)



3.2 NUCLEOS DE CONVOLUCION PARA EMISORES IB Y FUENTES DE ELECTRONES

Agua Pulmén Tejido Adiposo Tejido Blando Musculo Estriado Hueso Compacto Cerebro

100keV  0.0143 0.0482 0.0151 0.0143 0.0139 0.0084 0.0139
1MeV 04369 1.4659 0.4688 0.4387 0.4241 0.2562 0.4242
Ny 0.4117  1.3829 0.4458 0.4161 0.4007 0.2422 0.4013

Tabla 3: Rangos Rcspa [cm] calculados para los diferentes medios estudiados

donde 7 es la distancia desde la fuente, Rcspa es el rango en la aprox. CSDA y ®(r) es la
fraccién de absorcion especifica.
El nicleo puntual escalado también puede ser expresado como [6]

JE E
sDPK(r/Rcpsa) = (M (57)

donde JE(r) es la energia absorbida en el cascarén esférico a una distancia r de la fuente,
esto se calculé por medio de simulaciones MC con las subrutinas de fisica del paquete de
Penelope adaptadas a tal fin.

El modelado del problema es anédlogo al utilizado para la particulas 7y, salvo que para el
caso del emisor *°Y la geometria consta de 60 cascarones esféricos donde el espesor de cada
capa esta dado por la cantidad dr = Rcspa/40; y el radio de la capa exterior es igual a 1,5 -
Rcspa- Al utilizar estas magnitudes se asegura que la energia impartida por la fuente quedara
contenida dentro de la geometria. El material de las esferas es homogéneo e isotrépico, como
puede verse en la figura 11. Los medios para los cuales se calcularon los kernel se listan en la
tabla 1.

RCSDA * 1.5

Figura 11: Geometria utilizada en el calculo de los kernels para particulas

Se calcularon los rangos Rcspa para todos los medios estudiados cuyos resultados se de-
tallan en la tabla 3. Para el *°Y se calculé el rango efectivo a partir de la energia efectiva
E.fr = 936,9 keV calculada como el promedio pesado de los distintos canales de energia que
componen el espectro propio de emision.

19
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%
\e

(a) Particulas (b) Particulas g

Figura 12: Esquema de los fantomas utilizados en el estudio de la absorcién de energia en presencia de
interfaces entre dos medios

Los pardmetros de simulacién utilizados son los expuestos por Pérez, et al. [21]. El nimero
de primarios simulados fue 1-107, y la energia de absorcion E,,, = 1-103 tanto para fotones
como para electrones.

3.3 Energia depositada en presencia de interfaces entre diferentes medios

Diferentes combinaciones de medios se han utilizado para estudiar el efecto que tiene sobre
el transporte y el cdlculo de dosis la presencia de interfaces entre 2 medios como se puede
ver en la figura 12. Se utilizaron diferentes combinaciones de tejidos biolégicos con el fin
de estudiar casos tipicos del cuerpo humano. Los cédlculos se realizaron considerando los
radioisétopos Y , 1311, 1231 , 99" Tc y las fuentes monoenergéticas de electrones de 100keV y
1MeV.

En el caso de las radioisétopos emisores 7y se utilizo un fantoma como el que se detalla en
la figura 3.12(a), compuesto por 20 capas esféricas concéntricas cuyo espesor de cada capa es
de 1mm. Cada medio ocupa 10 cascarones. La fuente se ubico en centro de los cascarones.

Para los radiois6topos emisores  y las fuentes monoenergéticas la geometria utilizada se
muestra en la figura 3.12(b), compuesta de 60 cascarones esféricos concéntricos. El radio de
los cascarones es variable, depende del 744, correspondiente a cada uno de los medios.

3.4 Calculos de dosis en fantoma antropomérfico

Se implemento el método de DPK para emisores v, siguiendo el procedimiento descripto
en la secciéon 2.7. Ademads se célculo la dosis absorbida por medio de simulaciones Monte
Carlo, para ello se utilizo el c6digo MC Penelope v. 2008 y el cédigo MC FLUKA, con el fin
de contrastar los resultados entre los dos métodos (DPK y MC), a su vez se comparan los
resultados entre los dos sistemas de calculo Monte Carlo.

