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Resumen

El objetivo general de esta tesis se enmarca en el proyecto multidisciplinario y multigrupal
de la Terapia por Captura Neutronica en Boro (Boron Neutron Capture Therapy, BNCT)
propulsado en Argentina desde 1996 por la Comisién Nacional de Energia Atomica
(CNEA). En particular, el trabajo realizado se focaliza hacia la aplicacion de BNCT para
el tratamiento de cancer metastasico multiple de pulmén como un método promisorio en
aquellos pacientes con un prondstico de vida extremadamente corto y sin alternativa
terapéutica efectiva.

Los resultados alentadores de las diferentes experiencias clinicas en BNCT propulsaron la
generacion de nuevos protocolos clinicos en el mundo. En este contexto, la propuesta mas
innovadora fue la aplicacion BNCT ex —sifu realizada en Pavia (Italia) que consistio en la
irradiacion extracorpdrea de un higado con metastasis multifocales, bilobulares, no
resecables quirirgicamente, seguida del autotransplante total de higado. En el espiritu de
esta aplicacion, la Argentina desarrolld una facilidad de irradiacion para la aplicacion de
BNCT ex—situ en el reactor RA-3 del Centro Atomico Ezeiza (CAE), con el objetivo de
realizar tratamientos de higado y, de ser factible, de pulmon.

El trabajo realizado en esta tesis contribuyd a diferentes aspectos relacionados con el
estudio de factibilidad de la aplicacion de BNCT ex — sifu al cancer metastasico difuso de
pulmon. En el marco del presente trabajo se determind, construy6 y validé el primer modelo
computacional completo de la facilidad central de columna térmica del reactor RA-3. Esto
implicd converger en una descripcion computacional de la facilidad del RA-3, capaz de
representar adecuadamente la distribucion de flujo de neutrones y fotones dentro de la
cavidad de irradiacion de manera estable a lo largo del tiempo, y aplicable en un contexto
clinico de tratamiento. Complementariamente, se propuso y se validé un algoritmo de
reconstruccion geométrica para la planificacion de anatomias complejas denominado
MultiCell que, combinado con unidades de calculo grandes (5 a 10 mm) y métodos de
correccion apropiados, permite obtener una estimacion dosimétrica adecuada en tiempos
cortos para la clinica de BNCT. La inquietud por optimizar y juzgar los tratamientos
propuestos nos llevdé a introducir otras herramientas y conceptos novedosos en
planificacion: 1) la determinacién del momento optimo de inicio y duracion de un
tratamiento en base a la informacion de la concentracion de boro en tejido normal y tumoral

del paciente y de la disposicidn de los haces de tratamiento y, 2) un modelo de probabilidad



de control tumoral especifico que considerar la distribucion espacial de la dosis en el
volumen tumoral y el esquema de administracion del tratamiento en una Gnica fraccion.

La aplicacion de BNCT ex — situ al tratamiento de cancer de pulmon metastasico difuso en
humanos se analizdé a la luz de los desarrollos antes mencionados y los estudios de
factibilidad pre-clinicos realizados en el modelo de pulmén sano de oveja. Los estudios de
distribucion de boro a escala macro generados por primera vez en el marco del presente
trabajo fueron aplicados para evaluar el potencial terapéutico en un escenario clinico real,
a partir de un pulmén humano y considerando la facilidad central de columna térmica del
reactor RA-3. El potencial terapéutico esperado nos permite concluir que dicho tratamiento
presentaria un beneficio neto por sobre la complejidad de la técnica, alcanzandose una
fraccion esperada de nddulos controlados superior al 85% para relaciones de concentracion
de boro tumor-pulmon normal moderadas. Como subproducto de esta tesis, se estudid la
factibilidad de aplicacion de BNCT in - situ en tumores de pulmoén localizados a partir de
casos reales, con parametros realistas en todos los aspectos posibles. Colectivamente, los
resultados y analisis presentados en este trabajo sugieren que las aplicaciones de BNCT ex
— situ e in — situ serian realizables y altamente promisorias, con capacidad de contribuir al
tratamiento de tumores pulmonares difusos y localizados no tratables mediante técnicas
convencionales, incrementando asi no sélo la sobrevida general esperada sino también, e

igualmente importante, la calidad de vida del paciente.
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DOSIMETRY AND COMPUTATIONAL MODELING FOR
EXTRACORPOREAL IRRADIATIONS IN HUMANS WITHIN
BORON NEUTRON CAPTURE THERAPY

Abstract

The overall objective of this thesis is part of the multidisciplinary and multigroup Boron
Neutron Capture Therapy (BNCT) project carried out since 1996 in Argentina by the
National Atomic Energy Commission (CNEA). In particular, this work focuses towards the
application of BNCT for the treatment of multiple metastatic lung cancer as a promising
method in patients facing an extremely short life prognosis with no effective therapeutic
alternative.

The encouraging results of different clinical experiences in BNCT boosted the generation
of new clinical protocols in the world. In this context, the most innovative proposal was the
application performed in Pavia (Italy) of ex - situ BNCT, consisting of the extracorporeal
irradiation of a liver with multifocal, bilobal, surgically unresectable metastases, followed
by the total liver autotransplantation. In the spirit of this application, Argentina developed
an irradiation facility in the RA-3 reactor located at Ezeiza Atomic Center (CAE) especially
tailored to treat an isolated liver or, if feasible, an isolated lung with ex - situ BNCT.

The work carried out in this thesis contributed to various aspects of the feasibility study for
the application of ex - situ BNCT for diffuse metastatic lung cancer. As part of this work,
the first complete computational model of the thermal column central facility of the RA-3
reactor was determined, constructed and validated. This meant obtaining a computational
description of the RA-3 facility suitable to represent the neutron and photon flux
distributions within the irradiation cavity, that it is stable over time and that it is applicable
in a clinical treatment setting. In addition, a geometric reconstruction algorithm for
complex anatomies called MultiCell was proposed and validated, which combined with
large units for dosimetry estimations (5-10 mm) and appropriate correction methods, allows
obtaining adequate estimates for clinical BNCT in a short time. Our concern for optimizing
and assessing the proposed treatment led us to introduce other tools and new concepts in
BNCT treatment planning: 1) the determination of the optimal irradiation start time and
duration of the treatment taking into account the information of the boron concentration in

the normal and tumor tissues of the patient and the selected beams, and 2) a specific model



of tumor control probability that explicitly considers the spatial dose distribution in the
tumor volume and the administration schedule in a single fraction.

The application of ex - situ BNCT for the treatment of diffuse metastatic lung cancer in
humans was analyzed using the abovementioned developments and the preclinical studies
performed on the healthy sheep lung model. Boron biodistribution studies carried out in the
framework of this study for the first time were used to assess the therapeutic potential in a
real clinical setting from a human lung and considering the thermal column of the central
facility of the RA-3 reactor. The evaluated therapeutic potential let us conclude that this
treatment would present a net benefit over the complexity of the technique, reaching an
expected fraction of controlled nodes greater than 85% for moderate values of normal lung-
to- tumor boron concentration ratios. As a by-product of this thesis, the feasibility of in -
situ BNCT for the treatment of localized lung tumors was assessed, using realistic
parameters and real cases. Collectively, the results and analysis presented in this work
suggest that ex - sifu and in - situ BNCT would be feasible and highly promising techniques,
that could greatly contribute to the treatment of diffuse and localized lung tumors
untreatable by conventional techniques, increasing not only the expected overall survival

but also, and equally important, the patients’ quality of life.
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1 Introduccion

1 Introduccion
1.1 Contexto y motivacion

El cancer de pulmén es uno de los més frecuentes a nivel mundial con una incidencia de
10.296 casos (9,8%) en la Argentina, donde el 85% de los mismos acontece en personas
mayores de 30 afios, siendo el cancer de pulmon el de mas mortalidad= 21,

Suele originarse a partir de células epiteliales y puede derivar en metastasis e infiltracion a
otros sitios del cuerpo. Existen dos grandes clasificaciones para el cancer de pulmon; de
células no pequefias (Non Small Cell Lung Cancer, NSCLC) y de células pequefias (Small
Cell Lung Cancer, SCLC), donde los tumores de células no pequefias representan mas del

85% de los casos diagnosticados.

Los tratamientos actuales, consistentes en cirugia-quimioterapia-radioterapia
administrados ya sea en forma secuencial o concomitante, varian su efectividad en funcion
del estadio en que se encuentre la enfermedad, pudiendo llegar a alcanzarse en estadios
tempranos una sobrevida a 5 afios de hasta 70% de los casos cuando la reseccidn quirtirgica
(tumorectomia) es posible. Sin embargo, esta sobrevida se ve disminuida drasticamente en
estadios avanzados de la enfermedad (compromiso regional y/o metastasis distante) donde
la sobrevida a 5 afios llega a ser menor al 2%. El control moderado a pobre alcanzado de la
enfermedad plantea la necesidad de desarrollar nuevas modalidades de tratamiento y, hace
a los pacientes con NSCLC candidatos a los mismos. En los ultimos 10 afios se ha
explorado la potencialidad de la radioterapia estereotactica (Stereotactic Ablative
Radiotherapy, SABR) para el tratamiento de NSCLC en estadios tempranos (Estadios I-11)
con resultados alentadores (estudio Fase /Il EEUU NCI, 2004). La SABR permite entregar
una dosis localizada al volumen tumoral en menos de 5 fracciones de tratamiento con una
sobrevida superior al 80%!®! Sin embargo, esta nueva modalidad de tratamiento es
aplicable solamente en aquellos casos donde el volumen tumoral se encuentre localizado
en la region central del torax (no adyacentes o invadiendo la pared toracica o, el arbol
bronquial proximal) y sin presencia de multiples nodulos metastasicos (denominado

Oligometastasis).

2 Si se hace una distincion por sexo, el cancer de pulmon es el tipo de cdncer con mayor mortalidad en el
hombre, y el tercero en la mujer, donde predomina el cancer de mama. Las tasas esperadas de mortalidad
son de 28,1y 9,1 cada 100.000 personas, para hombres y mujeres, respectivamente.
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Mencion aparte requiere el cancer de pulmoén en los jovenes (menores de 15 afios), donde
los tumores primarios de pulmoén resultan infrecuentes, siendo predominantes las lesiones
de mediastino y pared toracica. Las neoplasias mas frecuentes en pulmon son las metéstasis
de tumores sélidos extra-craneanos con una relacion aproximada de 5:95 entre tumores
primarios y metastasis en pulmoén segin el Hospital de Nifios de la Plata, Argentinal*. El
parénquima pulmonar es la localizacion predominante de las metastasis de la mayoria de
los tumores sélidos. El uso de la Tomografia Computada (TC) es rutinaria en diferentes
tumores y la presencia de nddulos pulmonares cambia la estadificacion inicial y el
tratamiento. Al momento del diagnostico, 15 a 20% de los rabdomiosarcomas,
osteosarcomas y sarcomas de Ewing y 10% de los tumores de Wilms y hepatoblastomas
presentan nddulos pulmonares. Ademés, 30 a 40% de los nifios con osteosarcoma
desarrollan neoplasias pulmonares durante la evolucion de su enfermedad, por lo tanto, su
seguimiento debe incluir TC de rutina, al ingreso, cada 3 meses durante el tratamiento y el
primer afio de seguimiento pos-tratamiento.

La presencia de multiples nédulos pulmonares en nifios con un tumor sélido maligno
conocido, en especial cuando alguna de ellas es mayor de 1 cm de diametro, son
invariablemente indicativos de metastasis.

El tratamiento de estas neoplasias es dependiente del tipo de tumor solido y el centro de
tratamiento. La escisién quirurgica de las metastasis (metastasectomia) para el
osteosarcoma logra una sobrevida a 3 afios del 45% de los casos, pudiendo prolongarse
hasta 20 afios si se realizan metastasectomias periddicas. En el resto de las metastasis la
combinacion de radioterapia y quimioterapia son los protocolos predominantes®, con una
sobrevida a 5 afios inferior al 60%. Sin embargo, la sobrevida alcanzada estd asociada con
complicaciones pulmonares leves (29%) a severas (7%) que no permiten alcanzar mayores
dosis de control tumoral !,

La alta incidencia del cancer de pulmoén en la sociedad, en combinacion con la necesidad
de desarrollo de nuevas modalidades de tratamiento para maximizar el control tumoral y la
sobrevida de los pacientes, ha resultado en la busqueda de nuevas modalidades de
tratamiento capaces de salvar las limitaciones existentes y alcanzar mayores dosis

tumorales.

® En Europa, la tendencia de tratamiento hacia las metastasis de Sarcoma de Wilms es la metastasectomia,
aunque con una creciente orientacion hacia el uso de quimioterapia y radioterapia como opcidn adyuvante.
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La Terapia por Captura Neutronica en Boro (BNCT) no escapa a estas nuevas modalidades
bajo inspeccion. En particular, BNCT posee la capacidad de realizar una marcacion
geométrica y biologica sobre el volumen tumoral que se ve potenciada por la captacion
celular/tisular selectiva de un compuesto portador de boro. Ademas, BNCT es una terapia
que conjuga la entrega de altas dosis en menos de 3 fracciones, caracteristica que ha
resultado promisoria en SABR, con una dosis combinada entre radiacion de alta y baja
transferencia lineal de energia (Linear Energy Transfer, LET). De esta forma, esta terapia
tiene el potencial para ser candidata en dos escenarios clinicos que actualmente no cuentan
con un tratamiento radiante efectivo: NSCLC en estadio temprano con localizacion
desfavorable, y neoplasias infantiles multiples donde no es posible entregar mayores dosis

tumorales sin acentuar los efectos radiotoxicos.
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1.2 Terapia por Captura Neutronica en Boro

La Terapia por Captura Neutronica (Neutron Capture Therapy, NCT) es una técnica que
fue disefiada para entregar selectivamente radiacion de alto LET, a través de particulas
cargadas pesadas, al tumor en un nivel celular. El concepto de la NCT fue propuesto
brevemente después del descubrimiento del neutrén por Chadwick en 1932, cuando
Goldhaber descubre la elevada seccion eficaz de captura del isétopo natural 1°B en 1934.
Goldhaber observoé que el !°B tenia una avidez para absorber neutrones lentos, o “térmicos”
(energia < 0,5 eV). Cuando un ntcleo de B captura un neutrén térmico se forma
inmediatamente !'B en estado excitado, que rapidamente se escinde en una particula alfa
(*He) y un nticleo de "Li, como se muestra en la Figura 1-1. Esta reaccion libera una energia
maxima de 2,79 MeV. Como producto de la reaccién el 'Li puede quedar en su estado
fundamental (aprox. el 6% de las veces) o en su primer estado excitado a 0,48 MeV (el
94% restante). El ntcleo de litio excitado decae rapidamente al estado fundamental (T1/2 ~

101® s) emitiendo un gamma de 0,48 MeV!®!

Tanto la particula alfa como el 'Li son radiaciones de alta transferencia lineal de energia
(LET, Linear Energy Transfer)° con valores iniciales en tejido de 180 a 370 keV/um. Asi,
estas particulas densamente ionizantes alcanzan un rango combinado en tejido de ~12 — 14
um (comparable con el tamafio celular), transportando una energia promedio de 2,34 MeV.
En 1936 Gordon Locher fue el primero en proponer el principio de BNCT!” postulando
que, si el boro pudiera ser selectivamente concentrado en el tumor y entonces el volumen
expuesto a neutrones térmicos, podria lograrse una dosis tumoral mayor con respecto al
tejido sano adyacente. De esta forma, la selectividad bioldgica obtenida por la
concentracion preferencial del compuesto borado es lo que permite focalizar la dosis

entregada en lugar de la conformacion geométrica del haz.

¢ Vale recordar que la transferencia lineal de energia (LET) es una medida de la densidad de ionizaciéon
producida por la radiacién en su camino al penetrar el tejido.
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Figura 1-1 Reaccioén de captura neutrénica. EIl neutrén térmico es capturado por el atomo de °B,

que alcanza el estado excitado ''B y decae, casi instantaneamente, en una particula alfa y un

nucleo de 7Li.

1.3 Aplicaciones clinicas

Las primeras experiencias clinicas se realizaron a partir de 1951 en el Brookhaven National
Laboratory (BNL) y de 1959 en el Massachusset Institute of Technology (MIT), en
pacientes con glioblastoma Multiforme (GBM)?. Esta primera fase se finalizdé en 1961
como consecuencia de los resultados desalentadores, compatibles con los de la radioterapia
convencional donde la sobrevida media no superaba los 180 dias. En estos experimentos el
boro era vehiculado principalmente por Borax (acido borico), con una concentracion en el
tejido tumoral cercana a 2 veces la concentracion en tejido sano. Por otra parte, el haz de
neutrones era de energia térmica con una colimacion apenas mas amplia que la zona
tumoral.

Una nueva fase experimental se inicio en 1967. En este segundo periodo surgi6 en el plano
internacional una discusion sobre la capacidad de los compuestos borados utilizados para
transportar el boro al espacio intracelular. Esta cuestiéon se superd con el estudio
experimental de dos compuestos de bajo peso molecular, el primero [(L)-4-dihidroxi-
borilfenilalanina] llamado BPA y el segundo, [sodio mercaptoundercahidro-closo-
dodecarbonato] denominado BSH. Estos compuestos, identificados como la segunda
generacion de compuestos borados, mostraron una muy baja toxicidad y mayor persistencia

en el tumor. Ademas, alcanzaron relaciones de concentracion tumor/cerebro y tumor/sangre

4 Tumor mas comun y mas maligno entre las neoplasias de la glia. La sobrevida actual no supera los 14
meses.
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mayores a 1. De esta manera, el BSH y BPA enriquecidos con °B y complejizados con
fructosa, para mejorar su solubilidad en agua, se volvieron los compuestos portadores de
boro utilizados clinicamente en el mundo. En el periodo comprendido entre 1967 — 1995,
se realizaron estudios clinicos con BPA y BSH en concentraciones hasta 250 mg/Kg de
peso corporeo, y la terapia quedd mayormente dedicada al tratamiento de GBM vy
melanoma cutaneo. En este periodo, solamente en Japon, se trataron 152 pacientes con
tumores de cerebro por parte de diversos grupos de investigacion en 5 reactores nucleares,
principalmente por el Dr. Hiroshi Hatanaka ®°. Asimismo, en Japén y utilizando BPA, el
Dr. Y. Mishima inicia en 1985 los tratamientos de BNCT en melanomas cutaneos con un
haz de neutrones térmicos del reactor de Kioto, logrando un 75% de curacion completa en
un total de 24 pacientes!’”l. Los resultados alentadores de estas experiencias clinicas
propulsaron una tercera etapa de BNCT con la generacion de nuevos protocolos clinicos en
el mundo.

En 1994 una nueva experiencia clinica se inicié en el BNL, siendo la primera vez que haces
de neutrones epitérmicos eran usados para tratar pacientes'!!?l. Esta novedad permitio
alcanzar una mejor penetracion para el tratamiento de tumores no superficiales, reduciendo
la dosis en piel y aumentando la dosis al volumen tumoral por efecto de la termalizacion
de los neutrones incidentes. En este mismo afio un nuevo ensayo clinico para el tratamiento
de melanoma cutdneo comenzd en el MIT seguido en 1996 por ensayos para GBM.

En 1997 un programa clinico similar para el tratamiento de tumores cerebrales se gesto en
el reactor de alto flujo (High Flux Reactor, HFR) de Petten, en Holanda, en colaboracion
con los hospitales universitarios de Amsterdam y Essen (Alemania). Proyectos similares se
iniciaron en 1999 y 2000 en Suiza, Suecia, Republica Checa y Finlandia.

En 2001 una nueva modalidad de tratamiento se desarrollo en la Universidad de Pavia
(Italia) con el fin de tratar pacientes portadores de multiple metastasis hepaticas de
carcinoma primario de colon *1. El método novel propuesto consiste en la irradiacion del
organo explantado previamente infundido con el compuesto borado en la columna térmica
de un reactor y la subsecuente reimplantacion de dicho organo en el paciente. Este
desarrollo abrié un nuevo campo de aplicacion para el BNCT en el tratamiento de tumores

diseminados en organos vitalese.

° Este tema se abordara nuevamente en los capitulos siguientes.
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Los tumores de cabeza y cuello se agregaron al espectro de casos a tratar en Finlandia a
partir de 2003 con resultados mas que alentadores, tratdndose mas de 200 pacientes en 10
afios 141°1

En Argentina los ensayos clinicos comenzaron en 2003, en la CNEA, con un protocolo fase
/Il para el tratamiento de melanoma cutaneo en extremidades. Esta investigacion clinica
es llevada a cabo en colaboracién con el Instituto de Oncologia “Angel Roffo”l1617]

Las mejoras, principalmente en los haces de neutrones disponibles, y los resultados
obtenidos, dieron lugar al estudio y aplicacién de BNCT en diversas localizaciones
tumorales, como ser, cancer oral, cancer hepatocelular!'®! mesoteliomal'! y recurrencias
de cancer de pulmon!?l, principalmente en Japon.

Mas recientemente en 2010, la Universidad Nacional de Tsing Hua y el Taipei Veterans
General Hospital (Taiwan) iniciaron un protocolo fase I/II para tratamientos de tumores
recurrentes de cabeza y cuello con BNCT en el reactor experimental THOR. Desde la fecha
se han realizado mas de 30 tratamientos y se continua reclutando pacientes!?!l,

En la actualidad!, muchos de los proyectos clinicos en el mundo han concluido los
protocolos propuestos, siendo los protocolos clinicos en Japén y Taiwan los que se
encuentran tratando pacientes regularmente. Los proyectos de Finlandia, Italia y Gran
Bretafia estan en una fase de migracion hacia la AB-BNCT (del inglés Accelerator-Based
Boron Neutron Capture Therapy).

En Argentina, si bien en ensayo clinico se encuentra vigente, los tratamientos se vieron
interrumpidos luego de que nuestro pais participara en el programa de disminucién de
enriquecimiento de Uranio del Departamento de Energia de Estados Unidos y se produjese,
consecuentemente, la parada del reactor de investigacion RA-6 (Centro Atémico Bariloche)
provisto de una sala de irradiacion especifica para BNCT. Las tareas asociadas a esta
facilidad y los requerimientos necesarios para reiniciar los tratamientos clinicos ya fueron
concluidos. Se proyecta retomar con el ensayo clinico en 2015 y asi completar el nimero
de pacientes propuesto en el protocolo de investigacion de la fase I/IT (30) para luego
avanzar a la siguiente fase. Asimismo, en nuestro pais se esta trabajando arduamente para
finalizar la construccion de un acelerador de particulas para BNCT y su aplicacion como
complemento a las facilidades existentes del reactor RA-6 (Centro Atomico Bariloche) y

RA-3 (Centro Atomico Ezeiza).

f Marzo de 2015.
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1.4 Dosimetria Clinica y Planificacion de Tratamientos

La reaccion de captura neutronica 1°B (n,o) “Li ocurre para neutrones en el rango de energia
térmico (es decir, E, < 0,5 eV). En BNCT se utilizan comunmente dos tipos de haces de
irradiacions, denominados haces térmicos y epitérmicos (neutrones con energia 0,5 eV <
E.< 10 keV).

Los neutrones térmicos en tejido se ateniian exponencialmente en funcion de la profundidad
principalmente por la captura en el hidrégeno presente en el medio. Considerando que la
intensidad de flujo neutronico determina la cantidad de dosis producto de la reaccion de
captura '°B (n,a) "Li, en condiciones de distribucién uniforme del compuesto borado, la
efectividad terapéutica del haz térmico se ve limitada al tratamiento de lesiones
superficiales. Ejemplo de esto son la aplicacion de haces térmicos al tratamiento de

(191 y glioblastoma con craneotomia 1.

melanoma
A diferencia de los haces térmicos, un haz epitérmico en el tejido alcanza un flujo maximo
de neutrones térmicos a una profundidad de 2-3 cm, valor que varia directamente con la
energia media del haz. Este comportamiento hace que estos haces epitérmicos resulten
adecuados para el tratamiento de lesiones no superficiales y profundas. En particular, desde
la incorporacion de los haces epitérmicos se ha establecido que el incremento en la energia
media del haz era el factor preponderante, y directamente proporcional, para lograr el
tratamiento exitoso de lesiones profundas %1,

El campo radiante producido en el tejido durante BNCT consiste en una mezcla de
diferentes componentes, cada una con LET caracteristico diferente.

Los productos de alto LET resultantes de la reaccion B (n, o) 'Li no son los tnicos
presentes en el tejido luego de una irradiacién con neutrones. La interaccion del haz con
los nucleos de los elementos constituyentes del tejido, ya sea sano o tumoral, da lugar a una
dosis de fondo, no especifica, compuesta de radiacion de alto y bajo LET.

Para la planificacion del tratamiento y la dosimetria es necesario tener en cuenta la
combinacion de las diferentes radiaciones presentes en el campo radiante. En BNCT, las

contribuciones a la dosis total se dividen en 4 componentes primarias y, generalmente, se

& Suele definirse un tercer tipo de haz, denominado mixto o haz hipertérmico, como aquel que combina
tanto neutrones térmicos como epitérmicos. Este tipo de haz se encuentra en la facilidad de tratamientos
clinicos del reactor RA-6 del Centro Atémico Bariloche, y fue especificamente disefiado para el tratamiento
mediante BNCT de lesiones hasta 2 cm de profundidad, propias del melanoma cutaneo. Asimismo, ¢l haz
del reactor JRR4 (Tokio, Japén) presentaba una modalidad de haz mixto, con caracteristicas hipertérmicas,
utilizado para ¢l tratamiento de melanoma y tumores de cabeza y cuello.
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las denomina de acuerdo a su fuente de origen como: dosis boro, dosis térmica, dosis rapida,

y dosis foton.

Como se mencioné previamente, la dosis boro corresponde a la componente que resulta de
la interaccién de los neutrones térmicos con los atomos de '°B presentes en el tejido. La
reaccion de captura neutrénica °B(n,a)) ’Li libera una energia promedio de 2,34 MeV, via
las ramas:

8 + ny, — 7Li (0,84 MeV) + *He (1,47 MeV) + y (0,48 MeV) (93,7%)

8 + ny, — 7Li (1,01 MeV) + *He (1,78 MeV) (6,3%),

en donde el 6,3% de las reacciones el "Li queda en su estado fundamental y el 93,7% en su
primer estado excitado. El "Li excitado a su vez decae a su estado fundamental (T1/2 ~ 10°
13 5) emitiendo un foton de 0,48 MeV.
En ambos casos, los productos de la reaccidon son altamente ionizantes con LET iniciales
entre 180 y 370 keV/um en tejido. Los productos combinados pierden su energia en una
distancia promedio de 12 um, lo que resulta comparable al diametro de 1a mayoria de las
células en los mamiferos.
La elevada seccion eficaz de captura, 3839 barns a 0,0253 eV, y la abundancia isotdpica
natural, 19,8%, hacen del B una opcion de preferencia para la NCT frente a otros isétopos.
Maés aun, si consideramos el rango de los productos de reaccidn y la posibilidad de obtener

1B enriquecido por arriba del 90%.

Si nos enfocamos en las componentes de la dosis de fondo, la dosis térmica proviene
principalmente de la reaccion de captura N (n, p) '*C, con una seccioén eficaz de captura
de 1,84 b, que libera un protén de alto LET con una energia de 580 keV. Por otra parte, la
presencia de neutrones de alta energia en el haz (neutrones rapidos, E;>10 keV) produce
protones de retroceso (proton recoil, en inglés) como resultado de colisiones elasticas 'H
(n, n) 'H, con los nucleos de hidrogeno presentes en el tejido. Los protones resultantes de
esta reaccidn tienen una energia promedio similar a los protones de la reaccion de captura
en nitrogeno. El retroceso de otros nucleos pesados — como ser 2C, 10 y *'P — también
contribuyen a la dosis rapida pero en menor medida que los protones de retroceso.

Por ultimo, la dosis foton se origina a partir de dos fuentes: fotones producidos en el
dispositivo generador de neutrones (reactor o acelerador), y fotones de 2,2 MeV producidos

principalmente por la captura de neutrones térmicos en hidrogeno presente en el tejido,
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"H(n, y) *H, con una seccién eficaz de captura de 0,33 b!%}. A estas contribuciones se las

denomina dosis fotdn estructural y dosis foton inducida segin su origen, respectivamente.

Las componentes de dosis con diferente LET producen diferentes grados de dafio biologico
en los tejidos involucrados en el campo de tratamiento. Debido a la alta densidad de
ionizacion que genera la radiacion de alto LET en su camino, el dafio que produce por

unidad de dosis absorbida es mayor que aquel generado por radiaciones de bajo LET.

La dosis total entregada a un determinado tejido en BNCT se suele expresar en términos de
radiacion de una unica componente (radiacion con fotones de alta energia) en unidades de
dosis foton equivalente. De esta forma, cada componente de dosis de alto LET (dosis
absorbida, en Gy) se multiplica por un factor de efectividad bioldgica determinado
experimentalmente. Para las componentes de dosis no boro (dosis térmica y dosis rapida)
estos factores se conocen como efectividad biologica relativa (Relative Biological
Effectiveness, RBE) y se definen como la relacion entre la dosis de una radiacion de
referencia” y la dosis de la radiacion de interés que produce el mismo efecto biologico en
un sistema. Para el caso de la dosis boro, el factor de efectividad bioldgica se denomina
efectividad bioldgica del compuesto (Compound Biological Effectiveness, CBE) ya que no
solo depende del LET de los productos de la reaccion sino también de las variaciones en la
micro-bio-distribucidon del compuesto borado en los diferentes tejidos. Esto finalmente
lleva a que la dosis total fotdén equivalente en BNCT se exprese como la suma de las dosis
absorbidas de las distintas componentes pesadas por su efectividad biologica, siendo la

unidad resultante el Gray-Equivalente (Gy-Eq) o RBE Gy.

La complejidad en el transporte de los diferentes tipos de radiacion presentes en el campo
de dosis BNCT hacen a los célculos dosimétricos requeridos mas complicados que en el
caso de la radioterapia con fotones de alta energia. En este ultimo caso, los calculos
dosimétricos pueden realizarse en base a modelos deterministicos (por ejemplo, pencil
beam) o semi-deterministicos (por ejemplo, convolucion - sustitucion), ajustados a cada
equipo radiante mediante factores determinados experimentalmente en fantoma' de agua.

En BNCT, los campos de radiacion complejos demandan el uso de métodos de transporte

h Generalmente se consideran fotones de una fuente de Cobalto-60 como radiacidn de referencia.
! Artilugio, aparato o elemento utilizado para la calibracioén de dispositivos médicos/tecnoldgicos y que
contiene, en su interior, elementos de caracteristicas similares a los del organismo.
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estocasticos (Monte Carlo, MC) y, por consiguiente, los sistemas de planificacion de
tratamiento (Treatment Planning System, TPS) aplicados a la clinica cuentan con
algoritmos MC dedicados o utilizan algoritmos externos, como ser el codigo Monte Carlo
N-Particle (MCNP)124 o PHITS!!,

En la actualidad existen diversos planificadores de tratamientos especificos para BNCT con
aplicacion clinica, que analizaremos con mas detalle en el Capitulo 2; éstos son el SERA,
Nigg et al. (1999)!?] NCTPlan, Gonzalez et al. (2002)?7], JCDS, Kumada et al. (2004)/%],
y THORplan, Li et al. (2009)?°1. Los diferentes conceptos y estrategias aplicados por estos
TPS estan dados por los recursos disponibles y el interés clinico especifico de cada

desarrollador al momento de su concepcion.

1.5 Objetivos

La Terapia por Captura Neutronica en Boro es una modalidad de radioterapia que permite
entregar la dosis de tratamiento a las lesiones tumorales en forma selectiva. A su vez, el
campo de radiacion actia en diferentes escalas de longitud gracias a la combinacién de
radiacion de alto y bajo LET permitiendo que esta delimitacion del volumen tumoral se
realice a nivel macro y microscopico. Estas particularidades del BNCT la hacen una
modalidad prometedora para el tratamiento de tumores de pulmén que no poseen una
terapia curativa efectiva o bien, no cumplen los criterios de inclusion en las modalidades
de referencia actuales. Esta tesis tiene como objetivo contribuir al conocimiento del
tratamiento de cancer de pulmoén mediante BNCT, presentando diferentes desarrollos
teoricos y aplicados, necesarios para la realizacion de una dosimetria y planificacion de

tratamiento certera y efectiva en el ambito de la practica clinica.

1.6 Organizacion de la tesis

Este trabajo estd organizado de la siguiente forma. El Capitulo 2 repasa los conceptos sobre
dosimetria computacional y transporte de radiacion por el método Monte Carlo
describiendo los principios asociados. Asimismo, los sistemas de planificacion de
tratamiento utilizados clinicamente en BNCT y sus principales caracteristicas son

presentados y analizados en este capitulo.
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En el Capitulo 3 se presenta la facilidad de irradiacion central de la columna térmica
(FCCT) del reactor RA-3, considerando sus caracteristicas constructivas y dosimétricas. El
modelo Monte Carlo para MCNP desarrollado como parte de esta tesis se describe en
detalle considerando las ventajas y limitaciones del mismo. Finalmente, se presentan las
validaciones experimentales del modelo segin diversos protocolos realizados a lo largo de

5 afios.

El nuevo método de voxelizacidén dinamico MultiCell desarrollado como parte del presente
trabajo se describe en el Capitulo 4. Ademas, las verificaciones sobre la precision
geométrica del algoritmo en conjunto con las ventajas asociadas a su uso clinico son
discutidas. Este capitulo presenta también los estudios realizados sobre la precision y
limitaciones en las unidades de célculo empleadas en la clinica, junto con los algoritmos
deterministicos implementados y desarrollados en este trabajo, y las recomendaciones para
la optimizacion de las mismas sin detrimento del proceso de dosimetria computacional y

planificacion de tratamientos.

El Capitulo 5 analiza los métodos de evaluacion y optimizacion aplicados a los planes de
tratamiento. Particularmente se presenta la optimizacioén del tratamiento al considerar la
cinética de concentracion del compuesto borado en los 6rganos de interés. Asimismo, se
introduce el desarrollo de un modelo de probabilidad de control tumoral (Tumor Control
Probability, 7CP) especifico para cancer de pulmon en tratamientos hipofraccionados

(como es el caso de BNCT) y su validacion teorica a partir de resultados clinicos.

