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Resumen

La radioterapia de haces de protones (protonterapia) permite concentrar mejor la dosis depositada en la
zona tumoral, reduciendo posibles efectos adversos en érganos de riesgo. La verificacion del rango de
los protones es clave para reducir la incertidumbre en la localizacion de la dosis y asi utilizar todo el
potencial de la protonterapia. Se ha propuesto recientemente un nuevo método para la verificacién del
rango. Asi, la protoacustica consiste en usar las ondas de presion ultrasonicas que generan los protones
debido al efecto termoacustico radioinducido. Para evitar el elevado tiempo de célculo de las
reconstrucciones protoacusticas, en este trabajo construimos un diccionario formado por las sefiales
acusticas simuladas para todos los posibles haces de protones del plan de tratamiento que permite
determinar qué haz coincide mejor con las sefiales medidas. Se ha evaluado la capacidad del método
para detectar cambios en la densidad, el rango del haz de protones y la posicion del paciente. Las sefiales
acusticas se simularon con k-Wave. En todos los casos se identificaron los cambios de la posicién del
haz con una precision media de 1.1 mm.
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Abstract

Protontherapy is a modality of external radiotherapy that increases dose conformality in the tumor
volume, reducing possible adverse effects on other organs at risk. Proton range verification is key to
reducing the uncertainties in the dose localization, and instrumental to utilizing the full potential of
protontherapy. Recently, protoacoustics has emerged as a new range verification method, using the
ultrasound pressure waves generated by protons due to the radio-induced thermoacoustic effect to infer
the dose deposition maps. In order to avoid the high computational time of protoacoustic reconstructions,
in this work we build a dictionary formed by the simulated acoustic signals for all possible proton beams
from the treatment plan that allows to determine which beam best matches the measured signals. The
ability of the method to detect changes in tissue density, in range and in patient’s position was evaluated.
The acoustic signals were simulated with k-Wave. In all cases the changes in the beam position were
identified with an average accuracy of 1.1 mm.
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1 Introduccion

La protonterapia consiste en el uso de haces de protones para el tratamiento del cancer. Esta técnica es
potencialmente ventajosa en comparacion con la radioterapia convencional de fotones ya que los
protones depositan la mayor parte de la dosis al final de su recorrido, en el denominado pico de Bragg
(BP). Ademas, estas particulas tienen un rango limitado, por lo que no depositan dosis mas alla del pico
de Bragg [1]. Asi, la protonterapia ofrece la posibilidad de conseguir una mayor conformidad en la
distribucion de dosis, reduciendo la radiacion recibida por los tejidos sanos, en especial los situados mas
alla del tumor (Figura 1a). No obstante, el rango de los protones se ve afectado por factores tales como
errores en el posicionamiento del paciente, el movimiento cardio-respiratorio [2], cambios
interfraccionales en la anatomia del paciente [3], o incertidumbres en los mapas del poder de frenado de
protones extraidos de las imagenes CT [4]. Para compensar la incertidumbre introducida por estos
factores, los planes clinicos presentes incorporan un margen de seguridad en los planes de tratamiento
con protones para asegurar que se cubre por completo la zona tumoral [2]. La introduccién de este
margen desaprovecha muchos de los beneficios potenciales de la protonterapia, ya que incrementa la
dosis recibida por los tejidos sanos circundantes al tumor.

Para reducir estas incertidumbres se han propuesto diversas técnicas de verificacion del rango in vivo.
Dos de los métodos no invasivos méas desarrollados son la tomografia por emision de positrones (PET)
y la imagen prompt-gamma, que se basan en la deteccién de fotones secundarios procedentes de
interacciones nucleares [3]. Un método alternativo prometedor, pero todavia en desarrollo, es la
protoacustica 0, mas en general, ionoacustica [5], que se basa en la deteccién de ondas de presién
ultrasénicas generadas por la deposicion de energia de los haces de protones, en lo que se denomina
efecto termoacustico radioinducido (Figura 1b). La principal ventaja de la protoacustica con respecto a
las demas técnicas es que el equipo instrumental necesario es mas compacto y potencialmente menos
costoso [6].
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Figura 1 - a) Dosis longitudinal depositada por un haz de fotones (linea discontinua) y un haz de
protones (linea continua). Se representa un haz de protones entrando en el tejido humano, en el que la
region de color rojo indica dénde se deposita la mayor cantidad de dosis; b) Efecto termoacustico:
ondas de presidn ultrasonicas (representadas en naranja) generadas por la dosis depositada por el haz
de protones, que se registran en el detector de ultrasonido.

