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Resumen:

La protonterapia es un tratamiento contra el cancer que permite irradiar tumores con mayor
precision que la radioterapia convencional. Gracias a las propiedades de los protones al interactuar
con los tejidos, es posible concentrar la dosis de radiaciéon directamente en el tumor. Sin embargo,
errores en el posicionamiento del paciente o incertidumbres en los parametros fisicos pueden llevar a
irradiar tejido sano en lugar del tumor. Frente a este problema, el uso de la Tomografia por Emision
de Positrones (PET) después del tratamiento permite identificar desviaciones y corregirlas en se-
siones posteriores. En este trabajo de Fin de Master se realizé una adquisicion PET de un maniqui
de polimetilmetacrilato (PMMA) irradiado con el haz de protones de la Clinica Universidad de
Navarra (CUN). Paralelamente, se desarroll6 una simulaciéon Monte Carlo que incluyo6 la irradiacion
y la reconstruccion PET. En conjunto, las imagenes adquiridas y la simulacién permitieron estudiar
y analizar comparativamente la distribucién espacial de la actividad inducida, evaluar la precisién
del sistema de reconstrucciéon y estimar la vida media efectiva de los is6topos activados. Los resul-
tados demuestran el potencial de esta técnica para identificar desviaciones en la deposicién de dosis
durante el tratamiento, asi como en el modelado de procesos fisicobiolégicos.

Abstract:

Proton therapy is a cancer treatment that allows tumours to be irradiated with greater precision
than with conventional radiotherapy. Due to the physical properties of protons when interacting with
tissue, the radiation dose can be concentrated directly in the tumour. However, patient positioning
errors or uncertainties in physical parameters may lead to irradiation of healthy tissue instead of
the tumour. To address this issue, post-treatment Positron Emission Tomography (PET) can be
used to identify deviations and correct them in subsequent sessions. In this Master’s Thesis, a
PET acquisition was performed on a polymethylmethacrylate (PMMA) phantom irradiated with
the clinical proton beam at the Clinica Universidad de Navarra (CUN). In parallel, a Monte Carlo
simulation was developed, including both the irradiation and the PET reconstruction. Together, the
acquired images and the simulation allowed for a comparative analysis of the spatial distribution of
the induced activity, an evaluation of the reconstruction system’s accuracy, and an estimation of the
effective half-life of the activated isotopes. The results demonstrate the potential of this technique
to identify deviations in dose deposition during treatment, as well as its relevance in modelling
underlying physic-biological processes.
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1. Introducciéon

El cancer es una enfermedad caracterizada por el crecimiento descontrolado de células anormales
en el cuerpo, lo que puede dar lugar a tumores malignos que pueden interferir en el funcionamiento
normal de los érganos y sistemas del organismo. Constituye una de las principales causas de morbi-
mortalidad en el mundo y en Espania [1], por lo que son muchos los esfuerzos que se estan realizando
para desarrollar las mejores estrategias terapéuticas para esta enfermedad. Algunas de ellas son la
cirugia, la quimioterapia y la radioterapia, siendo esta tltima una de las mas empleadas, realizandose
en mas del 50 % de los tratamientos contra la enfermedad [2].

1.1. Radioterapia y protonterapia

La radioterapia se basa en el uso de radiacion ionizante de alta energia con el fin de destruir tejido
canceroso. Mayoritariamente, esta radiacién es suministrada desde el exterior del cuerpo mediante
rayos X (fotones) procedentes de un acelerador lineal [3|. Mediante técnicas avanzadas, se procura
concentrar la radiaciéon en el tumor, minimizando la dosis y el dano en los 6rganos sanos.

Sin embargo, este objetivo resulta en muchas ocasiones dificil de alcanzar debido a la forma
en que los fotones depositan su energia. Al penetrar en el cuerpo, los haces de fotones atraviesan
una pequena regién conocida como build-up caracterizada por un aumento progresivo de la dosis
que culmina en un maximo de deposito de energia. A partir de ahi, la dosis comienza a disminuir
exponencialmente con la profundidad del tejido atravesado (v. fig. 1(a)). Como consecuencia, la
radiacién continta depositandose mas alla del tumor, afectando inevitablemente a los tejidos sanos
circundantes [4].

Como alternativa a la radioterapia convencional, se estdn extendiendo cada vez més los trata-
mientos con protones, que consiguen un depdésito de dosis més localizada. Esto ocurre fundamen-
talmente por el hecho de que los protones, a diferencia de los fotones, tienen un alcance finito [4].
Este comportamiento se representa en la llamada curva de Bragg (fig. 1(b)), que describe la trans-
ferencia de energia de particulas cargadas pesadas a lo largo de su recorrido. En ella, se produce un
deposito de energia practicamente constante al inicio, que culmina en un maximo a una determinada
profundidad. Es el conocido como pico de Bragg, y marca el punto a partir del cual el depdsito
de dosis disminuye bruscamente hasta volverse nula. Este fenémeno se debe fundamentalmente a
que la tasa de pérdida de energia de los protones es, segiin la ecuaciéon propuesta por Bethe-Bloch
[5], inversamente proporcional a su velocidad al cuadrado, por lo que los protones transmiten la
mayoria de su energia a los tejidos circundantes justo cuando estan a punto de detenerse.

De esta forma, es posible seleccionar la energia de los protones para que penetren a una profun-
didad determinada en el cuerpo humano y depositen la mayoria de su energia en la zona donde se
encuentra el volumen tumoral a tratar, denominado habitualmente como volumen objetivo (CTV,
Clinical Target Volume) [6]. Dado que el pico de Bragg de un haz monoenergético es muy estrecho,
se suele aplicar la superposicion de haces monoenergéticos con diferentes energias. Esta técnica da
lugar a lo que se conoce como Spread-out Bragg peak (SOBP), que genera una region de dosis altas
con el ancho suficiente para cubrir completamente el CTV (fig. 2(a)).
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(a) Deposito de dosis con fotones [7]. (b) Depésito de dosis con protones. [4].

Figura 1: Comparacion de depdsito de dosis con fotones (a) y protones (b). Destaca la existencia de un
mdzximo al final (pico de Bragg) en el caso de protones, tras el cual la dosis se hace cero (pudiendo preservar
tejidos en esa zona), a diferencia de fotones, que dejan dosis incluso después de la zona a irradiar.

Ademas de controlar la dosis en profundidad mediante la energia, es posible modular la distribu-
cion transversal con técnicas de irradiacion dindmicas. Estas emplean haces estrechos monoenergéti-
cos dinamicos, conocidos como pencil beams, que se mueven rapidamente en el plano perpendicular
al haz mediante imanes de deflexion [8]. La irradiacion se repite capa a capa, comenzando por la
més profunda y avanzando hacia la superficie con una disminucién progresiva de energia. El método
més comin para este proposito es el de escaneo intermitente punto a punto, mediante spots (fig.
2(b)), lo que se conoce como Pencil Beam Scaning (PBS).

T T
Todcs los oicos

Dosis (u.a)
3

40 |

20 F

Iman de barrido

<+
Cambio de capa

z(cm) -

(a) Dosis absorbida con SOBP. [5]. (b) Esquema pencil beam dinamico. [§].