El Capitulo 6 detalla el estudio de factibilidad de la aplicacion de BNCT al tratamiento de
cancer de pulmén utilizando las herramientas y conceptos introducidos en esta tesis.
Teniendo en cuenta que la aplicacion de una nueva técnica terapéutica requiere el
cumplimiento de numerosos pasos, las consideraciones especificas en cuanto a las fuentes
de neutrones requeridas, la dosimetria computacional y los planes de tratamientos para
alcanzar un resultado Optimo, son discutidas en detalle. En la primera parte se describen los
conceptos y consideraciones necesarios para la aplicacion del protocolo de tratamiento ex
— situ a los tumores metastasicos difusos en la FCCT del reactor RA-3. Los resultados
dosimétricos del tratamiento son discutidos y comparados en referencia a los tratamientos

actualmente disponibles.
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El séptimo capitulo se desprende de los resultados altamente promisorios obtenidos para el
tratamiento ex — sifu, y se centra en la factibilidad de aplicacién del protocolo de tratamiento
in — situ, tanto a, tumores de pulmén metastasicamente difusos como, por completitud a,
localizados sin terapia completamente definida. Esta aplicacion se estudia en funcion a
fuentes de neutrones clinicas actualmente existentes (o en construccion), especificando las
caracteristicas optimas en la planificacion del tratamiento radiante y la fuente de neutrones
requerida.

Las conclusiones y el trabajo futuro son presentados en el Capitulo 8.
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2 Calculo MCNP y Dosimetria Computacional

El programa MCNP (Monte Carlo N-Particles), desarrollado en la década del ‘60 por el
Laboratorio de Los Alamos (Estados Unidos), es un entorno de simulacion numérica de
transporte de particulas que se utiliza en el ambito de la fisica de reactores y, mas
recientemente, en fisica de particulas aplicada a la medicina. MCNP permite el transporte
de electrones, neutrones y fotones, ya sea de manera independiente o acoplada, sobre la
materia en el espacio tridimensional. El codigo se basa en el método Monte Carlo que, en
contraste con los métodos deterministicos, no resuelve ecuaciones definidas sino que
obtiene resultados sobre estimadores puntuales promedio (aspectos especificos,
comunmente llamados tallies) a partir de la simulacién de particulas individuales. El
comportamiento promedio de las particulas en el sistema es inferido a partir del
comportamiento promedio de las particulas simuladas!?*l.

En el presente capitulo se resumen algunos aspectos generales y otros especificos
vinculados al célculo con MCNP utilizado en la presente tesis. La primera seccidén compila
del manual para MCNP las variables fundamentales utilizadas, intentando dar una
descripcion simplificada que permita a cualquier lector entender la metodologia empleada.
En la segunda seccidén se describe el concepto de reduccion de varianza disponible en
MCNP vy especificamente la técnica de “ventanas de peso” utilizada para el modelado del
reactor RA-3 en MCNP. Por ultimo, la tercera seccion muestra los diversos sistemas de
planificacion de tratamiento aplicados en BNCT, sus diferencias conceptuales, ventajas y

limitaciones.

2.1 Aspectos Generales de MCNP

MCNP es un codigo basado en el método Monte Carlo, un método numérico que puede ser
usado para representar teoricamente procesos estadisticos como la interaccion de las
particulas nucleares con la materia. En el transporte de particulas, el método Monte Carlo
es un experimento tedrico que consiste en seguir cada una de muchas particulas a lo largo
de su vida, desde su creacion hasta su muerte (absorcion, escape, etc.). La probabilidad
individual involucrada en cada proceso es simulada secuencialmente, siendo el proceso de

muestreo estadistico una seleccion de numeros aleatorios.

i El resultado promedio se infiere a partir de Ia aplicacion del Teorema Central del Limite.



Aspectos Generales de MCNP 16

El funcionamiento de MCNP se basa en la descripcidon geométrica y material de una region
tridimensional del espacio, donde una fuente de radiacion es definida por el usuario. De
acuerdo a esta informacidn, y a partir de la extensa biblioteca de secciones eficaces con que
cuenta, MCNP recrea la interaccion de cada particula con la materia a través del espacio
considerando la probabilidad de interaccion propia de cada material involucrado en cada
paso.

Cada evento es gobernado por una distribucion de probabilidad que se muestrea con el fin

de determinar el resultado de la particula en cada paso de su vida.

La versatilidad del codigo MCNP permite abordar situaciones de alta complejidad a partir
deun archivo de entrada, comunmente llamado input file*, que sigue un formato de escritura

predefinido por medio de tarjetas de datos especificas.

2.1.1 Descripcion de la geometria

La descripcion del espacio se realiza mediante la interseccion, unién o complemento de
superficies geométricas para formar las regiones espaciales que se denominan celdas, y son
las estructuras fisicas que intervienen en la simulacion. Existen dos modalidades de
descripcion de celdas a mencionar: las operaciones de conjuntos entre semiespacios
definidos por superficies y las celdas generadas por lattices (estructuras periodicas, basadas
en la repeticion espacial de una celda unidad, de manera analoga a las estructuras cristalinas
en un solido).

Las operaciones entre superficies son el método mas sencillo de definir una celda; la
sentencia de descripcidon comienza con un nimero que identificara a la celda a lo largo de
toda la descripcion de datos, seguido por el nimero del material que la compone y su
densidad. Por ultimo, se denota una secuencia de nimeros que identifican a las superficies
analiticas definidas en el bloque correspondiente y las relaciones que definen la regiéon en
cuestion.

La forma alternativa de definir el “material” que ocupa una celda regular que se repite en
el espacio se denomina latfice. Para entender este método es necesario introducir el

concepto de universo en MCNP. Un universo es un escenario tridimensional idéntico al

k Archivo de texto plano, escrito en un lenguaje de convenciones propio del codigo MCNP muy similar al
Fortran 77.
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a b C d

Figura 2-1 Definicibn de un cubo utilizando universos. Definimos el universo con el material
deseado (a), luego definimos la geometria de interés a llenar (b) y le asighamos el llenado (F/LL)

con el universo de deseado (U) obteniendo la geometria de interés con el material deseado (d).

escenario donde se describen las geometrias de la simulacidn pero que queda exento de la
simulacion a menos que en el escenario principal se definan celdas que actuen como
ventanas hacia el universo alternativo.

Para que una celda actie como ventana al universo alternativo desde el escenario de
simulacion original, el material y la densidad de la celda se remplazan por un cero' y se
agrega una etiqueta de llenado (F/LL) indicando el numero de universo que pasara a

conformar parte del escenario original a través de la celda elegida.

A modo de ejemplo, definamos una celda esférica compuesta de agua (Figura 2-1. a), cuya
densidad es 1 g/cm®. Por otro lado definimos una celda ctbica sin indicar su material
(Figura 2-1. b). A la celda cubica le agregamos la etiqueta de llenado indicando la esfera
de agua (Figura 2-1. ¢). El resultado es la celda cubica original pero ahora compuesta de
agua (Figura 2-1. d).

Esta estrategia de definicion es muy util a la hora de definir celdas que se repiten
espacialmente o celdas compuestas de otras celdas.

La lattice (red periddica) es una estructura de subunidades hexaédricas o de prismas
hexagonales, idénticos, consecutivos y regulares, que pueden ser ocupadas con distintos
universos. Para definir una /atfice, primero se deben definir el volumen de la subunidad y
el tipo de estructura de la misma. Por ultimo, se define la composicidn para cada subunidad

con la etiqueta F/LL indicando el nimero de universo a asignar en cada caso.

"En MCNP el valor cero en el material y densidad de una celda indica vacio (VOID).
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2.1.2 Descripcion de los materiales

El material se define en términos de las fracciones relativas de los elementos y/o nucleidos
que lo componen. Cada material se define a través de una tarjeta ZAID de la forma
ZZ7ZAAA.nnc. Esta nomenclatura representa el nimero atémico (Z) y la masa atémica (4)
del material, con el agregado de la identificacion de la libreria (n) y la clase de dato (¢)
especifica a utilizar. Gran parte de los datos nucleares son distribuidos junto con el coédigo
por lo que éstos son extensamente usados en todo el mundo. MCNP posee una gran
variedad de librerias de secciones eficaces y utiliza para neutrones secciones eficaces
evaluadas tales como ENDF/B-VIL.1 ampliandose los isotopos disponibles. Asimismo,
MCNP permite tener en cuenta el movimiento térmico de los atomos para el transporte de
las particulas. Basado en la aproximacion de gas libre el tratamiento térmico (S(a; B)) se
incluye a partir de tablas cuyas tarjetas se asocian a cada tarjeta ZAID que describe el
material en cuestion. Generalmente la tabla térmica provee datos para una componente del
material, por ejemplo, hidrogeno en agua liviana (Itwr.60t). Finalmente para fotones, el
codigo — en su version 5 - tiene en cuenta la dispersion coherente e incoherente, la
posibilidad de emision fluorescente luego de una absorcion fotoeléctrica, absorcion en
produccion de pares con emision local de radiacidon de aniquilacion y bremsstrahlung vy,
para el transporte de electrones, incluye positrones, rayos X y bremsstrahlung.

Los diferentes tejidos son descriptos en MCNP a partir de su composicion elemental. Para
esto los materiales primarios usados en el transporte de particulas son tomados de los
reportes 44 y 46 de la Comision Internacional de Unidades Radioldgicas (International

Commission on Radiation Units, ICRU)Y o de estudios especificos, seglin sea necesario.

2.1.3 Descripcion de la fuente de particulas

MCNP es capaz de manejar cuatro tipos de fuente de particulas: una fuente general
(denominada sdef), una fuente de superficie traza por traza (o fuente 7rack by Track), una
fuente de criticidad (identificada como kcode), y una fuente por defecto (user-supplied
source) si el usuario no define alguno de los tipos anteriores.

La fuente de particulas sdef se describe a partir de coordenadas, superficies o celdas de

origen, sobre las cuales se definen las distribuciones de probabilidad asociadas a las
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caracteristicas de la radiacion, como ser energia, distribucion angular, direccion inicial de
vuelo, etc.). Esta descripcion analitica de la fuente de particulas permite la generacion de
un unico tipo de particula a la vez.

Por otro lado, el modo 7rack by Track permite utilizar una fuente obtenida a partir de una
simulacion previa, donde se genera el registro de las propiedades de todas las particulas
que atraviesan una superficie de interés en un archivo externo. Este archivo externo (la
tuente Track by Track) es llamado mediante una tarjeta de lectura (Surface Source Read
card, SSR) en simulaciones posteriores, pasando a ser ahora la fuente de particulas. Esta
modalidad de definicion es muy util para la planificacién de tratamientos ya que, siempre
que se realice correctamente, permite reducir significativamente el tiempo de calculo
requerido con iguales resultados dosimétricos, al evitar el transporte de particulas en
regiones no relevantes para el tratamiento.

MCNP puede ser usado para calcular la constante de multiplicacion de neutrones (k) de
un reactor y asi evaluar la criticidad™ del mismo. ks es la relacidon entre el nimero de
neutrones en generaciones sucesivas con respecto a los generados en el primer proceso de
fision. Para simular un problema de criticidad, se requiere una fuente kcode con una
distribucion espacial de fision inicial®. Esta tarjeta especifica a MCNP que se usard una
fuente de criticidad para determinar el 4.z Si el caso a simular es un reactor nuclear, como
en el caso de esta tesis, el k7 a partir de la simulacion del nucleo resultara igual a uno
(reactor en modo critico) y se definira la cantidad de ciclos a simular (generaciones) con el

numero de particulas iniciales en cada ciclo.

2.1.4 Descripcion de los estimadores (tallies)

Las historias de las particulas generadas en la fuente son seguidas en geometrias arbitrarias,
pudiendo el resultado de las trazas colectadas en dichas historias ser multiplicado por varias
funciones de peso con el objetivo de estimar flujos u otras cantidades de interés, incluyendo
las estimaciones de la incerteza en cada caso. Este procedimiento se denomina en MCNP

como TALLY y permite especificar el tipo de informacidn que se desea obtener del céalculo.

™ Capacidad de alcanzar la condicion de critico. Donde critico se dice de las condiciones a partir de las
cuales se inicia una reaccion nuclear sostenida en cadena.

" La distribucidn inicial de los puntos de fision se ingresa por medio de una fuente SDEF, una tarjeta KSRC
o un archivo externo del tipo SRCTR. Es ¢l andlogo a la fuente de neutrones inicial requerida para arrancar
un reactor nuclear.
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Tabla 2-1 Descripcién y nombre de los estimadores (tallies) disponibles en MCNP y utilizados en

esta tesis. Se indica si son aplicables a neutrones (N), fotones (P) y/o electrones (E).

Nombre del Tally Descripcion Unidad
FA(NPE) Flujo de particulas promedio sobre una celda Particulas / cm?
F6 (N P) Deposicion de energia promedio sobre una celda ~ MeV/g

*F8 (PE) Deposicion de energia en una celda MeV

En particular en esta tesis se utilizaron 3 tipos de fallies, dependiendo la aplicacion (Tabla

2-1), para obtener informacion sobre neutrones, fotones o electrones.

Estos 3 fallies llevan a resultados estadisticamente certeros a partir de diferentes
mecanismos. El flujo de particulas promedio sobre una celda (fally F4) se calcula mediante
la suma de la longitud de trazas normalizadas en el volumen de interés, este estimador
resulta confiable ya que frecuentemente la cantidad de trazas en el volumen es mayor al
numero de colisiones. La deposicion de energia promedio sobre una celda (tally F6)
consiste en la estimacion del flujo sobre el volumen — a partir de la longitud de trazas —
multiplicado por la seccion eficaz microscopica y la energia liberada por colision. Este
estimador considera que toda la energia transferida a electrones durante una colision se
deposita localmente.

El tercer tally de interés (*F8) es un estimador analogo a un detector fisico, y a diferencia
de los mencionados previamente no se basa en la longitud de trazas. El valor que se obtiene
corresponde a la energia efectivamente depositada en el volumen de interés por cada
particula (historia). De esta manera, el estimador *F8 resulta, frente al estimador F6, en un
valor mas exacto de la energia depositada en el volumen como resultado de la interaccion
de los fotones y electrones. Si recordamos que es esperable que en un dado volumen el
numero de colisiones sea inferior a la cantidad de trazas, la cantidad de particulas iniciales
requeridas para alcanzar resultados confiables en nuestra simulacion al utilizar el tally *F8
sera mayor que las requeridas con el tally F6.

Existe una alternativa a los fallies asociados a celdas geométricas, se trata de las mesh
(mallas). Las mesh, a diferencia de los fallies, no estan vinculadas con ninguna celda
descripta en el problema, sino que en su definicion se especifica estrictamente la region del

espacio sobre la cual se desea obtener informacion.
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Puede definirse una mesh matricial compuesta de subunidades hexaédricas o cilindricas
cubriendo regiones extensas de la geometria, siendo las dimensiones de dichas subunidades
las que definiran la unidad de volumen sobre la que se obtendra la informacion. Hasta la
version 1.6 de MCNPS las mesh solo permiten estimar la longitud de traza promedio de
particulas en cada subunidad.

Los tallies de MCNP pueden ser modificados por distintas tarjetas para obtener
informacion derivada de, o subdividir en regiones de interés, las magnitudes primarias
asociadas. En particular, la tarjeta “£n” permite discriminar la informacion total obtenida
en el fally en intervalos de energia establecidos por el usuario. Existen dos tarjetas,
denominadas DFE'y DF, que permiten modelar una funciéon dependiente de la energia, esto
es una funcion continua de energia extraida de una tabla. La tarjeta DF permite modificar
cualquier zally de flujo o corriente dependiente de la energia de la forma [ @(E)dE en
C [R(E)@(E)dE, donde R(E) es cualquier combinacion de sumas y productos de
cantidades dependientes de la energia conocidas por MNCP, y C es una constante de

normalizacion.

2.1.5 Determinacion de dosis para BNCT

En general los calculos de dosis para BNCT en MCNP se realizan considerando que se
satisface la condicion de equilibrio electronico de particulas cargadas (Charged Particles
Equilibrium, CPE) en todo volumen de la geometria de interés. Esta aproximacion permite
estimar la dosis en un volumen a partir del valor KERMA®.

A medida que el volumen sobre el que se estima la dosis es reducido esta aproximacion
tiende a sobreestimar el valor de dosis absorbida real. Este efecto de sobreestimacién se
presenta también para el caso de fotones en las regiones de frontera entre dos interfaces de
composicion y/o densidad sustancialmente diferente.

Los factores KERMA usualmente utilizados en BNCT para neutrones se calculan a partir
de los datos de KERMA del reporte 63 de ICRU y de las secciones eficaces y valores Q de
reacciones de interés reportados en JENDL-3.2 1321 Por otra parte, los coeficientes de

absorcion maésica (ie, /p) reportados por Hubbell y Seltzer!®! se utilizan para los fotones.

°KERMA, Kinetic Energy Released in Mass, es el acrénimo en inglés de energia cinética liberada por unidad
de masa y se corresponde con la suma de las energias cinéticas iniciales de las particulas cargadas puestas
en movimiento por radiacion indirectamente ionizante, generalmente fotones v neutrones.
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En el caso del '°B los factores KERMA son calculados utilizando la libreria ENDF/B-V1
para las reacciones de '°B (n, o) "Li y '°B (n, ) "Li" que prevalecen en el rango de energias
térmicas. Si bien existen otras reacciones que se presentan en el rango de los cientos de
keV, el impacto de estas en la dosis boro total es despreciable.

Mediante el uso de la tarjeta fally correspondiente (F4) propiamente modificada por los
factores KERMA, MCNP estima, bajo la hipotesis de la existencia de equilibrio electronico
de las particulas cargadas secundarias, la dosis absorbida resultante de la interaccidn de los
neutrones térmicos y rapidos (dosis térmica y dosis rapida) en el volumen de interés que,
multiplicadas por su correspondiente RBE, resultan en dosis foton-equivalente.

En el caso particular de la dosis boro, la estimacion MCNP se realiza por parte por millén
(ppm), o microgramo por gramo (ug/g), de B en tejido, y luego se multiplica por la
concentracion absoluta existente en el mismo. De forma equivalente al resto de las
componentes de dosis, multiplicando la dosis absorbida por su correspondiente CBE se

obtiene la dosis boro foton-equivalente.

2.1.6 Numero de particulas e incerteza estadistica

El numero de historias simuladas o niimero de particulas fuente esta asociado a la precision
de la simulacion. La incerteza en la simulacion MC es el desvio estandar relativo de la

estimacion media (a;), y esta dado por
o

= Ec. 2.1
uVN

donde 02 es la varianza de cada historia, N el nimero de historias simuladas y u el valor

Ot

medio del estimador. MCNP realiza ademés un analisis estadistico sobre cada fally
mediante 10 indicadores estadisticos®.

Aumentar el nimero de particulas disminuye la incerteza asociada al estimador a costo de
aumentar el tiempo de calculo, en algunas situaciones de manera considerable. Para
minimizar este tiempo de calculo MCNP permite la paralelizacion de los procesos en varios
hilos de calculo. De esta forma el nimero total de historias simuladas se divide entre los

diferentes hilos (procesos esclavos) y €stos son realizados en simultaneo. Al finalizar todos

P El analisis de la precision de los estimadores en MCNP se detalla a partir de la pagina 2-108 del Manual de
MCNPS5. Algunos indicadores analizados son: comportamiento de la media, error relativo, varianza de la
varianza, pendiente de Pareto para la funcién de densidad de probabilidad en cada historia.
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los procesos la informacion es reunida en un Uinico proceso maestro que realiza el analisis
y devuelve el resultado final al usuario.

El problema de transporte acoplado realizado en esta tesis con MCNPS involucro6 una serie
de simulaciones con un minimo de 4000 ciclos con 5000 particulas cada uno, en el caso del
modelo MCNP del reactor RA-3, y 10® particulas en la planificacion de tratamientos con
otras fuentes. En estas condiciones la convergencia de los resultados se obtuvo con errores
estadisticos relativos del orden del 1% para flujo y del 5% o menor para la dosis. El criterio
se mantuvo en todas las simulaciones realizadas en la presente tesis.

Cabe aclarar que las incertezas estadisticas son las unicas reportadas en la presente tesis ya
que no han sido considerados los errores asociados a la distribucion del boro en los tejidos
o los factores RBE y CBE usados.

El tiempo de célculo en cada simulacion varié a lo largo del desarrollo de esta tesis del
orden de la semana a la decena de minutos dependiendo del caso. Notar que a lo largo del
desarrollo del presente trabajo se han incorporado nuevas computadoras de calculo e
implementado nuevas técnicas de reduccion de varianza o fuentes de superficie.

Al dia de la fecha el grupo de Dosimetria Computacional y Planificacion de Tratamientos
del Proyecto BNCT cuenta con 6 computadoras Intel Core I7®, capaces de manejar 4
procesos cada una, y un servidor AMD Xeon, capaz de manejar 8 procesos. Completamente
integradas, estas computadoras permiten el calculo en paralelo con un méximo de 28

procesos en simultaneo, todos bajo el sistema operativo Windows®.

2.1.7 Técnicas de Reduccion de varianza: “Ventanas de peso” (Weight
Windows en inglés)

Como se desprende de la Ec. 2.1, a fin de disminuir la incerteza asociada a un estimador o
tally, uno debe disminuir la varianza de cada historia (o) y/o aumentar el namero de
particulas simuladas (). Sin embargo, para un tiempo fijo de célculo, un aumento en el
numero N de particulas genera un aumento en ¢ y una disminucion en ¢ disminuye N
haciendo imposible disminuir la incerteza asociada sin incrementar el tiempo de céalculo
asociado.

Esta situacion puede ser resuelta mediante lo que se conoce como técnicas de reduccidn de

varianza, donde estos métodos utilizan esquemas de “pesado” para producir el mismo
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resultado que el proceso natural de transporte, pero con una varianza computacional menor

que la resultante del transporte natural.

Para comprender el concepto de peso en MCNP consideremos la opcion de simular
solamente el transporte fisicamente exacto, entonces cada particula en MCNP representaria
una particula fisica y tendria un peso unitario, o en otras palabras, una contribucion relativa
al resultado final igual a uno. Sin embargo, para aumentar la eficiencia computacional,
MCNP nos permite simular el transporte de manera fisicamente “no exacta”. De esta
manera, una unica particula puede representar a w particulas emitidas por la fuente, donde
este numero w es, ahora, el peso inicial de la particula. Claramente si hubiese w particulas
cada una tendria un camino aleatorio diferente, mientras que las w particulas en MCNP
comparten el mismo camino aleatorio haciendo de esta una simulacion no-exacta. Sin
embargo, el numero verdadero de particulas es preservado por MCNP en término de
promedios estadisticos y por lo tanto, en el limite de grandes nimeros de particulas emitidas
por la fuente, el valor medio simulado en forma no-exacta produce el mismo resultado que

la simulacién fisicamente exacta con un costo computacional asociado menor.

Estas técnicas no-exactas nos permiten, mediante mecanismos de creacion y destruccion de
particulas, reducir la varianza del estimador (ag;) a partir de la disminucion de la varianza
de cada historia (o) sin generar un aumento significativo de Ny viceversa.

La técnica de reduccion de varianza mas comunmente usada es la division y ruleta rusa
(splitting/ russian roulette) que busca pasar el mayor tiempo de célculo en las zonas de
interés para obtener el estimador. El principio de esta técnica consiste en asignar a las celdas
definidas en el modelo una serie de importancias (I;) de forma que cuando una traza
atraviesa la interfaz entre una celda m hacia otra » se calcula d = I, /1, para luego tomar
una de las siguientes decisiones: (a) si d=/ se continua el transporte, (b) si d</ se hace
ruleta rusa para definir si continua el transporte y (c) si &>/ se divide la traza en d trazas y
se continua el transporte.

Para determinar el conjunto de importancias se realiza una primera simulacién con

importancia unitaria en todas las celdas con el fin de obtener la cantidad de trazas entrantes

9 Cuando una particula sale de la fuente, una traza de la particula es creada. Si esta traza se divide por algun
proceso fisico, una segunda traza es creada y pasan a existir 2 trazas a partir de la particula original, cada
una con la mitad del peso original.
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en cada una de ellas. Luego se define cada valor I; como el valor por el cual deberia ser
multiplicada cada cantidad para mantener constante el nimero de trazas entrantes en celdas
sucesivas. Estas importancias deben a su vez cumplir criterios de incremento/decremento
de forma de no alterar la convergencia del calculo.
Esta técnica, sencilla en principio y simple de implementar, suele generar inconvenientes
cuando las geometrias tridimensionales son complejas ya que las importancias son siempre
atribuidas a las celdas del modelo, donde obtener un mapeo de importancias mientras se
cumplen con las condiciones de incremento/decremento suele resultar en un problema
excesivamente complejo. A su vez esta técnica no hace ninguna consideracion acerca del
peso que posee la traza y suele tener problemas cuando las dependencias angulares son
fuertes.
Existe otra técnica que, aunque mas compleja, resulta mas potente. Dicha técnica se basa
en el uso de ventanas de peso (Weight Windows, en inglés). Este método consiste en un
proceso de ruleta rusa y division tanto a nivel geométrico como energético, donde el usuario
define “limites de peso” para cada traza en un mallado superpuestor al problema. El método
para determinar el conjunto de valores de la ventana de peso suele ser un proceso iterativo
que incluye una serie de simulaciones hasta alcanzar una figura de mérito (FOM = 1/0?%t)
adecuada. Existe en MCNP un generador automatico para los valores de la ventana de pesos
que resulta util para alcanzar valores Optimos. Sin embargo, es siempre necesario como
primera medida un ajuste iterativo de los valores por parte del usuario para alcanzar la
convergencia del generador automatico.
Las principales diferencias entre este método y la técnica de importancias consisten en:
- La posibilidad de contar con una dependencia espacial y energética.
- Las ventanas de peso analizan el peso de la traza antes de decidir qué accion tomar,
la técnica de importancias toma acciones sin considerar dicho peso.
- Latécnica de importancias trabaja con relaciones entre celdas contiguas, mientras
que la ventana de pesos trabaja con limites de peso absoluto de las trazas. Esto
ultimo permite controlar fluctuaciones del resultado imponiendo que las trazas sean

consideradas por debajo de cierto peso.

 El mallado puede estar superpuesto virtualmente al problema, siguiendo el mismo principio de las mesh
mencionadas previamente, o bien puede tratarse de una malla asignada sobre cada celda real que conforma
la geometria.
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Figura 2-2 Diagrama representativo de las diferentes etapas involucradas en la planificacién de

tratamientos para BNCT.

Las técnicas de reduccion de varianza, ya sea por importancias o ventana de peso entre
otras, se aplican siempre con el objetivo de reducir la incerteza de un estimador en una
region definida del espacio de fase de la geometria. Si se desean obtener resultados en

regiones diferentes serd necesario aplicar diversos esquemas de reduccion.

2.2 Planificadores de Tratamiento en BNCT

Los sistemas de planificacion de tratamiento (TPS) en BNCT cuentan, al igual que en la
radioterapia con fotones de alta energia, con cuatro modulos principales; el modulo de

registracion del paciente, definicion del plan de tratamiento, calculo de dosis y, por ultimo,
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evaluacion y andlisis del plan (Figura 2-2). Como se menciono previamente, debido a la
complejidad del transporte de la radiacién asociado con la terapia, el modulo de calculo
historicamente se basd en el transporte estocastico por MC, integrado o no al TPS, y
codigos tridimensionales generales de ordenadas-discretas desarrollados especificamente
para esta aplicacidon. Si bien estos ultimos fueron usados brevemente, la practica actual
utiliza exclusivamente algoritmos de transporte por Monte Carlo, siendo MCNP y PHITS

los mas ampliamente aplicados en el ambito clinicol?>26-341,

En los ultimos 30 afios se han sucedido tres generaciones de TPS dedicados a BNCT, en
donde el mecanismo de generacidén del modelo geométrico del paciente y el codigo de
transporte estocastico han sido los principales factores de cambio. Dichas actualizaciones
se enfocaron en su gran mayoria en alcanzar modelos geométricos precisos con una alta
resolucidn espacial en el calculo, y al mismo tiempo minimizar el tiempo computacional
requerido. La primera generacion surgio a fines de 1980 y dio lugar a dos TPS conocidos
como BNCT Radiotherapy Planning environment (BNCT rtpe) y Mac Neutron Capture
Therapy Plan (MacNCTPlan) desarrollados por el Idaho National Engineering and
Environmental Laboratory (INEEL) y la Universidad de Harvard en conjunto con el MIT,
respectivamente!®*>*°! El primero contaba con una aproximacién no uniforme de curvas B-
spline (NURBS) para generar la reconstruccion de la geometria anatomica del paciente de
manera precisa a la vez que poseia un algoritmo de célculo, basado en Monte Carlo,
especificamente desarrollado y optimizado para radioterapia. La dosis sobre el volumen de
interés se obtenia a partir de una malla virtual de volumen variable editable superpuesta
sobre el mismo. En condiciones estandares, con un mallado de unidad 1 cm?, el tiempo de
calculo por campo de tratamiento era de 2 a 4 horas. Por su parte, MacNCTPlan se basaba
en un concepto totalmente diferente. El concepto consistia en una interfaz de usuario
disefiada para posibilitar la aplicacion del cddigo de transporte MCNP, en su version 4, a
la planificacion de tratamientos en BNCT. MacNCTPlan permitia reconstruir la anatomia
del paciente a partir de imagenes médicas empleando la técnica de reconstruccion por
elementos de volumen (voxels). Con esta aproximacion, la imagen médica de referencia es
particionada uniformemente en cubos de 10 mm de lado a los que se les asigna el material
correspondiente en funciéon de su composicion promedio, obtenida de los numeros
Houndfield, y otros criterios apropiados que detallaremos mas adelante en esta tesis. Una

vez particionado todo el volumen anatomico, las regiones cubicas generadas son
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acomodadas para generar un arreglo tridimensional que es ingresado a MCNP en el formato
de lattice*. Esta representacion del paciente simplifica el proceso de transporte de particulas
considerablemente e incrementa la velocidad de ejecucion de los calculos requiriendo
tiempos de 4 a 6 horas por campo de tratamiento. Cabe aclarar que, a diferencia de
BNCT rtpe, la determinacién de los estimadores para obtener la dosimetria se realiza sobre

los mismos voxels que definen la geometria.

Esta primera generacion de TPS generd las pautas y mostrd las limitaciones existentes en
la planificacion de tratamientos para BNCT, dando lugar a una segunda generacion de
sistemas que surgi6 en la década del 90 y estuvo liderada por el Neutron Capture Therapy
Plan (NCTPlan), una versién mejorada del MacNCTPlan para PC, y el Simulation
Environment for Radiotherapy Applications (SERA), sucesor del BNCT rpte.

SERA cambié fundamentalmente la descripcion geométrica del paciente a un sistema de
univels (representacion exacta punto a punto a partir de la resolucion espacial del estudio
por imagenes utilizado) y mejoro el algoritmo de transporte estocastico dedicado, lo que le
permitio incrementar la velocidad por campo de tratamiento, manteniendo el método de
calculo basado en el mallado regular superpuesto a la representacion geométrica. Estas
modificaciones le permitieron alcanzar una representacion espacialmente exacta del
paciente y reducir el tiempo de calculo por campo de tratamiento al orden de minutos'. Por
su parte, NCTPlan mejoro6 la interfaz grafica de usuario original y permitié el uso del TPS
bajo el sistema operativo Windows©. Esta nueva version se desarrollé en la Comision
Nacional de Energia Atomica (CNEA) en Argentina, como parte de una colaboracidén con
Harvard Medical School y el MIT en Estados Unidos. El NCTPlan corrigié el modelo de
asignacion de materiales a los diferentes voxels de la lattice, lo que implico una asignacion
a partir de la mezcla en porcentajes regulares del 20% entre los 4 tejidos predominantes en
la anatomia (aire, tejido blando, tumor y hueso) con un control de redondeo inteligente en
términos del transporte de particulas para los casos “raros”, donde la asignacion no alcanza
un porcentaje final del 100%!*"l. Esta nueva version se valio ademas del MCNP4b que
incorporé una modalidad de transporte mejorada para /atfice, lo que increment6 aun mas la

velocidad de calculo por campo de tratamiento.

* Ver definicion de lattice, Seccion 2.1.1.

t Estos tiempos de calculo son los reportados en la bibliografia. En experiencia del autor de esta tesis, en
iguales condiciones computacionales a las mencionadas por los desarrolladores, el tiempo de calculo por
campo de tratamiento en casos clinicos resultd siempre entre 1y 4 horas.
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Estos sistemas presentaron, por diferentes motivos, una deficiencia comun en el calculo de
flujo neutronico en la region del contorno del paciente. La representacion voxelizada de 1
cm?®, estrategia del NCTPlan, no lograba representar superficies complejas con el mismo
nivel que el estudio por imagenes original (~2 10 c¢cm®). Asimismo, SERA aunque
alcanzaba una representacion exacta a nivel geométrico realizaba el calculo de dosis sobre
un volumen de 1 cm?, equivalente al caso del NCTPlan, con lo que incurria en los mismos
resultados sub-optimos. Se debe aclarar que, en SERA, el mallado superpuesto de célculo
podia ser editado y su volumen reducido para los resultados sub-6ptimos mencionados, sin
embargo el tiempo de célculo asociado se veia incrementado entre 10 y 20 veces por campo
de tratamiento.

Estos dos sistemas de planificacion fueron, y siguen siendo, exhaustivamente
evaluados, validados y utilizados en Finlandia, Argentina, Holanda, Japén, Estados Unidos
y Taiwan para la practica clinica con excelentes resultados. Ademas, sentaron las bases
para el desarrollo de la tercera generacion de sistemas de planificacidén que, en diferente
medida, utilizan estas estrategias de reconstruccion del paciente y/o calculo de dosis.
Dentro de la tercera generacion de sistemas de planificacion que actualmente estan siendo
usados en clinica, desarrollados a partir del afio 2000, podemos enumerar la version 1.4 del
NCTPlanB"! con los médulos externos dedicados como el Sphere®*®! y algoritmos de
correccion tedricos asociados®”l, el JAEA Computational Dosimetry System (JCDS) en su
version mas reciente (JCDS-FX) desarrollado por la Japan Atomic Energy Agency
(JAEA)™! v por tltimo, THORplan desarrollado por la Universidad de Tsing Hua,
Taiwan, para el tratamiento de pacientes por BNCT en el reactor de pileta abierta de la
Universidad de Tsing Hua (Tsing Hua Open Pool Reactor, THOR). THORplan se basa en
la reconstruccion geométrica del paciente a partir de voxels regulares de ~5x5x3 mm? sobre
una /attice que luego es introducida en el codigo MCNP. La estimacion de la dosis se hace
sobre cada voxel a partir del flujo neutrénico multiplicado por la proporcion de cada

material constituyente presente en el mismol*!.

El esquema de funcionamiento de
THORplan se basa fuertemente en el NCTPlan, con diferencias en la resolucion minima
del voxel que puede manejar y las dimensiones maximas del estudio por imagenes, fija en

21x21x25 cm? para este Gltimo.