El primer experimento en el que se demostro la generacion de sefiales acusticas por haces de protones
se llevo a cabo en 1979 [7], mientras que en 1995 se midieron por primera vez los pulsos acusticos
inducidos durante el tratamiento de un paciente [8]. Recientemente se ha demostrado que es posible
medir el rango de los protones en agua con precision submilimétrica [9,10], mientras que en estudios
experimentales y de simulacion en medios heterogéneos se ha podido reconstruir la posicion del BP
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usando métodos como la retroproyeccion filtrada 3D [11], los célculos de tiempo de vuelo (TOF) [12],
la reconstruccién basada en inversion temporal [13] y la reconstruccién de inversidn basada en modelos
[14].

Una de las principales dificultades para la implementacion de la fotoacustica/protoacustica es la
necesidad de implementar, de la forma mas realista posible, la propagacion de la sefial a través del
cuerpo humano hasta alcanzar los transductores. Existen paquetes de software complejos, como k-Wave
[15], que proporcionan reconstruccién de imagenes de alta calidad a partir de sefiales acUsticas, como
ocurre en el caso de imagenes fotoacusticas [16]. Sin embargo, la precision que se obtiene con estos
enfoques viene de la mano de un gran coste computacional, lo cual dificulta el uso de esta técnica in
Vivo.

En este trabajo proponemos un método para la verificacion del rango en el cual la computacion
intensiva del mapa de distribucion de dosis se realiza a priori, en el momento del calculo del plan de
tratamiento, con la creacion de un diccionario que contiene las sefiales acusticas simuladas de todos los
posibles haces de protones que integran el plan de dosis. El plan se calcula tipicamente al menos un dia
antes del tratamiento, dando tiempo suficiente para precalcular el diccionario de sefiales con un modelo
realista que incluya toda la fisica relevante de la propagacién de las ondas acusticas. Al contrario que
los métodos previamente mencionados, nuestro sistema no requiere la reconstruccion explicita de los
mapas de dosis a partir de las medidas acusticas. En su lugar, comparamos las sefiales acusticas medidas
con las precalculadas en el diccionario con el fin de identificar, para una sefial dada, el mapa de dosis
mas probable que la origind. Este método es especialmente adecuado para detectar desviaciones en el
tratamiento que causan que la sefial del haz depositado difiera de la que se espera recibir. Los planes de
tratamiento modernos de protonterapia (en su modalidad mas comiin de ‘pencil beam scanning’) estan
formados tipicamente por miles de pencil beams, suministrados con un espaciado temporal del orden de
10 ms [17], lo que permite diferenciar las ondas acusticas inducidas por cada pencil beam individual.
Puesto que el diccionario se calcula antes del tratamiento y no se necesita realizar reconstruccion de
imagen explicita, este método requiere mucho menor tiempo de computacién durante el proceso de
validacién de la sefial aclstica y esta regularizado per se, haciendo posible su aplicacion para la
verificacion del rango in vivo. Ademas, se puede llevar a cabo con un menor numero de detectores.