Figura 2: Modulacion espacial de la dosis en protonterapia. (a) Superposicion de picos de Bragg pristinos
(curvas inferiores) que generan un pico de Bragg extendido (curva roja) que cubre uniformemente toda la
profundidad del volumen objetivo. (b) Esquema del escaneo mediante pencil beams dindmicos donde el haz
se desplaza lateralmente por deflexion magnética barriendo todos los spots (circulos) capa a capa.

El uso de protones conlleva la reducciéon de la dosis integral suministrada al paciente, que puede
llegar a ser de hasta 7 veces menor que en un tratamiento analogo de radioterapia convencional
[4]. Sin embargo, la precision de este tipo de tratamientos esté limitada por las incertidumbres
en el alcance del protéon, que pueden deberse a la colocacion del paciente, conversion de unidades
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Hounsfield a poder de frenado, o al movimiento de los érganos durante el tratamiento. Este tipo de
errores obligan a establecer margenes de seguridad alrededor del tumor que eviten su infradosifica-
cion. Como consecuencia, existe una pequena parte de los tejidos sanos que son irradiados, lo que
puede resultar atn méas peligroso debido al alto depdésito de dosis asociado al pico de Bragg [9].

Por esta razoén, surge la necesidad de técnicas de verificacion de dosis que monitoricen el
tratamiento e identifiquen las desviaciones en el plan de tratamiento. Como se ha dicho, los protones
depositan toda su energia en el interior del paciente y se paran inmediatamente después del pico de
Bragg. Por lo tanto, a diferencia de la radioterapia convencional, no es posible utilizar la dosis de
salida como método de control. Es por ello que las estrategias propuestas se basan en la deteccién
de emisiones secundarias, como la protoacustica [10], imagen prompt-gamma [11] o la tomografia
por emision de positrones (PET) [12].

Entre ellas, la mas usada es la verificaciéon con imagen PET [9], debido a la amplia disponi-
bilidad de escaneres PET en los hospitales. En este contexto, esta técnica no invasiva se basa en la
deteccion de fotones procedentes de la aniquilaciéon de positrones emitidos por is6topos producidos
en interacciones nucleares durante la irradiacion.

1.2. Interacciones nucleares de los protones

La figura 3 muestra los principales mecanismos de interaccién de los protones con un dtomo o un
nucleo: interacciones de Coulomb inelasticas
con electrones atomicos (a) o elasticas con nicleos
atomicos (b), y reacciones nucleares (c).

Las interacciones inelasticas de Coulomb cons-
tituyen el principal mecanismo de pérdida de ener-
gia de los protones que culmina en el pico de

Bragg, por lo que son las principales responsables (@) (b)
del dep6sito de dosis en el tumor. Las interac- )
. L . Nucleo de retroceso
ciones elasticas, por su parte, apenas contribuyen ®
. . . . Pl
al deposito de dosis, pero pueden desviar ligera- p p'

mente la trayectoria del haz. Por el contrario, en
las interacciones nucleares inelasticas el protén in-
teractia con el nicleo atémico transforméndolo y _ ]
emitiendo particulas secundarias como protones, a——
neutrones o fotones [5]. En particular, las reac- Y (©

ciones de los protones con los ntcleos ligeros que

forman el tejido pueden generar radioisétopos que los protones: (a) pérdida de energia mediante inter-

rapidamente se desintegran por emision 8% [13].  4cciones coulombianas ineldsticas, (b) desviacion de

Este decaimiento produce positrones que pueden (g trayectoria del protén por dispersion eldstica cou-

colisionar con electrones del entorno y, tras un rd- lombiana repulsiva con el nicleo, (c) eliminacion del

pido proceso de aniquilacion, emitir dos fotones protén primario y generacion de particulas secun-

de 511 keV en direcciones opuestas. darias mediante interaccion nuclear no eldstica (p:
proton, e: electron, n: neutron, y: rayos gamma).

El tejido humano estd compuesto principal- /[5/.

mente por atomos con nucleos ligeros. Aparte del

hidrogeno, sélo tres elementos suponen mas del

1% del namero total de atomos: el oxigeno, el carbono y el nitrogeno [13]. Es por ello que es-

Figura 3: Principales mecanismos de interaccion de
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tos son los principales responsables de las reacciones nucleares que conducen a la produccién de
radioiso6topos tras la irradiacion del tejido con protones.

Estas reacciones nucleares inelasticas son responsables de la activacién nuclear detectable para
la verificacién de los tratamientos. Los principales canales de reaccion, asi como los radioisétopos
activados, se pueden observar en la tabla 1.

Isétopo Tj)5 (min) Canal de reacciéon Energia umbral (MeV)

2¢(p,x)tcC 17,9
11 P, )
C 20,364(20) 1N (pX)1C 31
160(p7X)1lc 23’6
HN(p,X)3N 8,9
13 ) )
N 9,965(4) 160(p.X) 13N 5.5
150 2,037(3) 160 (p,X)150 14,3

Tabla 1: Isétopos relevantes generados por interaccion de protones con nicleos presentes en el tejido [14]. Se
indican sus vidas medias, canales de reaccion y energias umbrales.

Estos radiois6topos, junto con el 33K, suponen mas del 99,7 % del total de los isotopos de emision
de positrones generados por los haces de protones dentro del cuerpo del paciente [9].

1.3. PET

La tomografia por emision de positrones (PET) es una técnica de imagen molecular que
usa las caracteristicas del decaimiento de los radionucleidos que emiten positrones. Un escdner PET
consiste en una serie de detectores, generalmente dispuestos en forma de anillo, disenados para
convertir los fotones de alta energia procedentes de la aniquilacién en una senal eléctrica. Con ella
se obtienen, mediante distintos algoritmos matematicos, imagenes reconstruidas 3D que permiten
mapear de manera cuantitativa la distribucién espacial de los emisores 31 generados en el tejido
durante la irradiacién con protones.

1.3.1. Deteccion de eventos

A diferencia de otras técnicas de imagen nuclear, el PET no utiliza la colimacién por absorcion
para determinar la direccién y ubicacién de los fotones emitidos. En su lugar, se emplea una técnica
llamada deteccidon por coincidencia. En ella, cada detector transforma la energia depositada
sobre €l en una senal eléctrica registrada como una cuenta. Cuando se detecta el fotén, el sistema
inicia una ventana temporal de coincidencia. Si en ese intervalo de tiempo otro detector registra un
foton, se considera que ambos fueron detectados en coincidencia y que, por lo tanto, proceden de
la misma aniquilacién. La linea recta que une los centros de la superficie de cada par de detectores
en coincidencia se conoce como linea de respuesta (LOR), y sobre ella se localizan las posibles
posiciones donde se produjo la aniquilacion.

Para que un evento se considere valido (verdadero), ademéas de detectarse los fotones dentro de
la ventana de coincidencia, debe cumplirse que la energia depositada en el cristal esté dentro de la
ventana de energia y que la linea de respuesta formada esté en un angulo de aceptacion valido. Sin
embargo, algunos de los eventos que cumplen estos criterios son no deseados, ya sea por dispersion
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o por la deteccion accidental de fotones procedentes de aniquilaciones diferentes. Para reducir su
impacto en la calidad de imagen se aplican técnicas de correccion y filtrado.