JCDS-FX, en cambio, aplica el concepto de reconstruccion geométrica por voxels con un

método entrelazado de /latfices en dos niveles (denominado Multistep Lattice-Voxel
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method, MLV). En un primer nivel la reconstruccion geométrica de la anatomia del
paciente se realiza sobre voxels regulares de 2 mm de lado. En aquellos casos donde la
composicion del voxel no sea uniforme se divide el mismo en sus correspondientes univels
(segundo nivel). Este método permite alcanzar una definicion exacta® en el contorno del
paciente y en las regiones anatomicas de curvatura compleja sin recurrir a la definicion
regular por univels aplicada por SERA. De esta forma, esta estrategia permite reducir el
tiempo de calculo asociado. El transporte de particulas en JCDS-FX es llevado a cabo por
PHITS a partir de la definicion de las latfices entrelazadas. Sin embargo, el calculo de la
dosimetria se realiza sobre un mallado regular de 0,125 cm?® (cubos de 5 mm de lado)
superpuesto a la geometria, siguiendo el concepto impuesto por SERA y que luego estaria
también disponible en el codigo MCNP a partir de la version 5.

Este método resulta en aproximadamente 50 mil voxels por corte tomografico (512 x 512

pixels) y del orden de 3 millones de voxels para un estudio completo (considerando 64

cortes). El tiempo de célculo por campo de tratamiento’ es de 2,5 horas [42].

En la actualidad una cuarta generacion de sistemas de planificacion se esta gestando en
gran medida, debido al avance de los sistemas de calculo y las capacidades de
procesamiento paralelo que permiten pensar en niveles de reconstruccion geométrica
exactos con tiempos de calculo acotados. Estas nuevas ventajas informaticas deben ser
explotadas aplicando conceptos “inteligentes” en la generacion de algoritmos y procesos
capaces de minimizar las incertezas asociadas al tratamiento del paciente y, al mismo
tiempo, maximizar las potencialidades del mismo, de igual manera que los aplicados por
los primeros desarrolladores de TPS para BNCT. Por ultimo, la tendencia creciente a la
multi-modalidad en los tratamientos radiantes para tratar al paciente es un factor clave a
tener en cuenta en el desarrollo de nuevas herramientas de dosimetria computacional y

planificacion de tratamientos.

" Cuando el resultado final del método de reconstruccion alcanza la misma definicion espacial que la
resolucion espacial del estudio por imagenes lo denominamos definicién exacta.

Vv Considerando un tinico procesador en una computadora personal (PC) Pentium IV y 10 millones de
particulas simuladas.
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3 Modelado MCNP de la facilidad de irradiacion
central de columna térmica (FCCT) del reactor
RA-3

El reactor RA-3 del Centro Atomico Ezeiza es del tipo “pileta” abierta y posee un nucleo
con combustibles de uranio enriquecido al 20%. Su potencia de operacion rutinaria, con
una maxima de 20 MW, es de 8 MW vy es refrigerado por agua liviana. La funcion principal
del reactor es la produccion de radioisotopos para lo que opera en forma continua cinco
dias a la semana. Hacia un costado del nucleo del reactor se encuentra una columna térmica
dentro de la cual se generd una facilidad rectangular de irradiacion para BNCT de pequefios
animales y, principalmente, para el tratamiento de 6rganos mediante la técnica ex — situ
(Seccion 6.2, p. 132). El ingreso a dicha facilidad se realiza a través de un blindaje externo
que permite la entrada/salida de muestras con el reactor en marcha. Esta caracteristica le
provee a la facilidad una alta disponibilidad de uso independientemente de su operacion
rutinarial®!.

En este capitulo se describe, en la primera parte, la informacidn necesaria para posibilitar
un entendimiento basico de la facilidad de irradiacion utilizada, su operacion y su
caracterizacion fisica. Posteriormente se presenta el modelo MCNP desarrollado, las
hipotesis consideradas y el alcance del mismo. Finalmente, se desarrollan las
optimizaciones realizadas al modelo con fines dosimétricos y las validaciones del mismo

en base a mediciones experimentales.

3.1 Descripcion de la facilidad central de columna térmica de
irradiacion

La facilidad de irradiacion central de columna térmica (FCCT) esta dispuesta sobre un
costado del reactor RA-3, alineada con el nticleo del mismol*!. La construccion de la misma
cuenta con numerosos detalles que se pueden apreciar en la Figura 3-1. Sin embargo, con
fines didacticos podemos dividir la FCCT en 3 etapas; columna térmica, blindaje interno o

shutter y blindaje externo movil.
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2 Térmica (FCCT)
J—

Figura 3-1 Corte transversal de la facilidad central de irradiacién de columna térmica (FCCT)

CO 1

del reactor RA-3 del Centro Atémico Ezeiza. De izquierda a derecha, se pueden apreciar el
nucleo del reactor y la posicién relativa de la cavidad de irradiacién para BNCT. (Imagen

gentileza de Sebastian Langan, personal del RA-3).

3.1.1 Columna Térmica

La columna térmica esta construida con grafito como material principal. Su longitud total
es de aproximadamente 3 m y posee una seccion cuadrada que crece, en forma escalonada,
desde el extremo mas proximo al nacleo (inicio de la columna) hasta el mas alejado. En
esta ultima posicion la seccion transversal de la columna presenta una dimension de 2 m x
2 m. En el centro del grafito se encuentra un tnel de aire de 15 x 15 cm? de seccion
destinado al ingreso de las muestras para ser irradiadas. Al final de dicho tinel se dispuso
un blindaje para la radiacién gamma proveniente del nucleo a partir de un bloque de
bismuto de seccion de 20 x 20 cm? y 10 cm de espesor. De esta forma, el final del tinel de
aire se ubica a 1,5 m del fin de la columna, resultando esta distancia de grafito suficiente
para obtener un haz altamente termalizado inclusive en la zona mas cercana al bloque de
bismuto.

Al final de la columna térmica, un bloque de plomo actua como blindaje para la radiacion
gamma que alcanza este punto. La columna posee como cierre y blindaje una puerta de

hierro de frente cuadrado con dimensiones de aproximadamente 2 m x 2 m de seccion
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Figura 3-2 Blindaje externo de la FCCT donde se aprecia el dispositivo para el ingreso y extraccién
de muestras (a), el espesor del blindaje externo hermanado a la puerta que sella la columna

térmica (b), y el tinel de aire que se encuentra en el centro y permite el paso de las muestras (c).

transversal y 0,5 m de espesor. En el centro de esta puerta se encuentra un tunel de aire
alineado con el de la columna térmica, de seccion y dimensiones idénticas al tunel de esta

ultima. La puerta esta separada del grafito por una distancia cercana a 0,5 m.

3.1.2 Blindaje externo y bandeja movil

El blindaje externo, que esta hermanado a la parte exterior de la puerta (Figura 3-2 a-b),
consiste en un dispositivo para el ingreso o extraccion de muestras con el reactor en
operacion. Estd compuesto en su interior por ladrillos de plomo, de aproximadamente 5 cm
de espesor, que rodean un tinel de aire que se encuentra en el centro (Figura 3-2 c).

Dicho tunel, alineado con el tunel de la puerta posee una longitud de 1,1 m. Dentro del
mismo se encuentra una bandeja movil porta muestra de zircaloy 4 que contiene: un bloque
de bismuto, una base de bismuto sobre la cual se ubica la cavidad porta muestra y bloques
de grafito que pueden variarse de acuerdo a la configuracion de irradiacidon deseada. Esta
bandeja permite, mediante su desplazamiento, la introduccion de muestras en la columna
térmica y la posterior extraccion. Para realizar dicho desplazamiento, la bandeja cuenta con

un tubo unido a su extremo que sobresale del blindaje exterior (Figura 3-2 a y Figura 3-3).

El bloque de bismuto esta ubicado en el extremo de la bandeja més cercano al nucleo. Posee

una seccion cuadrada cercana a 15 cm x 15 cm y 10 cm de espesor. Cumple una doble
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Figura 3-3 Vista externa de la FCCT donde se observa el dispositivo para el ingreso y extraccién
de muestras, con detalle en el tubo hueco utilizado para desplazar la bandeja porta muestras

hacia y desde la posicién de irradiacion.

funcion: como blindaje adicional de la radiacion gamma que proviene del nacleo durante
la irradiacion y, como blindaje radioldgico para la introduccidon o extraccion de muestras
en la cavidad porta muestra.
La base de bismuto posee una seccion rectangular de 15 cm de ancho x 2 cm de alto y 18
cm de longitud. Sobre esta base se apoya la muestra a irradiar. Posee dos funciones
principales. Por un lado, se pens6 originalmente para blindar la radiacion gamma que
pudiera provenir de la activacion de la bandeja de zircaloy 4 al extraer la muestra luego de
ser irradiada. Por otro, mantener separado el bloque de bismuto de los bloques de grafito
de manera de evitar una posible compresion de la muestra durante el movimiento de la
bandeja. La cavidad porta muestra posee una seccion rectangular de 15 cm de ancho x 11
cm de alto y 18 cm de largo.
Los bloques de grafito estan ubicados en el otro extremo de la bandeja para que, en posicidn
de irradiacidn, aumente la homogeneidad y la isotropia del flujo neutronico por reflexion
de los neutrones en el grafito. Podemos definir 3 arreglos de grafito intercambiables de
acuerdo a la configuracion que se desee irradiar:
- el arreglo A (Figura 3-4 a), estandar, se utiliza para la irradiacion de organos ex —
situ y caracterizacion neutronica de la facilidad. Los bloques de grafito tienen una

altura de 13,1 cm.
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b

Figura 3-4 Arreglo experimental de grafito en la parte trasera de la cavidad de irradiacién. a)

a

Arreglo estandar utilizado para la irradiacién de las diferentes configuraciones denominado
Arreglo A. b) Arreglo de grafitos utilizado con la camara de ionizacién (Cl), denominado Arreglo
B. Este posee una serie de grafitos bajos para permitir el posicionamiento de la Cl en la cavidad

de irradiacién.

- El arreglo B (Figura 3-4 b) estd compuesto por bloques de 6 cm de altura y es
utilizado para la caracterizacion gamma de la facilidad mediante el uso de camara
de ionizacion.

- El arreglo C (no mostrado en la figura) comparte las caracteristicas del arreglo
estandar (A) con una longitud total 3 cm menor, que es reemplazada por un bloque
de grafito de alto y ancho equivalente a la base de bismuto. Este arreglo es utilizado
para la irradiacién de animales pequefios, donde un blindaje especial es introducido

a los efectos de proteger el animal.

A la cavidad porta muestra se accede por la parte superior del blindaje externo, a través de
una tapa corrediza, cercana a la puerta, forrada en chapa de acero inoxidable y llena de
plomo (Figura 3-5). Esta se desplaza lateralmente para ingresar o extraer las muestras de
dicha cavidad.

A continuacion de la bandeja porta muestra, y dentro del tunel de aire del blindaje externo,
se encuentra un blindaje movil construido con un bloque de plomo y laminas de cadmio.
La funcion del mismo es disminuir la dosis neutronica y de fotones sobre los operadores,
mediante su desplazamiento y posicionamiento adecuado, cuando la bandeja porta muestra
se ubica en posicion de irradiacion. El blindaje mévil es desplazado también por un tubo

adicional de mayor didmetro que el mencionado anteriormente. El bloque de plomo y las
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Figura 3-5 Tapa deslizable de plomo recubierta de acero. Esta tapa permite el acceso a la cavidad

porta muestras para la insercién y extracciéon de las muestras a irradiar.

Figura 3-6 Vista lateral del shutter durante un corrimiento del blindaje externo para realizar cateos
sobre la FCCT a los fines de completar el modelo MCNP. Se puede observar el shutter en la
posicién de cerrado (a) y desplazado a la posicién de abierto (b), donde se aprecia la alineacién

del tinel de aluminio con el orificio en el blindaje externo.
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laminas de cadmio tienen un agujero central (Figura 3-6). El tubo para desplazar la bandeja
porta muestra movil pasa por dentro de este agujero y por dentro del tubo de mayor

diametro, independizando el movimiento del blindaje movil de la bandeja porta muestra.
3.1.3 Blindaje Interior, o Shutter

En el espacio de aire entre el grafito y la puerta de la columna térmica se encuentra un
blindaje interior denominado shutter, conformado por plomo, cadmio y parafina. El mismo
estd montado sobre la cara de la puerta y admite un movimiento de forma tal de cubrir
(shutter cerrado) o liberar totalmente (shutfer abierto) el tinel de aire de la puerta. El
objetivo del shutfer es mantener totalmente obturada la puerta de ingreso a la columna
térmica, disminuyendo la dosis radioldgica neutronica y gamma en el recinto y en
particular, en las inmediaciones de la cavidad porta muestra en la cual se coloca el operador
al introducir o extraer la muestra de la misma.

Solidario al shutter se encuentra un puente movil que, con el shutter abierto, se alinea con
los tuneles de aire de la puerta y del grafito de forma tal de permitir el pasaje de muestras

para su ubicacién en la posicion de irradiacion.

El conjunto shutter—puente se mueve en forma lateral por una guia inferior y una superior,
Figura 3-6a-b, y es comandado desde el exterior de la puerta. El sistema de comando posee
un mecanismo de accionamiento neumatico que es alimentado por la linea de red de aire
comprimido del reactor. El tablero de comando, ubicado en la cara externa de la puerta de
la columna térmica, posee las distintas indicaciones visuales del estado de los componentes
(“shutter abierto o cerrado”, “bandeja porta muestra posicionada” y “tapa corrediza abierta

o cerrada”) e interruptores para cerrar o abrir el shutter.

3.2 Operacion

La operacion para la irradiacion de una muestra se puede dividir en dos etapas: el ingreso
de la muestra a la cavidad porta muestra, y el ingreso de la bandeja porta muestra movil

dentro de la columna térmica.
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cavidad de irradiacion b

Figura 3-7 Vista desde adentro del tunel de aire de la columna térmica (a) donde se aprecia el
bloque de bismuto fijo al final. Este bloque se representa en color azul en el esquema transversal

junto con la posicién de irradiacién en la columna térmica (b).

El ingreso de una muestra a la cavidad porta muestra se realiza luego de verificar la posicion
cerrada del shutter y la correcta alineacién de la bandeja porta muestra (“bandeja porta
muestra posicionada”). En estas condiciones se habilita la apertura de la tapa corrediza
superior e ingreso y posicionamiento de la muestra en la cavidad.

Luego del posicionamiento de la muestra se debe cerrar la tapa corrediza superior para
habilitar el ingreso de la bandeja porta muestra movil en la columna térmica. Para esto, un
operador del reactor debe accionar la apertura del shutter, con el consecuente alineamiento
del puente movil, a través el tablero de comando. Si la bandeja porta muestra movil o la
tapa corrediza superior no estd adecuadamente posicionada la logica del comando no
permite realizar esta operacion. Por medio de los tubos solidarios a la bandeja movil se
empuja la misma en direccion a la columna térmica. El tubo de empuje del blindaje mévil
posee un tope que asegura que el mismo quede ubicado al final del tinel de aire de la puerta.
La bandeja porta muestra se introduce hasta la posicion preestablecida de irradiacion,
quedando a tope con el bloque de bismuto presente al final del tinel de aire de la columna
térmica (Figura 3-7). Esta posicion es la utilizada para la irradiacion en las distintas
configuraciones de rutina.

Una vez que la muestra fue irradiada el tiempo prefijado se procede a retirarla. Para ello se
extrae la bandeja movil hasta la posicion de carga/descarga en el blindaje externo. Esta
posicidn es indicada en el tablero eléctrico como “bandeja porta muestra posicionada”. Un
operador del reactor cierra el shutter, desde el comando de control, y procede a abrir la tapa
corrediza superior. El oficial de seguridad radiolégica en funciones debe medir la tasa de

dosis mientras la tapa corrediza es abierta, y en caso de que ésta sea superior a los limites
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admisibles se cierra la tapa nuevamente hasta que decaiga el componente activado a los
niveles permitidos. Si la dosis es la admisible, el operador puede retirar la muestra y a

continuacion cerrar la tapa corrediza.

3.3 Caracterizacion fisica de la cavidad

Con el fin de realizar una caracterizacion cualitativa y cuantitativa del flujo neutronico y la
tasa de dosis gamma en la cavidad de irradiacidn, que sirviera tanto para obtener parametros
fisicos de referencia y, como validacion y verificacion del modelo MCNP, establecimos
diferentes configuraciones experimentales de rutina. En principio se describiran los
detectores que fueron utilizados durante las configuraciones experimentales de
caracterizacion, para luego pasar a describir las configuraciones experimentales
propiamente dichas junto con sus resultados mas relevantes. Todas las experiencias durante
la caracterizacion de la cavidad se establecieron con el reactor a una potencia nominal

promedio de 8 MW, lo que representa las condiciones estandares de operacion.

3.3.1 Detectores por Activacion: Alambre de Au-Cu

El flujo de neutrones puede medirse indirectamente a partir de la radioactividad que se
induce en algunos materiales como resultado de la interaccion con los mismos.
Basicamente la técnica consiste en exponer una muestra de un material sensible a un flujo
de neutrones por un periodo de tiempo y luego medir la radioactividad inducida. La
radiacién medida se usa para deducir informacion sobre el numero de neutrones o su
distribucion energética en el campo original. Los materiales utilizados en esta forma se
llaman detectores por activacion!®l.

La técnica por activacion se usa generalmente para medir neutrones térmicos debido a la
alta seccidn eficaz que presentan algunos materiales en este rango energético. El camino
libre medio acotado de los neutrones en materiales de alta seccidn eficaz hace que el espesor
del detector sea relevante a los efectos de no perturbar el flujo neutrénico original durante
el proceso de medicion. Las formas geométricas mas comunes son las folias delgadas y los
alambres de didmetro pequefio. En particular, en este trabajo se han utilizado alambres de

1 cm de largo y 1 mm de didmetro compuestos por oro (1.55%) y cobre (98.45%).
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Figura 3-8. Esquema constructivo del detector de rodio auto-energizado (SPND). Se aprecia el

colector (verde), emisor (cobrizo) y aislante (gris) que conforman el detector.

Los alambres de Au-Cu tienen la particularidad, dada la combinacion de materiales, de
permitir la medicién de neutrones en todo el rango energético y, particularmente, en las
energias térmicas que predominan en la cavidad de irradiacion de la FCCT, con una
incerteza asociada del 3% y una perturbacion al campo neutronico original inferior al 1%.
Aunque altamente preciso, el método por activacion requiere el posterior conteo de los
fotones emitidos por el material activado con un detector de alta eficiencia® y la derivacion
a partir de este valor del flujo neutronico al que fue sometido dicho material. Este proceso
hace que la determinacion del flujo neutronico por el método de activacion sea considerada

una técnica de medicion en diferido u “off-.line”.

3.3.2 Detectores de Rodio Auto-energizados (Rhodium Self-Powered
Neutron Detectors, Rh-SPND)

Un método de deteccion de flujo neutronico en tiempo real u “on-line” se logra a partir del
uso de detectores auto-energizados (SPND: Self-Powered Neutron Detector). En
comparacion con otros detectores de neutrones, éstos pueden ser construidos de manera
compacta en forma cilindrica y no requieren de alta tension para su funcionamientol*4,

Un SPND se compone de tres partes: el emisor, el aislante y la vaina externa o colector,

. . . .. . 103
como lo muestra el esquema de la Figura 3-8. El corazon del dispositivo es el emisor (- Rh,
Rodio en este caso), que se compone de un material elegido por su relativamente alta
seccion eficaz (134 b) para la captura de neutrones térmicos (o), conduciendo luego a un

radioisotopo activo que decae con emision de particulas B. Idealmente el resto del detector

W Para la presente tesis se usé un detector de Germanio hiperpuro (HP-Ge), previamente calibrado a partir
de una fuente de '>?Eu, disponible en el edificio del reactor RA-3.
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no interactia fuertemente con los neutrones. Los materiales son escogidos de acuerdo a su
baja seccion eficaz para la captura neutronica evitando asi la generacion de fotones
indeseados en la sefial. El espacio intermedio entre estas partes lo compone un aislante,
como ser peek (plastico especial) para esta tesis, ya que posee una muy buena resistencia a

la radiacion y una alta resistividad eléctrica.

La corriente correspondiente a la emision de particulas B es medida entre el emisor y la
vaina externa o colector, y es proporcional al flujo neutrénico. Como la corriente del
decaimiento P se mide directamente, no se necesita de una fuente de tension externa para
la alimentacion del detector, de ahi su nombre Self-Powered (Auto-Energizado). Estos
detectores operan en modo corriente y son conectados a un amplificador de corriente de
tipo electrométrico.

Los detectores son calibrados inicialmente y luego verificados anualmente en base al
método de activacion y presentan una incerteza del 8% en condiciones estandares de
trabajo. La manipulacion y posicionamiento de estos detectores, en conjunto con su rapida
respuesta, los hacen especialmente utiles en la determinacion rutinaria del flujo neutronico

en la cavidad de irradiacion.

3.3.3 Camara de Ionizacion

La tasa de dosis gamma debida a los fotones provenientes del nucleo del reactor y la
interaccion de los neutrones con los diferentes materiales constituyentes de la facilidad se
midid por medio de una cdmara de ionizacion Far West Technology de grafito con diametro
externo de 7,8 mm, longitud externa de 14,7 mm, volumen sensible de aire de
aproximadamente 0,13 cm?®y sensibilidad de (1,46+0,17).10"12[A/Gy/h], calibrada en un
equipo de telecobaltoterapia en condiciones de referencia*. La camara se polarizé con una
fuente de tension de 288 V-DC y para medir la corriente entregada por la misma se utilizé

un electrometro marca Keithley modelo 6517A.

* Calibracion en laboratorio secundario de referencia contra una camara de ionizacion patron en aire.
DFS=80 ¢cm. Campo 10x10 cm?.
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b

Figura 3-9 a) Esquema constructivo de la zona sensible de la cadmara de ionizacién con el
capucho6n de SLiF blindante. b) Imagen de la camara de ionizacién con el capuchén (cilindro en

color naranja) y la terminal de conectores.

De manera de minimizar la contribucion de los protones a la sefial, producto especialmente
de la reaccion *N(n,p)'*C, la zona sensible de la camara de ionizacion se cubrié con un
blindaje neutrénico cilindrico de SLiF tipo capuchon (Figura 3-9).

El soporte de la camara de ionizacion con su blindaje se logra a través de un tubo de
aluminio de 20 cm de largo conectado a la base de la misma. Este brinda rigidez a la zona
sensible de la camara a la vez que permite una mejor manipulacion y posicionamiento mas
sencillo dentro de la cavidad de irradiacion.

Lamedicién de la tasa de dosis gamma en la FCCT requiere la insercion a través del interior
del tubo de empuje de los cables asociados a la alimentacion y recoleccion de sefial de la

camara de ionizacion.

3.3.4 Experiencias de caracterizacion fisica

El reactor RA-3 realiza anualmente, entre los meses de diciembre y febrero, una parada de
mantenimiento programado. En el inicio de operacion posterior se realiza una serie de
mediciones que tienen como objetivo verificar la estabilidad de las condiciones fisicas en
la cavidad de irradiacién. Como parte de estos procedimientos en esta tesis establecimos
un grupo de practicas que permiten, a partir de verificar la distribucion e intensidad del
flujo neutrénico y la tasa de dosis gamma estructural en la cavidad de irradiacion, asegurar
y re-validar anualmente el modelo MCNP que desarrollamos de la FCCT. Con esta
finalidad realizamos 3 configuraciones de rutina:

- Medicion espacial del flujo neutrénico en aire
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Figura 3-10 Vista superior de la cavidad porta muestra y del primer bloque de grafito posterior,
denominado Castillo, del arreglo A presentado en la Figura 3-4a. Se aprecia el posicionamiento
del SPND monitor que se utiliza regularmente para detectar en forma on-line variaciones de flujo

neutrénico durante la irradiacién.

- Medicion espacial del flujo neutrénico en fantoma® tejido equivalente

- Medicion de la tasa de dosis gamma en aire con camara de ionizacion.

Para las caracterizaciones de flujo neutronico utilizamos: alambres de Au-Cu para
determinar la distribucion espacial del flujo y 2 SPNDs. Un SPND se fija en el interior de
la configuracion experimental y lo consideramos como volumen de referencia para la
simulacién MC posterior, el segundo SPND se denomina “monitor” y se encuentra en una
ranura especifica del primer grafito, que llamamos Castillo, en el arreglo A (Figura 3-10).
El SPND monitor se coloca regularmente en las irradiaciones programadas para seguir el
comportamiento absoluto del flujo durante las mismas.

Las 3 configuraciones de medicion se montan en el interior de una caja de acrilico, con una
pared de 2 mm de espesor, cuyas dimensiones externas son coincidentes con la cavidad de
irradiacion (2186 cm?). El contenedor posee en la parte posterior una serie de ranurados
que permiten el pasaje de la cdmara de ionizacion y restringen su movimiento (Figura 3-11).
Ademas, sobre la pared izquierda del contenedor se uni6 un cilindro de acrilico que permite
el ingreso del SPND de referencia y lo mantiene en una posicion fija y reproducible durante

todas las experiencias.

¥ Artilugio, aparato o elemento utilizado para la calibracidn de dispositivos médicos/tecnolégicos y que
contiene, en su interior, elementos de caracteristicas similares a los del organismo.
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a b

Figura 3-11 a) Vista superior de la caja de acrilico utilizada para la caracterizacién del flujo
neutrénico. Se aprecian las ranuras posteriores para el pasaje de cables. b) Dispositivo de acrilico
en forma de “H” con un grillado regular que permite el posicionamiento de alambres detectores,

en forma fija y reproducible, en una posicién elevada respecto a la base de la caja de acrilico.

En el interior del contenedor posicionamos una superficie grillada en forma de “H” donde
es posible posicionar de manera reproducible los alambres de Au-Cu (Figura 3-11).

La determinacion del flujo neutrénico en aire se realiza con 11 alambres de Au-Cu
dispuestos como indica la Figura 3-12. Sobre el piso del contenedor colocamos 5 alambres
en direccion transversal al nucleo del reactor recorriendo todo el ancho de la cavidad,
mientras que los 6 alambres restantes son posicionados en direccion longitudinal sobre la
superficie en forma de “H” de manera de evaluar la longitud total de la cavidad de
irradiacion.

Para las mediciones en fantoma tejido equivalente construimos un volumen rectangular con
gel de agarosa, cuya composicion es 99% agua en estado sélido a temperatura ambiente,
en dos capas. La primera capa del fantoma ocupa completamente el volumen del contenedor
de acrilico hasta una altura de 4,57 cm. De esta forma alcanza exactamente la parte inferior
de la superficie en forma de “H” donde ponemos los alambres de Au-Cu. La segunda capa
del fantoma se apoya sobre la superficie mencionada, ocupando completamente el volumen
interior del contenedor con una altura de 1,2 cm (Figura 3-13 b).

Sobre la superficie de acrilico en forma de “H” colocamos 13 alambres de Au-Cu, 9 son
colocados en el eje central en direccion longitudinal y los 4 restantes en el plano transversal

como se muestra en la Figura 3-13 a.
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a b

Figura 3-12 a) Vista superior de la caja de acrilico con los alambres detectores posicionados en
sentido transversal sobre la linea media de la misma; el nlcleo del reactor se encontraria a la
izquierda de la imagen. b) Vista superior de la caja de acrilico con el dispositivo en “H” colocado,
posicionada en la cavidad de irradiacién. Se observan los alambres detectores en posicién

longitudinal junto con los SPNDs de referencia y monitor.

b

Figura 3-13 a) Vista superior de la caja de acrilico con el fantoma de agarosa inferior colocado.

a

Se observa la disposicién de los alambres detectores sobre el dispositivo en “H” cubriendo toda
la seccién media. El fantoma de agarosa superior, de 1,6 cm de espesor, se encuentra a la
derecha de la caja. b) Vista posterior de la caja de acrilico donde se puede apreciar el fantoma
de agarosa inferior y el superior en su posicién final. Se observa el borde del dispositivo en “H”,

donde estan posicionados los alambres detectores, entre los fantomas de agarosa.

Ambas experiencias nos permiten caracterizar el flujo neutroénico en forma espacial, sobre

el eje principal y en posiciones excéntricas.
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Figura 3-14 Flujo neutrénico medido en el arreglo experimental con aire (a) y fantoma (b) durante
el aflo 2011. Se presenta una representacién tridimensional de los arreglos experimentales

utilizados en cada caso con la identificaciéon de los alambres en cada posicién.

El comportamiento espacial del flujo neutronico en aire y en fantoma se presenta en la
Figura 3-14a y Figura 3-14b, respectivamente. Los valores medidos mediante los alambres
de activacion de Au-Cu se expresan en relacion al flujo neutronico maximo medido. Entre
el afio 2011 y 2014 no se observaron variaciones en el comportamiento relativo del flujo

neutronico; de esta manera en esta seccion se presentan para mayor claridad solamente los
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valores medidos en el afio 2011. Los valores medidos en 2014 presentan en la Figura 3-18,

donde se comparan con los valores obtenidos con el modelo MCNP de la FCCT.

Si observamos el comportamiento de flujo neutronico en aire (Figura 3-14a) podemos
apreciar una reduccién del 20% en el flujo neutrénico a medida que nos alejamos del nucleo
del reactor (posicion 1 a 6). Sin embargo, el perfil transversal muestra que el flujo es
homogéneo en esa direccion (posicion 7 a 11) con una variacion maxima de los valores
medios de 3%.

El flujo neutronico en el fantoma tejido equivalente (Figura 3-14b) se deprime
aproximadamente 30% en los primeros 2 cm al alejarnos del nucleo del reactor (posicion 1
y 2), y luego decrece lentamente hasta alcanzar un valor del 50% del flujo correspondiente
a la posicidn 1, en la ultima posicion de medicion. La homogeneidad transversal del flujo
neutronico se ve levemente deteriorada al alejarse del nucleo del reactor, siendo la
diferencia méaxima de los valores medios respecto a la posicion central de los perfiles
transversales (posicion 4-3-5 y 8-7-9) de 2% y 8%, respectivamente.

La potencia media real del operacion durante las experiencias se expresa en la Figura 3-14,
junto con el flujo neutrénico maximo medido en cada caso. Cabe aclarar que la potencia
real de operacidén se encuentra siempre en el intervalo +6% de la potencia nominal de

operacion (8 MW).

Por ultimo, realizamos la medicién de la tasa de dosis foton en la cavidad por medio de la
camara de ionizacidn con blindaje neutronico posicionada en el contenedor acrilico segiin
muestra la Figura 3-15. El arreglo de los bloques de grafitos sobre la bandeja moévil, que
denominamos arreglo B, se usa durante las experiencias que requieren el ingreso de la
camara de ionizacion y su posicionamiento. Este arreglo que resulta en la ausencia del
grafito Castillo y por consiguiente del SPND monitor, utiliza solamente un SPND de
referencia para relevar diferencias en el flujo neutronico entre experiencias. Los resultados

de esta experiencia y sus consideraciones especiales se discuten en la Seccion 3.5.2.
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Figura 3-15. Vista superior de la camara de ionizacién con el capuchén de LiF dentro de la caja
de acrilico en la posicién de irradiaciéon. Se observa la posicién del SPND ubicado como referencia
para medir el flujo neutrénico durante la irradiacién. Obsérvese el cambio en el bloque de grafito
posterior, donde el “Castillo” se reemplaza por el arreglo experimental B, presentado en la Figura

3-4b, para permitir el ingreso de los conectores necesarios.

3.4 Modelado MCNP

3.4.1 Descripcion geométrica de la facilidad y de los materiales

La facilidad de irradiacion central de la columna térmica se model6 inicialmente
utilizando el codigo MCNP versién 5.1.4, y posteriormente se valido con las versiones 5.1.6
y MCNP 6.0. En base de las caracteristicas del codigo se reprodujo la geometria de la
facilidad, prestando particular atencion a los detalles de la columna térmica. La definicion
de los materiales involucrados en la definicion del modelo MCNP asi como las dimensiones
de cada estructura, se obtuvieron a partir de los planos técnicos originales y el cateo de la
facilidad. De esta manera se busco ser tan preciso como fuere posible en la reproduccion
de la FCCT. Una representacion del modelo se presenta en la Figura 3-16.

La convergencia geométrica y material en la descripcion del modelo se obtuvo a lo largo
de un periodo de estudio que llevo aproximadamente un afio, donde se fueron realizando
cateos de las diferentes estructuras menores con el objetivo de verificar, y de ser necesario

rectificar, la informacion.
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Figura 3-16 Representacién 3D del modelo MCNP de la FCCT. Se realiz6 un corte longitudinal en
la linea media permitiendo observar el interior de la columna térmica y la cavidad de irradiacién.

(Imagen renderizada utilizando el programa Moritz ®)

3.4.2 Representacion del nucleo del reactor

El nucleo del reactor se simul6 en forma detallada, con especial interés en la representacion
de los elementos combustibles. Para esto se utilizo una lattice que permitid representar un
elemento combustible en detalle y repetirlo indefinidamente. Sobre cada elemento se
defini6 una fuente inicial de neutrones, del tipo SDEF, que sirvidé como arrancador del
proceso de fision.

La fuente de fision se obtuvo a partir de un proceso KCODE con una configuracion critica
(keg=1, ver Seccion 2.1.3), asignando a todos los elementos combustibles el mismo grado
de quemado y una posicion representativa. Estos parametros se variaron para conseguir la
criticidad en el modelo.

Durante la parada programada del reactor RA-3 de 2009-2010 se realiz6é una modificacion
de los elementos combustibles y su posicion en la grilla del nucleo. De esta forma

evaluamos la bondad en la fisica asociada a la FCCT ante variaciones en el nucleo del
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Importancia creciente

Figura 3-17 Corte longitudinal del modelo de FCCT en Z constante a la altura de la cavidad de
irradiacién. Se muestra el gradiente en las ventanas de peso aplicado a la reduccién de varianza

en cada celda. Nétese la variacién de peso creciente hacia la cavidad de irradiacién.

reactor. Estas condiciones permitieron verificar la robustez y precision del modelo ante las
variaciones de configuracion del nucleo. Los resultados de estas experiencias se presentan

en la Seccion 3.5.

3.4.3 Convergencia estadistica del modelo

La convergencia del modelo y su validacion experimental se realizé en dos etapas. En una
primera etapa se estudio el transporte neutronico hasta la posicion de irradiacion
considerando que la tasa de dosis foton presente en esta region de interés es
mayoritariamente, sino exclusivamente, producto de la interaccion de los neutrones en el
material moderador (es decir, grafito) de la columna térmica. En una segunda etapa se
realizo el ajuste y validacion de la tasa de dosis foton en la regidn de interés.