El fantoma antropomoérfico utilizado puede verse en la figura 13, compuesto por un cubo
de agua, al que se le introdujo un cilindro de hueso compacto y dentro de éste se ubicaron



3.5 APLICACION DEL METODO DE CONVOLUCION PARA UNA FUENTE DE 20Y

Figura 13: Fantoma antropomérfico utilizado

2 elipsoides de tejido pulmonar. Las fuentes utilizadas fueron " Tc y %I, las que estaban
distribuidas uniformemente en una esfera dentro del “pulmoén derecho”.

Para los célculos por el método de convolucién de ntcleos el fantoma se considera que
todos los medios son agua equivalentes.

3.5 Aplicacién del método de convolucién para una fuente de 0y

Se calcul6 a partir de la ec. 52 la dosis depositada en un paciente sometido a un tratamiento
con Y . La informacién anatémica del paciente y la distribucién de actividad se obtuvo a
partir de una imagen de SPECT/CT.

Se desarroll6 asi mismo una rutina en lenguaje de programacién Python, la cual implementa
el método descripto en la seccién 2.7 [22].

21






Resultados

4.1 Nicleos de convoluciéon de emisores

En la figuras 14 y 15 se muestran los ntcleos de convolucién calculados para los radiois6-
topos "Tc y 121 respectivamente. Puede verse que el tejido pulmonar y el hueso compacto
se diferencian notablemente del agua en ambos casos. En cambio, en el resto de los tejidos se
observa un comportamiento similar al obtenido al agua.

La densidad del tejido pulmonar es aproximadamente un tercio de la densidad del agua,
por lo que el nimero de centros dispersores es menor en el tejido pulmonar, en consecuencia
el camino libre medio de los fotones primarios en el tejido pulmonar es mayor o, lo que es
equivalente, el coeficiente de atenuacion lineal es menor en el tejido pulmonar que en el agua.
Ademas, el coeficiente de absorcién energético masico es menor en el tejido pulmonar por lo
que la absorcién fotoeléctrica en este medio serd menor debido al ntiimero atémico efectivo
respecto del agua.

Por otro lado, en el caso del hueso compacto sucede lo contrario, ya que la densidad en
éste tejido es casi el doble que la del agua. Esto representa una presencia mayor de centros
dispersores con lo que la seccién eficaz aumenta, generando un mayor ntiimero de particulas
secundarias debidas eventos de colision y una mayor absorcién fotoeléctrica. Asi, los foto-
nes primarios tendrdn un camino libre medio menor en el hueso compacto, mientras que en
el caso de los electrones el rango serd menor generando mayor depdsito de energia en las
inmediaciones de la fuente.

El resto de los tejidos cuentan con densidades y composicién atémica similares al del agua
como se puede ver en la tabla 1, por lo que el deposito de energia sera similar al que se
produce en el agua.

Del andlisis antes expuesto, se ve la necesidad de corregir la dosis absorbida en aquellos
materiales que se diferencian del agua dado que considerarlos agua equivalente conlleva a
cometer errores en la estimaciones de la dosis absorbida.

4.2 Nricleos de convolucién para el *°Y y las fuentes monoenergéticas de electro-
nes

En la figura 16 se muestran los nicleos de convolucién escalados para todos los medios
considerados y en las figuras 17 y 18 se muestran los ntcleos calculados para las fuentes de
electrones de 100 keV y 1 MeV respectivamente.

Se observa que en los tres casos estudiados el hueso compacto, el tejido pulmonar y el
tejido adiposo muestran un comportamiento distinto al del agua. Esto se puede ver facilmente
analizando la gréficas junto a la tabla 3.