En las siguientes secciones presentamos una evaluacién basada en simulaciones de casos realistas,
de este método de reconstruccion de la posicion del BP basada en el diccionario. El estudio consta de
cuatro partes. Primero, seleccionamos un plan de tratamiento creado para un paciente con un tumor de
préstata, y determinamos cuatro posiciones coplanares razonables en las que situar los detectores de
ultrasonido. Este primer estudio abarca una sola rodaja axial del paciente y un plan de un solo campo,
gue consta de 426 pencil beams. En segundo lugar, empleamos el cddigo de propagacion acustica k-
Wave para simular las ondas generadas por cada haz del plan y las sefiales que inducen en los detectores
simulados. La simulacion incluye una descripcion completa de la deposicion temporal de dosis (tal y
como lo emite el acelerador), asi como los detalles de la respuesta en frecuencia de los transductores.
Estos conjuntos de sefiales acusticas simuladas, uno para cada haz, forman el diccionario protoacustico
especifico de este plan. A continuacién definimos un algoritmo que determina la posicion del haz a
partir de la sefial acUstica detectada en los detectores, usando la informacién del diccionario calculado
a priori. Por ultimo, aplicamos varias pruebas al algoritmo descrito para estimar su utilidad como
herramienta de verificacion del rango de los protones, midiendo su sensibilidad a cambios en la
densidad, la geometria y el rango.
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2 Diccionario protoacustico

2.1 Fundamento tedrico

Los protones depositan energia en el tejido humano principalmente a través de interacciones
electromagnéticas. Esta deposicidn de energia produce un pequefio aumento de temperatura que da lugar
a una expansion termoeldstica, que a su vez induce una onda de presion ultrasonica medible [5]. Este
proceso se conoce con el nombre de efecto termoacustico radioinducido, y se emplea asimismo para
imagen fotoaclstica y optoacUstica [18]. Bajo las condiciones de confinamiento térmico y
confinamiento por estrés [14], la distribucion de presién inicial se puede calcular a partir de la
distribucion de dosis como [14]:

Po(r) =T()D()p(r) )

donde T'(r) es el coeficiente de Grineisen, un pardmetro adimensional especifico del material que
representa la eficiencia de la conversion entre energia de calor absorbida y presion inducida, D(r) es la
distribucion de dosis y p(r) es la densidad del medio.

El perfil temporal del pulso de protones se define como una distribucion gaussiana G(t). Para
considerar la duracion finita del pulso, la distribucion de presion inicial dependiente del tiempo se
calcula como la convolucidn entre la ec. (1) y la distribucion gaussiana [13]:

Po(r,t) =po(r) ® G(t) (2)

La distribucion de presion inicial p, (7, t) produce una onda acustica que se propaga por el tejido de
acuerdo a la siguiente ecuacion [18]:

0¢p(r,t) — c?V?p(r,t) =T H(r,t) (3)

donde p(r, t) es la presion inducida en la posicion r y tiempo t, y H(r, t) es la funcion del calor, que
esta relacionada con la presion inicial de la ec. (1), puesto que H(r) = D(r)p(r) si se cumplen las
condiciones de confinamiento térmico y por estres.

2.2  Construccidn del diccionario protoacustico

La imagen CT del paciente, junto con la distribucion de dosis tridimensional proporcionada por el
sistema de planificacion de tratamiento, se puede usar para precalcular, para cada pencil beam, la
distribucion de presion inicial py(r,t) generada por su distribucién de dosis correspondiente, D(r),
aplicando las ecs (1) y (2). El software k-Wave (version 1.2) de MATLAB [14] se usa para resolver la
ecuacion de onda (ec. (3)), asi como para simular la propagacion de la sefial acustica inducida a través
del CT del paciente hasta las posiciones de un conjunto predefinido de detectores, ejecutando el codigo
CUDA en GPU con la herramienta de computacion paralela.

Cada pencil beam del tratamiento se identifica por el conjunto de sefiales que origina (medidas en
las posiciones de los detectores) y por las coordenadas (i, j) sobre la rodaja del CT donde deposita su
dosis méxima. Esta posicion 2D del maximo de dosis se utiliza para identificar de manera Gnica un
pencil beam y recuperar su informacion cuando se emplea el diccionario.
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Para una rodaja de un plan estandar con un solo campo y 426 haces, el tamafio total del diccionario
es del orden de 20 Mb. Para acelerar el calculo de las sefales acUsticas, las simulaciones de k-Wave se
realizaron en una GPU NVIDIA GeForce RTX 2080. EIl tiempo total de precélculo de las sefiales
acusticas del diccionario fue aproximadamente 90 minutos.