De acuerdo a los planos técnicos originales, la posicién de irradiacion se encuentra a 243
cm del nucleo del reactor. Esta distancia, sumado a la seccion trasversal creciente de la
facilidad y la pérdida de energia de los neutrones, hacen del transporte de particulas un
problema no sencillo en la zona de interés. Esto gener¢ la necesidad de estudiar un proceso
de reduccion de varianza asociado al transporte con el objetivo de minimizar el tiempo
computacional requerido y asegurar la convergencia estadistica de los estimadores en la

posicién de irradiacion.
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Como primera aproximacion se dividio el volumen de la columna térmica en celdas de 5
cm de espesor medio en la direccion de vuelo relevante. A las celdas resultantes se les
asigndé una importancia escalonada creciente en multiplos de 2 hacia la posicién de
irradiacion, generando un proceso de splitting y ruleta rusa sobre los neutrones generados
para maximizar el nimero de neutrones en la region de interés.

Se comenzo el proceso de convergencia con un KCODE de 5000 particulas y 1000 ciclos,
analizando el archivo de salida tras cada simulacién y modificando la importancia
individual de cada celda para obtener un nimero constante de neutrones en las mismas y
maximizar las figuras de mérito (FOM) de MCNP. Repetimos este proceso hasta alcanzar
una asignacion de importancias adecuada, y pasamos a la implementacion del método de
ventanas de peso (Weight Windows) con el generador automatico de MCNP. Cabe recordar
que para obtener resultados optimos a partir del generador automéatico de ventanas de peso
se debe partir de un problema convergente y parcialmente ajustado.

Mantuvimos el numero de particulas por ciclo en 5000, y elevamos el numero de ciclos
hasta 4000. Estos valores nos permiten generar estimadores confiables de flujo neutrénico
con una incerteza estadistica inferior al 10%, cumpliendo con todas las figuras de mérito
en un volumen equivalente a un alambre de Au-Cu (8 10 cm?®) en la posicion de
irradiacion. De esta forma, generamos una ventana de pesos crecientes hacia la posicion de
irradiacion, como se muestra en la Figura 3-17. Para la convergencia del transporte de
fotones en la cavidad de irradiacion comenzamos con la misma ventana de pesos generada
para los neutrones y ajustamos el problema neutron-foton acoplado para un volumen
equivalente al volumen sensible de la camara de ionizacién (~ 0,13 cm®) utilizada

experimentalmente.

3.5 Validacion del modelo en base a la caracterizacion fisica de
la cavidad

Luego de ajustado geométricamente, y obtenida la convergencia estadistica del problema,
validamos nuestro modelo de la FCCT sobre las verificaciones fisicas anuales. Generamos
los modelos computacionales de las geometrias experimentales de validacion dentro del
modelo de la FCCT, y simulamos el transporte en cada configuracion con 4000 ciclos de

5000 particulas. Los valores de la ventana de pesos son constantes para cada configuracion
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generada, e igual al valor previamente ajustado para toda la cavidad de irradiacion vacia.
Esta estrategia se utiliza con el objetivo de evitar errores asociados a cambios bruscos de

peso en volumenes pequefios*].

3.5.1 Flujo neutronico: Validacion en aire y fantoma

La Figura 3-18a muestra los valores medidos de flujo neutronico en aire para las
configuraciones establecidas la Seccion 3.3 .4, y los correspondientes simulados a partir del
modelo MCNP del arreglo experimental en la FCCT. Asimismo, en la Figura 3-18b se
pueden observar los valores de flujo neutronico medido y simulado en la configuracion con

el fantoma de agarosa.

En ambos casos se muestran los resultados de las experiencias realizadas en 2011 y en 2014
enfatizando que, a pesar que el ntcleo del reactor sufrid durante esos 3 afios el cambio de
diversos elementos combustibles y modificaciones leves en la disposicion de la grilla de
combustibles, dichas modificaciones no afectaron la capacidad que posee el modelo MCNP
de la FCCT de representar el comportamiento espacial de la cavidad de irradiacion.

El modelo MCNP representa la distribucion experimental del flujo neutronico, tanto en aire
como en fantoma, con una diferencia relativa inferior al 10% en todos los puntos, a lo largo
del tiempo. La simulacion de las experiencias de caracterizacion fisica de la facilidad para
determinar el flujo neutronico, con una incerteza estadistica de 2%, requiere un tiempo de
calculo de 24 — 48 h en una computadora multiprocesador de escritorio con 4 procesos en
paralelo. Este tiempo se reduce a un 10% (3 — 5 h) si se utiliza un sistema de céalculo en
paralelo con 20 procesadores.

Realizamos la validacion de la componente de fotones en la cavidad de irradiacion en dos
etapas. En una primera etapa utilizamos los resultados de tasa de dosis obtenidos a partir
de las mediciones con la camara de ionizacién con blindaje de SLiF en el interior del
contenedor de acrilico (configuracion de caracterizacion fisica de la FCCT, ver Seccion
3.3.4). La comparacién entre los valores medidos y calculados con el modelo MCNP arrojo
diferencias relativas sistematicas de 20 a 30% por defecto para estos ultimos. Esto nos llevd
ala necesidad de evaluar posibles fuentes que explicaran los resultados obtenidos, entre las

que destacamos la sensibilidad desconocida de la cdmara de ionizacién a la reaccion
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Figura 3-18 Flujo neutrénico estimado con MCNP en aire (a) y en el arreglo experimental con
fantoma (b) versus los correspondientes valores medidos en los afios 2011 y 2014 con alambres
y SPND. Obsérvese, ademés del excelente acuerdo espacial entre los valores medidos y los
estimados, la capacidad del modelo para reproducir los valores de flujo a lo largo de los diferentes

afios, con cambios rutinarios en el nulcleo.
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YN(n,p)*C, y una posible sefial espuria del volumen conector expuesto al flujo neutrénico.
En este punto es importante recalcar la imposibilidad que nos presentd la FCCT para la
utilizacion de métodos més complejos de medicion, como ser la técnica de camaras de
ionizacion apareadas® que es usualmente usada en los campos mixtos presentes en las
facilidades de irradiaciéon externas de BNCT. La restriccion en el volumen de medicion
disponible dentro de la cavidad y en la conectividad de los equipos ingresados en la
facilidad nos condujo a la necesidad de utilizar métodos “inalambricos” de deteccion, en
particular a usar pastillas de alanina, y ensayar diferentes configuraciones experimentales
con la camara de ionizaciéon. A continuaciéon se presentaran detalladamente las

configuraciones estudiadas.

3.5.2 Tasa de Dosis de fotones: Desplazamientos con la camara de
ionizacion

A las mediciones rutinarias para la caracterizacion de la tasa de dosis foton en la FCCT con
camara de ionizacion (Seccion 3.3.4) sumamos un conjunto de evaluaciones adicional,
desplazando el dispositivo experimental a lo largo del canal de la FCCT, como se muestra
la Figura 3-19. A medida que el dispositivo se desplaza alejandose del nucleo del reactor,
el flujo de neutrones que recibe la camara decrece, llegando a ser hasta 4 veces menor que
en la posicion usual de irradiacion. De esta manera, logramos someter al sistema a
diferentes condiciones de flujo neutrénico y, como consecuencia, medir una tasa de dosis
foton distinta para cada posicion. La Figura 3-19 esquematiza las 5 posiciones del
dispositivo de medicidn evaluadas, recorriendo desde una posicion inicial a O cm hasta una
posicién final méxima a 50 cm.

En cada posicion utilizada para la medicion de tasa de dosis fotdn con camara de ionizacion
determinamos ademas el flujo neutronico con SPND. De esta manera, las mediciones de
flujo y dosis se realizan en simultdneo en cada posicién y de forma consecutiva, con un
tiempo de irradiacion por desplazamiento del sistema de 30 minutos aproximadamente. El

reactor se mantiene a una potencia de operacion constante durante toda la experiencia.

% Par de camaras de ionizacion donde el gas presente en el volumen sensible se reemplaza por gases inertes
a los neutrones, lo que permite diferenciar la contribucion de las diferentes componentes presentes en el
haz.
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Figura 3-19 Esquema de las 5 posiciones de irradiacién en que se realizan las mediciones

experimentales de tasa de dosis fotén con cdmara de ionizacién. Se identifica la configuracién

moévil que se desplaza desde Ocm hasta 50 cm en pasos de 10 cm.

A partir del modelo MCNP de la configuracion experimental en cada una de las posiciones
de irradiacion estimamos el flujo neutronico sobre el volumen representativo del SPND, y
las tasas de dosis debida a fotones y, de manera indirecta, protones, en la CI. Para ajustar
el factor de normalizacion del valor de flujo estimado en cada posicion se minimizo la
diferencia relativa promedio entre los valores de flujo estimados y medidos. Este criterio
permite filtrar las posibles variaciones existentes en la potencia de operacion durante la
experiencia. La tasa de dosis foton la estimamos calculando deposicion de energia en el
volumen sensible de la camara de ionizacidn a partir del uso de las tarjetas F6 y *F8 (ver
Seccion 2.1.4). En este mismo volumen estimamos la tasa de dosis depositada por los
protones producto de la reaccion M*N(n,p)!*C mediante la tarjeta F4 modificada por el Q-
value de la reaccion.

En la Figura 3-20 se muestran los resultados del flujo neutréonico medido en las diferentes
posiciones de irradiacion (a) y aquellos correspondientes para la tasa de dosis de fotones
determinados con la camara de ionizacion en el afio 2014 (b). Estos resultados se comparan
con los valores estimados mediante MCNP para las mismas magnitudes. El flujo neutrénico
medido en las diferentes posiciones y el valor estimado mediante MCNP no presentan

diferencias significativas en ninguno de los casos analizados. Sin embargo, la tasa de dosis
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Figura 3-20 a) Flujo neutrénico medido mediante SPND y estimado por MCNP en las diferentes
posiciones de irradiaciéon correspondientes a la caracterizacién de la tasa de dosis fotdén en la
FCCT con camara de ionizacién (Figura 3-19). Se observa que el modelo ajusta satisfactoriamente
los datos experimentales en todos los casos. b) Tasa de dosis fotén medida con la camara de
ionizacién (Cl) en las diferentes posiciones en conjunto con las estimaciones por MCNP para las
dosis de fotones, de protones, y la suma de ambas contribuciones. El modelo MCNP subestima

en todos los casos la tasa de dosis medida reportada.

foton determinada con MCNP en todas las posiciones subestima al valor experimental,
siendo ésta entre un 20 % y 30 % menor. Si estimamos mediante MC la tasa de dosis
depositada por los protones en el volumen sensible (p) de la camara de ionizacion y
sumamos esta contribucion a la tasa de dosis debida a los fotones (y) obtenemos un valor
de tasa de dosis total (y +p) que se acerca al valor medido mediante la camara de
ionizacion.

Existen diversas contribuciones no deseadas a la sefial medida por la camara de ionizacion,
cuya intensidad y origen solo pueden determinarse a partir de una caracterizacion especifica
en cada componente del campo de irradiacion por separado. Estas contribuciones no
deseadas son independientes de las caracteristicas fisicas de la camara de ionizacion y no

se reflejan correctamente en el modelo MCNP.

La caracterizacion de la camara de ionizacion en un flujo de neutrones térmico puro (sin

contribucion de otras particulas) de intensidad adecuada (> 10% cm? s!) no es practicable,
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dada la inexistencia del mismo. De esta manera, a lo largo de nuestro trabajo debimos
considerar utilizar métodos alternativos de medicion para acotar las incertezas generadas
en torno a la tasa de dosis de fotones. La estrategia considerada fue el uso de detectores de
alanina, cuya sensibilidad de respuesta a las componentes de dosis no-foton se encuentra
estudiada en la literatura y, cuya aplicacion ha sido realizada con éxito recientemente en

otras facilidades térmicas para BNCT en el mundo.

3.5.3 Tasa de Dosis de fotones: Experiencias con detectores de alanina

El empleo del aminoacido L-a-alanina como detector de estado sélido para la medicion de
la dosis foton fue sugerido en 1962. La radiacidn ionizante induce, en la estructura cristalina
del detector, la produccion de radicales libres, detectables cuantitativamente mediante la
técnica ESR (del inglés, Electron Spin Resonance). Considerando que el numero de
radicales generados es proporcional a la dosis entregada en un gran rango de energias, el
uso combinado de los dosimetros de alanina con la técnica ESR es ampliamente usada hoy
en dia. Su composicion tejido equivalente (C3H7NQO32), la respuesta lineal en un rango
amplio de dosis, la baja dependencia con la calidad de radiacion, la estabilidad pos-
irradiacion, la baja dependencia con la tasa de dosis, el bajo costo asociado y la lectura no-
destructiva representan las principales caracteristicas que hacen a la alanina un compuesto
organico adecuado para la medicion de dosis.

La respuesta de los detectores de alanina ante los diferentes tipos de radiacion ha sido
ampliamente estudiada y experimentalmente validada. Los campos de electrones y fotones
resultan altamente efectivos para la produccién de radicales libres. Ademas, la produccion
es lineal en un rango de dosis absorbida entre 1 y 10° Gy, haciendo de la alanina un

dosimetro valido para dosis muy altas.

3.5.3.1 Efectividad Relativa (RE)

Para comparar la respuesta de la alanina ante diferentes tipos de radiacion y energias se
define una figura de mérito denominada efectividad relativa (RE del inglés, Relative
Effectiveness) de la radiacion incidente con respecto a la radiacion y del ®Co (1,173 y

1,333 MeV) para producir radicales estables.
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La efectividad relativa se define como la relacion entre las sefiales producto de la radiacion
incidente (S,qq) y producto de la radiacion del *°Co (Sc,), cuando la dosis de la radiacion

bajo investigacion (D,.q4) v la dosis de la radiacion de referencia (D, ) se igualan. Asi,

RE = Srad (Drad)
SCo (DCO)

Se ha demostrado experimentalmente que la dependencia de la efectividad relativa con la

para Dyaa = Dco- Ec. 3.1

energia y/o espectro de fotones es muy baja. Tal es asi, que los valores de RE para fotones
provenientes de aceleradores clinicos de 4, 6, 8, 10, 15 y 25 MV varian aproximadamente
entre 0,996 a 0,989 con el incremento de la energial*-+7.
Si consideramos la sensibilidad de la alanina cuando la energia es entregada por particulas
cargadas, se observa una marcada dependencia de ésta con el LET. La radiacion de bajo
LET tiende a ser altamente comparable con los fotones cuando se evalua la respuesta del
dosimetro en funcién de la dosis. Debemos notar que la técnica de ESR no mide todas las
ionizaciones producidas por los radicales libres, sino solo aquellos eventos que producen
radicales libres estables. Cuando la energia es entregada por particulas de alto LET, los
radicales generados se encuentran espacialmente mas concentrados y tienen asociada una
mayor probabilidad de recombinacidén, en lugar de quedar atrapados permanentemente en
la matriz cristalina. La concentracion de radicales libres estables generados por ion
generalmente decrece con la energia.
Se ha observado que existe un decremento en el valor de RE asociado a un incremento del
LET por sobre 50 MeV cm? g, aunque la respuesta dependiente de la dosis mantiene su
linealidad.
En el caso de campos mixtos, como existe en la cavidad de irradiacion de la FCCT, la tasa
de dosis total D7, (en Gy h™") se calcula como,

Dr =D, +RE - D,. Ec. 3.2
Siendo Dy la tasa de dosis foton y Dp la tasa de dosis depositada en los detectores de alanina
por los protones de ~0,6 MeV producto de la reaccion *N(n,p)!“C. Para determinar la tasa
de dosis total es necesario conocer el valor de RE para protones en la energia de interés.
Palmans et. al. (2003)*¥! resumio6 en la Ref. 48 los valores de RE medidos en los tltimos
40 afios (1963-2002) en diferentes arreglos experimentales y para diversas energias de

protones en el rango de 1,2 a 60 MeV.
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Los valores publicados fueron ajustados en esta tesis en funcion de la energia media del
haz de protones utilizados (£e) considerando modelos tedricos que predicen un efecto de
saturacion en altas y bajas energias. La funcidn de ajuste utilizada es una sigmoidea pesada

de la forma:

ARE
1+ e_C (lOg(Eeff)_IOg(Em)),

RE(E.rr) = REy +

donde RE,, ARE, C y E,, son los parametros dela misma. El ajuste de estos parametros
resulta en la curva continua que se presenta en la Figura 3-21, en donde también se puede
apreciar el buen acuerdo de la funcion con los datos experimentales reportados por Palmans
et. al. (2003)!81,

Mediante la funcion de ajuste extrapolamos, para nuestra aplicacion, un valor de RE =
0,62+0.08 para protones de aproximadamente 0,6 MeV (es decir, la energia de los protones

producto de la reaccion “N(n, p) 1*C).

Por otra parte, recientemente Schmitz e al. (2015)1*! publicaron los resultados de medicion
con detectores de alanina en las facilidades de BNCT de Alemania, Finlandia y Taiwan.
Para realizar estas mediciones estimaron el factor de eficiencia relativa para los protones
de 0,6 MeV mediante la simulacidn estocastica del detector de alanina en el cdédigo MC
FLUKA. La eficiencia relativa obtenida a partir de la simulacion resulta constante con un
valor de 0,56+0,1.

Como se muestra en la Figura 3-21, el valor calculado por Schmitz er al. (2015)*! se
encuentra dentro de las bandas de prediccion del 95% para la funcidn de ajuste obtenida a
partir de los datos experimentales reportados por Palmans er. al. (2003)1*81. Asi, el valor
simulado de 0,56+0,1 es consistente con el valor extrapolado de la eficiencia relativa

(0,62+0,08).

3.5.3.2 Configuracion experimental de medicion

Teniendo acotado el factor de eficiencia relativa necesario para la determinacion de la tasa
de dosis de fotones en la FCCT, disefiamos, en colaboracion con el grupo de BNCT de la
Universita di Pavia (Italia), una configuracion experimental adecuada para una correcta

medicion con los detectores de alanina.
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Figura 3-21 Valores experimentales de la efectividad relativa de la alanina como funcidén de la
energia efectiva de protones, segin multiples fuentes de la literatura analizadas por Palmans et.
al. (2003)*81. Ajuste tedrico de los datos experimentales con bandas de prediccién del 95% vy
extrapolacién al valor Eer = 0,6 MeV de interés en esta tesis. Valor de RE obtenido mediante

simulacién MC de los detectores de alanina en un campo de protones de 0,6 MeV por Schmitz et

al. (2015) 1491,

En cada medicion se utilizaron 3 dosimetros cilindricos de alanina, de radio 0,24 ¢cm y
altura 0,32 cm. Un contenedor cilindrico de grafito, de radio 2,1 cm y altura 2,32 cm, se
construyo para albergar los detectores de alanina (Figura 3-22). A una distancia de 1 cm
desde la base del cilindro, se hicieron 3 orificios a 0,85 ¢cm desde el centro, en los vértices
de un tridngulo equilatero, para generar una configuracion de simetria central. Los
dosimetros adentro del contenedor se posicionan a una distancia de 1 cm entre si, y a 1 cm
del borde del contenedor. De esta manera la cantidad de grafito es suficiente de forma tal
de garantizar la produccion de electrones secundarios, generar condiciones de equilibrio

electronico (CPE), y maximizar los radicales libres en los detectores.
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Figura 3-22 a) Cilindro contenedor de grafito con los 3 orificios y los detectores de alanina
posicionados. b-c) posicionamiento estandar de los contendedores de grafito en la caja de acrilico
para su irradiacién. El cilindro de la izquierda lleva 3 alambres de Cu en su interior mientras que

el cilindro de la derecha lleva los detectores de alanina.

Se construyeron 2 contenedores de grafito exactamente iguales y se dispusieron en el
contenedor de acrilico, utilizado en la caracterizacion de tasa de dosis foton con CI, de la
forma en que se muestra en la Figura 3-22. En el interior del primer contenedor se
dispusieron 3 alambres de Cu para la determinacion del flujo neutronico en un plano
equivalente al correspondiente a los detectores de alanina. En el segundo contenedor se
colocaron los detectores de alanina.

Sobre el dispositivo experimental montado con los detectores de alanina realizamos los
desplazamientos hacia atras, repitiendo el procedimiento descripto en la Seccion 3.5.2. Se
realizaron mediciones en las posiciones 0 cm, 10 cm, 30 cm y 50 cm, con tiempos de
irradiacion variando, segun éstas, entre 35 y 150 minutos para garantizar una fluencia de 2

10" n cm™ en todos los casos.

El dispositivo experimental fue reproducido en MCNP vy se introdujo en el modelo MCNP
de la FCCT del reactor RA-3. Repitiendo el proceso realizado con la CI, se estimo el flujo
neutronico en los alambres de Cu y en los detectores de alanina. La tasa de dosis foton en
estos detectores la estimamos a partir del calculo de deposicidn de energia con las tarjetas

F6 y *F8. También estimamos la tasa de dosis depositada por los protones producto de la
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Figura 3-23 Tasa de dosis fotdn medida con la Cl, estimada por simulacion MCNP y medida con
los detectores de alanina. No se observan diferencias significativas entre los valores medidos con
los detectores de alanina y los estimados por MCNP, siendo la tasa de dosis fotén en la posicién
habitual de irradiacién (0 cm) de 4,920,6 Gy h-'.

reaccion *N(n,p)'*C mediante la tarjeta F4 modificada por el Q-value de la reaccién (ver

Seccion 2.1.4 p. 19).

3.5.3.3 Andlisis de los resultados obtenidos

Los detectores de alanina fueron medidos mediante la técnica de ESR en el Departamento
de Fisica y Quimica de la Universidad de Palermo®, Italia. La sefial resultante fue
convertida a dosis total usando la recta de calibracion dosis-sefial obtenida en un acelerador
lineal CLINAC Siemens de 6 MV para diferentes valores de dosis, y en las mismas
condiciones experimentales de medicidén que las implementadas en la FCCT del reactor
RA-3P

A partir de la medicion de la dosis total en la cavidad de irradiacion de la FCCT, y teniendo
en cuenta el tiempo de irradiacion en cada configuracion experimental, se puede obtener la

tasa de dosis foton:

2 a medicién por técnica ESR en la Universidad de Palermo fue realizada por el Dr. Maurizio Marrale en
el marco de una colaboracion especifica establecida entre CNEA — Universita di Palermo — Universita di
Pavia
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D, = Dy —RE - D, Ec. 3.3
El valor de RE para 0,6 MeV (ver Seccion 3.5.3.1) corresponde a 0,56+0,01, valor
reportado por Schmitz et. al. (2015) para protones de ~0,6 MeV.

La Figura 3-23 muestra los valores de tasa de dosis foton obtenidos promediando la sefial
de los 3 detectores en cada posicion de irradiacion. Estos resultados se comparan con los
estimados por MCNP y los valores medidos mediante la CI en iguales condiciones de
potencia y posicion de irradiacion.

Como puede observarse, no hay diferencias significativas entre los valores medidos con los
detectores de alanina y los estimados por MCNP en las diferentes posiciones de irradiacion,
siendo la diferencia relativa maxima entre los valores medios estimados y medidos del
13%. La incerteza estadistica en la estimacion MCNP de la tasa de dosis de fotones (~10
%) vy la incerteza en la RE (2 %) son las principales fuentes de error a controlar en estas
experiencias. Un error del 13 % es mas que aceptable en nuestra caracterizacion, sin
embargo, se puede lograr una disminucion de la incerteza estadistica en el detector de
alanina a valores comparables con la incerteza de la RE mediante un incremento en el
tiempo de calculo, esto representa un analisis costo-beneficio en cada caso de interés
particular.

Finalmente, el valor de tasa de dosis fotén medido en la posicion habitual de irradiacion,

es decir la posicion O cm, es 4,9+0,6 Gy h'!,

Los resultados obtenidos hasta aqui nos permiten concluir que el modelo MCNP de la
FCCT del reactor RA-3 representa adecuadamente la dosis de fotones en la cavidad de
irradiacion determinada a partir del método de medicion con detectores de alanina. Por otra
parte, estos resultados sugieren que a futuro se continiie con un estudio mas profundo de
las diferentes fuentes no deseadas de radiacion que contribuyen a la sefial total leida por la

CI, de forma de poder cuantificar origen y aporte.

3.6 Optimizacion, alcance y aplicaciones del modelo

Desde el afio 2011 el modelo MCNP de la FCCT esta siendo utilizado en el estudio de

factibilidad de tratamientos ex — situ de higado y pulmodn, tema de esta tesis. Ademas, ha
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servido como complemento dosimétrico de numerosos experimentos del departamento de
radiobiologia, donde hemos simulado los dispositivos de proteccion utilizados para el
tratamiento de hamsters con cancer oral, ratas con metastasis de carcinoma de colon en
higado y ratas con metastasis multiples de pulmon (ver p. VII). Algunas de las aplicaciones
del modelo se presentan en la Figura 3-24. Para estas ultimas, el modelo de la facilidad nos
permitié generar y ensayar un dispositivo de proteccidén especialmente optimizado para
maximizar la dosis entregada al volumen pulmonar mientras se protege el resto del animal
dentro de la cavidad de irradiacion. De esta forma, hemos incorporado la posibilidad de
realizar por primera vez una dosimetria tridimensional en los ensayos radiobiologicos en
pequefios animales, resultando no solo en un aporte al analisis retrospectivo sino también
en la posibilidad de evaluar predictivamente las dosis a entregar en diferentes puntos de
interés a partir de los parametros de prescripcion deseados con incertezas inferiores al 10%.
Como cierre del trabajo propuesto en esta tesis en el marco del modelado de la FCCT, a
partir de la ultima optimizacion del modelo MCNP se gener6é una fuente de superficie
(Track — by — Track) con la finalidad de reducir los tiempos de calculo asociados (ver
Seccidon 2.1.3), posibilitando especialmente la dosimetria en tiempo real de los futuros
casos clinicos de irradiacion ex — sifu de pulmén. Para la escritura de esta fuente se
considerd un plano a 140 cm del nucleo del reactor y 100 cm de la posicion de irradiacion,
como muestra la Figura 3-25. La eleccion de dicha posicion se considerod adecuada con el
objetivo de minimizar perturbaciones en la fuente producto de las geometrias de interés en
la cavidad de irradiacion. Generamos dos fuentes de superficie capaces de transportar los
neutrones y fotones provenientes del nucleo del reactor. Una version de éstas procura una
estadistica suficiente para simulaciones en las que se quiere estimar flujo neutrénico y
deposicion de energia de fotones dentro de la cavidad. La segunda versién, de tamafio
considerablemente mayor, fue generada para el calculo de deposicion de energia de
electrones en la cavidad.

La fuente de tamafio menor (4,4 Gb) es facilmente transportable en formato Optico, y
permite obtener resultados iguales al modelo completo de la FCCT en un tiempo de 2-3 h
en una computadora con 4 procesadores (Intel 15) en paralelo, o bien, 20—40 minutos en el
sistema de calculo de 20 procesadores (Intel 15). Ya sea con 4 procesadores o en el sistema
de calculo, se obtiene una reduccidn en el tiempo de célculo de ~15 veces. La segunda

fuente, con el numero suficiente de particulas para generar estimadores confiables
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Figura 3-24 Ejemplos de aplicacién del modelo MCNP de la facilidad central de columna térmica
del reactor RA-3 a experiencias pre-clinicas en modelos animales para la aplicacién de BNCT en

cancer de pulmén (a), cabeza y cuello (b) o higado (c¢)

de electrones en la cavidad de irradiacion, posee un tamafio de 40 Gb resultando en un
tiempo de célculo asociado de 20-30 horas en el sistema de calculo. Es importante aclarar
que esta segunda fuente no tiene una aplicacidn directa, o ventajosa respecto de la primera,

en los casos de dosimetria ex — sifu o demas aplicaciones de rutina sino que resulta de
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— Plano de escritura de la
fuente de superficie (TBT)

Figura 3-25 Vista longitudinal de la FCCT donde se remarca el plano de implementacién de la
fuente de superficie (TBT) y la regién que deja de computarse para el transporte (regién sin
colorear). El nuevo volumen para el transporte de particulas se reduce al 50% del inicial, con la

consecuente disminucién del tiempo de calculo asociado en cada simulacién.

interés para caracterizaciones mas complejas de la facilidad como ser espectro energético

de neutrones o contribucidn especifica de electrones en una muestra.
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4 Generacion de modelos para la planificacion de
tratamientos en BNCT

A lo largo de las diferentes generaciones de sistemas de planificacion de tratamientos en
BNCT, descriptos en la Seccion 2.2, se ha trabajado intensamente para mejorar la precision
de la reconstruccidon de la geometria de interés, el paciente, dentro de las limitaciones
tecnoldgicas propias del momento. De la misma forma y en la busqueda por mejorar la
estimacion de la dosis final, cada grupo de trabajo establecio el criterio de aceptacion para
la relacion entre la precision geométrica y dosimétrica alcanzadas segin el interés
especifico de la aplicacion bajo estudio.

Los desarrollos generados en este contexto dieron lugar a métodos de reconstruccion
geométrica regular con niveles de precision variados. Asi, el tamafio de la minima unidad
utilizada en la reconstruccion puede coincidir con el tamafio del univel®, o bien ser del
tamafio de un voxel regular mayor al univel al que se le agrega una correccién por
composicion material. Por otra parte, el tamafio del volumen para el calculo dosimétrico se
mantuvo en todos los planificadores en cubos regulares de 0,125 cm? (0,5 cm de lado) 6 1
cm?, lo que relativiza o limita el impacto de las mejoras en la precision geométrica sobre la
dosimetria final.

Tanto las nuevas modalidades de tratamiento en BNCT, como ser la irradiacion de érganos
ex — situ, como los estudios pre-clinicos en pequefios animales conllevan la necesidad de
realizar una optimizaciéon geométrica y dosimétrica conjunta sobre el volumen a tratar,
acotando las incertezas asociadas dentro de un criterio de aceptacion de caracter amplio y
abarcativo de los tratamientos actuales y las posibilidades de tratamientos futuros.

En este marco y como parte de esta tesis, se estudid y desarrollo6 un método de
reconstruccion para geometrias complejas capaz de alcanzar el maximo nivel de precision
(es decir, el de la imagen clinica usada para delineacion de estructuras y planificacidn),
manteniendo el costo computacional asociado tan bajo como es posible. Se estudio ademas
el impacto asociado al tamafio del volumen de calculo en la estimacion de dosis y, en
funcion de lo obtenido, se evaluaron diferentes métodos de correccion para alcanzar una
dosimetria adecuada segun los criterios de aceptacion, sin elevar el costo computacional y

el tiempo asociado a la planificacion de tratamientos.

b representacion exacta punto a punto a partir de la resolucion espacial del estudio por imagenes utilizado
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En el presente capitulo introduciremos el método propuesto de reconstruccion geométrica,
que llamamos MultiCell, explicando su principio de funcionamiento, alcance y
limitaciones. Analizaremos la influencia de la resolucién del estudio de diagnostico por
imagenes en la exactitud del modelo MultiCell resultante, y discutiremos las
recomendaciones derivadas de nuestro andlisis. En una segunda etapa mostraremos las
incertezas y desvios propios de los métodos de estimacion de dosis actualmente utilizados
en la planificacion de tratamientos BNCT, y presentaremos los resultados de la aplicacion
de dos métodos analiticos de correccion a la estimacion de la dosis. El primero de ellos
llamado Baricenter postulado por Gonzilez et al. (2005)*! ¢ implementado para la
planificacion de tratamientos por primera vez en esta tesis, y el segundo denominado
método de conservacion del valor medio (CVM), propuesto e implementado en el marco

del presente trabajo.

4.1 Reconstruccion geométrica en multiples niveles: MultiCell

Si analizamos los métodos de reconstruccién de modelos geométricos complejos
desarrollados para BNCT podemos diferenciar 3 grandes grupos:

a. Reconstruccion regular a nivel “univel”: el estudio de diagnostico por imagenes es
dividido regularmente en la minima unidad posible - el univel — dada por la
resolucion del estudio. Para un estudio estandar cuya resolucidn es tipicamente de
512 x 512 x 64 unidades, este proceso genera alrededor de 1,6 107 unidades o
estructuras sobre las que hay que simular el transporte de las particulas de interés.

b. Reconstruccion regular a nivel “voxel”: este método busca reducir la cantidad de
estructuras generando un modelo geométrico con la informacion suficiente para
reproducir adecuadamente la fisica del problema, aunque geométricamente no
exacto. Para ello, el estudio se divide en sub-volumenes regulares o voxeles de lado
fijo, con valores entre 5 mm y 10 mm. Para un estudio de imagenes estandar, el
modelo resultante contiene alrededor de 7 10* estructuras. Dentro de los sub-
volumenes donde confluyen distintos materiales se asigna un Unico material
compuesto, homogéneo, con propiedades fisicamente equivalentes a los originales.

¢. Reconstruccion en 2 niveles: denominado “Multi Lattice”, este método combina en
cada corte del estudio por imagenes la reconstruccidén regular voxelizada y la

reconstruccion en univels. El criterio utilizado no se basa en la asignacion de
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materiales compuestos, sino que, aquellos voxeles regulares que no poseen un unico
material, son divididos hasta el nivel del univel. Al igual que la reconstruccion (a.)
el proceso Multi Lattice genera un modelo geométrico “exacto” pero reduce
sensiblemente la cantidad de estructuras requeridas para representar la geometria
compleja (aprox. la reduccion es del 75%). Sin embargo, para un estudio estandar

dicha cantidad sigue siendo considerablemente alta, alrededor de 4 10° unidades.

El razonamiento que impulsé el desarrollo estos métodos de modelado puede comprenderse
al considerar los lenguajes MC utilizados para el transporte de particulas en BNCT y sus
limitaciones para reconstruir diferentes anatomias, dada su concepcion original en el
ambito de disefio de reactores nucleares (Seccién 2.1). La busqueda por optimizar la
planificacion de tratamientos nos lleva a pensar, como una posible mejora a los métodos de
reconstruccion existentes, en algoritmos de multiples niveles, donde la optimizacion se
logra teniendo en cuenta el volumen de interés en su totalidad y no cada corte tomografico
por separado. En este concepto se basa el método de reconstruccion que se desarrollo como
parte del trabajo de esta tesis.

Comenzaremos describiendo el método QD (del inglés, Quadtree Decomposition) utilizado
bi-dimensionalmente para el analisis de imagenes, para posteriormente extendernos en tres

dimensiones al método que desarrollamos y llamamos MultiCell.