1.3.2. Almacenamiento de datos

Una vez que los eventos son detectados, la adquisicién termina con el almacenamiento de los
datos en crudo (raw data), que constituyen la base para la posterior reconstruccion de imagen. Este
proceso puede llevarse a cabo de dos maneras: en modo lista o en modo histograma [15].

En el modo lista, cada evento es descrito individualmente en un archivo, con informacién sobre
la localizacion de interaccién de los fotones con el par de detectores y el tiempo en el que ocurri6 el
evento. Ademaés, puede contener informacion adicional como la energia o el tiempo de vuelo (TOF),
esto es, la diferencia de tiempo de llegada entre ambos fotones. Es especialmente ventajoso en
estudios dindmicos, ya que permite dividir los eventos en intervalos temporales (time bins). Por el
contrario, el modo histograma agrupa los datos en funcién de la LOR en la que fueron detectados,
definiendo un sistema de coordenadas s(r, ¢) que describe el denominado sinograma.

1.3.3. Reconstruccion

El ultimo paso del proceso consiste en la reconstrucciéon de los datos en una imagen final. Son
muchos los algoritmos disponibles para este proposito, pero los mas utilizados son los métodos
estadisticos basados en técnicas de optimizacién numeérica. Entre ellos destacan los métodos de
reconstruccion iterativa basados en la maximizacion de la esperanza (ML-EM) que buscan la imagen
cuya proyeccion sea mas compatible con los datos adquiridos. El algoritmo se inicia produciendo una
imagen uniforme. A continuacién, se calculan los datos proyectados a partir de la distribucién de
radiactividad de la estimacién inicial y se comparan con los datos reales. En funcién de la diferencia
obtenida, la estimacion inicial es recalculada mediante una funcién de actualizaciéon. El algoritmo
puede expresarse matematicamente como:

k
fj Z PiGij
> G = 3, aimfF,

k+1 _
firt =

(1)

donde a;; es el elemento de la matriz de respuesta del sistema, f]k es la distribucion de actividad
estimada en el voxel j en la iteracion k, y p; es la proyeccion medida [16].

Este proceso se repite hasta un determinado ntimero de iteraciones necesarias para que la imagen
converja a una solucién estable. Dado que este ntmero puede ser elevado, existen versiones acele-
radas como el Ordered Subsets Expectation Maximization (OSEM), en el que para cada
actualizacion del objeto solo se usa una fraccion de los datos (subset).

1.3.4. Resolucién espacial

La resolucion espacial juega un papel fundamental en la calidad de imagen, pues limita la dis-
tancia minima que permite distinguir entre dos fuentes puntuales de radiacion adyacentes [17]. Se
caracteriza a partir de una funciéon conocida como funcion de dispersion puntual (PSF), que cuanti-
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fica el grado de dispersion de la imagen de una fuente puntual. Esta funcion se suele aproximar por
una Gaussiana, de forma que la resolucion viene dada por la anchura a la altura mitad (FWHM).

Existen muchos efectos que limitan la resoluciéon espacial del escaner PET. Entre ellos, las prin-
cipales contribuciones que definen la resolucién intrinseca del detector son factores geométricos y
fisicos, que conjuntamente contribuyen al ensanchamiento de la PSF a distancias radiales desde el
eje central del escaner. Algunos de los mas importantes son la profundidad de interacciéon y el
tamano del cristal detector.

Cuando un foton entra en un detector de centelleo recorre una corta distancia (profundidad de
interaccion, DOI) antes de depositar su energia. La posicion registrada se proyecta sobre la superficie
del detector, pero puede desviarse si el foton incide con un dngulo inclinado o si atraviesa primero
un detector adyacente [15]. Por otro lado, la resolucion espacial esté limitada por la discretizacion
del sistema, ya que el PET asigna los eventos al centro de los cristales, lo que introduce errores en
la localizacion.

Otros factores que influyen en la resolucién espacial del sistema son el rango del positréon, la
no colinealidad de los fotones de aniquilaciéon o la distancia entre los detectores. Muchos de ellos
pueden mitigarse mediante técnicas de normalizacion [17].

1.4. Simuladores en protonterapia

Las simulaciones de Monte Carlo (MC) son técnicas estadisticas que predicen los resultados de
modelos mediante el muestreo aleatorio de entradas. Se basan en la generacion repetida de diferentes
conjuntos de ntimeros aleatorios independientes (entradas) que siguen una determinada distribucion
de densidad de probabilidad. Los resultados de cada muestreo representan posibles escenarios dentro
del modelo estudiado.

En protonterapia, las simulaciones de Monte Carlo permiten modelar con mayor precisiéon las
interacciones de los protones en medios heterogéneos, lo que posibilita calculos de dosis méas exactos.
De hecho, la aplicacién de este tipo de algoritmos reduce notablemente las incertidumbres en el rango
de los protones ([18]), lo que permite reducir los mérgenes de seguridad del CTV en hasta en un
2% [19]. Es por ello que distintos simuladores como GATE o TOPAS son utilizados en el ambito
de la protonterapia, tanto para propositos de investigacién como para verificaciéon de tratamientos
en pacientes.

Sin embargo, aunque estas técnicas son muy precisas, su aplicaciéon clinica estd muchas veces
limitada por el largo tiempo de simulacién, que puede llegar a durar horas. Por esta razoén, resulta
de especial interés en la radioterapia el uso de unidades de procesamiento gréafico (GPUs) que
permiten el desarrollo de codigos de Monte Carlo capaces de reducir significativamente el tiempo
de simulacion [20].

1.5. Objetivos

El objetivo principal de este trabajo es comprobar el potencial del uso de escaner PET para
verificar la distribucion espacial de activacién inducida por protones, con el fin de identificar posi-
bles desviaciones en el depésito de dosis durante el tratamiento de protonterapia. Para ello, se ha
realizado una adquisicion PET de un phantom de polimetilmetacrilato (PMMA) irradiado con un
haz de protones en la Clinica Universidad de Navarra (en su sede en Madrid).



Con los datos obtenidos, se pretende verificar si las imagenes PET de los is6topos coinciden con
simulaciones realizadas con un software desarrollado por el grupo de investigacion de la Universidad
Complutense de Madrid. De esta manera, se analizara la diferencia entre medidas reales de activaciéon
de nucleos emisores de positrones por haces de protones y las obtenidas con el PET. Ademas, se
estimaré la vida media efectiva de los is6topos generados para comprobar si se corresponden con lo
esperado.

2. Meétodos

2.1. Adquisicion de datos
2.1.1. Irradiaciéon del maniqui

El sistema de protonterapia instalado en la Clinica Universidad de Navarra es el Hitachi ProBeat-
CR, un sincrotron compacto que produce haces de protones con 98 energias entre 70,2 MeV y
228,7 MeV mediante PBS. El gantry tiene capacidad de rotacion de 02 a 360° y un sistema de
imagen Cone Beam CT [21]. La irradiacion se realizo sobre un conjunto de 11 planchas cuadradas
de PMMA (p = 1,19 g/cm?; composicién quimica C5HgOs), cada una de 30x30 cm? y 2 cm de
espesor, alcanzando un espesor total de 22 cm. Las planchas se colocaron de forma que el isocentro
se situara a una profundidad de 12,9 cm desde la superficie.

PMMA

22 cm
30cm
30cm
(a) Esquema tridimensional placas PMMA. (b) Disposicién experimental de las

placas.