2.3 Localizacion de la posicion del maximo de dosis

Para evaluar cuantitativamente la diferencia entre una sefial medida dada y las sefiales precalculadas del
diccionario definimos la siguiente métrica [19]:

£(i,)) = m—Ta<sens Jy IDs () — s (D)]dt (@)

donde Nt es el nimero total de pasos temporales, Ns es el nimero de detectores y D¢(t) y sq(t) son las
sefiales del diccionario y las medidas, respectivamente, en el detector s, normalizadas por su valor
maximo.

Transverse direction (mm)

300 200 100 0
Depth (mm)

Figura 2 - Ejemplo del mapa de error correspondiente a cada pencil beam del diccionario (ec. 4),
superpuesto sobre una imagen axial del CT, para un conjunto de 4 sefiales {s; (t), s, (t), s3(t), s4(t)}
detectadas por 4 transductores dispuestos segun se indica en la Fig 3. En este mapa, el color rojo
oscuro representa los menores valores de error, es decir, las posiciones donde es mas probable
encontrar el BP.

Para cada conjunto de sefiales {s; (t), sy (t), ..., s, (t)} medidas por los detectores 1... n, procedentes
de un pencil beam dado, el valor del error £(i, j) se calcula para cada conjunto completo de sefiales
guardadas en el diccionario, donde la posicion (i,j) identifica el pencil beam con la dosis méxima
situada en las coordenadas (i, j) de larodaja del CT. La representacion grafica de la métrica (i, j) sobre
la rodaja del CT (ver Fig. 2) indica claramente el pencil beam “mas probable” que dio lugar al conjunto
de sefiales {s1(t), s2(t),...,sn(t)}, correspondiente al haz con el maximo en (i,j) y que minimiza el
error (i, j). La distribucion de los valores del error en este mapa es suave y convexo, haciendo la
determinacion del minimo simple y robusta. Este c6digo, desarrollado internamente en MATLAB, tarda
~100 ms en determinar el minimo error, y por tanto el pencil beam mas probable que ha generado el
conjunto de sefiales detectadas.
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3 Métodos

Para evaluar el método propuesto para la verificacion del rango de los protones, realizamos un estudio
de simulacion sobre un caso de prdstata, donde precalculamos las sefiales del diccionario y las utilizamos
para reconstruir la posicion del méximo de dosis en distintas condiciones. Simulamos cuatro cambios
diferentes del plan original que representan posibles fuentes de error en la determinacién del rango:
variaciones en el rango provocadas por dos cambios anatdmicos, desplazamientos en la posicion
transversal del paciente y cambios en la densidad del medio. Realizamos la evaluacion en cada uno de
estos cuatro casos para tres pencil beams del plan (Fig. 3).
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Figura 3 - Representacion de los tres pencil beams originales del plan tomados como ‘haces de
prueba’, denotados en esta figura como ‘B1°, ‘B2’ y ‘B3’. Los circulos rojos representan los 4
transductores simulados sobre la piel para la deteccidn de las sefiales acUsticas.

3.1 Configuracion del tratamiento simulado

La imagen CT de prostata, compuesta de 90 rodajas, se tomd de la base de datos CORT [20], y el plan
de tratamiento de protonterapia, con 2 campos e intensidad modulada, se cre6 con matRad [21]. Para
construir el plan se usaron haces de protones con energias en el rango 120 - 196 MeV. En la maquina
de protones que matRad proporciona por defecto, estos haces tienen una distribucién gaussiana con una
anchura a media altura (FWHM) entre 8.9 y 10.0 mm. La dosis depositada por cada pencil beam del
plan es aproximadamente 3 mGy. Las dimensiones de las rodajas del CT son 219x219, con un tamafio
del voxel de 2.5 mm en ambas direcciones X, Y.