4.1.1 Quadtree Decomposition (QD)

Un arbol cuadratico (Quadtree) es una estructura de datos que contiene en cada nodo interno
exactamente 4 hijos. El método QD se utiliza mayormente para la particién de espacios bi-
dimensionales por medio de un algoritmo recursivo que subdivide el espacio en 4
cuadrantes, también llamados sub-cuadrantes u hojas, y repite este proceso sucesivamente
hasta que cada hoja contenga solamente los datos especificos de esa subregion. La region
puede ser cuadrada o rectangular, o bien puede tener formas arbitrarias. Esta estructura de
datos fue descripta por Finkel y Bentley en 1974 y su aplicacion se ha difundido

ampliamente desde entonces!!].
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Figura 4-1 Ejemplo de aplicacién del método de descomposicién Quadtree sobre una imagen
arbitraria (a). El tamafio de la hoja limite cambia segln la diferencia relativa maxima entre los
niveles de color dentro de la hoja. En los ejemplos, esta diferencia varia de 0,8 a 0,1 para las

imagenes b-e, siendo de 0,01 en la imagen (f).

En el caso particular de las imagenes, el arbol cuadratico se puede utilizar como una
estrategia para generar una estructura de datos de la imagen de interés. De esta forma, la
estructura que define a la imagen permite realizar procesos de edicion a un costo inferior,
o bien reducir la complejidad de la imagen (es decir, comprimir la imagen) simplemente
“podando el arbol”.

La implementacion del arbol sobre una imagen comienza con la division del area total en
4 nodos, que luego se dividen en 4 nuevas sub-secciones (u hojas). Este proceso se seguira
repitiendo, dividiendo las regiones cuadradas en 4 nuevas hojas, hasta alcanzar la maxima
resolucion de la imagen (tantas hojas como pixels® haya) o un tamafio de hoja limite
impuesto por el usuario. Generalmente, este limite mayor a la méaxima resolucion lo impone
el usuario por razones de almacenamiento, tiempo de procesamiento o bien por un criterio

de resolucion. A modo de ejemplo la Figura 4-1 presenta una imagen donde aplicamos el

 Pixel es la menor unidad homogénea en color que forma parte de una imagen digital.
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Figura 4-2 a) Definicién de los ejes y planos anatémicos. b) Imagen 3D representativa de una
reconstruccién geométrica por el método MultiCell de un torax humano. Se observa la variacién

de tamafio de las hojas en todas las dimensiones.

método QD disminuyendo sucesivamente el tamafio de la hoja limite o equivalentemente,

aumentando la resolucion final de la imagen.

4.1.2 Método MultiCell para la voxelizacion tridimensional

En el analisis de iméagenes para uso médico, la reconstruccion geométrica o voxelizacion a
partir del método QD o cualquier otro método bi-dimensional, resulta parcialmente
eficiente al no explotar las homogeneidades y/o simetrias presentes en la tercera dimension.
Bajo esta premisa es que desarrollamos un método de voxelizacion que, siguiendo el
concepto de la estructura de datos en forma de “arbol”, pudiera ser utilizado en arreglos
tridimensionales de informacion (es decir, estudios por diagnostico por imagenes) a partir

de un analisis completo del volumen contenido en los mismos.

Dada una estructura tridimensional, la aplicacién directa del método QD conduce a dividir
el volumen inicial en 8 hojas (2*). Como mencionamos mas arriba, este procedimiento deja
afuera la posibilidad de encontrar una descripcion adecuada o exacta de dicho volumen con

un nimero menor de hojas.
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Teniendo en cuenta estas consideraciones, el proceso de voxelizacidon que se desarrollo en
este trabajo genera la division del volumen de interés en cada eje coordenado de forma
secuencial, y evaluia sobre cada hoja el criterio impuesto antes de proseguir con la division
en el siguiente eje. Considerando entonces las caracteristicas de la anatomia humana
decidimos jerarquizar la secuencia de division de la siguiente forma: primero en el plano
coronal, luego en el plano sagital y por ultimo en el plano transversal (Figura 4-2). De esta
manera, el nimero de hojas comienza en 2 (2') y, sélo de ser necesario, pasaa 4 (2%)u 8
(2%).

Si a partir de una division solo una de las hojas cumple con el criterio impuesto, ésta no se
vuelve a dividir (se cierra el nodo) mientras que la hoja restante sigue con el proceso de
divisién en forma independiente. El proceso de division se repite iterativamente en cada eje
hasta alcanzar el criterio impuesto en todo el volumen inicial.

El criterio impuesto sobre las hojas para detener la division en el caso de la voxelizacidn
de imagenes médicas se definid considerando que todos los univels que constituyen una
hoja deben corresponder al mismo tejido/organo®. De esta forma, siguiendo el flujo de
trabajo que se presenta en la Figura 4-3, el método Multicell permite alcanzar una
representacion geométrica del volumen anatomico exacta® a partir de estructuras
geométricas regulares (paralelepipedos) que constituyen cada hoja en la estructura de datos.
Notar que la division secuencial reduce el numero de hojas requeridas para la
representacion, sin generar detrimento en el resultado final, y con un impacto directo en la
disminucion del costo computacional asociado no s6lo al momento de implementar el
modelo en el codigo de transporte MC de interés sino en la simulacién del problema.

La implementacién del modelo geométrico resultante en el lenguaje del codigo de
simulacién elegido puede hacerse en forma directa, leyendo la informacién contenida en la

estructura de datos y reordendndola segun la sintaxis del codigo de destino.

44 B volumen del univel es dependiente de la resolucion del estudio utilizado y, como se mostrard mas
adelante, limita la calidad final de la voxelizacion MultiCell.

¢ Cuando ¢l modelo generado a partir del método de reconstruccioén alcanza la misma resolucion espacial
que la del estudio por imagenes lo denominamos reconstruccion geométrica exacta.
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Figura 4-3 Diagrama de flujo del algoritmo MultiCell. Se presenta un esquema central con

indicacién de las instancias recursivas del cédigo.
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En el presente trabajo se utilizo, en particular, el codigo de transporte MCNP. De esta
forma, las rutinas necesarias para realizar el ordenamiento de la estructura de datos se
desarrollaron de forma 6ptima para este lenguaje.

La rutina especifica que traduce el modelo reconstruido por MultiCell a la sintaxis de
MCNP genera las superficies, celdas y materiales de la geometria anatomica de interés (ver
Seccidn 2.1). Las superficies se generan a partir de planos ortogonales en las coordenadas
cartesianas. Cada superficie o plano representa la frontera (borde) de las hojas resultantes.
Las celdas requeridas por MCNP corresponden al volumen interno de cada hoja, definido
por la interseccion entre semiespacios. Cada hoja se escribe como una celda independiente
en MCNP. El conjunto de hojas representa el volumen inicial de interés. La asignacion de
la composicion material de cada hoja, ahora transformada en celda de MCNP, se designa
mediante universos. La composicion material® correspondiente a una dada regidn de interés
(ROI#8) del volumen inicial estd identificada por un universo Unico que es utilizado para
llenar™ las celdas u hojas del modelo.

La estructura de datos del MultiCell transformada a la sintaxis MCNP resulta en un archivo

de texto plano secuencial (.txt) interpretable por el lenguaje MC de forma directa.

4.2 Verificacion y evaluacion del método de reconstruccion
geométrica

La verificacion y evaluacion del método MultiCell en condiciones reales requiere contar
con geometrias anatomicas complejas que puedan obtenerse de manera confiable y
reproducible en diferentes resoluciones iniciales y, ademas, segmentarse en diferente
numero de regiones de interés. Para generar dichas geometrias se recurrié al uso del
fantoma 4D de cuerpo entero XCAT!*"l desarrollado por la Universidad de Duke (EEUU),

cuyos detalles se describen a continuacion.

ff La composicion material se define segun la sintaxis especifica de MCNP. Puede tratarse de un material
inorgdnico, como ser protesis o conformadores de haz, o bien el tejido u érgano de la geometria anatémica
voxelizada.

& Del inglés Region of Interest. La region de interés es un volumen con relevancia en el tratamiento
definido por el médico.

hh ] llenado de las celdas se realiza a partir de la tarjeta FILL, cuyo funcionamiento ¢ implementacion se
explica en la Seccion 2.1.2.
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Tabla 4-1 Caracteristicas de los estudios de referencia y las correspondientes regiones de interés

tenidas en cuenta en cada caso para la validacién del método MultiCell.

Estudios de Referencia

Resolucion Espacial

Del plano (mm/pixel) Ix1-2x2
Espesor inter-corte (mm) 1-3-5

Regiones de Interés

Cabeza Tronco Piernas
Tejido blando
@ = Cavidades (aire) @
s £ Hueso g
% Tejido blando = . ke .
° Espina Tejido blando
2 Cerebro = . =
it - P Pulmén derecho S Hueso
ueso ! .
g Cavidad s Pulmon izquierdo }3 Cola de caballo
avidades e
S0 o0 Rifion derecho =D Externo
5 Externo < e s
= = Rifion izquierdo =
E & Médula E
Externo
2 Médula
= Espina Bazo
% Ojos Esoéfago
§ Lentes opticos - Higado
Q E Corazon
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E. Intestino
8 Pancreas
Corazén: Auriculas
Corazon:
Ventriculos

4.2.1 Introduccion a 4D XCAT

El fantoma 4D extendido de cardio-torso (XCAT, Extended cardiac-torso) fue desarrollado
por Segars ef al. (2010)1°2 para su uso en la investigacion con imagenes multimodales. Se
trata de una herramienta capaz de definir la anatomia adulta de cuerpo entero en alta

definicion, tanto masculina como femenina, por medio de curvas B-spline no uniformes
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(NURBS) y segmentacion de superficies. La informacion anatémica utilizada se obtiene
principalmente del conjunto de datos anatomicos de la Biblioteca Nacional de Medicina de
EEUU. Usando la flexibilidad propia de las NURBS, el modelo ajusta las dimensiones del
cuerpoy volumen de los o6rganos al percentil 50 de la poblacion. De esto surge una plantilla
estandar de adulto sobre la cual el usuario puede realizar variaciones anatdmicas a partir de
parametros predefinidos. El fantoma también cuenta con modelos parametrizados de los
movimientos cardiacos y respiratorios ajustados a partir de estudios tomograficos
multicorte sincronizados®. De esta forma, 4D XCAT es capaz de producir estudios por
imagenes realistas que incluyen una gran cantidad de estructuras anatomicas. El nimero de
estructuras definidas y la resolucion espacial con la que se genera el fantoma puede
modificarse con facilidad, permitiendo estudiar de manera controlada, repetible y segura la

influencia de la resolucion de las imagenes en los procesos posteriores.

4.2.2 Modelos de validacion del método MultiCell

A partir del 4D XCAT generamos 3 estudios de referencia para la validacion del algoritmo
de voxelizacion, dividiendo el cuerpo entero en: cabeza, tronco y piernas. Cada estudio de
referencia se segmentd en multiples regiones de interés, que elegimos segun el grado de
detalle anatomico deseado en el volumen analizado. Para descartar la variabilidad en la
segmentacion, utilizamos el criterio propio del 4D XCAT independiente del usuario.
La Tabla 4-1 resume las resoluciones espaciales y regiones de interés analizadas en cada
estudio de referencia. Sobre estos estudios aplicamos el método MultiCell imponiendo dos
tamafios de hoja limite: uno coincidente con el univel del estudio y uno mayor formado por
2 x 2 x 2 univels. En cada caso se evaluo:

e tiempo de voxelizacion,

e numero total de hojas,

e diferencias entre volumen original (el del estudio) y el volumen voxelizado,

e dependencia del modelo voxelizado con la resolucion espacial del estudio, y

e dependencia del modelo voxelizado con el nimero de regiones de interés.

ii La sincronizacion del estudio tomografico se realiza a partir del ciclo cardiaco o respiratorio segun la
dindmica que se desee visualizar o, en ¢l caso del 4D XCAT, modelar.
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4.2.3 Analisis y validacion del Método MultiCell

Dado un estudio de referencia, la cantidad de univels totales que forman el mismo varia de
acuerdo con la resolucion espacial utilizada. Tipicamente, un estudio de 256 x 256 x 64
univels (~10°) se asocia con una resolucion espacial baja, mientras que estudios de 512 x
512 x 512 univels (~10%) se identifican con resoluciones espaciales altas (<1 mm?). Los
estudios de 512 x 512 x 128 univels (~ 5 107) generalmente presentan una resolucion
espacial de 1-3 mm?>, que resulta adecuada para las diferentes regiones anatémicas a tratar
de acuerdo a los estandares habituales aplicados en radioterapia.

La ventaja de la reconstruccion anatomica a partir del método MultiCell se cuantifico
considerando el numero total de hojas requerido para conseguir una representacion exacta
del volumen anatémico en comparacién con el nimero total de univels en el volumen de
interés. Como era de esperar, la voxelizacion en base al método propuesto resultdo en un
numero de hojas sustancialmente menor que el nimero de univels totales. La Figura 4-4 a)
refleja este resultado, mostrando claramente que el nimero de hojas (maximo) requerido
para la reconstruccion de los diferentes volimenes resulta, en todos los casos, uno o dos
ordenes de magnitud menor que aquel necesario con la reconstruccidn regular.

Es importante destacar que a pesar de la sensible reduccidn en la cantidad de estructuras
requeridas, la reconstruccion MultiCell es exacta, siendo la precision espacial del modelo
igual a la del estudio de referencia. Dicha reduccion en la cantidad de estructuras tiene un
impacto directo sobre el tiempo de calculo y los requerimientos computacionales necesarios
para el transporte de particulas sobre el volumen.

El tiempo requerido para generar el modelo voxelizado es un parametro de interés en
planificacion. Es por ello que analizamos su dependencia con el volumen inicial a

reconstruir y la cantidad de regiones de interés en que se divide el mismo.

La Figura 4-4b resume los resultados obtenidos de este analisis. En ella se pone de
manifiesto la dependencia del tiempo de reconstruccion con el volumen a medida que se
incrementa la resolucion espacial del estudio y la cantidad de regiones de interés en que se
dividio este ultimo. Puede verse que, para los estudios con resoluciones espaciales tipicas

en la clinica (1-3 mm?3,~107 univels), el tiempo de reconstruccion alcanzando el nivel de
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Figura 4-4 a) Numero total de hojas necesario para reconstruir el estudio de referencia aplicando
el método MultiCell para un tamafio minimo de hoja igual al univel, comparado con el niumero total
de univels en el estudio. b) Tiempo de procesamiento requerido con un procesador Intel i5y 4Gb
RAM para generar el modelo MultiCell del estudio de referencia en funcién del tamafio del estudio
(medido en nimero total de univels), abarcando resoluciones desde 256 x 256 x 64 (4 10° univels
de resolucion espacial 4 mm2x 5 mm) hasta 512 x 512 x 512 (1 108 univels de resolucion espacial
1 mm2x 1 mm). El area del circulo en cada caso representa el nUmero de regiones de interés

(#ROls) en que se segmentd cada estudio de referencia.

univel se encuentra en la mayoria de los casos por debajo de los 10 minutos. Este a su vez
se reduce a la mitad cuando el numero de regiones de interés es menor a 9, algo sumamente
habitual en la planificacion de tratamientos con BNCT, donde la mayor cantidad de

regiones de interés se da en los casos de cabeza y cuello y estd entre Sy 6.
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Figura 4-5 Valor absoluto de la diferencia relativa entre el volumen real del 6rgano y el obtenido
luego de la digitalizacién del mismo en funcidén de la resolucién espacial del estudio. Se muestran

las diferencias para 8 érganos que suelen ser considerados clinicamente relevantes.

Por otra parte, cuando el tamafio de hoja limite es de 2° univels, el tiempo requerido para la
voxelizacion se reduce entre 2 y 5 veces respecto del necesario para llegar al nivel del
univel, encontrandose la mayor ganancia para volumenes iniciales grandes y con un alto
namero de regiones de interés. Es 16gico esperar que el incremento en el tamafio de hoja
limite — a 2% — haga que el volumen original a reconstruir y el volumen del modelo
reconstruido se aparten. La magnitud de la diferencia es a su vez fuertemente dependiente
de la resolucion espacial del estudio de referencia.

Para poder entender y cuantificar las diferencias entre el volumen real de un 6rgano y el
reconstruido con el método MultiCell, es necesario analizar primero el efecto de la
digitalizacion del volumen real.

La minima unidad de digitalizacion de un estudio por imagenes se asocia con el tamafio de
un pixel (mm?) en el plano del corte, y con el espesor propio entre dos planos sucesivos,

denominado espesor inter-corte.

La variacidén conjunta de estos parametros define la resolucion espacial del estudio de
referencia y consecuentemente el volumen representado por cada unidad discreta (univel).

De esta manera, la digitalizacion del volumen real esta asociada a una discretizacion de la
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informacion que se refleja directamente en un volumen de referencia digitalizado
levemente diferente al volumen inicial.

En la Figura 4-5 se muestran las diferencias relativas entre el volumen real del érgano y el
obtenido luego de la digitalizacion del mismo en funcion de la resolucion espacial del
estudio, para diversos organos de interés. Las diferencias relativas obtenidas por la
digitalizacion del volumen alcanzan valores de hasta 18%, siendo los volumenes
discretizados mayores a los volumenes reales en todos los casos. La magnitud de estas
diferencias es fuertemente dependiente del tipo de o6rgano en cuestion. Los organos con
volumen superior a 500 mm? (por ¢j., tejido blando, cerebro, corazon, higado, pulmon)
presentan diferencias inferiores al 5% para todas las resoluciones espaciales, incluso sin
encontrarse variaciones importantes al considerar espesores inter-corte de 1 6 3 mm. En
aquellos 6rganos con volumenes menores a dicho valor (ojos, medula, rifion), la diferencia
relativa aumenta con la disminucidn de la resolucidn espacial. Asi es que para estos ultimos,
la diferencia relativa crece principalmente al aumentar el espesor inter-corte —
particularmente apreciable en médula y rifion- y en segundo lugar, debido a la disminucion
de la resolucion espacial en el plano. Esta dependencia no se observa tan marcadamente en
los ojos, con un volumen inferior a 20 mm?, 6rgano que presenta las mayores diferencias
relativas incluso con una resolucién espacial de 1 mm?.

De lo mencionado anteriormente podemos concluir que los errores de aproximacion del
modelo MultiCell seran producto no s6lo del tamafio de la hoja limite sino de aquellos
inherentes a los procesos de digitalizacion y discretizacion del volumen. Particularmente,
cuando el tamafio de la hoja limite coincida con el univel, la resolucidn espacial del estudio

de referencia determinard las diferencias esperables en la reconstruccion MultiCell.

A partir de los estudios de referencia previamente mencionados generamos los modelos
MultiCell correspondientes eligiendo un tamafio de la hoja limite de 2°. Como se menciond,
es de esperar que esta reconstruccion presente diferencias con respecto al volumen de
referencia, y que estas diferencias sean ademas dependientes de la resolucion espacial del
estudio de imagenes.

La Figura 4-6a muestra las diferencias relativas entre los volumenes digitalizados y los
reconstruidos aplicando MultiCell con un limite 2%, en funcién del espesor inter-corte del

estudio de referencia. Para todos los casos analizados, estas diferencias son similares a las
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Figura 4-6 Anélisis de las diferencias relativas entre los volimenes de referencia digitalizados y
los reconstruidos por el MultiCell para un tamafio de hoja minimo de 22, a) Diferencias relativas
en funcién del espesor inter-corte del estudio para las regiones anatémicas que incluye cada
estudio. Noétese que las mayores diferencias se dan para la regién de cabeza. b) Diferencia
relativa media con su desvio estédndar en funcién del volumen del univel en cada estudio. Nétese
la dependencia de estas diferencias principalmente con el espesor inter-corte y en segundo lugar

con la resolucién espacial en el plano.

inherentes al proceso de digitalizacion y discretizacion del volumen. Nétese ademas el
aumento de las diferencias relativas a medida que el espesor se incrementa.

Si ahora analizamos las diferencias relativas medias con su desvio estdndar para cada
resolucion espacial (Figura 4-6 b), podemos observar que resoluciones hasta 4 mm? resultan
en diferencias medias muy pequefias menores al 2%, dependiendo el desvio de estas
diferencias del espesor inter-corte. Para resoluciones entre 5 y 20 mm?® las diferencias
medias sigue siendo aceptables por debajo del 5%. En estos casos, el desvio aumenta
cuando el tamafio del pixel de la imagen aumenta y la dependencia con el espesor inter-

corte se diluye.

En base a lo expuesto hasta aqui, podemos considerar que el método propuesto MultiCell
resulta adecuado para reconstruir anatomias complejas de interés y ventajoso respecto a los
métodos de reconstruccion regular. El tiempo requerido para la reconstruccion y la
precision geométrica del modelo respecto del volumen original, resultaran fuertemente
dependientes del tamafio y la resolucion espacial de nuestro estudio de referencia. Sin

embargo, en funcioén de lo analizado se puede delinear una serie de condiciones basicas
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sobre el estudio por iméagenes y los parametros de reconstruccion para alcanzar un modelo
preciso en un tiempo de reconstruccion acotado:

e Laresolucion espacial del estudio se debe elegir considerando espesores inter-corte
de 3 mm. Espesores superiores resultan en un detrimento del volumen real, e
inferiores no presentan una mejora significativa frente al incremento en el numero
de hojas necesario para la reconstruccion MultiCell.

e Una resolucion espacial en el plano de 1 mm? resulta en diferencias aceptables en
los volumenes debidas a los procesos de digitalizacion y reconstruccion del
volumen’, siendo el error de aproximacion esperable del modelo MultiCell no
mayor al 7%*.

e Un estudio con una resolucion espacial de 1 — 3 mm? posee del orden de 107 univels.
Este valor en conjunto con un nimero de regiones de interés no mayor a 9, requiere
un tiempo de procesamiento aceptable de 5 a 15 minutos si se considera un tamafio
de hoja minimo igual al univel. Dado que el numero de regiones en que se dividen
las geometrias en BNCT es igual a 4 o menor, el tiempo de reconstruccion resulta
menor a 10 minutos para todos los casos analizados. De ser necesario, el proceso
de reconstruccion MultiCell puede ser optimizado mediante la paralelizacion del

algoritmo de reconstruccion.

4.3 Dosimetria espacial asociada: Incertezas y criterios de
aceptacion

Hasta aqui hemos presentado el método MultiCell como método alternativo para la
reconstruccion de las geometrias de interés en BNCT, y discutimos los errores de
aproximacion en la reconstruccion esperables asociados a dicho método. Esta seccion esta
dedicada al estudio de la dosimetria espacial asociada al modelo geométrico, y a la
evaluacion de métodos de correccion que permitan mantener los tiempos de calculo MC

dentro de los valores aceptables para la planificacion de tratamientos en BNCT.

i Las diferencias debidas a la reconstruccion del volumen se dan cuando el tamafio minimo de la hoja es
mayor al univel.

K< Considerando una resolucion espacial en el plano de 1 mm?, un espesor inter-corte de 3mm y un tamario
de hoja minimo de 23 univels, el error de aproximacién maximo es de 7%.



83  Generacion de modelos para la planificacion de tratamientos en BNCT

4.3.1 Preliminares: planteo del problema a estudiar

Como se menciond en el Capitulo 2;Error! No se encuentra el origen de la referencia., el calculo
dosimétrico en BNCT se realiza sobre unidades cubicas regulares con un volumen que suele
ser de 1 cm®6 0,125 cm?®. En la actualidad, ya sea en los planificadores NCTPlan o JCDX-
FX" estas unidades de calculo pueden generarse mediante el uso de Lattice o bien Meshgrid
— o su equivalente en PHITS si el codigo MC no es MCNP — calculandose el flujo promedio
de particulas en el volumen para cada unidad. Este procedimiento permite obtener un
estimador estadisticamente confiable en un tiempo acotado, a costa de perder la
informacion acerca de las variaciones en el flujo de particulas dentro del volumen. De esta
forma se genera una relacion costo-beneficio entre el volumen de la unidad de calculo, el
tiempo requerido para obtener una incerteza estadistica aceptable y la pérdida de
informacién asociada.

Determinar cudl es la eleccion adecuada para esta relacion costo-beneficio implica entender
las caracteristicas particulares de la dosimetria en BNCT y establecer criterios de
aceptacion parala estimacion de las magnitudes de interés. A continuacion discutimos estos
aspectos y presentamos el analisis realizado sobre los métodos de calculo y las incertezas

asociadas.

4.3.2 Componentes de dosis e incertezas esperadas

Con el objetivo de realizar un analisis lo mas general posible se decidio estudiar flujo de
neutrones y fotones en todo el volumen de interés, dividiendo al primero en flujo térmico
(En < 0.5 €V) y no térmico (En, > 0.5 eV), y considerando fotones de Er < 36 MeV. Los
neutrones térmicos contribuyen principalmente a la dosis boro y a la dosis térmica
(detalladas en la Seccién 1.4) y, en menor medida, a la dosis fotén inducida en el paciente,
mientras que el flujo no térmico aporta a la dosis rapida. La contribucion relativa de cada
una de estas componentes a la dosis total foton equivalente es diferente. La componente de
dosis debida a los neutrones térmicos tipicamente representa un 50-60% de la dosis total
en tejido sano (y mas del 70% en el caso de tumor), mientras que el porcentaje restante se
distribuye entre la dosis rapida y la dosis foton total. Considerando la relevancia de las

componentes de dosis generadas por neutrones térmicos en la dosimetria total, el analisis

'Los dos principales referentes en sistemas de planificacion para BNCT actualmente en uso.
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de resultados se enfocara principalmente sobre la distribucion de flujo térmico™ dentro de

la geometria.

Seguin el método experimental y los elementos de medicion disponibles, la incerteza
asociada a la medicion del flujo y/o dosis en BNCT varia fuertemente. El flujo de neutrones
térmico puede ser medido en forma indirecta a través del método por activacion, con una
incerteza del 3%. Esta misma incerteza se puede lograr en la medicion de la tasa de dosis
foton mediante el uso de camaras de ionizacion de 0,6 cm® (volumen de referencia en la
dosimetria con campos de fotones de alta energia). En el caso de los neutrones de energia
no térmica la incerteza asociada a la medicion experimental es del orden del 10-20%
dependiendo de la energia especifica de los neutrones, ademas del método elegido.

En base a lo expuesto, la dosimetria computacional deberia generar resultados con
incertezas iguales o menores a la incerteza experimental para cada componente de dosis,
principalmente en aquellas asociadas al flujo de neutrones térmicos que contribuyen

sensiblemente a la dosis total entregada al paciente.

4.3.3 Fantoma de Analisis

Para el anélisis de la dosimetria espacial hemos utilizado un fantoma regular cilindrico, de
referencia en BNCT. El fantoma lleno de agua, de 13 cm de didmetro y 25 cm de altura, se
digitalizo en un estudio de referencia de 256 x 256 x 128 pixeles con una resolucion espacial
de 1 mm? x 2 mm. Este fue reconstruido utilizando el método MultiCell con un tamafio de
hoja minimo igual a la minima unidad de digitalizacion (Figura 4-7).

Con una separacion de 5 cm del borde del fantoma se posiciond una fuente de neutrones
circular de 10 cm de diametro con su eje normal central desplazado en 2,4 cm respecto del
plano sagital medio del fantoma (fuente asimétrica respecto del fantoma). Elegimos una
fuente planar con una distribucion espectral de energia real entre [5 10 - 10!] MeV, y con
una contribucion de neutrones mayoritaria dentro del rango epitérmico. Esta eleccion de

haz nos permite obtener dentro del fantoma todas las componentes de dosis presentes en

mm T os valores de flujo neutrénico y tasa de dosis presentados en el andlisis dosimétrico de este capitulo se
encuentran expresados por “neutrdn de fuente” (Nsource).
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—— Plano de la fuente de particulas

Figura 4-7 a) Corte transversal del estudio por tomografia computada del fantoma de referencia
cilindrico lleno de agua. El estudio sobre el cilindro, de 13 cm de diametro y 25 cm de alto, se
realizé en 256 x 256 x 128 univels con una resolucion de 1 x 1 x 2 mm?2. Corte transversal (b) y
longitudinal (c¢) de la voxelizacién del fantoma (azul) realizada por el método MultiCell para un
tamafio de hoja minimo igual al univel del estudio. Super-impuestas a la geometria, se muestran
ademas una unidad de calculo de 1 cm?® (celeste) y la posicion del plano de la fuente de particulas

(rojo).

BNCT vy evaluar la precision de la dosimetria computacional para las diferentes

configuraciones de calculo estudiadas.

4.3.4 Unidad de Calculo — Tiempos e incertezas asociadas

Para el analisis de la dosimetria computacional generamos un volumen de calculo que cubre
la totalidad del volumen de referencia, y elegimos tres unidades de calculo diferentes: 0,002
cm?, 0,125 cm® y 1 cm®. La unidad de calculo de 1 mm? x 2 mm (0,002 cm?®), coincidentes
con la resolucion espacial del fantoma cilindrico de referencia, la denominamos unidad de
referencia. Esta unidad genera el estimador dosimétrico con la mayor resolucion espacial
posible (en adelante, estimador puntual); sin embargo, para alcanzar un error estadistico
inferior al 3% en el flujo térmico en todo punto del volumen de interés el tiempo de célculo
requerido es de ~2000 minutos™.

Tomaremos la unidad de referencia como base para analizar la dosimetria resultante con
unidades de calculo de 0,125 cm® y 1 cm®. Cabe destacar que el tiempo requerido para

alcanzar un incerteza estadistica equivalente a la de la unidad de referencia con estas

™ Valor estimado para una simulacién con MCNP5 v1.6 en la version MPI de 32 bits, conl7 procesadores
distribuidos en 5 PCs de escritorio dedicadas Intel® i5.



Dosimetria espacial asociada: Incertezas y criterios de aceptacion 86

Flujo neutrénico (x 10 ¢m? n';)
18 16 14 1210 8 6 4 2

- -

MO B OOON

, Direccidn transversal al haz (cm)

5210 -8 6 4 2 0 2 4 6 -12-10 -8 -6 -4 -2
Direccién del haz (cm)

Figura 4-8 Distribucién de flujo neutrénico térmico en el plano transversal central de la fuente de
particulas para el fantoma cilindrico lleno con agua. Se grafica la estimacién MCNP del flujo

promedio en las distintas unidades de calculo: (a) unidad de referencia, (b) 0,125 cm®y (¢) 1 cm3,

unidades es de ~300 y ~100 minutos, respectivamente, es decir, menos del 15% y del 5%

del tiempo requerido para lograr el calculo con la mayor resolucion espacial.

La Figura 4-8 presenta la distribucion de flujo de neutrones térmicos en el plano transversal
central del fantoma cilindrico para las diferentes unidades de calculo. Cualitativamente
puede observarse el impacto del volumen de la unidad de calculo en la estimacién del flujo
térmico, alejandose la forma de la distribucion a medida que aumenta el volumen de dicha
unidad. Es importante remarcar que el volumen de las unidades de calculo mostradas en la
Figura 4-8 b y c es 62,5 y 500 veces mayor que el volumen de la unidad de referencia,
respectivamente, siendo a su vez el volumen de la unidad de 1 cm® 8 veces el de la unidad

de calculo de 0,125 cm?.

Un primer analisis cuantitativo del impacto y las diferencias de las distintas unidades de
calculo puede realizarse analizando el flujo de neutrones térmicos sobre un perfil
longitudinal central, en la direccion del haz.

La Figura 4-9a muestra las estimaciones de flujo promedio para cada unidad. Notar que el
numero de estimaciones a lo largo de perfil varia con el volumen de cada unidad, habiendo
dos evaluaciones de flujo para el volumen de 0,125 cm® por cada una realizada con la

unidad de 1 cm?.
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Figura 4-9 a) Flujo neutrdnico térmico en el perfil longitudinal central del fantoma para las

unidades de célculo de referencia (0,002 cm? +), de 0,125 cm? (1) y de 1 cm? (2 ). Alrededor del
pico méaximo del perfil se evidencia el impacto de incrementar el volumen sobre la estimacién
flujo. b) Histograma acumulado flujo-volumen considerando las diferentes unidades de célculo.
Obsérvese el acuerdo entre las diferentes unidades de célculo y la unidad de referencia y la
diferencia de hasta 5% en el flujo maximo (indicado en la figura) al incrementar el volumen de la

unidad de célculo.

Lo primero que podemos observar es la subestimacion del flujo neutronico alrededor del
pico maximo del perfil longitudinal, producto del promediado del flujo en el volumen de
la unidad de calculo. Esta diferencia se repite en el histograma acumulado flujo-volumen,
alcanzando una diferencia relativa en el flujo méximo de hasta 5%. En las regiones donde
el gradiente de flujo neutrénico no es tan alto, el aumento en el volumen de la unidad de
calculo no afecta en forma significativa el valor estimado respecto al valor de referencia.

Como podemos observar en el fantoma cilindrico, unidades de calculo mayores a la unidad
de referencia proveen estimaciones de flujo promedio de neutrones que, si bien presentan
diferencias, no se alejan significativamente respecto del estimador puntual. Es de esperar
que este fenomeno sea independiente de la geometria de interés siempre que sea suave y su
composicion y seccion eficaz macroscopica no presente variaciones abruptas. Ambas
condiciones se presentan en las geometrias anatomicas de interés en BNCT y, en particular,

en las analizadas en esta tesis.
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Figura 4-10 Representacion de los de valores promedio estimados por MCNP asignados a los
centros de las unidades de calculo (azul), a partir de los cuales se ajustan los parametros de la
funcién de interpolacién para obtener el valor deseado (rojo). En el caso de una funcién de

interpolacién cubica es necesario contar con una matriz de 4 x 4 x 4 valores promedio.

El uso de unidades de célculo con volumenes mayores al del estimador puntual reduce,
como se menciono anteriormente, el tiempo de la simulacién computacional. Sin embargo,
introduce la necesidad de aplicar algin método de interpolacion para reconstruir, a partir
del estimador promedio en cada unidad de célculo, el valor “punto a punto”™ al nivel de la
precision espacial del estimador puntual. Este proceso de interpolacion introduce un nuevo
grado de aproximacion en la dosimetria computacional y su efecto debe considerarse al

momento de decidir el volumen de la unidad de calculo a utilizar.

4.3.5 Métodos de interpolacion — Lineal vs. Cubico -

La reconstruccion de la informacidn dosimétrica al nivel del univel del estudio de referencia
del paciente requiere, tanto para flujo de particulas como para la tasa de dosis, el uso de
funciones de interpolacion. Los valores promedio estimados por MCNP en el volumen de
cada unidad de calculo son comunmente asignados a las coordenadas de los centros de
dichas unidades. La funcion de interpolacién seleccionada asigna estos valores al univel
coincidente con el centro de la unidad en cada caso y luego los utiliza para ajustar los
parametros de la funcion interpolante y generar las interpolaciones en los univels de todo

el estudio.