Podemos ver que el rango en el hueso compacto es aproximadamente la mitad del valor
en agua para los tres casos en consideraciéon. Con lo que el deposito de energia en el hueso
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Figura 14: Ntcleos calculados para una fuente de " Tc .
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Figura 15: Ntcleos calculados para una fuente de °1 .



4.3 INHOMOGENEIDADES
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Figura 16: Ntcleos de convolucién para diferentes tejidos humanos y agua para el radioisétopo *°Y

compacto sera mds rdpido esto se debe principalmente al echo de que la densidad del hueso
compacto es mayor que la del agua.

Para el tejido pulmonar el rango en cambio es aproximadamente tres veces mayor al rango
en agua para la misma energfa inicial, con lo que el deposito de energia es mas profundo que
en el caso del agua. Esto nuevamente esta relacionado con la diferencia que existe entre la
densidad del tejido pulmonar que es aproximadamente un tercio de la densidad del agua.

El resto de tejidos tienen rango similares al agua, a partir de este echo es que podemos
tomar a estos en nuestros calculos como tejidos agua equivalentes sin perder precisién en los
célculos dosimétricos.

4.3 Inhomogeneidades

En la figura 19, se observa la energia absorbida en la interfaz agua-hueso compacto. Pode-
mos notar que los fotones, cuando viajan en agua se atentian con un coeficiente de atenuaciéon
lineal de 0,151 cm~!; mientras que en el hueso compacto el coeficiente de atenuacién lineal es
de 0,26 cm 1. Por otra parte, el coeficiente de absorcién energético masico es de 0,027 cm?/g
y de 0,034 cm?/g en los casos de agua y hueso compacto, respectivamente, mostrando una
mayor absorcion fotoeléctrica debido al mayor niimero atémico efectivo del hueso. Asi mismo,
el rango correspondiente a los electrones producidos por el efecto Compton, dentro del hueso
compacto es de unos pocos milimetros, absorbiéndose mayoritariamente la energia liberada
por este tipo de eventos dentro del cascarén donde fueron producidos, es decir localmente.

Caso contrario son los que se pueden ver en las figuras 4.19(b) y 4.20(a) las cuales se pueden
analizar como se hizo anteriormente.



26 RESULTADOS
1.8, .
ha ¢ Tejido Blando
1.6} L T = Musculo estriado |1
N 55.' ‘g o Cerebro

L4 L 55 . ‘e v Tejido pulmonar

12 . LB »+  Hueso Compacto
yoia| gl g +  Tejido Adiposo ||
: R « Agua
S 1.0 . R
S.1.0 2 gt $o
k AA§E. A
A 0.8 1,80 L

N .

% ‘6" -0

0.6 _o* R

* -1
0.4 ‘ot
g
0.2} Lok
Aﬁo
A?:*
0.0 . . . RS £ ¥ PPN
0.25 0.5 0.75 1.0 1.25 1.5
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Figura 19: Energia absorbida en presencia de inhomogeneidades en el caso del *"Tc considerando la
interfaz agua-hueso compacto (a) y hueso compacto-agua (b).

Para el caso de la interfaz entre el musculo estriado y el hueso compacto, el cual se puede
ver en la figura 4.20(b), vemos que el resultado obtenido es comparable al obtenido en la
interfaz entre el agua y el hueso compacto. No de extrafar este resultado si vemos en la figura
14 que el nicleo de convolucién para el musculo estriado y el agua son equivalentes, por lo

que efectivamente el musculo estriado es un tejido agua equivalente.
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Figura 20: Energia absorbida en presencia de inhomogeneidades en el caso de '?°I considerando la
interfaz musculo estriado-hueso compacto (a) y agua-pulmoén (b).

La figura 21 muestra el comportamiento en el caso de la interfaz agua-hueso compacto-agua
para el emisor *°Y . En este caso podemos ver que la dosis en la interfaz agua-hueso compacto
presenta una discontinuidad lo que se contradice con lo expuesto en la seccién 2.4 sobre la
continuidad de la dosis pero, lo que sucede en este caso es que no se respeta la condicién de
equilibrio para las particulas.