Sin pérdida de generalidad, evaluamos el método del diccionario sobre la rodaja central del corte
axial, simulando solo los pencil beams cuya dosis méaxima recae sobre esta rodaja segun el plan. El
namero de pencil beams total en esta rodaja es de 426. Para considerar la anchura del haz en la direccion
Z (eje vertical), que aumenta a lo largo de su recorrido en el cuerpo, la simulacion acustica se realiz6 en
una red de computacion 3D de dimensiones 219x219x12 voxeles, con un tamarfio del voxel de 2.5x2.5%3
mm3. Ademas, se afiadié una capa absorbente en los bordes de la red, denominada PML en k-Wave, de
7x7x2 voxeles para impedir que las ondas salientes de un lado de la red vuelvan a entrar por el lado
opuesto [12,13,15]. Para realizar la simulacion acustica en k-Wave se tomé por simplicidad un valor
constante del coeficiente de Griineisen, I'=0.8, de igual forma que en [13]; mientras que la densidad del
medio y la velocidad del sonido se calcularon a partir de los valores de las Unidades de Hounsfield (HU)
del CT, siguiendo los trabajos de Schneider et al y Mast [22,23].
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Se estableci6 una duracion temporal del pulso de protones de 6=7 ps, coincidiendo con el valor del
sincrociclotron S2C2 de IBA [24], con perfil gaussiano. El valor de paso del muestreo temporal fue 83
ns, siendo la duracién total del muestreo 250 ps.

Para registrar las sefiales acusticas simuladas se dispusieron 4 detectores ideales puntuales sobre la
piel del paciente en el phantom numeérico, representando una configuracion que se podria emplear en un
caso real (Fig. 3, circulos rojos). Se afiadié ruido aleatorio uniformemente distribuido entre -0.1y 0.1
mPa a las sefiales acusticas, y se introdujo un filtro pasa-baja con una frecuencia de banda de 100 kHz
para mitigar el efecto del ruido de alta frecuencia.

3.2 Seleccion de los casos de prueba

Variaciones del rango causadas por cambios anatémicos. Se estudiaron dos situaciones: introduccion
en el paciente de una region de aire (HU = -1000) de 1x1 cm? cerca del canal de entrada del haz (caso
#1), lo cual representa un cambio anatomico (por ejemplo presencia de burbujas de aire); e introduccion
de una region de tejido blando de 2x1 cm?, con HU = 40 - 80, en el canal de entrada del haz (caso #2),
simulando un aumento de peso del paciente. Estas variaciones originaron cambios de moderados a
pequefios en el rango del haz (en promedio, de 9.6 mm en el caso #1 a 1.5 mm en el caso #2).
Desplazamiento de la posicién del paciente. Se simul6 un desplazamiento global en la posicién del
paciente de 1 mm en la direccidn transversal, lo que representa una desalineacion en la configuracion
del tratamiento. Este cambio se etiqueté como caso #3.

Variaciones en la densidad del medio. Los cambios en la variacion del medio se estudiaron mediante
la introduccion de una disminucién del 3.5% en los valores CT-HU en todo el paciente (caso #4). Esto
afecta tanto a la cantidad de dosis que se deposita como al lugar en el que se localiza su maximo. La
propagacion de la sefial acUstica se realiz6 sobre el CT original, analizando asi posibles errores en la
conversion de los valores HU a los de poder de frenado relativo.

3.3 Evaluacion del método para deteccion de errores

Para evaluar la precision del método propuesto para la deteccién de errores calculamos los siguientes
parametros:

AZveqr = |Zl - ZOl (5)

AZacoust:ic - |Zl,acoustic - ZO,acoustic| (6)

donde Z es la posicion original del BP, Z es la posicion real del BP cuando se introduce un cambio,
Z,acoustic €S la posicion original del BP calculada con el método basado en el diccionario, Y Z1 4coustic
es la posicion del BP estimada por el diccionario cuando se introduce un cambio. Asi, AZ,..,; representa
el cambio real que se produce en la posicion del BP en los diferentes casos de prueba, mientras que
AZ ,coustic representa el cambio que el método del diccionario es capaz de detectar.
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4 Resultados