°° Valor “punto a punto” se refiere a la asignacidn de cada univel del paciente, reconstruido digitalmente, de
su valor de dosis/flujo.
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Convencionalmente en dosimetria computacional se emplean dos tipos de funciones
interpolantes en el espacio tridimensional: la funcidn de interpolacion lineal (orden 1) y la

funcion de interpolacidn cubica (orden 3). Las funciones de interpolacidn de la forma

fy,z) = Z Aopgx’yP 29, Ec. 4.1

O<o+p+g=n
presentan un conjunto de parametros d,p, necesarios para ajustar localmente la funcion,
seguin el orden n de las mismas. En el caso de la funcion de interpolacion lineal son 8 los
parametros a ajustar localmente, y se obtienen mediante la evaluacion de la funcion en los
8 vértices del cubo formado por los valores promedio estimados por MCNP mostrado
Figura 4-10. Conociendo los parametros de la funcion de interpolacion se obtiene el valor
de cualquiera de los puntos interiores del cubo. Cuando la funcién de interpolacion es
cubica el namero de parametros asciende a 64, donde 8 proceden de la evaluacion de la
funcion en los 8 vértices del cubo que encierra al valor buscado y, los restantes resultan de
evaluar las derivadas direccionales y cruzadas en la localidad. Para esta funcion de
interpolacidn se requiere una matriz inicial de valores promedio estimados por MCNP de
4x4x4.
La funcién de interpolacion cubica, a diferencia de lineal, nos permite conservar la
continuidad y asegurar la suavidad de la funcién resultante mediante la evaluacion de las
derivadas locales. Esto, sin embargo, trae asociado un incremento en el tiempo de calculo
respecto a la interpolacion lineal *3>4
La Figura 4-11 presenta a modo de ejemplo el flujo neutronico térmico en el plano
transversal central del estudio de referencia para la unidad de referencia (Figura 4-11a) y
parala unidad de 1 cm® combinada con interpolacion lineal (Figura 4-11b) o ctbica (Figura
4-11c¢). Cualitativamente puede verse que la distribucion de flujo generada con
interpolacién cubica resulta més suave que la generada con la interpolacion lineal.
Si visualizamos ahora la Figura 4-12, podemos analizar el perfil central de flujo neutronico
térmico en la direccion del haz para las diferentes unidades de calculo y funciones de

interpolacion.
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Figura 4-11 Flujo neutrénico térmico en el plano transversal central de la fuente de particulas. Se
observa el flujo estimado a partir de la unidad de referencia (a) y el flujo reconstruido mediante

una funcién de interpolacién lineal (b) o clbica (c) a partir de una unidad de calculo de 1 cm?.

Una inspeccidn rapida de los perfiles muestra que grado de ajuste obtenido respecto a la
unidad de referencia es en general bueno, siendo la diferencia relativa entre la interpolacién
y dicha referencia menor al 5%, independientemente del tamafio de la unidad de céalculo y
la funcion de interpolacion empleada, en la mayor parte del perfil. Las regiones de alto
gradiente de flujo, como ser los primeros milimetros del fantoma, y aquella alrededor del
maximo, son las zonas donde evidentemente las diferencias aumentan. En particular, la
interpolacion lineal logra un mejor ajuste cuando la unidad de célculo se acerca a tamafio
de la referencia, es decir, para el volumen de 0,125 cm>. Por otra parte, la mayoria de las
diferencias producto de la funcion de interpolacion se logran minimizar al aplicar un
interpolante cubico, donde los cambios de gradiente son tenidos en cuenta en la
parametrizacion.

En la Figura 4-12b extendemos este analisis al volumen completo del fantoma cilindrico a
partir del grafico de histogramas acumulados de flujo. Estos histogramas permiten
condensar la informacion de la distribucion tridimensional de flujo en una sola curva de
forma conveniente, aunque se pierda la nocion espacial de la distribucion. Podemos
observar que la unidad de calculo de 1 cm?® con interpolacion lineal genera la distribucion
volumétrica que mas se aparta de la referencia, haciendo evidente la limitacion del
procedimiento para reproducir los valores de flujo mas grandes. A medida que el flujo
térmico decrece, las diferencias entre curvas disminuyen no encontrandose practicamente

apartamiento entre estas en las regiones donde el flujo térmico es inferior al 50% del flujo



91 Generacion de modelos para la planificacion de tratamientos en BNCT

0.02
"o "» 0.015
% o
5 £
2 o
8 o
: e
2 =
4 H
e < ootf
g =]
2 8
= E
ﬁ ﬁ —Un. de Referencia
2 =]
El = — a .
u_:: u_:_! 0.005] 0.125 cm” Int. Lineal
PSS a i
0.125 cm" Int. Cubica
—1 ¢cm® Int. Lineal
———1¢m? Int. Cabica
10" 10” 10° 10° 10"

Direccian del haz (cm) Volumsn em?

Figura 4-12 a) Perfil longitudinal de flujo neutrénico térmico. Se observan los valores promedios

estimados por MCNP para la unidad de 0,125 em3(?) y 1 cm3(™), y los correspondientes perfiles
interpolados en base a interpolacién lineal (linea sélida roja/azul) o cubica (linea de trazo
roja/azul). por sobre el perfil a partir de la unidad de referencia. b) Histograma de flujo térmico
en funcion del volumen dentro del fantoma cilindrico. N6tese la mayor diferencia entre los valores
reconstruidos y el flujo de referencia en la region de flujo maximo y mayor gradiente. Esta
diferencia disminuye a medida que se reduce el volumen de la unidad de calculo y/o se aplica una

funcion interpolante de mayor grado.

maximo. Asimismo, en la regidén de alto flujo térmico la mejor aproximacion se logra a
partir de la unidad de 0,125 cm? con interpolacion cibica. Para esta combinacion, si no
tenemos en cuenta la posicion espacial, la diferencia relativa en el valor maximo es de 1%
aproximadamente, incrementandose a 3,5% cuando se utiliza una interpolacion lineal a

partir de la unidad de 1 cm®.

El anélisis resultante en el volumen completo del fantoma a partir de los histogramas
mostrados en la Figura 4-12b, nos conduciria a pensar que las diferencias relativas
observadas se encuentran dentro de los valores de incerteza propios de esta componente.
Sin embargo, las mayores diferencias entre los valores interpolados y la referencia se dan,
como se menciond mas arriba, en la regién de entrada del haz en el fantoma. Esto amerita
que el analisis de las diferencias en el volumen se haga no sélo globalmente a través de
histogramas acumulados sino comparando punto a punto los resultados de la interpolacion

al nivel del univel respecto de la referencia.
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En vista de los resultados obtenidos en el analisis previo, restringimos la comparacién de
la dosimetria 3D punto a punto a las dos unidades de calculo combinadas con interpolacion
cubica dentro del fantoma.
El analisis punto a punto de las diferencias relativas del flujo neutrénico muestra que en el
75% y 78% de los puntos segun la unidad de calculo de 1 cm® 6 0,125 cm?, dichas
diferencias son inferiores al 5%. Si analizamos el porcentaje de puntos con una diferencia
relativa superior al 10% encontramos que solo 9% de los puntos aproximadamente supera
esta diferencia en el caso de la unidad de 1 cm?® mientras que este porcentaje cae a 3,8% en
el caso de la unidad de 0,125 cm?® (diferencia maxima 49,5%). Si bien estos porcentajes son
bajos, nuestro analisis muestra que existen univels dentro del fantoma en donde las
diferencias relativas pueden llegar a ser muy altas, alrededor del 70% y 50% para 1 cm®y
0,125 cm?, respectivamente.
Para poder visualizar las regiones espaciales del volumen de interés en donde ocurren estas
diferencias, condensamos la informacién espacial de las mismas definiendo el plano de
diferencias relativas promedio de los valores de flujo (D) segun

by - L i oK)~ Fine i 0|

N & (G, )

con fr v fint €l flujo neutrénico para la referencia y el valor interpolado cubicamente en

Ec. 42

base a las diferentes unidades de calculo en el punto (i,j, k), respectivamente, y N el

numero total de cortes en el volumen de interés.

La Figura 4-13 presenta los planos de diferencias relativas promedio a partir de las unidades
de céalculo de 1 cm® (Figura 4-13 a) y 0,125 cm? (Figura 4-13 b).

Podemos observar que las mayores diferencias relativas respecto al flujo neutronico de
referencia se producen sobre el borde del fantoma cilindrico, encontrandose los valores mas
grandes en zona de incidencia del haz de particulas. También se observa la influencia del
volumen de la unidad de calculo en la estimacién final, mostrando que la diferencia relativa
promedio maxima para la unidad de calculo més chica (alrededor de 20%) es
aproximadamente la mitad que la obtenida a partir de la unidad de 1 cm? (alrededor de

40%).
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Figura 4-13 Diferencia relativa promedio en el volumen respecto a la unidad de referencia, cuando
se aplica una interpolacion cubica sobre la unidad de célculo de 0,125 cm?3 (a) y 1 cm?® (c). Se
consideran significativas sélo las diferencias por encima del 3%, observandose las méximas en
la interface aire-fantoma. El histograma de las diferencias relativas absolutas en el volumen del
fantoma, para la unidad de célculo de 0,125 ¢cm?® (b) y 1 cm? (d), muestra un porcentaje de univels

superior al 80% con diferencias inferiores al 3%.

Resumiendo los resultados obtenidos hasta aqui podemos concluir que la reconstruccién de
la informacién punto a punto seria posible con un grado de exactitud global aceptable, para
las dos unidades de calculo y funciones de interpolacion evaluadas.

Dada una reconstruccion exacta de la geometria de interés, unidades de céalculo de hasta 1
cm?® en conjunto con una funcién de interpolacion cubica logran una distribucién de flujo
neutronico térmico a nivel de univel cuyo histograma acumulado resulta “equivalente”
(£3%) al obtenido para la unidad de referencia. Si ahora consideramos las diferencias
relativas punto a punto podemos concluir que el mejor ajuste se obtiene reduciendo la
unidad de calculo a 0,125 cm?, en combinacién con una interpolacion ciibica. No podemos
dejar de observar, sin embargo, que la localizacion de las mayores diferencias entre
distribucion interpolada y referencia se da en el contorno del fantoma donde se encuentra
la interfase aire-agua o, en términos mas generales, la interfase aire-paciente. Este
fenomeno fue descripto por primera vez por Gonzalez et al. (2005)*] para el caso de la
reconstruccion regular voxelizada que utiliza sub-volumenes de material homogeneizado.

Los investigadores atribuyeron estas diferencias a la incorrecta asignacion del estimador
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MC al centro geométrico de la unidad de calculo, y demostraron que las mismas pueden
reducirse mediante la re-asignacion del valor estimado a un punto adecuado dentro de dicha
unidad.

Con el objetivo de profundizar sobre las estrategias que permitirian mejorar la estimacion
de dosis en la interfase de la geometria, en las siguientes secciones presentaremos la
adaptacion del método de correccion concebido por Gonzalez et al. (2005)P a la
reconstruccion MultiCell y mostraremos por primera vez los alcances de su
implementacién tridimensional. Ademas, propondremos y analizaremos un nuevo

procedimiento de correccion a la estimacion de dosis en el volumen de interés. .

4.3.6 Métodos de correcta Asignacion 1 — Método del Baricentro

A partir de nuestro analisis en el fantoma cilindrico se desprende que, independientemente
del volumen de calculo o de la funcion de interpolacion, las diferencias mas importantes
entre la distribucion de flujo interpolada y la referencia se dan en la interfase aire-paciente.
Como mencionamos mas arriba, este fenomeno fue estudiado en la Ref. 39 para el caso
particular en donde el modelo del paciente se construye a partir de la reconstruccion regular
a nivel de voxel de material homogeneizado de 1 cm® (Figura 4-14a-b) y la unidad de
calculo se hace coincidir con los voxeles de la geometria Figura 4-14c¢, método del sistema
NCTPlan). Un voxel que esté en la interfase aire-paciente puede estar compuesto tanto por
aire como por el material correspondiente a la anatomia del paciente, en diferentes
proporciones. En la Ref. 39 se demostro que si el valor de flujo promedio MCNP estimado
en el voxel de material homogeneizado se re-asigna al baricentro (o centro geométrico) de
la porcion de material encerrada en dicha unidad, las diferencias en la interfase finalmente

se reducen (Figura 4-14¢-d).

La condicion de célculo en la interfase aire-fantoma sobre la reconstruccion MultiCell es
levemente diferente dado que la descripcion de la geometria dentro de una celda de la
unidad de célculo sobre la interfase es “exacta” (es decir, no hay homogeneizacién). De
esta forma, el valor de flujo promedio MCNP estimado en dicha celda de es

Y =(1—t/DYrre +t/1 M, Ec. 43
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Figura 4-14 Esquema de la modelizaciéon de la geometria (a) mediante NCTPlan (b) y la asighacién
geométrica, durante la dosimetria, de la fluencia media estimada por MCNP (representada con el

circulo naranja) desde el centro de la unidad de célculo (c) al centro geométrico (d).

donde P%Te y yMson los flujos promedio en los volimenes de aire y material M,

respectivamente (Figura 4-15).

Vimos en la seccion anterior que la asignacion del flujo promedio MCNP al centro
geométrico de la unidad de céalculo genera resultados pobres en la interfase aire-fantoma.
Las preguntas naturales que surgen en pos de mejorar la estimacion en esta region son:
,cual es entonces el valor de flujo adecuado que se deberia asignar al centro geométrico de
la unidad de calculo? o, en el espiritu del método de baricentro, /cual es el valor a asignar
al baricentro de la porcidén de material M dado que conocemos el valor de flujo promedio
1 (Ec. 4.3) en la unidad de calculo?

Enfocandonos en la segunda pregunta, podemos observar que la expresion 4.3 indica
claramente que el valor a asignar al baricentro de la porciéon de material M es ™. Dado
que Y% es también una incognita en la Ec. 4.3, no podemos calcular ™ simplemente
despejando la ecuacion. Esto nos lleva plantearnos la siguiente situacion.

A partir de 1a Ec. 4.3, Y™ puede escribirse como

Y

YM = Ec. 4.4
t t ’ C. 4.
(1=1)F+Y,
Siendo
aire
F = l/’lpM _ Ec. 4.5

Conocer el valor exacto de F en nuestro problema, significaria conocer %7€ y Y™ que
no so6lo son desconocidos, sino que Y™ es precisamente lo que queremos determinar. Una

aproximacion al calculo de F puede plantearse de la siguiente forma. Supongamos que
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Figura 4-15 Esquema de la modelizacién de la geometria (a) mediante MultiCell (b) y la asignacién
geométrica, durante la dosimetria, de la fluencia media estimada por MCNP (representada con el
circulo naranja) desde el centro de la unidad de célculo (¢) al centro geométrico (d), corrigiendo

el valor medio (el valor medio corregido se representa con un circulo verde).

determinamos el valor de F’ en un problema mas sencillo en donde los flujos promedio en
los volimenes de aire (¥'%"®) y material M ("), los sabemos calcular. Dado que F’ =
Y'are ™™ es en realidad una medida de la relacion entre los flujos en aire y el material
M, este cociente deberia parecerse mucho al buscado F = 1%"¢ /1M del problema original.

‘alre ' es razonable suponer que YM ~ myY'™. Asi,

aire raire
_pere my
- ¢M ~ mwrM

Para determinar el valor de F’ en un problema sencillo, consideremos un material M de

Por ejemplo, si Y*"¢ fuese m veces
2

E = F, Ec. 4.6

longitud infinita y seccion finita de 7 cm de espesor (0 < e < /), con una seccién eficaz
macroscopica total XM, que es irradiado perpendicularmente con una fuente planar de
neutrones (Figura 4-15). En el ejemplo, / es el lado de la unidad de calculo considerada.
Siguiendo el trabajo de Gonzalez et. al. (2005)1*°! puede demostrarse que el flujo promedio

en un volumen S de material M, de seccion I y espesor ¢, esta dado por

—-p M

W = Z(t)—zi+

177 = S ) Ec. 4.7

con N el nimero de particulas incidentes atravesando la seccion transversal /2 de S. Por otra
parte, el flujo promedio en el volumen S* de aire, de seccion /2y espesor (I — t), es

e_(l_e) Eaire
+ ' Ec. 438

Zaire

raire __ N 2(1
Y “Ri-D (=0

Zaire

De esta forma,
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1 e_(l_t)zaire
- (I —t)xaire + (I — t)xaire
1 e—tzM )
2wt

2

Ec. 4.9

F' =

Por lo tanto, usando el valor de F’ como una buena aproximacion de F en la Ec. 4.9,

podemos estimar el valor de ™ a asignar al baricentro de la porciéon de material M.

A modo de ejemplo, generamos en MCNP la geometria descripta en la Figura 4-15a
considerando unidades de calculo cubicas de 1 cm de lado (/), con espesores p de material
(agua) entre 0,1 y 0,8 cm. La seccion transversal total se mantuvo lo suficientemente grande
con respecto a la fuente de neutrones (Ex=10 eV, radio 5 cm).

Sobre el volumen de la unidad de célculo se estimo, mediante una meshgrid F4, el flujo
promedio de neutrones (1). Paralelamente se estimé, mediante el 7ally F4, el flujo promedio
en el espesor 7 de agua contenido en la unidad de calculo (™). A partir de las secciones
eficaces macroscopicas totales de musculo (I =1,88cm™!) y aire (X% =
3,2 1073cm™1) calculamos los valores de F' para los distintos espesores 7. Evaluando estos
valores en la Ec. 4.9, obtenemos los valores estimados del flujo promedio para cada espesor
t de agua a partir del flujo promedio ¥ determinado con el MCNP.

Enla Figura 4-16 se grafican el flujo promedio estimado por MCNP en la unidad de calculo
Y y en el espesor ¢ de agua contenido en dicha unidad (™) para cada espesor 7 de agua
considerado, junto con los valores de flujo promedio estimados a partir de la correccion
analitica propuesta en esta tesis, para su comparacién. Como es de esperarse, los valores de
Y crecen a medida que el espesor de agua aumenta. Puede verse que los valores estimados
del flujo promedio para cada espesor 7 de agua a partir del flujo promedio i reproducen a

los valores reales ¥y™ en agua con una exactitud superior al 90%.

El analisis presentado hasta aqui nos muestra que a partir del flujo promedio obtenido por
MCNP, podemos encontrar una buena estimacion del valor a asignar al baricentro de la
porcion de material M dentro de la unidad. Para poder juzgar si el método de asignacion
baricentro produce una mejor estimacion en la region aire-paciente, necesitamos considerar

previamente su implementacion. A continuacion se describen los procedimientos de
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Figura 4-16 Flujo relativo estimado por MCNP en un corte de material agua de espesor f (cm)
contenido en una unidad de calculo de 1 cm?3, cuando se usa un meshgrid sobre el volumen de la
unidad de calculo y un tally F4 sobre el material agua. Se presentan los valores cuando se estima
el flujo en agua a partir de la correccién teérica del flujo promedio estimado por MCNP en la

unidad de célculo.

determinacion del baricentro y de calculo de dosimetria punto a punto. Finalmente, se

presentan los resultados del método y su comparacién con el método estandar.

4.3.6.1 Implementacion del método: determinacion del baricentro.

La implementacion del método de correcta asignacion baricentro se llevo a cabo dentro del
sistema de planificacion de tratamientos asociado al método MultiCell. Para ello se genero
una rutina de codigo que como primer paso genera una mascara del estudio de referencia,
asignando 0 6 1 a cada univel dependiendo si la composicion de éste es aire o material
distinto de aire (es decir, se binarizan los materiales del estudio en aire-paciente). Esta
mascara es luego dividida segin la unidad de célculo seleccionada. Para cada unidad se
suman los valores discretos 0 6 1 asignados a los univels de la misma. Si la suma coincide
con el nimero de univels en la celda o resulta igual a cero, la unidad no representa una
situacién de interface aire-paciente. En este caso, el flujo promedio estimado por MCNP se
asigna al centro geométrico de la unidad de calculo sin intervencion de la rutina. En caso

contrario, la rutina calcula las coordenadas del baricentro (73¢) para cada unidad seglin
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Figura 4-17 Vista superior del fantoma cilindrico de referencia con una unidad de calculo de 1
cm?. a) Asignacion por defecto al centro geométrico de la unidad (azul). b) Asignacion segtn el
método baricentro. Los puntos de asignacién por defecto (azul) se mantienen en las unidades
llenas completamente de aire o de fantoma, mientras que se modifican en las unidades que

contienen una combinacién de ambos materiales (rojo).

X 7 X v z
?Bczzzzﬁijk'ﬁijk Zzzﬁijk' Ec. 4.10

siendo 7;j; la posicion del univel ijk que pertenece a cada unidad XYZ, y p;j el valor
discreto 0 6 1 correspondiente. Siguiendo el procedimiento explicado en la seccidn anterior,
la rutina asignara a cada baricentro el valor estimado del flujo promedio en la porcion del

material contenida en la unidad.

La Figura 4-17 muestra a modo de ejemplo el resultado de aplicar el algoritmo de
asignacion del baricentro en el fantoma cilindrico. Se puede observar cémo los puntos de
las unidades en la interfase aire-fantoma se reasignan segun sea la proporcion aire-fantoma

en cada unidad.

4.3.6.2 Implementacion del método: cdlculo de dosimetria punto a punto.

La matriz de los valores estimados por MCNP se asocia a un grillado espacial
tridimensional regular que contiene las coordenadas de asignacion en R3. Como se vio en
la Seccion 4.3.5, a partir de la interpolacion cibica sobre esta matriz se obtiene la

reconstruccion de la informacion dosimétrica al nivel de univel en tiempos extremadamente
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Figura 4-18 Perfil de flujo neutrénico térmico en la direccién del haz (fuente de particulas
posicionada en -12 cm). a) Comparacién del flujo neutrénico con respecto a la unidad de
referencia (negro) cuando se utilizan unidades de 0,125 cm3, sin y con correccién por baricentro,
y funcién de interpolacién cubica. b) Perfil de flujo neutrénico a partir de unidades de calculo 1
cm®. En ambos casos, independientemente de la unidad de céalculo y el método de interpolacién

utilizados, se muestra la correccién del valor medio de flujo al aplicar la correccién por baricentro.

cortos (del orden de segundos). Al aplicar el método de correccion baricentro, generamos
una nueva matriz que se asocia a un grillado tridimensional no regular. Dado que los
algoritmos de interpolacidn 3D estan optimizados para grillas regulares, la construccion de
la informacién punto a punto a partir de una grilla no regular resulta de mayor complejidad,
afectando como primera medida, el costo computacional (del orden de la décima de
minutos). En el caso particular del programa Matlab R2013a, los algoritmos de
interpolacién tridimensional para grillas no regulares solo permiten utilizar tres métodos
para el calculo de los valores de interpolacion: lineal, proximidad y natural®®!. Si bien estos
métodos pueden resultar adecuados, no son exactamente comparables con el método cubico
de interpolacién elegido en la Seccion 4.3.5 para la generacion de la dosimetria punto a
punto.

Con el objeto de aplicar interpolacidn cubica sobre la matriz tridimensional no regular, se
consider¢ la alternativa de regularizacion del grillado de asignacion tridimensional. Asi,
solamente las unidades afectadas por la correccion baricentro se vuelven a modificar,
asignando a cada centro geométrico el valor interpolado a partir de la grilla no regular y el

método natural. Este procedimiento de interpolacion cubica de dos pasos (es decir, de
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regularizacion e interpolacion propiamente dicha) reduce significativamente el tiempo
requerido para llegar a los valores puntuales de interés (del orden de segundos).

La Figura 4-18 muestra la comparacion de los perfiles de flujo neutronico obtenidos en el
fantoma cilindrico aplicando el método de correccidon baricentro sin regularizacion del
grillado de asignacion 3D (en base al método de interpolacion natural mencionado) y con
regularizacion del mismo, para las dos unidades de calculo analizadas. Asimismo, se
grafican para su comparacion el perfil correspondiente a la unidad de referencia y aquel
obtenido del método estandar con interpolacion cibica presentado en la Seccion 4.3.5.

Si bien la concepcion teorica del método de correccidn por baricentro justifica su aplicacion
como estrategia de mejora de la dosimetria en la interface aire — fantoma, las limitaciones
observadas en nuestro caso de estudio, como consecuencia de las funciones de
interpolacion 3D para grillas no regulares en Matlab, sugeririan la creacion de un algoritmo
ad hoc para el problema especifico en cuestion. El algoritmo buscado, que excede los
objetivos de esta tesis, deberia aprovechar que la mayoria de los puntos de la grilla estan
esquiespaciados, siendo una proporciéon menor los que son afectados por el método de

correccion.

4.3.7 Métodos de correcta Asignacion 2 — Método de conservacion del
Valor Medio

En la busqueda por mejorar el resultado de la dosimetria punto a punto sobre todo el
volumen de interés a partir del uso combinado de unidades de calculo “grandes® y
funciones de interpolacidn, propusimos un nuevo método de correccion denominado

método de Conservacion del Valor Medio (CVM), que discutiremos continuacion.

Vimos en las secciones anteriores que el valor estimado por MCNP en cada unidad de
calculo es asignado, modificados o no, a algun punto o univel dentro de la unidad
(generalmente, el centro de ésta). Sin embargo, dicha estimacion corresponde al valor
promedio de una determinada magnitud en el volumen de la unidad, resultando asi una
decision cuestionable la asignacion de este valor promedio a un univel particular (sea el

centro o no) de la misma.

PP Consideramos unidades de calculo grandes a aquellas con un volumen 1000 veces mayor que el volumen
del univel. Considerando univels de ~1 mm? las unidades de célculo de 1 cm® se pueden considerar grandes.
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El método de conservacion del valor medio que proponemos opera sobre la matriz de los
valores promedios estimados por MCNP asociada al grillado regular. Esencialmente, este
método busca modificar el valor asignado al centro de cada unidad de manera que el
promedio de los valores asignados a los univels de la unidad por medio de la interpolacion,

sea igual al valor promedio estimado por MCNP.

La implementacion de este método de correccion se realiza mediante un algoritmo
recursivo que parte de la matriz de centros con los valores promedios estimados por MCNP
(Ymenp) Llamemos X, a los centros de la matriz donde se asignan los valores promedios.
A partir de la matriz inicial de valores Yycnp e calcula la matriz de valores punto a punto
aplicando la interpolacion elegida (en esta tesis, interpolacion cubica). En base a la matriz
punto a punto, el algoritmo calcula el promedio de los valores correspondientes a los
univels que pertenecen a cada unidad (y;), y compara dicho valor con el promedio estimado
por MCNP. Si la diferencia relativa entre Yycenp v ¥; en valor absoluto es mayor que un
valor de tolerancia definido por el usuario en al menos una de las unidades, el algoritmo

genera una nueva matriz de centros reemplazando el valor original de cada uno por

XC = fl l/)MCNp, EC. 411
con
fi = Ymcne Ec. 4.12
Y;

Sobre esta matriz se aplica el proceso de interpolacidn y se calculan nuevamente los valores

promedio sobre cada unidad (¥;1). Si en al menos una unidad no se cumple con el criterio

de tolerancia para la diferencia relativa entre Yycnp Y Wis1, €l algoritmo genera una nueva
i

matriz de centros de valores con f; 1 = Iplp— El proceso de interpolacion y calculo de
i+1

promedios en cada unidad se repite hasta alcanzar una diferencia relativa maxima en valor

absoluto entre ; y Yumcnp menor al limite impuesto por el usuario.

Para estudiar el impacto del método de correccion propuesto en la dosimetria utilizamos el
fantoma cilindrico de referencia. A partir de unidades de calculo de 1 cm® y 0,125 cm?,
aplicamos el método de conservacion de valor medio en base a interpolacion cubica,
considerando que la diferencia relativa en valor absoluto entre Yy cnp ¥ P; debe ser menor

a 1%, para todas las celdas de la unidad de célculo.
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Figura 4-19 Perfil de flujo neutrénico térmico en la direccién del haz (fuente de particulas
posicionada en -12 cm). a) Comparacién del flujo neutrénico con respecto a la unidad de
referencia (negro) cuando se utilizan unidades de 0,125 cm?3, sin y con correccién por
conservacion del valor medio (CVM, linea roja), y funcién de interpolacién clbica. b) Perfil de flujo

neutrénico a partir de unidades de calculo 1 cm? repitiendo los procesos aplicados para 0,125
cm3.

La Figura 4-19 compara los perfiles de flujo neutrénico térmico obtenidos en el fantoma
cilindrico sin y con aplicacion del método de correccion de CVM respecto a la unidad de
referencia, para las dos unidades de calculo mencionadas. Como puede observarse, el perfil
de flujo que resulta de la matriz con correccion CVM logra un grado de ajuste superior a
aquel alcanzado por el perfil sin correccion, mayormente evidente en las zonas de alto
gradiente y maximo flujo, y para la unidad de calculo de 1 cm®. Puede notarse también,
como el método iterativo propuesto ajusta los valores promedio reconstruidos de forma
adecuada, es decir, disminuyendo o aumentando el valor del promedio original MCNP
segun sea necesario.

Extendemos nuestro analisis al volumen del fantoma cilindrico calculando el plano de
diferencias relativas promedio (segun la Ec. 4.2) de los valores de flujo corregidos por
CVM, para ambas unidades de calculo. Ademas, se analizan los histogramas de los valores
absolutos de las diferencias relativas correspondientes a cada unidad.

La Figura 4-20a-c muestra los planos de diferencias obtenidos para ambas unidades, a partir
de las distribuciones de flujo en el fantoma cilindrico obtenidas sin y con correccion CVM.
Se puede ver que la reduccion en las diferencias relativas absolutas por encima del 30%

observadas en los casos sin correccion en la interfase aire-fantoma.



Dosimetria espacial asociada: Incertezas y criterios de aceptacion 104

50 100 . . : ;
. [Tint. ctbica
0. = [ IcvMm
& o
B =
30 2 &
5 T 10} ;
= T
20 g— g
w =
10 2
a 1 1 L I L L L b
100 : . : :
e [int. cabica
Wy, = C_Jowm
e o
[s] 2
2 a
: 2 10¢ -
o =
P O
e £
= S
=
—— .

e<3d 3<e<b BH<e<10 10<e<20 20<e<30 e>30
Error relativo e (%)

Figura 4-20 Diferencia relativa promedio en el volumen del fantoma respecto a la unidad de
referencia. Se aplica una interpolacién clbica sobre la unidad de calculo de 0,125 cm3 (a) y 1 cm?
(c) corregida por el método de conservacion de valor medio (CVM). Se consideran significativas
solo las diferencias por encima del 3%, observandose las méaximas diferencias en la interface
aire-fantoma. Comparativamente con la Figura 4-13a, donde el mismo analisis se realizd sin
aplicar el método de correcciénse observa una reduccién en las diferencias relativas promedio de
las regiones de mayor flujo neutrénico. El histograma de la diferencia relativa punto a punto en el
volumen del fantoma cilindrico para 0,125 cm® (b) y 1 cm® (d), se observa un corrimiento de las
diferencias relativas por encima del 10% hacia valores inferiores tras la aplicacién del metodo de

correccién por CVM.

Por otra parte, los histogramas muestran claramente como la proporcion de volumen de
fantoma que presenta diferencias relativas menores al 10% aumenta sensiblemente cuando
se aplica la correccion CVM, y, en consecuencia, como la proporcion de dicho volumen
para diferencias relativas mayores disminuye (Figura 4-20b-d). Para el caso de la unidad
de 1 cm?, la proporcion de volumen correspondiente a diferencias relativas mayores al 20%
(observables sin correccion) desaparece completamente al aplicar la correccidon, mientras
que para 0,125 cm? las diferencias relativas por encima del 10% (sin correccidn) son

llevadas entre un 5% y 10% al aplicar la correccion.

La aplicacion del método de correccion por CVM conlleva un tiempo de calculo, asociado

con el proceso iterativo, que no supera los 2 minutos. Este tiempo no es significativo si
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consideramos que el método afecta aquellos puntos donde los valores reconstruidos
presentan diferencias superiores al 10%, y luego de aplicar la correccion podemos
reducirlos entre un 100% y 50% para las unidades de calculo de 0,125 cm® y 1 cm?,

respectivamente.

4.3.8 Otras componentes de dosis y conclusiones

Si extendemos nuestro analisis al tratamiento del flujo neutronico no térmico debemos
considerar que las incertezas experimentales asociadas se encuentran, como se menciono
anteriormente, en el rango del 10-20%. Las diferencias relativas respecto a la unidad de
referencia producto de la interpolacion a partir de las unidades de calculo sigue el
comportamiento observado en el flujo neutrénico térmico, con una mayor diferencia en la
region de entrada del haz de particulas que disminuye a medida que este penetra en el
volumen. En contraposicion con lo observado en el flujo térmico, la aplicacion de la
correccion CVM conlleva una ventaja leve en la disminucion de las diferencias existentes,
quedando la exactitud de la informacidn reconstruida directamente correlacionada con la
funcion de interpolacion aplicada y el volumen de la unidad de célculo elegido.

La tasa de dosis foton no requiere un procesamiento complejo, su comportamiento en el
volumen resulta en diferencias relativas inferiores al 10% en todo punto para la unidad de
calculo mas grande evaluada (1 cm?), independientemente de la funcion de interpolacion
elegida. Por otra parte, la unidad de calculo de 0,125 cm?®, con interpolacion cubica, resulta
en diferencias relativas promedio inferiores al 5% respecto a la unidad de referencia. En
vista de esto ultimo, consideramos que la aplicacion de métodos de correccion para esta

componente de dosis no es necesaria.

En base al anélisis que realizamos en esta tesis a partir de un fantoma cilindrico para las
componentes de flujo neutronico y de fotones directamente relacionadas con la dosimetria
en BNCT, podemos evaluar la generalidad de nuestros resultados. Considerando que el
fantoma cilindrico, si bien es una geometria sencilla, es representativo de diversas regiones
de la anatomia del paciente y permite evaluar la dosimetria espacial en las condiciones

esperables en el tratamiento clinico.
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Por lo tanto concluimos que, unidades de calculo de 1 cm® combinadas con interpolacion
cubica y la aplicacién del método de conservacion del valor medio conducirian a una
estimacion de la dosimetria tridimensional punto a punto adecuada, en los términos
planteados en la Seccidon 4.3.2, para la clinica de BNCT. Siendo el tiempo promedio de
ejecucion del método de CVM inferior a los 2 minutos, éste resulta despreciable respecto a
aquél requerido para una simulacion MC con una unidad de célculo menor de 1 cm® (300
minutos® en el caso de la unidad de 0,125 cm?). El tiempo total requerido, simulacion
MCNP" combinado con la correccion por CVM aplicando interpolacion cubica, es inferior

a los 60 minutos.