Figura 4: Representacion experimental del montaje de las placas de PMMA en el acelerador. El haz de pro-
tones viaja en la direccion x, depositando su energia en el cubo rojo, con el centro a 12,9 cm de profundidad.

Para ello se utilizo un campo con spots distribuidos en un cubo de dimensiones 10x10x10 cm?,
formado por 26 capas de energia entre 173,1 MeV y 121,6 MeV. Con las placas situadas sobre la
mesa, se inici6 un tratamiento con el Gantry a 0°, haciendo incidir el haz perpendicularmente.

Inicialmente, se pretendia depositar 200 UM de manera homogénea sobre todo el cubo. Sin embar-
go, durante el desarrollo del experimento se produjo una interrupciéon inesperada de la irradiacion.
Como consecuencia, fue necesaria una segunda irradiaciéon completa, lo que resulté en una distribu-
cion de dosis no homogénea del cubo, con las zonas mas profundas con mas dosis de lo planificado.
De esta forma, se realizaron dos irradiaciones: una primera parcial en la que se administraron un



2.1 Adquisicién de datos

total de 144,5 UM a lo largo de las 7 tltimas capas del cubo; y una de 200 UM distribuidas en las
26 capas totales. Entre una y otra transcurrieron un total de 4 minutos.

2.1.2. Adquisicion PET

Inmediatamente después de la irradiacién se procedié al traslado del maniqui al escaner PET
disponible en la Universidad Clinica de Navarra. La duracién aproximada entre el momento final
de irradiacion y el inicio del escaneo fue de un total de 12 minutos (v. fig. 6). La adquisicion se
realiz6 con un escaner clinico Siemens Biograph mCT Flow utilizando el modo de adquisicién en
lista, registrando asi cada evento individualmente con informacion sobre la localizacion y tiempo de
aniquilaciéon. Se seleccion6 una modalidad de imagen con adquisicién en tres camas consecutivas,
cada una de ellas con una duracién de 3 minutos. De esta forma, se cubrié el volumen completo del
maniqui en un tiempo total de 9 minutos.

Los datos obtenidos se reconstruyeron en la cli-
nica utilizando el algoritmo OSEM con correccién
de punto de dispersion y tiempo de vuelo, configu-
rado con 2 iteraciones y 21 subconjuntos. Se aplico
un filtro Gaussiano de 5 mm y la reconstruccién
final se realiz6 en una matriz de 200 x 200 x 158
voxeles, con un tamano de véxel de aproximada-
mente 4,07 x 4,07 x 3 mm? . Ademés, durante el
proceso de reconstruccién se aplicaron las correc-
ciones estandar de imagen clinica, que incluyen
correccion de atenuacién, por tiempo muerto, de
dispersién, de eventos aleatorios y por decaimien-
to radiactivo.

Por ultimo, se realiz6é una medida de fondo sin
el maniqui para cuantificar la actividad natural
del Lutecio-176 presente en los cristales del detec-
tor. La adquisicién se llevé a cabo bajo las mismas
condiciones experimentales que en el caso ante-
rior.

Figura 5: Esciner PET Siememns Biograph mCT
Flow con el maniqui posicionado para la adquisicion.

7:45 746 749 7:51 7:56 8:00
Irradia - Sy Gt oA
cion1 Tiempo espera Irradiacién 2 Traslado maniqui Colocacién en PET ﬁ
( Adquisicién Recons
topograma Camal Cama 2 Cama3 truccion
8:00 8:03 8:06 8:09 812 813

Figura 6: Linea temporal del desarrollo experimental, de derecha a izquierda. Se especifican las horas exactas
de inicio y fin de cada etapa.



2.2 Simulacién y reconstruccion

2.2. Simulacién y reconstruccion
2.2.1. Simulacién de la irradiacion

Para la simulacion de la irradiaciéon con protones sobre el maniqui de PMMA, se utiliz6 el
simulador Fast paRtcile thErapy Dose (FRED), un algoritmo de célculo de dosis basado en GPU
disenado para célculos rapidos y precisos del depésito de dosis de energia durante un plan de
tratamiento. Con él se pudo modelar con precision la geometria y parametros fisicos del experimento.

El proceso comenzo con la elaboracién de un archivo de entrada original de FRED (original-
fred-PMMA.inp), en el que se defini6 la region de PMMA irradiada (region), con parametros como
la longitud del cubo, numero de voxeles y tipo de material; y el campo de irradiacion (field),
especificando caracteristicas geométricas como su punto de origen y direccién.

Por otro lado, se desarrolld en python un script llamado generate dataset  PMMA.py que auto-
matiza la configuracion de los parametros de irradiacion dentro del archivo de entrada de FRED.
En él se especifican variables clave como:

Parametro Descripcion
irradiation block side Tamano de la zona irradiada en cm
num _fields Niimero de campos de irradiacién
isocenter Array con las coordenadas del isocentro en cm
nprim Numero de particulas primarias !
N spots per energy Numero de spots para cada energia
UM Array con las unidades monitor en cada capa de energia, para cada campo
energy array Array con las energias de cada capa, para cada campo
FWHM array Array con el ancho total a mitad de altura de cada spot para cada energia
mean_ lives Vidas medias correspondientes a cada isdétopo de activacion
pos__source_spot Coordenadas de la posicion de cada spot sobre la placa
pb_ direction Vector de direccion de cada pencil beam
Espread Fraccién de dispersion de energia del haz

Tabla 2: Pardmetros definidos para la simulacion de la irradiacion.

Cada uno de estos parametros se formatea para cumplir con la sintaxis especifica de FRED,
especialmente en la definicién del haz tipo pencil beam. La ejecucion sigue una estructura basada
en bucles: primero se recorre cada uno de los campos, correspondientes a la primera y segunda
irradiacion; luego se itera sobre las diferentes energias; y finalmente sobre los distintos spots de
cada capa energética. Como resultado de la simulacion, FRED genera dos archivos de salida:

= Phantom.Dose.mhd, con la distribucion de dosis depositada en el maniqui.

= Phantom.Activation.mhd, con los mapas de activacién para cada isétopo de interés, indicando
la distribucién espacial de la producciéon de radionucleidos secundarios.

!Cada particula primaria representa una historia individual simulada mediante el método de Monte Carlo. Su
nimero determina el nivel de precisién estadistica de la simulacién.
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2.2 Simulacién y reconstruccion

2.2.2. Simulacién escaner PET

Una vez simulada la irradiacién y obtenidos los datos correspondientes, se procede a la simula-
cion de la adquisicion PET a partir de MCGPU-PET. El archivo de entrada de este simulador es
un archivo de texto con formato .in que contiene los principales parametros de adquisicién, geome-
tria del escaner e informacién del modelo anatémico seleccionado. En este trabajo, dicho archivo
se genera a partir de uno inicial en el que se especifican la geometria del sistema detector; para-
metros del espacio de fases; resoluciéon y ventana energética del detector; y pardmetros de salida
del sinograma. Esta plantilla se copia y modifica automéaticamente desde el codigo principal ge-
nerate_ dataset  PMMA.py incorporando las vidas medias de los is6topos inducidos, asi como un
archivo phantom.vox que contiene la informacion de densidad (g/ cmS), composiciéon del material
(usando etiquetas numeéricas) y actividad (Bq) de cada voxel. Este tltimo se genera a partir de una
funcion propia, gen_wvozel(), que transforma la imagen CT junto con la distribucion de activacion
simulada por FRED en un volumen voxelizado con las columnas caracteristicas del archivo .vox.
Estos archivos se utilizan para lanzar la simulaciéon PET con MCGPU-PET, permitiendo evaluar
las coincidencias de fotones de 511 keV que se detectarian a partir de la actividad inducida en la
simulacién de irradiaciéon con protones.