4.1 Presion acustica simulada

El conjunto de sefiales acusticas simuladas resultantes para uno de los pencil beams de prueba, los cuales
depositan una dosis maxima de 1 cGy, se muestra en la Figura 4. La amplitud de presion méaxima
detectada por los transductores oscila entre 5.0 y 1.3 mPa, para detectores situados a una distancia del
BP de entre 9.25 y 22 cm y un pencil beam de 5x107 protones. De esta forma, el detector mas cercano
al BP registr6 0.5 Pa/Gy, mientras que el mas lejano midi6 0.13 Pa/Gy. El espectro de frecuencia de las
sefiales va de 8 a 100 kHz, con una frecuencia central de 28 kHz. Estos valores de presion son similares
a los publicados por [25], quienes midieron una amplitud de presion de 5 mPa con un detector situado a
5 cm del BP después de promediar 2048 pulsos, conteniendo cada uno 1.2x107 protones y depositando
1.9 cGy.

detector 1
— — —detector 2
et | detector 3| 4
detector 4

pressure amplitude (mPa)

0 50 100 150 200 250
time (us)

Figura 4 - Sefiales acusticas simuladas registradas por los cuatro detectores puntuales cuando se aplica
un filtro pasa-baja para eliminar el ruido de alta frecuencia.

4.2  Deteccion de variaciones en el rango causadas por cambios anatémicos (casos #1 y #2)

La Tabla 1 recoge los resultados obtenidos para el cambio real AZ,.,; (ec. 5) y el cambio detectado
AZ ;coustic (€C. 6) cuando se introducen cambios anatdmicos. La presencia de una region de aire cerca
del canal de entrada del haz (caso #1) produce una importante variacion en la posicion del BP (entre
11.3y 12.0 mm). El método del diccionario detecta cambios de entre 8.6 y 12.7 mm. Por tanto, el método
es capaz de percibir que se estd produciendo algun tipo de error en la deposicion de dosis, y ademéas
estima el error con una precision media de 2.0 mm.

La introduccién de una regién de tejido blando provoca cambios de entre 1.4y 1.7 mm en la posicion
del BP para los tres haces de prueba, mientras que el sistema del diccionario registra variaciones en el
rango de entre 1.3 y 2.4 mm. De esta forma, el método detecta de nuevo que se ha producido una
variacion entre la posicion planeada del BP y su posicion real, y cuantifica con una precision media de
0.4 mm la cantidad en la que se ha desplazado la posicién del maximo de dosis.
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4.3  Deteccion de desplazamientos en la posicién del paciente (caso #3)

La Tabla 1 muestra también el cambio real y el cambio detectado en la posicion del BP cuando se simula
un cambio de 1 mm en la posicion transversal del paciente. Esta situacion da lugar a variaciones en la
posicién del BP de 0.3 - 0.6 mm. El cambio detectado por el método del diccionario es de 0.0 - 0.9 mm.
En los haces de prueba 1y 2 el sistema permite identificar que se esta produciendo un fallo, y estima
con precision submilimétrica, 0.3 mm, el valor del cambio en la posicion del BP. En el haz 3 el método
acustico no detecta la desviacion en la posicion BP (AZ,.oustic = 0.0 mm). No obstante, el cambio real
en ese caso es de s6lo 0.3 mm, con lo que la diferencia entre el cambio real y el detectado queda dentro
del intervalo de precision de 0.3 mm que el método presenta en los haces 1y 2.

4.4 Deteccién de cambios en la densidad del medio (caso #4)

La disminucion del 3.5% en los valores de las HU del CT ocasionan cambios en la posicién del BP de
entre 5.3 y 8.1 mm para los tres haces de prueba (ver Tabla 1), mientras que el sistema del diccionario
detecta un cambio de entre 7.4 y 8.4 mm. Esto indica que el método es sensible a las variaciones
producidas por un error en la conversion de las HU al poder de frenado relativo, y cuantifica la
desviacidn de la posicion del maximo de dosis con una precisién media de 1.6 mm.