Si las condiciones computacionales lo permiten (es decir, si se cuenta con un numero de
procesadores y memoria RAM suficientes, ademds de capacidad de paralelizacion de los
procesos) el uso de unidades de calculo de 0,125 cm?® combinado con interpolacion cubica
demandaria un tiempo razonable de calculo con muy buenos resultados™. Podemos suponer
en base a lo estudiado que el uso de esta unidad de calculo resultard fuertemente
recomendable en aquellos casos donde:
e ¢l haz de particulas utilizado para la planificacién de tratamientos posea una
componente no despreciable de neutrones no térmicos (epitérmicos y rapidos),
e la planificacion de tratamientos sea para 6rganos o regiones de interés de volumen
reducido, como por ejemplo, en el protocolo BNCT ex — situ (Capitulo 6). Notar
que en estos casos, el uso de unidades de calculo de 1 cm? resultaria en un numero

insuficiente de unidades para generar una interpolacion confiable de la informacién.

4.4 Ejemplo de aplicacion del Método MultiCell y los métodos
de calculo en la clinica.

Para concluir este capitulo elegimos un caso clinico de melanoma cuténeo en extremidades

sobre el que aplicaremos los analisis presentados en el fantoma de referencia.

94 Tiempo de cdlculo MC con una PC Intel i5, 4Gb de RAM. Simulacion en simultaneo con 4 procesos.
™ Tiempo de cdlculo MC con una PC Intel i5, 4Gb de RAM. Simulacion en simultaneo con 4 procesos.
* El tiempo de calculo MC asociado a nuestro caso de estudio resulto del orden de 30 minutos cuando se
realiza la simulacién en simultaneo con 20 procesadores Intel i5.



107 Generacion de modelos para la planificacion de tratamientos en BNCT

a b c

Figura 4-21 Reconstruccién tridimensional de la anatomia del paciente: en rojo y verde se
muestran los nédulos tumorales 1 y 2, respectivamente. a) Vista desde la cara frontal. b) Vista
lateral derecha donde se aprecia la altura de los nédulos relativa a la epifisis femoral. c) Vista
desde el plano de la fuente de particulas (naranja) de la posicién de tratamiento de la pierna del

paciente. En color rojo punteado se muestra la fuente de particulas y su direccién de incidencia.

Este paciente recibio un tratamiento de BNCT en el haz hiper-térmico del reactor RA-6 del
Centro Atomico Bariloche en el marco del estudio fase I/Il que se lleva a cabo en la
Comision Nacional de Energia Atomical'®!7l. Basandonos en el reporte de planificacion de
tratamiento, y en el estudio por tomografia computada original del paciente (de resolucion
0,81 x 0,81 x 2 mm?®), reprodujimos el plan de tratamiento mediante el método de
reconstruccion MultiCell y unidades de calculo de 2 102 ¢cm?®, 0,125 cm® y 1 em?.

El paciente elegido para el analisis presentaba 2 lesiones nodulares a una profundidad de
entre 0,5-1,5 cm en la region anterior interna de la pierna derecha (Figura 4-21 a-b). Dadas
las caracteristicas constructivas del haz de tratamiento del reactor RA-6 (denominado B1),
y las restricciones de posicionamiento particulares del caso, el plan de tratamiento se
optimizo eligiendo una incidencia directa en la superficie a tratar minimizando la distancia
entre esta y la abertura del haz (Figura 4-21 ¢).

Para reproducir el plan de tratamiento original, en primer lugar segmentamos el volumen
total del estudio en los tejidos relevantes para el transporte de particulas (es decir, aire,
tejido blando y hueso). Utilizando el método MultiCell para un tamafio de hoja minimo de
2% construimos el modelo geométrico exacto. La totalidad del volumen, de 16112 cm?,
requiri6 el uso de 119 10° hojas (valor menor al 1% del nimero de univels necesarios para

obtener la misma precision geométrica en la reconstruccion). Se tardd 8 minutos en
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Figura 4-22 a) Corte tomogréafico del paciente, se observa el tejido blando y el fémur. b)
Voxelizacién en el mismo plano del corte mostrado en (a). La ventaja del método MultiCell se

evidencia en las areas variables presentes.

completar los procesos de voxelizacion y escritura del archivo MCNP. En la Figura 4-22
se puede ver un corte central del estudio y su voxelizacion resultante.

Utilizando MCNP6, calculamos las 4 componentes de dosis presentes en BNCT a partir de
Meshgrids regulares de flujo (de 2 107 cm?®, 0,125 cm® y 1 em®) que se modifican con las
tablas de factores KERMA correspondientes a cada componente. Por otra parte
delimitamos el volumen de piel, principal 6rgano de riesgo y organo limitante de dosis en
el tratamiento, y los noédulos tumorales. El contorno de los nodulos tumorales se realizé a
partir del archivo generado por el médico radioterapeuta en la planificacion original. La
Figura 4-23 muestra la delimitacién del volumen de piel, de 5 mm de espesor, y los nodulos
tumorales en 2 cortes representativos.

Dadas las tasas de dosis absorbida, obtenidas a partir de las diferentes unidades de calculo,
obtuvimos la tasa de dosis foton equivalente mediante los factores CBE y RBE, y la
concentracion de boro en cada tejido, que se enumeran en la Tabla 4-2 y corresponden a
los valores originales del tratamiento.

La evaluacion de las diferentes unidades de calculo y correccion por CVM se realizo a
partir de la distribucién de tasa de dosis acumulada en cada volumen de interés (es decir,

en piel, nodulo 1 y nddulo 2), y el analisis de las diferencias relativas punto a punto respecto
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Figura 4-23 Cortes tomograficos del paciente donde se observa el area delimitada como piel y los
nédulos tumorales (nédulo 1 en color rojo de 0,224 ¢cm?3, nédulo 2 en color verde de 0,228 cm?).
Este paciente present6é 2 nédulos no observables a simple vista, posicionados a una profundidad
entre 5-15 mm. El n6édulo 2 se encuentra en la posicién mas favorable respecto a la fuente de

particulas, mientras que el nédulo 1 estd, debido al posicionamiento, méas alejado.

alaunidad de referencia (U.d.R, 2 10 cm?), luego de aplicar una interpolacion cubica para
obtener la dosis puntual en el paciente.

La Figura 4-24a muestra los histogramas de diferencias relativas obtenidos en el 6rgano
piel para las unidades de 0,125 cm® y 1 cm?® y, para esta ultima, sin y con correccion por

conservacion del valor medio.

En todos los casos, menos del 5% del volumen de piel alcanza una diferencia relativa
superior al 10%. El hecho de que el histograma de diferencias para la unidad de calculo de
1 ecm? sin correccion por CVM no esté centrado alrededor del 0 y se mueva hacia valores
negativos, pone de manifiesto lo discutido a lo largo de este capitulo, en cuanto a que el
procedimiento de asignacion de valores promedios a un punto dentro de la unidad de
calculo conduce inevitablemente a la subestimacion de los valores punto a punto estimados.
Por otro lado, la correccion por CVM sobre la unidad de 1 cm? no solo logra corregir este
fenomeno centrando el histograma alrededor del O (igual que el que resulta para la unidad
de 0,125 cm?), sino que disminuye el ancho a mitad de altura de la distribucion resultante

en un 5% respecto del caso sin correccion.
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Tabla 4-2 Concentracidén de boro, Eficiencia Biolégica del compuesto (CBE) y Eficiencia Biolégica

Relativa (RBE) para los neutrones y fotones utilizados en cada tejido presente en la irradiacién.

Tej ido [ 1OB] (Hg/ g) CBE  RBEqeutron RBEfotsn

Musculo 13,3 1,4 3,0 1
Piel 20,0 2.5 3,0 1
Hueso 13,3 1,4 3,0 1
Tumor 46,5 3.8 3,0 1
30 ‘ 10"
—0,125 cm®
25 1cm® & CVM 10"
—1cm?
20 ] 10°}
5 s 3
§1° g 10
: 3
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Figura 4-24 a) Diferencia relativa en el érgano piel para las unidades de 0,125 cm® y 1 cm?
respecto a la Unidad de referencia (U.d.R.), sin y con correccién por Conservacién de Valor Medio
(CVM) para la unidad mayor. b) Distribucién de tasa de dosis acumulada en el volumen de piel
para las mismas unidades de calculo y método de correccién en a. La tasa de dosis maxima se
alcanza a 5 mm de profundidad, por esto el método de CVM actla corrigiendo este valor, llegando

al mismo resultado que obtenido a partir de una unidad de calculo de 0,125 cm?3.

Observando las distribuciones acumuladas de tasa de dosis puede verse ademas como la
aplicacion de la correccion por CVM corrige la dosimetria en forma global, resultando
dichas distribuciones casi idénticas para la unidad de 1 cm? con correccion y la unidad de
0,125 cm?® (Figura 4-24b) Se hace notar nuevamente que el valor de tasa de dosis maxima
disminuye a medida que aumenta el volumen de la unidad de calculo, hecho que se

compensa en la unidad de 1 cm? aplicando CVM si se la compara con la unidad de 0,125

cm’.

Las diferencias en la tasa de dosis maxima para el organo limitante entre las diferentes

unidades de calculo (sin correccion) y la unidad de referencia (U.d R) resultan en un
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Figura 4-25 Diferencia relativa de la tasa de dosis a partir de las diferentes unidades de calculo,
y métodos de correccién, respecto a la unidad de referencia en los nédulos tumorales rojo (a) y
verde (b). En ambos nédulos las diferencias relativas méximas resultan inferiores al 8% con un

alto porcentaje del volumen en el rango inferior al 4%.

incremento en el tiempo de tratamiento, para alcanzar la dosis limitante, de entre 10% y
18% a medida que se incrementa la unidad de calculo.

Un analisis de la tasa de dosis sobre los nédulos tumorales puede hacerse a partir de las
distribuciones de diferencias relativas punto a punto mostradas Figura 4-25. Para todos los
casos analizados, las diferencias maximas resultan menores al 10%, estando por debajo del
5% el 90% del volumen tumoral. La aplicacion del método de conservacion del valor medio
(CVM) resulta en una reduccidn significativa de las diferencias superiores el 4%. Este
efecto se hace bien notorio en el nodulo 2 y no asi en el noédulo 1, dado que las diferencias
obtenidas en este ultimo resultan inferiores al 4% sin utilizar ningiin método de correccion.
La Figura 4-26 muestra la distribucion acumulada de tasa de dosis para los nodulos
tumorales y las diferentes unidades de calculo. Ambos nédulos presentan una distribucion
de dosis altamente homogénea, superior al 75%. El volumen reducido de los nddulos da
lugar a una distribucion acumulada de la tasa de dosis a partir de la unidad de 0,125 cm?®
coincidente con la obtenida al usar la unidad de referencia. Al aplicar una unidad de célculo
de 1 cm3 se observa una apartamiento en la dosis maxima sobre los nodulos, que se reduce

al aplicar la correccion por CVM.

Este ejemplo clinico pone en manifiesto lo observado en el estudio que realizamos sobre el

fantoma cilindrico y refuerza las conclusiones volcadas en la Seccion 4.3.8. El transporte
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Figura 4-26 Distribucién acumulada de tasa de dosis para los nédulos tumorales 1 (a) y 2 (b). Se
observan los resultados obtenidos a partir de las diferentes unidades de calculo, y métodos de
correccién. En el nédulo 2 (b) el efecto del método de correccién CVM es significativo respecto a

la unidad de calculo de 1 cm?.

de particulas sobre el volumen voxelizado de manera exacta, en conjunto con la unidad de
cilculo de 0,125 cm® nos brinda una dosimetria precisa en todo el volumen
(independientemente de su tamafio), dentro de las incertezas experimentales existentes
actualmente en BNCT, en un tiempo de célculo inferior a 6 horas. Sin embargo, para
regiones anatomicas de volumen suficientemente grande, como es el caso de las
extremidades tratadas por BNCT en el protocolo de melanoma, la utilizacion del método
de voxelizacion exacta en conjunto con unidades de calculo de 1 cm? resulta en resultados
muy aceptables, con un tiempo de calculo asociado inferior a 60 minutos para alcanzar una
incerteza estadistica maxima del 5%". A este tiempo de simulacion se le agrega el tiempo
consumido por el método de correccion, inferior a los 5 minutos (considerando las 4
componentes de dosis). De esta forma, se presenta como una opcidn recomendable durante
la jornada de trabajo, donde se pueden ensayar aproximadamente 6 planes de tratamiento,

con resultados confiables.

% Tiempo de calculo requerido para correr 5 10° particulas en el sistema de calculo actualmente montando
en nuestro grupo. Para los resultados aqui expuestos se simularon 5 108 particulas para asegurar una
incerteza maxima inferior al 1% en todo punto
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5 Herramientas para la optimizacion y evaluacion
de un plan de tratamiento en BNCT

La generacién de un plan de tratamiento adecuado y su posterior optimizacion conlleva
considerar las caracteristicas relevantes de la terapia a aplicar. En el caso particular de
BNCT, la concentracion de boro en los diferentes tejidos y su dependencia temporal son
un ejemplo de los tantos factores a tener en cuenta en el proceso de planificacion.

La forma de juzgar la ventaja terapéutica de un plan de tratamiento frente a otro demanda
el uso de figuras de mérito especificas que consideren las caracteristicas particulares del
tratamiento entregado. Tipicamente estas figuras se conocen como figuras de mérito
radiobiologicas o indices biofisicos. En base a ellas los diferentes planes de tratamiento
pueden ser jerarquizados para encontrar aquel que sea el Optimo para el tratamiento en
cuestion.

En este capitulo presentamos las herramientas especificas desarrolladas para la
optimizacion y evaluacion de los planes de tratamiento en BNCT. En particular, los
conceptos y herramientas que introducimos a continuacion fueron la base para la
generacion y evaluacion de los distintos planes de tratamiento que se discutiran en los

capitulos siguientes.

5.1 Optimizacion del plan de tratamiento considerando la
cinética del BPA-F en los tejidos

En el Capitulo 6 se introduce la aplicacion de principal interés en esta tesis, a saber, la
técnica de irradiacion BNCT ex-—sifu para tratar metastasis difusas multiples en pulmon.
Sin embargo, como se discutira en el Capitulo 7, en el marco de este trabajo surgi6 la
inquietud de explorar la aplicacion in - situ de BNCT no sélo para juzgar el potencial
terapéutico de irradiar el volumen pulmonar sin escindir el érgano en el escenario clinico
de metastasis pulmonar difusa, sino para evaluar la potencialidad de la técnica para el
tratamiento de tumores solidos localizados NSCLC en estadio temprano no tratables con

SABR.
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Independientemente de si se trata de la técnica ex - sifu o in - situ, el calculo de la dosis en
BNCT demanda conocer la concentracion de boro de cada uno de los tejidos involucrados
en la irradiacion. Dicha concentracion depende del tiempo, exhibiendo a modo de ejemplo
en sangre, un comportamiento bi-exponencial decreciente luego de finalizada la infusion
del compuesto.

Asi como la concentracion de boro en este tejido se describe en base a una cinética
particular, la del resto de los tejidos también presentara una dependencia temporal. Por lo
tanto, esta ultima debe ser tenida en cuenta al momento de estimar la dosis en una dada
irradiacion.

En los ensayos clinicos de BNCT existen diversos esquemas de tratamiento que buscan
maximizar la dosis entregada al volumen tumoral a partir de la concentracion de boro en el
momento de la irradiacion. La mayoria de estos protocolos contemplan la irradiacién in -
situ del 6rgano a tratar. En general, dicha irradiacién puede ocurrir inmediatamente luego
de finalizada la infusion del compuesto borado, o bien esperando un tiempo suficiente pos
fin de la infusion en una ventana temporal donde la concentracion de boro en los tejidos es
auin significativa pero su decaimiento es lento!*®!. Existen algunos protocolos, aunque no
los mas frecuentes, para los cuales durante la irradiacion se mantiene una infusion del
compuesto a menor caudal con el objetivo de mantener la concentracion de los tejidos
aproximadamente constante durante el tratamiento.

Todos estos protocolos de irradiacion llevan a cabo la planificacion de cada tratamiento
mediante la eleccion de la mejor configuracion de haces que logre una distribucion
tridimensional de la dosis aceptable segun la prescripcion de dosis definida para el paciente
en cuestion. Sin embargo, tanto la relacion de concentracion de boro en los tejidos
involucrados como el valor absoluto en cada tejido se asume constante durante el tiempo
de irradiacion.

Los tiempos de irradiacion involucrados habitualmente en BNCT son del orden de 40 a 90
minutos, lo que conlleva generalmente a una variacion apreciable en la concentracion
absoluta de boro en los tejidos, y por consiguiente a su relacion durante el tratamiento. La
influencia de esta variacion en la dosimetria final del tratamiento es fuertemente
dependiente de la configuracion de haces definida por el fisico médico al momento de la
planificacion del tratamiento. Por lo tanto, en esta tesis se propuso optimizar la

planificacion del tratamiento considerando explicitamente la evolucidén temporal de la
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concentracion de boro en los tejidos relevantes y su influencia en la dosimetria final. La
propuesta consiste esencialmente en un proceso de planificacion inversa segun el cual, en
vez de definir a priori el tiempo de inicio de tratamiento del paciente, se encuentra la
ventana Optima de irradiacion considerando los perfiles de concentracion de boro de los
tejidos y la disposicion de los haces de tratamiento del plan disefiado para el paciente.

En la siguiente seccion se presentan las consideraciones y pasos a seguir para incorporar la
dependencia temporal de la concentracion de boro en los tejidos en el disefio del plan de
tratamiento, y luego se ejemplifica el uso de la optimizacion propuesta considerando uno
de los planes de tratamiento para cancer de pulmon difuso in —situ que se desarrollara en el

Capitulo 7.

5.1.1 Incorporacion de la dependencia temporal de la concentracion de
boro en la dosimetria final. Criterio de optimizacion del
tratamiento.

La expresion general de la dosis foton-equivalente en cada punto x de un 6rgano o tejido £

irradiado durante un intervalo de tiempo (tr — t) esta dada por

by . .
De Xtoty) = [ (CECt)- DECx) - CBE, + D["(x) - RBE,
to Ec. 5.1

+ DI (x) - RBE, + D} (%)) dt,

donde DE, DI, D,{St y DZ son las tasas de dosis absorbidas debidas a boro (por ug/g),
neutrones térmicos, neutrones rapidos y fotones, respectivamente; CBE, y RBE, los
factores de efectividad biologica; to y tr los tiempos de inicio y de fin de irradiacion, y € !
la funcion que describe la dependencia temporal de la concentracion de boro en el 6rgano
o tejido en cuestion .

Si CX es constante durante la irradiacion, la dosis total D, en cada punto del 6rgano es
independiente del tiempo de inicio de la misma, siendo directamente proporcional a la
duracion del tratamiento (t; —tg). Por otra parte, si la variacion temporal de la
concentracion de boro no es despreciable, la dosis total en cada punto del tejido depende

de la integral de la concentracion de boro en el intervalo [¢o, tf].
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Sea Df la dosis de prescripcion en el tejido & y llamemos G, = Gk(to, tf) a la funcién
determinada por el criterio de prescripcion.
Supongamos que 4 corresponde al volumen tumoral 7'y que la prescripcion es 30 Gy de
dosis minima en 7. Entonces, tenemos que
DE =30,
Gr(to tr) = min{Dy (x;t0,t7): x € T},
debiéndose cumplir:
Gr(to tr) = 30.
Llamemos Fjr = Fyr (to, tf) el factor de mérito que uno busca optimizar en el tratamiento.
En el ejemplo anterior, k' seria el tejido sano limitante de dosis Sy Fg podria ser la dosis
maxima, la dosis media, etc. administrada en .S. En este caso, el algoritmo de optimizacion
busca los valores ty y ty que minimizan la funcion
Fs(to, tf) sujeto a GT(to, tf) = 30. Ec. 5.2
En los casos donde la prescripcion se realice sobre tejido sano y el factor de mérito a
optimizar involucre el tejido tumoral, el algoritmo de optimizacion buscara los valores ¢
y tr que maximizan la funcion
Fr(to,t;) sujetoa Gg(to,tr) = DE.
Las distribuciones de dosis totales utilizadas en las funciones G, y F)/ son aquellas que
resultan del mejor plan de tratamiento, disponiendo espacialmente los haces en busca de
maximizar el valor absoluto y la homogeneidad de la dosis absorbida en el volumen tumoral
y de minimizar el volumen de tejido sano expuesto al haz. De esta forma, los valores t; y
tr determinados a partir del algoritmo de optimizacion garantizan la ventana de irradiacion

Optima para la configuracion de haces elegida en cada caso particular.

5.1.2 Ejemplo de aplicacion del algoritmo de optimizacion del
tratamiento

A modo de ejemplo se presenta la aplicacion del algoritmo de optimizacidn en base a uno
de los planes de tratamiento propuesto para la irradiacion in — situ de metastasis difusas en

pulmdn que se discutira en el Capitulo 7.
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En el tratamiento in - situ de metastasis difusas en pulmoén uno de los principales organos
de riesgo es el pulmon normal. De esta forma, muchas veces es el 6érgano que limita el
tratamiento y en consecuencia, es el tejido sobre el que se realiza la prescripcion. En estos
casos, tipicamente la prescripcion de dosis coincide con la dosis de tolerancia del érgano
en cuestion asociada a una probabilidad aceptable de complicacion.
Para el caso particular del ejemplo que vamos a analizar, la prescripcidn de dosis se realizo
en pulmon sano considerando datos de dosis de tolerancia reportados en la literatura para
irradiacion del volumen pulmonar total. En la Seccion 6.5.4 se explicara el origen y las
condiciones seguras de la prescripcion que consiste en limitar la dosis media en pulmon
sano a 7,5 Gy-Eq. Siguiendo la nomenclatura de la seccion anterior, tenemos que
D¢ =75,
Gs(to, tr) = media{Ds (x;to,tr): x € S},
debiéndose cumplir:
Gs(to. tr) = 7,5.
El caso clinico elegido para la aplicacion del algoritmo de optimizacion puede describirse
como un pulmoén en su mayoria normal, invadido por un grupo de nédulos que en conjunto
forman el volumen tumoral a tratar y que deben recibir una dosis terapéutica de radiacion.
Una forma de incrementar la probabilidad de control tumoral fijando la dosis de
prescripcion en el pulmén sano es maximizando la dosis minima entregada al volumen
tumoral. De esa forma, aplicamos el algoritmo de optimizacion para encontrar los valores

to y tr que maximizan la funcion

FT(to, tf) = min{DT (x; to, tf): X €E T} sujetoa Gs(to, tf) =17,5.

En la actualidad, no existen datos de humanos de cinética de compuestos borados en
pulmodn sano y metastasis difusas en pulmon debido a que la medicidon de concentracion de
boro es generalmente invasiva y compromete la integridad de los 6rganos o tejidos en
cuestion. Sin embargo, en la universidad de Pavia (Italia)!®”, se desarrolld un modelo de
metastasis difusa de cancer de colon en pulmon de rata, sobre el que se llevaron a cabo
estudios de cinética con el compuesto borado BPA-F, ampliamente utilizado en los ensayos

clinicos en humanos.
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Dado que este modelo es representativo de los casos a estudiar para BNCT en metastasis
difusas en pulmon y, hasta la realizacion de esta tesis, sobre el que se realiz6 uno de los
unicos estudios de cinética del compuesto borado en pulmon reportados en la literatura,
utilizamos los resultados obtenidos en este modelo para representar la dependencia
temporal de la concentracion de boro en el modelo de metastasis difusas en pulmon en

humanos.

La Figura 5-1a) muestra valores normalizados del modelo experimental en ratas y los
ajustes correspondientes para la concentracion de boro en pulmén sano en el tiempo
t,C5(t), y en las metastasis en pulmén, CZ(t), que utilizamos en el algoritmo de
optimizacion. Considerando entonces la configuracion de haces que permite maximizar la
homogeneidad de la dosis absorbida en el volumen tumoral y minimizar el volumen de
tejido sano expuesto al haz en el caso analizado, calculamos los valores t, y tr que
corresponden a la ventana Optima de irradiacion segun el criterio antes mencionado. La
Figura 5-1b) muestra la dosis minima obtenida en tumor en funcion del tiempo de inicio de
la irradiacion (#p) junto con la dosis de prescripcion DE = 7,5 Gy — Eq. Como podemos
observar, el tiempo de inicio de irradiacion Optimo se da a los 444 minutos, con una

duracion del tratamiento de 93 minutos.

Los resultados presentados muestran que es posible optimizar el tratamiento entregado al
paciente a partir de considerar la cinética del compuesto borado y el plan de tratamiento
propuesto. El tiempo de inicio de tratamiento y la duracién para el caso particular analizado
son consistentes con los reportados en los protocolos clinicos realizados por Menéndez ef.
al. (2009)!'" y Kankaaranta et al. (2012)!" entre otros, donde el inicio del tratamiento se
realiza esperando un tiempo prudencial luego del fin de infusion del compuesto borado. Sin
embargo, el resultado de la optimizacidn sugeriria que el tiempo a esperar deberia ser atin
mayor que el usualmente empleado en los protocolos clinicos si se buscase optimizar el

tratamiento maximizando la dosis minima en el tumor.



119 Herramientas para la optimizacion y evaluacion de un plan de
tratamiento en BNCT

70 . : ; : : ‘ ;
+ Pulmoén sano - medido v normalizado
Sy - ai
0L CB(t) ajustado 1
+  Tumor - medido y normalizado
Sstl o ——CLt - ajustado |
g -
5 *
= 40_ : 4
&
= . *
8 30|
(o]
&
£ 20t
10
0 100 200 300 400 500 600 700 800
Tiempo (minutos)
a
10 . . . . : .
—Df (Gy-Eq)
— D, (Gy-Eq)
p
DT/DS (No a escala)
85 |
7.5 ,n,
0“==7106 200 300 400 500 600 700
tiempo inicio t0 (min)
b

Figura 5-1 a) Perfil de concentracidén de boro en funcién del tiempo para pulmdn sano y tumor.
Ajuste tedrico a partir de los valores medidos normalizados en el modelo de rata Bortolussi et al.
(2011). b) Dosis minima en tumor en funcién del tiempo de inicio de la irradiacién (fo), y dosis de
prescripciéon DE = 7,5 Gy — Eq. Para to=444 minutos (linea vertical punteada) se alcanza el valor

maximo de la dosis minima en tumor, siendo la duracién del tratamiento de 93 minutos.
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5.2 Modelo de probabilidad de control tumoral (TCP) para
cancer de pulmon de células no pequefias (NSCLC) en
BNCT

La comparacion de dos planes de tratamiento “rivales” suele realizarse en base a
histogramas acumulados dosis-volumen (DVH). Sin embargo, los DVHs pueden cruzarse
en varios puntos y, en estas circunstancias, no es sencillo decidir qué plan de tratamiento
es mejor. Una forma de complementar la jerarquizacion de los planes de tratamiento en
base al analisis de DVHs es a través del uso de indices biofisicos como ser, la “dosis
bioldgicamente equivalente” (valor que permite comparar la dosis entregada mediante dos
esquemas de tratamiento diferentes para un mismo efecto bioldgico), o bien la probabilidad
de control tumoral (TCP).

La dosis es el principal factor para determinar el éxito de un tratamiento radiante. Dosis
bajas no son efectivas, pero si fuera posible entregar una dosis total muy alta al tumor, éste
podria ser localmente controlado. Entre estos dos escenarios existe una probabilidad de
control tumoral (TCP) que varia con la dosis de acuerdo a una relacion sigmoidea. La
posicidén de esta curva dosis-respuesta en el eje de dosis depende de varios factores
biologicos y su pendiente, también clinicamente importante, depende de la variacién en la
posibilidad de cura entre tumores del mismo tipo y la variacion interpaciente en la dosis
real entregada.

La moderada uniformidad de la distribucion espacial de dosis en tumor alcanzada con
BNCT en comparacién con los tratamientos radiantes con fotones de alta energia, sumado
a la contribucion de radiacion de alto y bajo LET en la dosis total entregada, hacen que sea
necesario contar con indices biofisicos especificos para evaluar la potencial efectividad de
un plan de tratamiento con BNCT frente a los estandares actuales.

En el marco de esta tesis surgio la necesidad de desarrollar un modelo de TCP especifico
para las metastasis difusas en pulmoén capaz de considerar no solo la distribucidn espacial
de la dosis en el volumen tumoral sino el esquema de administracion del tratamiento en una
unica fraccion.

Las metastasis difusas en pulmoén de principal interés en este trabajo no son tratadas
rutinariamente mediante radioterapia, por lo que en la literatura no se cuenta con modelos

de TCP especificos para esto casos. Sin embargo, dentro de los tumores de pulmon, el tipo
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de cancer de células no pequefias (NSCLC) es habitualmente tratado mediante radioterapia
fraccionada con fotones de alta energia. Para estos tumores, existen valores de dosis-
respuesta determinados en base a protocolos de tratamiento radiantes clinicamente
aceptados y un modelo de 7CP. De esta forma, si asumimos que la sobrevida de las
metastasis difusas en pulmon se describe adecuadamente en base a la dosis-respuesta
observada para los casos de NSCLC, podemos como punto de partida adaptar y extender
el modelo de 7CP existente al tratamiento propuesto con BNCT. A continuacidén se
describe el procedimiento seguido para la generacion del modelo de 7CP para metastasis

de pulmon propuesto para BNCT.

5.2.1 Modelo de TCP para radioterapia fraccionada en pulmon

En la Ref. 54, Martel et al. (1999)°¥1 propusieron un modelo de 7CP para tumores del tipo
NSCLC. Este modelo, capaz de considerar la no-uniformidad de dosis en el volumen
tumoral, fue ajustado a partir de la informacion retrospectiva de 66 pacientes tratados con
intencion curativa usando radioterapia en un fraccionamiento estandar de 1,8-2 Gy/dia.

Asumiendo que el volumen tumoral esta compuesto por fracciones de volumen v; que
reciben una dosis D;, y que cada v; tiene una radiosensibilidad independiente, Martel et al.

(1999)°81 definieron la TCP,ptq; del volumen tumoral irradiado no uniformemente como

TCPotar = | [ITCPDL DI, Ee. 53

1

donde TCP(D;, 1) es la funcion dosis-respuesta para el volumen total, aplicado a cada v;
con D = D;. La expresion para la TCP en la Ec. 5.3 elegida por Martel et. al. (1999)1°%1 es
la funcidn logistica que modela la respuesta binaria de dosis de un tumor irradiado

uniformemente

TCP(D) =

1+(ﬁ

4y’ Ec. 54
5 °
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Tabla 5-1 Estimacién de la dosis D50 y el pardmetro y en el modelo de TCP propuesto por Martel

et al. (1999), a partir de datos de pacientes de NSCLC tratados con fracciones diarias de 1,8 —
2,0 Gy.

Intervalo de tiempo (meses)
12 24 30
Dosis al 50% de LPFES (Gy) 64,0+7,0 72,0+2,5 84,5+8,0
v al 50% LPFS (rango) 13(0,9-3) 20(1-4) 15(08-3)

siendo Dsy la dosis necesaria para logar el 50% de control tumoral y, y la pendiente
normalizada de la curva sigmoidea de dosis-respuesta a Ds.

La Tabla 5-1 resume los parametros Dsq y ¥ estimados a partir del ajuste de curvas de
Kaplan-Mayer para la sobrevida libre de progresion local de la enfermedad (LPFS, en
inglés local progression-free survival) juzgada clinicamente a 3 intervalos de tiempo.
Para aplicar la expresion (5.3), con los parametros estimados por Martel et. al. (1999)1°%1,
en los tratamientos de pulmon con BNCT es necesario convertir adecuadamente la dosis
entregada en fraccion Unica, a su equivalente en un esquema fraccionado estandar de 2
Gy/dia. En la siguiente subseccion introducimos el procedimiento propuesto para la

conversion y la expresion final del modelo de 7CP para BNCT.

5.2.2 Extension del modelo de 7CP de Martel ef al. para irradiacion con
dosis unicas

Cuando se consideran diferentes esquemas de fraccionamiento en los tratamientos
radiantes, es necesario contar con un modelo de sobrevida celular a partir del cual se puedan
calcular dosis “bioldgicamente equivalentes” confiables.

El modelo que se utiliza comunmente para calcular dosis iso-efectivas entre diferentes
esquemas de fraccionamiento en la radioterapia clinica es el lineal-cuadratico (modelo LQ
de dos parametros). Sin embargo, la curva dosis-respuesta generada por este modelo tiende
a curvarse continuamente en la zona de altas dosis. Este comportamiento no se condice con
las observaciones experimentales de sobrevida en células clonogénicas, que muestran que

el logaritmo de la sobrevida decrece linealmente con la dosis!>*!.
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Un modelo que ajusta correctamente las curvas de sobrevida celular en un amplio rango de
dosis es el modelo de Hug-Kellerer (HK). Esta mejora en el comportamiento de la curva
de dosis respuesta a altas dosis se logra incluyendo un tercer parametro en la expresion para

la sobrevida celular.

Para extender el modelo de Martel ef al. (1999)°¥1 para BNCT asumimos entonces que la
relacidén de sobrevida dosis-respuesta se describe correctamente a partir del modelo de

sobrevida de Hug-Kellerer

Sux(D) = exp(—le +k,(1— e-ksD)), Ec. 55
con k;, i = 1,...,3, parametros ajustables.

Gonzalez & Santa Cruz (2012)[%° demostraron que el modelo de sobrevida de Hug-Kellerer

para un régimen de tratamiento fraccionado se expresa como

k,(1 — e ksd)
Sux(D,d) = exp( =D | ky ————) ) Ec. 5.6

donde D es la dosis total entregada en n fracciones, y d la dosis por fraccion. El efecto

bioldgico total E,, para n fracciones de dosis d esta dado por

Ec. 5.7

ky(1— e Fsd)
el )

E,.D,d) =D (kl

Si Ey; es el efecto biologico para cada fraccion de volumen v; que recibe una fraccion de

dosis d;(Eq; = kid; — k,(1 — e ¥*34)), podemos encontrar D; a partir de
E,(D;, 2Gy) = Eq;. Ec. 5.8

Resolviendo la ecuacidn (5.8), la expresion de la dosis total equivalente D; para un esquema

de 2 Gy/dia es
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Ey;
D; = . . 5.
kg — k(1 —eke26Y) /126Gy Ee.59

Por lo tanto, reemplazando (5.9) en la Ec. 5.3 con los parametros de Martel ef al. (1999)1°*]

se obtiene la expresion de la TCPyy¢q; para el tratamiento de tumores del tipo NSCLC con

una unica fraccion

4y~ Y

D
TCPora1 = H 1+ E‘i’f’ . Ec. 5.10
1

i ki — k(1 — e %2%) /2Gy

La Ec. 5.10 depende de los 3 parametros del modelo de sobrevida celular de HK obtenidos
tipicamente a partir de datos experimentales del tipo tumoral de interés. Dado que en
nuestro caso buscamos establecer los pardmetros para cancer en pulmon, se tomaron los
datos de la literatura correspondientes a la linea celular de cancer de pulmon de células no

pequefias H460.