2.2.3. Reconstrucciéon de imagen

Una vez simulados todos los eventos del PET y almacenados en un archivo modo lista, el l-
timo paso consiste en reconstruir la imagen. Con este fin se cre6 una funciéon llamada parallel-
proj_listmode_reconstruction() definida en un archivo .py que utiliza la libreria parallelproj, un
paquete de Python que permite hacer proyecciones rapidas para reconstrucciéon tomografica y que
funciona tanto con arrays en CPU como en GPU, usando librerias como NumPy, CuPy o PyTorch
[22].

El primer lugar, se define el tipo de escaner PET que se desea utilizar, en este caso mCT.
En él se indican caracteristicas como el nimero de anillos, radio del detector, resolucién espacial,
profundidad y coeficiente de atenuacion del cristal, asi como informacién de tiempo de vuelo. Para
ello, a cada evento se le asigna un TOF bin, es decir, una discretizaciéon del dominio temporal
asociada a la diferencia de tiempos de llegada de los dos fotones detectados. Esta divisién permite
incorporar la localizacién aproximada del evento dentro del LOR, mejorando la resolucién espacial.
Los parametros que definen el binning temporal (resolucion TOF y ntimero de bins) se ajustan en
funcion del escaner seleccionado.

Por otro lado, se modelaron tres efectos que influyen en la resolucion espacial del PET. En primer
lugar, se simul6 el efecto DOI mediante un desplazamiento aleatorio del punto de deteccién a lo
largo de la direccién de incidencia del fotén. Asimismo, se introdujeron desplazamientos aleatorios
para modelar la resolucion espacial del detector como una Gaussiana con FWHM de 3,39 mm. Por
ultimo, se discretizaron las posiciones de los eventos asignandoles a cada uno de ellos las coordenadas
del centro del cristal méas cercano, reproduciendo as{ el agrupamiento espacial de un sistema PET
real.

Esto permitié6 modificar los eventos obtenidos en la simulacién, correspondientes a un PET
ideal, y convertirlos en eventos més realistas comparables con los datos procedentes del PET de
la clinica. Finalmente, se realiz6 la reconstruccion de imagen mediante el método iterativo OSEM,
implementado a partir de una funcién llamada Im_ em_ update(). En él se selecciond un tinico subset
y 2 iteraciones, suficientes para una reconstrucciéon adecuada sin excesivo ruido.
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2.3 Anaélisis de datos experimentales y comparacion con las simulaciones

2.3. Analisis de datos experimentales y comparacién con las simulaciones

Una vez obtenidos los datos reales y los de la simulacion, se procedié al analisis de los resultados
experimentales y a su posterior comparaciéon con los obtenidos en el Monte Carlo.

Ajuste de decaimiento y estimacién de la fraccién de is6topos

En primer lugar, con el fin de estimar la tasa de cuentas y comprobar el decaimiento temporal de
los is6topos, se extrajo el ntmero de eventos detectados en cada milisegundo de adquisicién del PET.
Para evitar posibles solapamientos entre las camillas de adquisicién, se seleccionaron tnicamente
los eventos registrados durante 3 minutos en la segunda camilla, trabajando por tanto con un total
de 180000 medidas (una por cada ms). Estos datos fueron agrupados en bloques de 3 s, a partir de
los cuales se calculd la tasa de cuentas (n) en cada uno de los intervalos. Anélogamente, se obtuvo
la tasa media de fondo a partir de un minuto de adquisicién, que posteriormente fue extraida punto
a punto de los datos registrados con el PMMA.

Con los datos ya corregidos, se realizo sobre los datos experimentales un ajuste a una recta en
escala logaritmica natural, suponiendo una evolucién exponencial del tipo:

n(t) = nge <" = In(n(t)) = In(ng) — Aest = a + bt (2)

de donde se extrae la constante de decaimiento efectiva A.; representativa de una combinacion
de los isétopos radiactivos ''C y 150 presentes tras la irradiacion.

Para hacer una comparacioén con los resultados de la simulacién, la constante de desintegracion
efectiva se aproximé a un promedio ponderado expresado de la siguiente forma:

Aep=(1—=0a) Ac+a-Xo (3)

Siendo « la fraccion efectiva de actividad de oxigeno. Este valor viene dado por la simulaciéon y
puede compararse con el obtenido experimentalmente en funcién de las constantes de desintegracion
del carbono (A¢) y el oxigeno (Ap) como:

Aef — Ac

R v )

Perfiles de activacion

Con el fin de caracterizar la distribucion espacial de la actividad inducida en el bloque de PMMA
tras la irradiacion, se calcularon perfiles de activaciéon a lo largo de las direcciones x,y,z. Para ello,
se sumo la actividad de cada voxel en dos direcciones concretas (por ejemplo, en el plano yz), y se
represento el perfil resultante en funciéon de la posicion en la direccion restante (x).

Los datos experimentales se almacenaron en un archivo formato .nii, que fue leido y procesado
con herramientas de Python. Por otro lado, los perfiles de la simulacién de Monte Carlo fueron
representados directamente en el codigo de la simulacién a partir de los datos generados, que incluyen
actividad total real y actividad reconstruida.
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3. Resultados

3.1. Estimacion de la concentracion relativa de is6topos mediante decaimiento

En la siguiente grafica se representa la evoluciéon temporal de la tasa de cuentas registradas por
el escaner PET en el cubo de PMMA durante 180 s, correspondiente a la adquisicion en la segunda
cama. En ella se muestra también la contribuciéon de fondo obtenida en 60 s.

Tasa de conteo en PMMA y fondo
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Figura 7: Evolucion temporal tasa de cuentas en PMMA (en azul) y fondo (en rojo).

Se observa un leve decaimiento de la tasa con el tiempo y una contribucién significativa del fondo,

que se sittia practicamente constante cerca de las 2000 c/s.
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Figura 8: Tasa de cuentas corregida en escala logaritmica (en

azul) y ajuste de decaimiento (en rojo).
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Parametro Valor

a 9,4710 £ 0,0015
b(s7h —0,000645 + 0,000015
r 0,98

Tabla 3: Pardmetros de ajuste de decai-
miento.

Parametro Exp. Sim.
et (571 0,00064 0,00071
a (%) 1,54 2,73

Tabla 4: Resultados experimentales y simu-
lados.



3.2 Distribucién espacial y perfiles de actividad

La figura 8 muestra un ajuste a la funcién 2, con los datos ya corregidos por el fondo. Los
datos experimentales presentan una tendencia lineal decreciente, con un coeficiente de correlacién
de 0,98. En la tabla 3 se muestran los parametros de ajuste, que se corresponden con una pendiente
b = —0,000645 y un término independiente a = 9,4710. Estos resultados conllevan a una constante
de decaimiento efectiva Aoy = 0,00064 s~!, equivalente a una semivida T} /2 &~ 1075 s, y una fraccién
efectiva de oxigeno del 1,54 %. Por su parte, la simulacién arroja unos valores de 0,00071 s~! y
2,73 %, respectivamente.