Como se puede apreciar la dosis absorbida en el agua al llegar a la interfaz con el hueso
compacto va disminuyendo de echo se puede corroborar que el gradiente de dosis negativo
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pero en punto justo antes del cambio de medio, la dosis aumenta, esto se debe al efecto de la
radiacién cuando pasa de un medio de un Z menor a uno con Z mayor, claramente el efecto
de retrodispersién producido en el hueso generara una mayor absorcién en el agua.

Por otra parte cuando se analiza la interfaz hueso compacto-agua se puede apreciar el efecto
contrario al descripto anteriormente, dado que el gradiente de dosis en el hueso es negativo
pero inmediatamente cruza la interfaz este se vuelve positivo.
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Figura 21: Interfaz agua-hueso *°Y

La dosis absorbida en la interfaz agua-pulmoén-agua se puede ver en la figura 22, en este
caso tampoco se cumple con la condicién de equilibrio por lo que se puede apreciar disconti-
nuidades en las interfaces.

Como se observa en la figura la dosis tiene gradiente positivo y a medida que se acerca
a la interfaz este cambia y comienza a ser negativo. A si mismo, la dosis en el pulmén va
en aumento en parte debido a que los electrones secundarios producidos tendrdn un mayor
rango en el pulmon que en el agua. Ademads cuando se atraviesa la interfaz pulmoén-agua
nuevamente aumenta la dosis para luego decrecer monétonamente.

4.4 Calculos de dosis en fantoma antropomérfico
Los nucleos obtenidos para *"Tc y el 12° en agua, se ajustaron segin [4]

K(r) = (552 + L a0+ a1 +ax 1) exp(—m) (58)

En la tabla 4 puede verse los valores obtenidos para las variables de ajuste en el caso del
PmTe y del 2°1 . Con los cuales se confeccionaron los kernels utilizados en los calculos por
medio del método de convolucién propuesto.

En las figuras 4.23(a) y 4.23(b) se muestran los resultados obtenidos para el célculo de dosis
utilizando los cédigos MC Penelope y Fluka respectivamente. Se puede apreciar que en ambos
sistema muestran resultados del mismo orden. La principal diferencia entre ambos es que a
igual niimero de primarios la velocidad de célculo en Fluka fue menor que en el caso de MC
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a_» a_1q ap a1 an m

PmTe 830-1071% 494-1071 —241-107% 359-10° 8,69-10"Y 0,35
1221 913-10713 4,10-1071% 325-107% 1,66-107* 1,88-10"1 0,29

Tabla 4: Valores de las variables de ajuste para el " Tc y el 1231

Penelope y se aprecia que Fluka simula la distribucién de actividad més eficientemente que
MC Penelope.

El célculo por el método de convolucién no tiene en cuenta los diferentes medios que com-
ponen el fantoma, aproximando a éste como un cubo homogéneo de agua. En la imagen 4.24(a)
puede verse el resultado obtenido por el método de convolucién. Se aprecian diferencias entre
los mapas de dosis obtenidos por este método y por Monte Carlo. Dado que el método de
convolucién toma a todos los medios como agua equivalentes, entonces es esperable que en
la regién del hueso compacto no se diferencie de las zonas donde hay tejido pulmonar.

Con el fin de tener en cuenta la presencia de diversos materiales se aplica una correcciéon a
primer orden a la dosis absorbida obtenida por el método de convolucién.

D“g”“ _ (VEH/P)agua
Dmedio N (Ven /p)medlo (59)

En la imagen 4.24(b) puede verse el resultado de aplicar la correccién propuesta sobre el
célculo de convolucién. Asimismo, en la figura 25 se observa que al aplicar la correcciéon la
dosis absorbida en el anillo de hueso que se asemeja al método de Monte Carlo.