Tabla 1 — Cambio real producido en la posicion del BP (AZ,.,;) Y cambio detectado por el método del
diccionario (AZ,.oustic) Para cada haz de prueba, y en cada uno de los casos de prueba: caso #1 -
introduccidn de una regién de aire; caso #2 - introduccion de una regién de tejido blando; caso #3 -
desplazamiento de 1 mm en la posicidn del paciente; caso #4 - disminucién de un 3.5% en los valores

HU.
AZreal (mm) AZacoustic (mm)
Haz 1 12.0 12.7
Caso #1 Haz 2 11.8 9.0
Haz 3 11.3 8.6
Haz 1 1.6 1.3
Caso #2 Haz 2 1.7 2.4
Haz 3 1.4 1.7
Haz 1 0.6 0.9
Caso #3 Haz 2 0.5 0.8
Haz 3 0.3 0.0
Haz 1 57 7.4
Caso #4 Haz 2 8.1 8.4
Haz 3 5.3 8.1

5 Discusion

De acuerdo a los resultados presentados en la Tabla 1, el método protoacustico basado en el diccionario
de sefiales es capaz de detectar los cambios que se producen en la posicion del BP causados por las
variaciones anatomicas simuladas, que son la fuente de incertidumbre mas comdn en los tratamientos
interfraccionales, y que en este estudio estan representados por la insercion de una region de aire y una
region de tejido blando (casos #1 y #2 respectivamente).

Asimismo, el método propuesto percibe los cambios que se producen en la posicion del maximo de
dosis provocados por errores en el posicionamiento del paciente (caso #3), estimando la desviacién con
una precision de 0.3 mm. Ademas, este sistema es sensible a posibles errores en la conversion de los
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valores HU a los de poder de frenado relativo tal y como se prueba en el caso #4, en el que se detecta el
cambio causado por un descenso de un 3.5% en los valores HU.

En comparacién con estudios previos de simulacion en medio heterogéneo [12-14], el método aqui
propuesto emplea un nimero menor de detectores para determinar la posicion del BP, ya que no se basa
en la reconstruccion de imagen. De este modo, el equipo que se necesitaria para llevar a la préctica este
sistema seria de muy bajo coste, ademas de mas comodo para el paciente. Y por otra parte, el hecho de
que el diccionario se pueda calcular minimo con un dia de antelacion al tratamiento ofrece la posibilidad
de obtener los valores del error (ec. 4) en tiempo real, permitiendo la verificacion del rango in vivo. Asi,
intercambiamos el tiempo de precomputacion por la capacidad de realizar el andlisis en tiempo real, ya
gue la determinacién del bin éptimo toma menos de un segundo.

Para implementar el método del diccionario en un escenario real seria necesario determinar con
suficiente precision la posicion de los transductores, y asi poder asegurar que las posiciones de los
detectores en la simulacion coinciden perfectamente con sus posiciones en la configuracion real en el
paciente. Esta comprobacion podria llevarse a cabo previamente al tratamiento mediante medidas de
ultrasonido, tal y como se propone en [9].

Uno de los mayores inconvenientes de la protoacustica es la relacion sefial/ruido (SNR),
relativamente baja en los detectores acusticos con dosis por fraccion similares a las de los planes
realistas. A pesar de ello, en estudios anteriores se ha detectado la sefial acustica generada por haces de
protones en pacientes [8] aunque se necesitan mas medidas experimentales en instalaciones de protones
para determinar la sensibilidad en frecuencia méas adecuada que deben tener los transductores. No
obstante, el desarrollo de detectores de mayor sensibilidad ayudaria a mejorar la SNR, facilitando el uso
de la protoacustica como técnica de verificacion del rango. EI método basado en el diccionario que
proponemos es muy robusto ante sefiales ruidosas.

6 Conclusiones

El estudio realizado demostré la viabilidad de verificar el rango en protonterapia utilizando un
diccionario precalculado, formado por las sefiales acusticas simuladas esperadas que los haces de
protones inducen durante el tratamiento del paciente, y con un equipo de bajo coste. ElI uso del
diccionario precalculado abre la posibilidad de la verificacién en tiempo real, independientemente de la
carga computacional que impliquen los calculos realistas de propagacién acustica. La precision de este
nuevo método se cuantificO mediante la comparacion del cambio real, AZ,.,;, y €l cambio detectado,
AZ 4 coustic, Siendo en el conjunto de los doce casos presentados de 1.1 mm. Est4 previsto realizar
experimentos en centros de protones que validen los resultados de este estudio de simulacion.
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