3.2. Distribuciéon espacial y perfiles de actividad

La figura 9 muestra un mapa de calor que permite comparar espacialmente las tres distribuciones
generadas en la simulacion: la distribuciéon de dosis calculada con FRED, la actividad total inducida
y la reconstrucciéon PET realizada con Parallelproj. Todas ellas se corresponden con un corte central
del volumen irradiado, y se representan con el haz entrando de izquierda a derecha.

Dosis Actividad total PET

(a) (b) (c)

Figura 9: Resultados de la simulacion. (a) Distribucion de dosis calculada con FRED. (b) distribucion espa-
cial de la actividad total inducida, (c) reconstruccion PET realizada con Parallelproj.

En la distribucion espacial de dosis, a lo largo del eje de profundidad se distinguen tres regiones
bien diferenciadas: una primera con bajo depoésito de dosis, seguida de una regiéon intermedia que
culmina en una tltima zona en la que se alcanza el maximo dep6sito de energia. Por el contrario,
la actividad total simulada presenta un patrén méas homogéneo, con una clara activaciéon en toda
la trayectoria del haz. Sin embargo, se contintia distinguiendo una mayor concentracién de activi-
dad en la region mas profunda, especialmente antes del final del recorrido. Por su parte, la senal
de reconstruccion PET pierde informacién, presentando una menor intensidad, resolucion espacial
reducida y bordes mas difusos. Con todo, se reproduce un patréon similar al de la actividad total,
manteniendo una mayor acumulacién en la regiéon distal.

Para un analisis mas cuantitativo, en las figuras 10 y 11 se muestran los perfiles unidimensionales
de la distribucion espacial de la actividad, tanto simulada (total y reconstruida) como experimental.
Todos ellos estan normalizados con respecto al valor méximo de actividad para facilitar la compara-
cion. Ademas, dado que no se conocen las coordenadas exactas de la posicion de las placas de PMMA
en el PET, los perfiles experimentales fueron centrados en torno al 0, siendo s6lo representativas las
distancias relativas.

Las graficas de la izquierda muestran una comparaciéon entre la actividad total y la reconstrui-
da a partir de la simulacién, mientras que las de la derecha representan los perfiles extraidos de
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3.2 Distribucién espacial y perfiles de actividad

Perfil de actividad experimental normalizada en X.
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Figura 10: Perfiles de activacion simulados (a) y experimentales (b) en funcion de la profundidad.
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Figura 11: Perfiles de activacion simulados (a) y experimentales (b) en las direcciones transversales.

los datos experimentales. Ademaés, se distingue entre los perfiles en la direccion del haz (x) y los
perpendiculares a ¢l (y,z), estando estos dos ultimos juntos por la simetria del experimento.

Por un lado, en la direccién del haz se observa que la simulacién predice un crecimiento progresivo
de la actividad total hasta alcanzar un maximo localizado alrededor de los 130 mm, a partir del
cual decrece de manera abrupta hasta que la actividad desaparece justo antes de los 175 mm de
profundidad. En contraste, aunque la reconstrucciéon PET reproduce una forma similar, esta muestra
inicialmente una actividad mucho menor, pero que aumenta con mayor pendiente hasta alcanzar
rapidamente un primer maximo en torno a los 25 mm. A continuacion, tras una leve caida, la
actividad vuelve a incrementarse de forma casi lineal hasta un segundo méximo coincidente con el
de la actividad total, pero que culmina en un descenso ligeramente méas gradual. Por su parte, el
perfil experimental muestra una forma maés irregular caracterizada por oscilaciones a lo largo de la

trayectoria y un maximo en la entrada del haz.

Por otro lado, en las direcciones transversales los perfiles de activaciéon total son practicamente
idénticos, con una forma casi rectangular en la que la actividad se mantiene en su valor maximo a
lo largo de un ancho de 100 mm y minima fuera de él. La reconstruccion PET mantiene una forma
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3.3 Reconstruccién PET experimental

similar tanto en z como en y, aunque en esta ultima el perfil muestra un estrechamiento en el centro.
En cuanto a los perfiles experimentales, pese a presentar pequenas variaciones, sus comportamientos
son muy similares entre si, con un ancho de 100 mm y un nivel de actividad casi constante en la
zona central.

3.3. Reconstruccion PET experimental

Por dltimo, se presentan en la figura 12 tres cortes sagitales extraidos de la reconstruccion PET
experimental, superpuesta al CT del bloque de PMMA. El primero de ellos se corresponde al corte
central, equivalente al mostrado en la simulacién. Los otros dos son cortes crecientes en el eje y.

(a) Corte central. (b) Corte 2. (c) Corte 3.

Figura 12: Distintos cortes de imagen PET reconstruida de los datos experimentales (vista sagital) en color,
sobre imagen de CT (escala de grises).

En primer lugar, en el corte central (fig. 12a), la sefial reconstruida se extiende a lo largo de toda
la profundidad, con méximos diferenciados en la entrada y en la mitad de la trayectoria del haz. La
zona mas distal presenta una disminucién de intensidad y una pérdida de resolucién, especialmente
en los bordes. Por otro lado, los otros dos cortes demuestran que la sefial varia en funcion del eje
transversal. Mientras que el primero de ellos (fig. 12b) presenta una actividad més uniforme, el
segundo (fig. 12¢) muestra una mayor acumulacion en la profundidad.

Ademas, en el CT se observan lineas perpendiculares que revelan pequenos espacios de aire entre
las placas de PMMA. Estas discontinuidades, predominantes en la regién de entrada, demuestran
que las placas no estaban perfectamente unidas durante la irradiaciéon. Por otro lado, la curvatura
aparente en los bordes superior e inferior del bloque sugiere la presencia de un artefacto de imagen,
aunque no se descarta un posible desalineamiento entre las placas.

4. Discusion

En primer lugar, el anélisis de la contribucién de fondo demostré que la tasa de conteo en
ausencia de maniqui, cerca de 2000 c/s, fue mas elevada de lo esperable, situada tipicamente en
un rango de 3-6 c¢/s para eventos verdaderos y no mas de 1000 c¢/s para eventos aleatorios [23] .
Esta discrepancia puede ser debida a que los datos fueron extraidos directamente del modo lista,
sin diferenciar entre los distintos tipos de eventos; o bien a la presencia de radiactividad residual
debida a radiaciones externas. En cualquier caso, esta contribucién no afecta a la interpretacion de
los resultados, dado que se aplicé una correcciéon adecuada mediante la sustraccion de esta senal
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en las medidas realizadas con maniqui. Este hecho pone en manifiesto la importancia del ruido de
fondo en algunos estudios PET, especialmente en configuraciones con baja tasa de coincidencias y
sistemas compuestos por elementos emisores de particulas 8 como el 176 L.