30 RESULTADOS

le-9

2.25
2.00

1.75

0.75

050

0.25

-10 0
X

(@)

le-9

225

2.00

1.50

1.25

1.00

0.75
050
0.25

0.00
-10 0
X

(b)
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Figura 24: Distribucién de dosis utilizando el método de convolucién (a) y el mismo calculo corregido
por la aproximacién propuesta (b) para el caso de una fuente de *"Tc

En las figuras 4.26(a) y 4.26(b) se muestran los resultados obtenidos por el método MC
Penelope y Fluka respectivamente para la fuente de 12’1 . Nuevamente los resultados en ambos

casos son comparables.

En el célculo por el método de convolucién mostrado en la figura 4.27(a) para la fuente de
1231 se ve que éste método no da cuenta de la presencia del anillo de hueso compacto. En la
figura 4.277(b) al aplicarse la correccién propuesta la dosis obtenida. En este caso no se puede
apreciar directamente el efecto de aplicar la correccién sobre los resultados obtenidos por el

método de convolucion.
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(a) Método de convolucién (b) Método de convolucién con correccién
Figura 25: Fusién del mapa dosis obtenido por convolucién para *"Tc con una imagen anatémica
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Figura 26: Distribucién de dosis a partir de célculos utilizando Penelpe (a) y Fluka (b) para una fuente
de 1231

La figura 28 muestra la diferencia entre el mapa de dosis obtenido con la correccién y si
ella, se aprecia que la correccién es muy pequefia, aproximadamente dos ordenes de magnitud
menor.
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Figura 28: Diferencia entre el mapa de dosis calculado por el método convolucién corregido y el no
corregido para la fuente de '2°1

4.5 Aplicacién del método de convolucién sobre un caso clinico tipico

En la figura 4.29(a) se observa la distribuciéon de actividad sobre la distribucién de masa
del paciente obtenida a partir del imaging dual SPECT-CT y en la figura 4.29(b) se observa la
distribucion de dosis calculada por el método propuesto sobre la informaciéon anatémica del
paciente obtenida de la CT utilizando una fuente de Y .

Como puede verse en las imagenes la energia es absorbida casi localmente debido que
el rango de las particulas B que componen el espectro del ?°Y es de unos poco milimetros.
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(@) (b)

Figura 29: Calculo dosis por convolucién utilizando una fuente de *°Y sobre informacién paciente-
especifico

Ademas en las zonas de mayor actividad acumulada o como cominmente se las denomina
“zonas calientes”, la dosis absorbida es mayor.
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Conclusiones

En el presente trabajo abordamos el problema de las interfaces en el campo de la dosimetria
interna. A partir de los resultados obtenidos, los efectos de los cambios de medio en el trans-
porte de la radiacién y su correspondiente depoésito de energia, no son desestimables cuando
se procura realizar cdlculos dosimétricos de precision.

Se corrobor6 la ventaja que supone la aplicacién del método por convolucién de DPK por
sobre el cédlculo MC en dosimetria interna en cuanto a la velocidad de célculo, ya que se
obtienen resultados en unos pocos segundos con el método de DPK, en cambio el método
MC puede tardar desde algunos minutos para un cédlculo con errores estadisticos superiores
al 10 %, hasta algunas horas para obtener resultados de mayor precisiéon. La velocidad de
éste lo convierte en un método de interés para la aplicacion en el d&mbito clinico, aunque
incurre en incertezas no despreciables producto de considerar un tinico medio homogéneo.
Esta aproximacion no es deseable en los medios cuya densidad y composiciéon atémica difieren
del agua considerablemente.

Por ello, es necesario desarrollar herramientas y modelos que tengan en cuentan las inho-
mogeneidades presentes en el cuerpo humano al aplicar el método por convolucién de kernels
sin tener que renunciar a la velocidad de calculo que provee.

El modelo de correccién propuesto muestra una mejora a la estimacién de dosis calculada
por DPK en el caso de fotones, cuando las inhomogeneidades se encuentran cercanas a la
fuente y el espesor de éstas no es grande, ya que considerar que la fluencia en el agua sera
igual a la fluencia en la inhomogeneidad en el punto de interés sin considerar el efecto que
tienen las particulas secundarias en la dosis, es un error.
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