En cuanto al ajuste, los resultados confirman el decaimiento exponencial de la tasa de eventos
medidos con el tiempo. La pendiente obtenida arroja una vida media de 1075s, un valor inferior
al correspondiente a ''C, cuya semivida es T} s2 = 1224 s. Esta diferencia refuerza la hipotesis de
produccion y deteccion de 150, a pesar de tener una semivida significativamente mas corta. Esta
rapida desintegracion explica la baja fraccion efectiva de oxigeno de 1,54 % obtenida, ya que la
mayor parte de la actividad inicial de O se desintegra durante el transcurso de 15 minutos entre el
final de la irradiacién y el inicio de adquisicion de la segunda camilla. En conjunto, estos resultados
experimentales muestran una buena concordancia con los obtenidos a partir de la simulacién.

Por otro lado, los resultados de la simulacion de Monte Carlo concuerdan con la fisica del ex-
perimento. La distribucién de dosis obtenida refleja fielmente la doble irradiaciéon, mostrando un
bloque cuadrado con una mayor acumulacién en las capas més profundas, que fueron doblemen-
te irradiadas, con respecto a las mas superficiales, que no fueron alcanzadas por el primer campo
debido a su interrupcién. La extension de estas regiones coincide con la geometria experimental.
Ademas, la superficie de entrada del haz presenta un bajo deposito de dosis, que aumenta progresi-
vamente hasta que los protones alcanzan el blanco, donde depositan la mayor parte de su energia.
Este es, precisamente, el comportamiento caracteristico de la curva de Bragg, lo que confirma que
la simulacién reproduce correctamente el perfil energético esperado.

Respecto a la activacion, los resultados revelan la presencia de actividad en toda la trayectoria
del haz. Esto es asi por la naturaleza de las reacciones nucleares responsables de la producciéon de
positrones. En la regién de entrada, aunque la dosis es baja, los protones inciden con suficiente
energia como para inducir reacciones nucleares. A medida que avanzan en el material y pierden
energia, la seccién eficaz de estas reacciones aumenta hasta alcanzar un méximo. Este méximo
viene marcado por la barrera energética de Coulomb, y esté situado entre 25 y 50 MeV para las
reacciones C12 (p,n+p) y O16 (p,n+p) desencadenadas por la irradiacion [24]. Como consecuencia,
el maximo de actividad se localiza antes de que los protones se detengan por completo y, por lo
tanto, antes del pico de Bragg. El decaimiento posterior y consecuente desapariciéon de la senal
confirma que los protones se han frenado por completo dentro del volumen planificado.

Este perfil de activacion se asemeja al de la reconstruccion PET obtenida mediante Parallelproy,
aunque en ella aparecen algunas limitaciones. Como se ha dicho, la senial reconstruida muestra una
reduccion en la intensidad respecto a la actividad total simulada, ademas de bordes més difusos y una
resolucién espacial limitada. Estas diferencias se deben principalmente a las limitaciones inherentes
al proceso de reconstrucciéon PET, que no reproduce de forma exacta la distribuciéon de actividad
original. Ademaés, la calidad de imagen depende de parametros como el namero de iteraciones o las
correcciones por atenuaciéon. No obstante, el volumen reconstruido conserva la mayor acumulacién
en la region profunda y mantiene la ausencia de sefial méas alla del alcance del haz.

La discusion anterior es coherente con el perfil en profundidad mostrado en la figura 10a, donde
se observan mejor las discrepancias entre actividad total y reconstruida, pero manteniendo un ancho
coherente con lo discutido. Sin embargo, es llamativo el primer méximo local en la reconstrucciéon
PET simulada. Este comportamiento no se predice en la actividad total, por lo que se puede atri-
buir a un artefacto de reconstruccion, posiblemente relacionado con una correccién de atenuacién
imperfecta. En cuanto al perfil experimental, la anchura concuerda también con lo previsto, y se
observa una tendencia general de aumento con la profundidad. Sin embargo, destaca la aparicién
de un pico anémalo en la region de entrada. Este podria deberse a un error en la correccion de
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atenuacion, especialmente importante en los bordes, o a la presencia de un material distinto en la
parte frontal del phantom que haya sido activado de manera distinta. Este hecho refleja la necesidad
de conocer en profundidad el proceso de reconstruccién PET, y motiva a la reconstrucciéon de los
datos experimentales con un reconstructor propio, equivalente al utilizado en la simulacién, para
entender mejor el origen del problema.

En relacién a los perfiles transversales, la reconstrucciéon simulada apenas pierde actividad y
conserva tanto la simetria como el ancho de la actividad total. De igual manera, los perfiles experi-
mentales resultan practicamente idénticos y muy similares a los predichos por la simulacion, lo que
confirma la simetria del campo de irradiacion y respalda la validez de los resultados simulados.

Finalmente, el estudio de la reconstruccién PET experimental demuestra ciertas discrepancias
con la senal simulada, especialmente en relacién a las regiones de actividad méxima, que estan
desplazadas hacia la zona de entrada. Estas diferencias pueden ser debidas al tiempo transcurrido
entre la irradiacion y la adquisicion PET, que impide la deteccién de is6topos de vida media corta
como el oxigeno. Asi pues, para comprobar si los resultados son consistentes con la simulacién, seria
necesario repetir el experimento con un intervalo de tiempo entre irradiacién e imagen mas corto.
Ademas, la alta actividad al inicio esté estrechamente relacionada con el pico observado en el perfil
de actividad, reforzando la necesidad de reconstruir con el mismo método que en la simulacién y
de revisar posibles problemas en la correccién por atenuacion. Las discrepancias también pueden
explicarse por artefactos relacionados con la resolucion espacial limitada, el ntimero de iteracio-
nes empleado o errores en las correcciones del sistema. Adicionalmente, la activacién podria estar
afectada por la presencia de aire entre las distintas placas de PMMA.

5. Conclusion

La imagen PET constituye una herramienta prometedora en la verificacién de tratamientos de
protonterapia. Sin embargo, esta técnica presenta ciertas limitaciones relacionadas con la desinte-
gracion de los isétopos, la resoluciéon del sistema PET y los tiempos de adquisiciéon clinica. En este
contexto, el uso de simulaciones de Monte Carlo es esencial para interpretar correctamente la senal
reconstruida, optimizar los resultados y avanzar en la cuantificaciéon de dosis clinica.

En este trabajo se ha llevado a cabo la irradiacién con protones de un bloque de PMMA, segui-
da de una adquisicion PET para analizar la actividad inducida. Paralelamente, se ha desarrollado
una simulacion Monte Carlo del proceso experimental, que abarca desde la irradiacién hasta la
reconstruccion PET final. Esto permitié analizar los perfiles de activaciéon simulados y experimen-
tales. Ademas, a partir de un ajuste temporal de decaimiento se estimoé la vida media efectiva y la
concentraciéon de is6topos producidos.

Los resultados confirman la utilidad de la simulacién y recalcan la necesidad de considerar el
efecto de desintegracion y las limitaciones propias del proceso de reconstruccion. Este trabajo abre
también puertas a futuras mejoras experimentales. Se propone optimizar la adquisiciéon PET acele-
rando el traslado del maniqui y realizando una tnica cama durante 20 minutos, lo que permitiria
un mejor andlisis del decaimiento y una mayor detecciéon de isdétopos. También se pretende colocar
marcas fiduciales para localizar con precision la posicién del maniqui. Ademas, se plantea optimi-
zar la correccion por atenuacion e incluir la normalizacién del sistema PET a partir de una fuente
de %Ge/%8Ga para cuantificar la actividad absoluta. Por tltimo, se esta planificando irradiar un
maniqui antropomoérfico mas realista, al que se le afadira agua pesada como fuente de ¥F, con el
objetivo de estudiar la generacién y localizacién de otro isétopo.

18



BIBLIOGRAFIA

Bibliografia

1]

2]

3]

4]
[5]

(6]

7]

8]
19]

[10]

[11]

[12]

[13]

[14]

SEOM. Las cifras del cancer en espana en 2025, 2025. https://seom.org/prensa/
el-cancer-en-cifras. Ultimo acceso: 01/04/2025.

Dirk De Ruysscher, Gabriele Niedermann, Neil G Burnet, Shankar Siva, Anne WM Lee, and
Fiona Hegi-Johnson. Radiotherapy toxicity. Nature reviews Disease primers, 5(1):13, 2019.

Pam Cherry and Angela M Duxbury. Practical radiotherapy: physics and equipment. John
Wiley & Sons, 2019.

Harald Paganetti. Proton therapy physics. CRC press, 2025.

Wayne D Newhauser and Rui Zhang. The physics of proton therapy. Physics in Medicine &
Biology, 60(8):R155, 2015.

Pablo Gracia Tolosana. Estudio de la activacion neutrénica en blindajes de centros de proton-
terapia mediante métodos de Monte Carlo. PhD thesis, Industriales, 2023.

Mohamed Bencheikh, Abdelmajid Maghnouj, and Jaouad Tajmouati. Percentage depth dose
fragmentation for investigating and assessing the photon beam dosimetry quality. Journal of
Radiotherapy in Practice, 18(3):280-284, 2019.

Koji Tsuboi. Proton Beam Radiotherapy: Physics and Biology. Springer, 2020.

Pablo Cabrales, Victor V Onecha, David Izquierdo-Garcia, Luis Mario Fraile, José Manuel
Udias, and Joaquin L Herraiz. Prototwin-pet: A deep learning and gpu-based workflow for
dose verification in proton therapy with pet. IEEE Transactions on Radiation and Plasma
Medical Sciences, 2025.

Clara Freijo, Joaquin L Herraiz, Daniel Sanchez-Parcerisa, and José Manuel Udias. Dictionary-
based protoacoustic dose map imaging for proton range verification. Photoacoustics, 21:100240,
2021.

Christian Richter, Guntram Pausch, Steffen Barczyk, Marlen Priegnitz, Isabell Keitz, Julia
Thiele, Julien Smeets, Francois Vander Stappen, Luca Bombelli, Carlo Fiorini, et al. First
clinical application of a prompt gamma based in vivo proton range verification system. Ra-
diotherapy and Oncology, 118(2):232-237, 2016.

Katia Parodi, Harald Paganetti, Helen A Shih, Susan Michaud, Jay S Loeffler, Thomas F
DeLaney, Norbert J Liebsch, John E Munzenrider, Alan J Fischman, Antje Knopf, et al. Patient
study of in vivo verification of beam delivery and range, using positron emission tomography

and computed tomography imaging after proton therapy. International Journal of Radiation
Oncology™* Biology™ Physics, 68(3):920-934, 2007.

Przemystaw Sekowski, A Lisicka, G Saworska, W Szczesniak, T Matulewicz, I Skwira-Chalot,
A Spyra, T Chorwacik, J Swakon, and JW Mietelski. Nuclear reactions that occur in human
body during proton therapy. Acta Phys. Pol. A, 139:454, 2021.

VV Onecha, P Galve, P Ibanez, C Freijo, F Arias-Valcayo, D Sanchez-Parcerisa, S Espana,
LM Fraile, and JM Udias. Dictionary-based software for proton dose reconstruction and sub-
milimetric range verification. Physics in Medicine € Biology, 67(4):045002, 2022.

19


https://seom.org/prensa/el-cancer-en-cifras
https://seom.org/prensa/el-cancer-en-cifras

BIBLIOGRAFIA

[15]

[16]
[17]

[18]

[19]

[20]

[21]

[22]

23]

[24]

Simon R Cherry, Magnus Dahlbom, Simon R Cherry, and Magnus Dahlbom. PET: physics,
instrumentation, and scanners. Springer, 2006.

Adam M. Alessio and Paul Kinahan. Pet image reconstruction. 2005.

Dale L Bailey, Michael N Maisey, David W Townsend, and Peter E Valk. Positron emission
tomography, volume 2. Springer, 2005.

Harald Paganetti. Range uncertainties in proton therapy and the role of monte carlo simula-
tions. Physics in Medicine & Biology, 57(11):R99, 2012.

Jan Gajewski, Magdalena Garbacz, Chih-Wei Chang, Katarzyna Czerska, Marco Durante, Nils
Krah, Katarzyna Krzempek, Renata Kope¢, Liyong Lin, Natalia Mojzeszek, et al. Commis-
sioning of gpu—accelerated monte carlo code fred for clinical applications in proton therapy.
Frontiers in Physics, 8:567300, 2021.

Angelo Schiavi, M Senzacqua, S Pioli, A Mairani, G Magro, S Molinelli, M Ciocca, G Battis-
toni, and V Patera. Fred: a gpu-accelerated fast-monte carlo code for rapid treatment plan
recalculation in ion beam therapy. Physics in Medicine €& Biology, 62(18):7482, 2017.

Juan-Diego Azcona, Borja Aguilar, Alvaro Perales, Ramén Polo, Daniel Zucca, Leticia Irazola,
Alberto Vinals, Pablo Cabello, José-Miguel Delgado, Diego Pedrero, et al. Commissioning of a
synchrotron-based proton beam therapy system for use with a monte carlo treatment planning
system. Radiation Physics and Chemistry, 204:110708, 2023.

Georg Schramm. Parallelproj: a python array api compatible library for fast tomographic
projections, 2023. https://parallelproj.readthedocs.io/en/stable/index.html [Ultimo
acceso: 25/06/2025].

Maurizio Conti, Lars Eriksson, Harold Rothfuss, Therese Sjoeholm, David Townsend, Goran
Rosenqvist, and Thomas Carlier. Characterization of 176lu background in lso-based pet scan-
ners. Physics in Medicine € Biology, 62(9):3700, 2017.

N Soppera, E Dupont, and M Bossant. Janis book of proton induced cross sections, comparison
of evaluated and experimental data from endf/b-vii. 1. Technical report, JENDL/HE-2007,
PADF-2007, TENDL-2011 and EXFOR, 2012.

20


https://parallelproj.readthedocs.io/en/stable/index.html

	Introducción
	Radioterapia y protonterapia
	Interacciones nucleares de los protones
	PET
	Detección de eventos
	Almacenamiento de datos
	Reconstrucción
	Resolución espacial

	Simuladores en protonterapia
	Objetivos

	Métodos
	Adquisición de datos
	Irradiación del maniquí
	Adquisición PET

	Simulación y reconstrucción
	Simulación de la irradiación
	Simulación escáner PET
	Reconstrucción de imagen

	Análisis de datos experimentales y comparación con las simulaciones

	Resultados
	Estimación de la concentración relativa de isótopos mediante decaimiento
	Distribución espacial y perfiles de actividad
	Reconstrucción PET experimental

	Discusión
	Conclusión
	Bibliografía