A partir de la curva de sobrevida de células H460 reportada por Park et al. (2008)%! para
dosis unicas, ajustamos el modelo de sobrevida de Hug-Kellerer aplicando cuadrados
minimos. La Figura 5-2 muestra los datos experimentales de la fraccion de sobrevida (SF)
de las células H460, y el ajuste del modelo HK con las bandas del 95% de confianza
correspondientes. Los parametros k; obtenidos con un intervalo de confianza del 95% son
k, =1,81 (1,79 1,83), k, = 15,42 (14,94 15,90) y k; = 0,118 (0,111 0,126).

Como se observa, el modelo HK ajusta adecuadamente los valores experimentales en todo

el rango de dosis medido (R?=0,9985), incluso para dosis unicas altas mayores a 10 Gy.

5.2.3 Evaluacion del poder predictivo del modelo de 7CP propuesto

Basandonos en la ecuacion 5.13 y los pardmetros estimados del modelo HK para la linea
celular H460, evaluamos el poder predictivo del modelo propuesto de 7CP con datos
publicados por Park et. al. (2008)°! de pacientes con NSCLC (estadio I/II) tratados con
diferentes esquemas de SABR.
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Figura 5-2 Logaritmo de la fraccién de sobrevida celular en funcién de la dosis entregada. Se
observan los valores obtenidos experimentalmente en la linea celular H460 (NSCLC) y los valores

ajustados mediante el modelo de Hug-Kellerer (HK), con su intervalo de confianza del 95%.

La Tabla 5-2 resume los resultados clinicos obtenidos para los diferentes grupos tratados
por SABR con al menos 2 afios de control tumoral. De los datos reportados seleccionamos
el control tumoral, la dosis por fraccion, el numero de fracciones, el punto de prescripcion
y la dosis por fraccion corregida en isocentro™. A partir de estos datos, los valores maximos
y minimos de dosis en el volumen tumoral de planificacion (PTV) fueron estimados.
Asumiendo una distribucion de dosis Gaussiana truncada entre los valores maximo y
minimo obtenidos, calculamos el control tumoral para cada estudio clinico. Los parametros

Ds, vy y utilizados son los obtenidos por Martel ez al. (1999)1°8! (Tabla 5-1).

La Tabla 5-2 lista el valor predicho de control tumoral para cada estudio analizado. Los
resultados obtenidos muestran un muy buen acuerdo con los valores clinicamente
observados para todos los casos analizados, incluso para fraccionamientos tipicos de SABR

(1 a 5 fracciones).

" En radioterapia se define el isocentro como un punto en ¢l espacio relativo a la maquina de tratamiento
sobre el cual rotan los componentes del cabezal de la misma. Sobre este punto, ademas, pivota el eje central
de cada haz de radiacion planificado para un tratamiento.



Tabla 5-2 Resultados clinicos obtenidos con SABR para el tratamiento de NSCLC (estadio I/Il)

tumoral observado y predicho a partir del modelo introducido en la Seccién 5.2.2.

. Comparacién entre el control

) Dosis por No. de o, Dosis max/min Control Tumoral
Series o - Punto de prescripcion _ . o
fraccion  fracciones derivada en el PTV  QObservado® Predicho °
Fritz 2006'” 30 1 Isodosis del 80 % rodeando el PTV 30,0/24.0 80,00% 82.50%
Baumann 2009 15 3 Isodosis del 67 % rodeando el PTV 22.0/14,75 93,00% 95.60%
15 04 4 r
Ricardi 2010'*" 15 3 RESSELRINETN T o 18,75/15.0 92.70% 94,50%
normalizando 100% en 1socentro
Takeda 2009 10 5 Isodosis del 80 % rodeando el PTV 12,5/10,0 95.20% 92.00%

* Al menos 2 afios de control tumoral

P Valores predichos en Ia Ec. 5.13 con Ds, ¥ ¥ a partir de Park et al. para 30 meses.

LONG U3 (OTDOSN) seuanbad ou se[n[3d ap ugwynd

3p 130uwd vaed (D], [Blowin) [013U0d AP pepijiqeqo.ad ap o[dpoA
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En base a estos resultados podemos considerar que nuestro modelo de 7CP resulta
adecuado para predecir el control tumoral esperado en los tratamientos de BNCT en
pulmén. Mas atn, esta figura de mérito podria ser extrapolada directamente a nuevas
localizaciones de tratamiento mediante un ajuste adecuado de los parametros en el modelo
de Martel et. al. (1999)1% y el conocimiento de la curva de sobrevida para la linea

celular/tumoral de interés.
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6 Aplicacion de BNCT ex — situ al tratamiento de
cancer de pulmoén: estudios de factibilidad pre-
clinicos y clinicos

En nuestro pais se esta desarrollando desde el afio 2009 un proyecto multi-institucional,
liderado por la CNEA, que involucra diferentes instituciones universitarias y clinicas. El
objetivo general de este proyecto es generar los conocimientos necesarios para la aplicacion
de BNCT ex — situ al tratamiento de cancer de pulmén metastasico difuso. En este marco
se anidan dos lineas de trabajo que exploran los aspectos pre-clinicos y clinicos
relacionados con el tratamiento.

En el presente capitulo se describen los aspectos relevantes del proyecto ex — situ y las
etapas que requiere esta modalidad de tratamiento. El modelo en un animal grande
desarrollado como referencia pre-clinica, en conjunto con el aprendizaje adquirido en la
préctica quirargica y los resultados de la biodistribucion del compuesto borado en dicho
modelo, son analizados y utilizados como informacion de partida para el estudio de
factibilidad dosimétrica y evaluacidn operativa del procedimiento en pacientes humanos.
El conjunto de estudios para determinar la factibilidad de la aplicacion de BNCT ex - situ
en pacientes humanos se realizo en base a un érgano humano real y generando un plan de
tratamiento adecuado considerando la FCCT del reactor RA-3, a partir de las herramientas
desarrolladas en esta tesis. Finalmente, se presenta en detalle la evaluacion dosimétrica y

se discute el potencial terapéutico del tratamiento propuesto.

6.1 Proyectos pre-clinico y clinico

El proyecto multi-institucional (CNEA, Universidad Maimonides, Instituto A. Roffo y
Fundacion Favaloro) tiene como objetivo primordial estudiar la factibilidad de aplicar
BNCT ex — situ al tratamiento de pacientes con metastasis multiples en ambos pulmones,
sin invasion del volumen extra-pulmonar.

Tal como fue propuesto y aplicado anteriormente para metastasis multifocales de higado
en humanos!3%! el tratamiento BNCT ex — sifu del pulmon comprende la irradiacion
extracorporea del 6rgano, seguida de la reimplantacién. La irradiacién del pulmon aislado

permitiria el tratamiento de todos los tumores independientemente de sus posiciones,
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formas y tamafios, logrando de esta forma maximizar la dosis entregada al volumen
tumoral. Ademads, la técnica de autotransplante permite evitar los efectos de rechazo
existentes en el trasplante habitual, ya que el paciente recibe su propio pulmén tratado. El
hecho que BNCT sea ademés una modalidad terapéutica de targeting “biologico” y no
conformacional la haria particularmente Util para el tratamiento de metastasis difusas en
pulmon, porque permitiria tratar células infiltrantes en tejido sano que no son localizables

geométricamente.

La hipotesis de trabajo del mencionado proyecto general es la factibilidad de entregar una
dosis terapéutica al tejido tumoral, sin exceder la radiotolerancia del volumen pulmonar
sano. En este marco, la CNEA en colaboracion con la Universidad Maimoénides articulan
dos subproyectos basados en modelos animales. El primero de ellos se centra en la
evaluacion de factibilidad y radiotoxicidad de un protocolo novel de irradiacion ex - sifu
usando como modelo el pulmdn normal de oveja. Para la realizacion de este proyecto se
firmo6 un Acuerdo Especifico entre CNEA y la Universidad Maiménides (R.P. CNEA Nro.
136/2013, Coordinadoras Dras. S. Gonzalez y A. Schwint) que se complementd con la
gestion y obtencion de la licencia de operacion especifica N° 24744/0/0/02-14 por parte de
la Autoridad Regulatoria Nuclear (ARN) para la realizacion de los estudios de
radiotolerancia en pulmoén sano de oveja mediante BNCT en el reactor RA-3.
Considerando que no se dispone de un modelo de metastasis pulmonar en animal grande
inmunocompetente, los estudios de factibilidad y radiotoxicidad en la oveja se
complementan con estudios de eficacia terapéutica en el modelo experimental de metéstasis
difusas de colon en pulmon en ratas BDIX.

El proyecto BNCT ex — sifu para el tratamiento de pacientes con metéstasis multiples en
ambos pulmones, considera como hipotesis de trabajo que el pulmdn ovino es un modelo
adecuado del pulméon humano. Las similitudes anatomicas y fisiologicas entre ambos
pulmones, como asi también las de los patrones de reparacion y regeneracion, fueron
discutidos y reportados extensamente en la literatural®”%°l. Asimismo, el modelo ovino
como modelo de enfermedades respiratorias ha sido ampliamente aplicado para el estudio

de las enfermedades y los tratamientos.
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Protocolo pre-clinico Protocolo clinico en
en modelo ovino humanos
Optimizacién del procedimiento Definicién de la prescripcion de
guirurgico de autotrasplante dosis y factibilidad del tratamiento

Estudio de la cinética y
biodistribucién del compuesto
borado

Generacién de un plan de
tratamiento

| Estudio de la concentracién de boro

; . Dosimetria computacional y
en el pulmén durante el periodo

evaluacién dosimétrica

explantado
Irradiacién del pulmdn ovino sano y Tratamiento en pacientes - Estudio
estudios de radiotolerancia fase I/11

Figura 6-1 Cuadro esquemético de las diferentes etapas involucradas en el protocolo pre-clinico
en modelo ovino y el protocolo clinico que se esta llevando a cabo en la Comisién Nacional de
Energia Atémica para el desarrollo de la técnica BNCT ex — situ en metastasis pulmonares

multiples. Se resaltan en verde y amarillo las etapas completadas y en curso, respectivamente, al

momento de finalizaciéon de esta tesis.

El animal grande permite, por otra parte, el uso del equipamiento y técnicas que serian
aplicables al paciente humano, contribuyendo de esta forma a una traslacion de los
resultados obtenidos en el modelo pre-clinico de forma casi directa a la aplicacién clinica.
De esta forma, los diversos aspectos a evaluar para el tratamiento en humanos, a saber, la
factibilidad quirurgica del procedimiento, la distribucion del compuesto borado de interés
(BPA-F, en nuestro caso) y la radiotoxicidad del pulmoén se plantean a partir del protocolo
pre-clinico novel de irradiacion ex - sifu en pulmon normal de oveja, mencionado en esta
tesis. En base al estudio de los limites dosimétricos para pulmén sano adecuados para el
tratamiento propuesto y a los resultados de captacion de compuesto borado obtenidos en el

modelo animal, se evalua la factibilidad dosimétrica y operacional asociada al tratamiento
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Figura 6-2. Etapas del procedimiento ex — situ para el tratamiento de cancer de pulmén por BNCT.
Se diferencian las 3 etapas presentes en el tratamiento, los procesos relevantes en cada una de

ellas y la locacién donde se llevan a cabo.

de pulmon humano en la facilidad central de columna térmica (FCCT) del reactor RA-3

como primera etapa del protocolo clinico.

6.2 Descripcion de la técnica ex — situ para pulmon

El tratamiento de organos ex — situ por BNCT, originalmente planteado por Zonta et. al.
(2006)!31 en Italia para el tratamiento de metastasis difusas de carcinoma de colon en
higado, requiere un trabajo multi-disciplinario coordinado en una dada secuencia temporal
para maximizar las probabilidades de éxito del procedimiento de explante, irradiacion y
reimplante del 6rgano a tratar. Las etapas del procedimiento se muestran en la Figura 6-2.
En una primera etapa de la secuencia se realiza la infusion controlada del compuesto borado
al paciente en el quiréfano, donde se encuentra preparado para el procedimiento de escision
del 6rgano, en nuestro caso, el pulmon. A diferencia de los procedimientos estandares de
trasplante pulmonar, donde el/los cirujanos realizan la escision del érgano receptor para
luego desecharlo, en el protocolo de autotrasplante éste debe ser reimplantado luego del
tratamiento, lo que conlleva un nivel de complejidad quirurgico mayor directamente
asociado a la dificultad de reconexion del 6rgano.

El organo, luego de ser explantado, debe ser mantenido en condiciones que aseguren su
viabilidad y funcionalidad durante y finalizado el tratamiento radiante. Para ello, la

temperatura del mismo es llevada a un rango entre 1 y 4 °C. Este proceso se denomina
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preservacion hipotérmica y se fundamenta en el principio de la reduccion del metabolismo
celular como consecuencia de la disminucién de la temperatura. La hipotermia también
disminuye la velocidad de degradacion enzimatica de los componentes intracelulares. Se
estima que por cada 10 °C de disminucion de temperatura la actividad enzimaética se reduce
entre 1,5 a 2 veces. Cabe aclarar que la hipotermia no detiene el metabolismo celular, solo
lo enlentece.

Una vez que el organo es extraido del paciente se lleva a cabo el lavado intravascular del
mismo. Dicho lavado se realiza mediante la perfusién de una solucion a baja presion
hidrostatica, de manera que arrastre los elementos formes y factores de la coagulaciéon que
se encuentran en el sistema vascular del organo, y a baja temperatura para lograr un
enfriamiento homogéneo. Un mal lavado dificultaria la reperfusion sanguinea del érgano
implantado, con el consecuente riesgo sobre su funcionalidad.

El rango Optimo de temperatura en la conservacion hipotérmica (entre 1 y 4 °C) no se
alcanza en forma instantanea. Si bien el lavado del 6rgano proporciona un enfriamiento
mas homogéneo, la temperatura Optima se alcanza, y se mantiene durante la fase de
explante, almacenando el 6rgano en un contenedor rodeado de hielo.

A pesar de que la preservacion hipotérmica de 6érganos desencadena un grupo de efectos
dafiinos para las células, provocando lo que se denomina lesion de isquemia fria, es decir,
dafio celular por falta de irrigacion sumado a los efectos de la baja temperatura, es la técnica

mas difundida y utilizada en la actualidad.

Para llevar a cabo este procedimiento en el pulmén ovino, se introduce un catéter por la
vena pulmonar y se irriga el 6rgano durante aproximadamente 30 minutos con un total de
2,5 1 de soluciodn, circulando primero 1,5 1 de solucion Ringer y luego 1 1 de solucion de
preservacion HTK (Bretschneider).

En un segundo tiempo, el érgano es depositado dentro de una doble bolsa estéril inmerso
en solucidn de preservacion HTK hasta cubrirlo completamente. Este arreglo es ubicado en
el contenedor que sera usado para la irradiacion en la facilidad de BNCT y posteriormente
dentro del contenedor térmico, asegurando el mantenimiento de la temperatura del érgano
por debajo de 4 °C en todo momento!”°l.

El contenedor térmico es transportado hacia la facilidad de irradiacion de BNCT, donde se

irradia el pulmon en el contenedor segiin el plan de tratamiento previamente calculado,
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considerando que se debe minimizar la duracién de esta etapa a los fines de disminuir la
lesion por isquemia fria sobre el 6rgano. Luego del tratamiento, el 6rgano junto con el
contenedor térmico es llevado nuevamente al quiréfano, donde el equipo médico estd
esperando para reimplantar el pulmoén en el paciente.

En este tercer tiempo el equipo médico retira el 6rgano de los contenedores y las bolsas
estériles, prepara el pulmoén y realiza el reimplante del mismo en el paciente. El

procedimiento en este punto se desarrolla como un trasplante pulmonar estandar.

6.3 Practica quirurgica: Evaluacion y optimizacion del
procedimiento en el modelo ovino

La practica quirurgica asociada a la técnica de autotrasplante pulmonar es sumamente
compleja y excede el objetivo de esta tesis, por 1o que esta seccidn se centrard en describir
los puntos generales del procedimiento que son relevantes para la comprension de las
decisiones tomadas sobre la planificacion del tratamiento radiante y el andlisis de
factibilidad dosimétrico asociado.

Durante los afios 2013-2014 se realizaron 8 procedimientos quirargicos de autotrasplante
en modelo de pulmon de oveja, para establecer un protocolo seguro y reproducible de
explante-reimplante del 6rgano. El tiempo requerido para realizar la escision completa del
pulmén se redujo, a lo largo de las diferentes practicas, de valores iniciales de 160 minutos
a un promedio de 80+30 minutos en las ultimas 3 realizadas.

Durante el periodo que denominamos “puesta a punto” del procedimiento quirargico, la
anestesia se ajustd para permitir la ventilacién unilateral del ovino y el reimplante
subsecuente del organo explantado. Una parte fundamental en el procedimiento de
autotransplante es lograr que el 6rgano explantado sea reimplantado de manera satisfactoria
en el mismo animal. Con este objetivo se evalud, durante la etapa de puesta a punto, una
serie de anastomosis para extender venas, arterias y el bronquio del organo y facilitar la
reconexion del pulmén en el ovino.

A partir de las 8 practicas quirargicas, se determind el conjunto de anastomosis necesario
para un procedimiento quirargico exitoso. Las venas pulmonares se extienden mediante la

anastomosis de una porcion de 10 cm de la vena yugular izquierda mientras que las arterias



135 Aplicacion de BNCT ex — situ al tratamiento de cancer de pulmon:
estudios de factibilidad pre-clinicos y clinicos

pulmonares se prolongan a partir de la anastomosis de una prétesis de poliéster. Finalmente,
el bronquio se extiende a través de la anastomosis de una prétesis de silicona.

Las optimizaciones realizadas en el procedimiento de autotrasplante permitieron reducir el
tiempo necesario para escindir el 6rgano, dejando las venas, arterias y el bronquio pulmonar
de la mayor longitud posible en el animal. En cuanto al reimplante, la anastomosis de las
extensiones permite reducir el tiempo necesario para la reconexion del 6rgano, lo que
conlleva una menor exposicion por parte del equipo quirurgico al pulmoén irradiado, y

facilitar el procedimiento, aumentando las probabilidades de éxito asociadas.

6.4 Estudios de biodistribucion en el modelo pre-clinico de
animal grande

El pulmon sano es el tnico 6rgano en riesgo durante el tratamiento ex — sifu. Por lo tanto,
el conocimiento cuantitativo de la concentracion del compuesto borado en el mismo es
esencial para determinar la dosis absorbida y el tiempo de tratamiento requerido. Debido a
que la realizacion de biopsias para la determinacion de la concentracion del compuesto
borado durante el tratamiento dafia la integridad del pulmon, es necesario contar con un
método de medicidn indirecto que no ponga en riesgo el éxito del tratamiento.

En la actualidad los métodos no invasivos para la determinacion de la concentracion del
compuesto borado estan asociados a un nivel de complejidad elevado, cuando no a una
dificultosa o casi imposible implementacion segun las caracteristicas de la facilidad de
irradiacion. Los dos métodos mas descriptos en la literatura para la determinacion no
invasiva del boro en tejidos son la medicion del gamma prompt emitido en la reaccion de
captura 1°B (n,a) "Li y el uso de un PET-CT en conjunto con el compuesto borado marcado
con un radiofarmaco. El primero de estos métodos estd pensado para ser implementado
principalmente en facilidades de irradiacion externas, donde el lugar espacial donde ocurre
la irradiacion del volumen a tratar es muy diferente a la cavidad interna de irradiacién de
la configuracién del FCCT del reactor RA-3 (resultando para esta ultima practicamente
imposible de aplicar). El PET-CT requiere la administracion previa al paciente del
compuesto borado marcado usualmente F-18. La administraciéon secuencial de la dosis de

compuesto marcado y la correspondiente para el tratamiento por BNCT no ha sido evaluada
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hasta la fecha exhaustivamente. Por tal motivo, su implementacidn requeriria un analisis
previo.

En base a lo expuesto y considerando un futuro tratamiento clinico en humanos, el estudio
previo de la captacién cualitativa y cuantitativa del compuesto borado a partir del modelo
animal grande es un conocimiento fundamental. Notar que a partir de estos estudios es
posible determinar las relaciones de concentracion de boro entre los diferentes organos vy,

contando con la extraccion rutinaria de sangre, inferir aquella requerida en el pulmon.

Motivados por entender la biodistribucion del compuesto en diferentes 6rganos realizamos
sobre el modelo ovino tres estudios de cinética de captacion de boro con el pulmon in-vivo
(es decir, sin explante de pulmoén ni perfusion con solucion de preservacion), y dos
mediando el explante y perfusion del mismo. Para los estudios de captacion de boro en
ovejas se utilizaron animales sanos de peso 37+7 kg a los que se les administro via
intravenosa (i.v.) una solucion de BPA-fructosa 0,14 M preparada de acuerdo con el
procedimiento reportado previamente por Yoshino et al. (1989)1!. La administracion del
compuesto se realizo mediante una bomba de infusion durante 45 minutos en animales
previamente sedados, a un flujo tal que se obtuviera una dosis final de 350 mg BPA/kg (>
99% 1°B), equivalente a 18 mg °B/kg. La eleccion de la dosis de BPA-F y su tasa de
administracion se basé en los estandares de los protocolos clinicos nacionales e
internacionales que utilizan este compuesto para el tratamiento de melanoma, glioblastoma,
mesotelioma y metastasis en pulmén con BNCT. La misma dosis se utiliza, ademas, en el
modelo experimental de metastasis difusas de colon en pulmon en ratas BDIX desarrollado

en CNEA.

Los estudios de cinética se realizaron con una duracion de cinco horas a partir del comienzo
de la infusion. A lo largo de todo el procedimiento se tomaron muestras de sangre, piel,
pulmén y musculo siguiendo el esquema de la Figura 6-3. Una vez finalizado el estudio de
biodistribucidn se realizo la eutanasia del animal de acuerdo a los protocolos bioéticos

vigentes.
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Figura 6-3 Esquema del protocolo de cinética de biodistribucién del compuesto borado BPA-F
utilizado en el modelo pre-clinico de oveja. Se detallan los tejidos que fueron muestreados y los
intervalos de tiempo en que se realizé cada extraccién. La duracién del procedimiento es de 5 h
(300 min) a partir del inicio de infusién (IDI) del compuesto borado, a los 45 minutos se alcanza

el fin de la infusién (FDI).

La determinacion de la concentracion de boro en condiciones de explante del 6rgano se
realiz6 considerando una probable pérdida parcial del compuesto borado debido a los
procedimientos de perfusidon con solucion de preservacidon y conservacion del pulmon.

Al finalizar las experiencias de cinética (con duracion de S h), en dos de las tres practicas
se explant6 el pulmon derecho de la oveja aun no utilizado. Antes de proceder a la perfusion
del organo, se tomaron 6 muestras de diferentes zonas del pulmon con el fin de evaluar la
concentracion de boro y comparar estos valores con los obtenidos en el pulmén izquierdo.
Luego de realizada la perfusion del 6rgano se tomaron mas de 120 muestras™ sobre todo el
volumen pulmonar para determinar la concentracion y la distribucidn espacial resultante de

boro.

Todas las muestras obtenidas de los estudios de biodistribucidn se procesaron por medio
de una digestion acida para la posterior medicion para determinar la concentracion de boro
por la técnica de Espectroscopia de Emision Optica por Plasma Inductivo (ICP-OES) o por

Espectroscopia por Plasma Inductivo de Masa (ICP-MS)72.

Y Total de muestras entre los 2 animales que fueron sometidos al procedimiento de explante del pulmén
derecho.
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Figura 6-4 a) Perfiles de concentracién de boro medidos en funcién de tiempo junto con el ajuste
correspondiente para sangre, pulmén y piel en cada oveja. Se muestran también los errores

experimentales de +8% y las bandas de confianza del 95%.
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6.4.1 Cinética del compuesto BPA-F: Resultados

En la Figura 6-4 se muestran los resultados de los estudios de cinética de captacion de boro
para sangre, piel y pulmén en las 3 ovejas. Los valores de sangre obtenidos
experimentalmente fueron ajustados siguiendo el modelo de cinética abierto de dos
compartimentos usado para humanos y reportado en Kiger et. al. (2001)!”3. En este modelo,
el compartimento central representa la sangre y los tejidos con buena perfusion sanguinea,
mientras que el compartimento periférico representa las regiones menos perfundidas del
cuerpo. Asumiendo que la piel y el pulmoén no presentan un intercambio directo entre ellos,
la cinética de cada tejido queda determinada por el perfil temporal predicho de la
concentracion de boro en sangre y el modelo de compartimientos descripto por Chuang
(1999)™ Las constantes de intercambio entre los compartimentos fueron estimadas
mediante regresion no lineal de cuadrados minimos, y los intervalos de confianza de 95%

de los ajustes fueron calculados usando Matlab R2013a®.

Como puede observarse en la Figura 6-4, la forma de las curvas es muy similar para los 3
animales, siendo la tendencia relativa entre los distintos tejidos la misma en los tres casos.
Asi, aproximadamente 1 h pos fin de infusion, la concentracion de boro en piel es levemente
superior a la concentracion en el pulmon, y ambas son mayores que la concentracion
observada en sangre.

La concentracion de boro en la sangre alcanza su valor maximo al final de la infusién con
valores de 37,995 pg/g, 44,8+1,0 ug/g, y 46,0£0,7 pg/g para cada animal,
respectivamente, y luego comienza a decrecer exhibiendo el comportamiento bi-
exponencial esperado.

La maxima concentracion de boro en el pulmén se alcanza aproximadamente S0 minutos
luego de fin de infusién (FDI), con un valor absoluto de 21,8+0,4 pg/g para todos los
animales. Ochenta minutos luego del FDI, la concentracion de boro en sangre, pulmon y
piel comienza a decrecer lenta y progresivamente.

La suavidad con que los valores medidos de concentracién de boro en pulmon se ajustan al
perfil temporal para todos los animales sugiere que la distribucion del compuesto BPA-F

es espacialmente homogénea en el 6rgano. Debe recordarse que la toma de muestras en el
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Figura 6-5 a) Perfiles de concentracién de boro promedio en sangre, piel y pulmén como funcién
del tiempo considerando 3 ovejas con su correspondiente ajuste teérico y bandas de confianza
del 95%. Las barras de los valores experimentales representan el rango entre los valores medidos
maximos y minimos en cada tiempo, b) relacién de concentracién de boro entre pulmén-sangre y

piel-sangre en funcién del tiempo a partir de los ajustes mostrados en a).

pulmén esquematizada en la Figura 6-3 se llevo a cabo cubriendo diferentes regiones del

organo.

Si condensamos la informacion de los diferentes estudios de cinética de forma tal de realizar
comparaciones con pacientes humanos y céalculos dosimétricos, podemos considerar
perfiles medidos promedio para cada tejido. Cada perfil promedio, calculado a partir de los
3 animales estudiados, fue ajustado por medio de los modelos y procedimientos

mencionados anteriormente. Los resultados se presentan en la Figura 6-5a.

Los parametros del modelo obtenidos para el perfil de concentracion de boro en sangre son
ki =0,022min~!, k, =0,012min~!, k; =0,0068min~t y V =0,0247 kg/kg,
valores que se encuentran dentro de los pardmetros promedio (£ 10) reportados por Kiger
et. al. (2000)™! para 10 pacientes tratados por BNCT a los que se le administro la misma
dosis de BPA-F que la considerada en los estudios con oveja. Estos resultados sugieren que
el modelo pre-clinico en animal grande seria un sustituto adecuado para inferir la cinética

y captacion del compuesto en humanos.
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En base a los ajustes de los perfiles de concentracion de boro en tejido promedio,
calculamos el cociente en funcién del tiempo de pulmon — sangre y piel — sangre que
presentamos en la Figura 6-5b. La Figura 6-4 muestra que el valor absoluto de
concentracion de boro en sangre para el modelo animal 60 minutos luego del fin de infusion
es 18,9+0,6 pg/g, muy similar a los valores de concentracion de boro promedio reportados
en humanos cercanos a 20 pg/g "8l para la misma dosis de BPA-F y mismo tiempo. Por
otra parte, la Figura 6-5b muestra que en el modelo animal las relaciones pulmoén - sangre
y piel - sangre se mantienen practicamente constantes 80 minutos pos fin de infusion
alcanzando valores de 1,3+0,1 y 1,9+0,1, respectivamente. Estos resultados sugieren
nuevamente que el modelo animal se ajusta al humano dado que estudios previos realizados
en pacientes usando una dosis de 350 mg BPA / kg mostraron que:
e la captacion de boro en pulmoén sano es muy similar a la concentracion de boro en
sangrel”’ y que
e la captacion de boro en la piel es entre 1 y 2 veces la concentracion de boro en la
sangrel10.7679]
Es importante hacer notar que los resultados de la relacion de concentracién pulmon —
sangre obtenidos en el modelo de oveja son ademés consistentes con las relaciones
derivadas de las concentraciones de boro en sangre y pulmoén reportadas por Kulvik er. al.

(2004)®1 en animales grandes (perros Beagle) para el compuesto BPA-F.

Todos los resultados presentados hasta aqui contribuyen de manera concreta a reforzar la
hipotesis segun la cual el modelo pre-clinico en animal grande seria un sustituto adecuado
para inferir la cinética y captacion del compuesto en humanos. Ademaés, el hecho de que la
relacidon de concentracion de boro pulmoén — sangre se mantenga practicamente constante a
partir de los 80 minutos del fin de infusién nos permite utilizar la concentracion de boro en

sangre como un indicador indirecto del boro presente en el pulmoén normal.

6.4.2 Concentracion del BPA-F en el pulmén explantado

Como se describio mas arriba, realizamos esta experiencia para evaluar la concentracion
absoluta de boro en el pulmoén luego de los procesos de escision, lavado y perfusion

requeridos en procedimiento de irradiacion ex —situ.
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Figura 6-6 a) Comparacién de la concentraciéon de boro medida en el pulmén izquierdo y derecho
al momento de la escisién del érgano para las ovejas 2 y 3. Las franjas de pulmén izquierdo
representan el valor medio medido de la concentracién de boro en el tiempo de escisién con el
error asociado (x8%). b) Distribucién del factor de retencién de boro en el pulmén explantado en

base a 128 muestras tomadas de 2 animales.

Previa la realizacion del lavado y perfusion del organo explantado, se tomaron 6 muestras
de pulmon derecho con el objetivo de evaluar la captacion de boro y comparar ésta con los
valores obtenidos en el pulmon izquierdo.

La Figura 6-6a presenta los resultados de las mediciones de estas muestras obtenidos en
cada animal, y las franjas correspondientes al valor medio de la concentracion de boro en
el pulmon izquierdo (£8%) medido a igual tiempo de extraccion, para su comparacion.
Como puede observarse, la concentracion de boro medida en el pulmén derecho previo a
la perfusion cae dentro del rango de los valores obtenidos para el pulmén izquierdo,
sugiriendo de esta forma que la captacion del compuesto BPA-F es uniforme e igual en

ambos pulmones.

El hecho de poder considerar que ambos pulmones captan la misma cantidad de boro nos
habilita a usar el valor predicho de concentracion de boro al momento de la escision del
organo, como un estimador adecuado de la concentracion de boro previa-perfusion.

El porcentaje de boro retenido en el 6érgano luego de los procesos de escision, lavado y

perfusion se calcula a partir del factor de retencion de boro
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_ [Bpf ]
[Bep]

donde [By;] es la concentracion de boro previa-perfusion y [Bys] es el valor predicho de

fr Ec. 6.1

concentracion de boro inmediatamente después de finalizada la perfusion del organo.

La Figura 6-6b muestra la distribucién empirica del factor de retencion de BPA-F en el
pulmén obtenida a partir de las 128 muestras tomadas de los 2 pulmones derechos luego
del procedimiento de perfusion.

Esta distribucion se ajusta adecuadamente a partir de una distribucion log-normal

1 —(n(f)-)? /202
f(fr'ﬂl O-) — frU\/ﬁ e 5 Ec. 6.2

de valor medio y varianza 0,46 y 0,03, respectivamente.

Estos resultados sobre el factor de retencion confirman que la perfusion arterial del 6rgano
con las soluciones que aseguran las condiciones de preservacion genera, de forma
inevitable, una distribucion de boro remanente no homogénea en el 6rgano explantado. Sin
embargo, el hecho de que el valor esperado del factor de retencion con un intervalo de
confianza del 68% resulte igual a (0,46+0,14) sugeriria que un amplio porcentaje del
volumen pulmonar retiene alrededor de la mitad de la concentracion de boro alcanzada

previa-perfusion.

El valor esperado del factor retencion que resulta del analisis de los 2 pulmones sanos
explantados de oveja es consistente con los datos publicados por Trivillin et al. (2014)31
de estudios preliminares de retencion de boro en el modelo de metastasis pulmonar en ratas
utilizado para evaluar la eficacia terapéutica de BNCT. Los factores de retencion obtenidos
en el modelo animal pequefio para pulmoén sano y tumor fueron 0,33+0,31 y 0,49+0,18,
respectivamente. En este modelo, el lavado del compuesto borado sobre el pulmon sano
pareceria ser superior, aunque no significativamente, al tumoral. Cabe aclarar que, debido
alas complicaciones técnicas asociadas con la perfusion del pulmon en el modelo de animal
pequefio, es posible que el 6rgano retenga un exceso de fluidos, incrementando en forma
artificial el lavado de la concentracidn de boro en el tejido sano.

En funcion de lo expuesto y considerando un enfoque conservativo para la etapa

subsiguiente de evaluacion dosimétrica en el ser humano, se asume que el factor de
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retencion es el mismo para tumor y pulmon sano, siendo aplicable a tales efectos el valor

obtenido en el modelo de animal grande.

6.5 Estudio de factibilidad de BNCT ex — situ en el paciente

La préctica pre-clinica en el modelo ovino nos permiti6 evaluar la factibilidad de la técnica
quirargica (Seccién 6.3), entendiendo las dificultades asociadas y los tiempos requeridos
desde el inicio del procedimiento hasta la escisidén del 6rgano para su irradiacion. Por otra
parte, los estudios de biodistribucién del compuesto borado en el pulmén sano ovino
aportaron, entre otra valiosa informacién, aquella necesaria respecto a la determinacion
indirecta de la concentracidn de boro en el pulmon (Seccidn 6.4.1), y el factor de retencion
esperable para el calculo de dicha concentracion durante la irradiacion del 6rgano (Seccion
6.4.2).

A continuacion se presenta el estudio de factibilidad de BNCT ex — sifv en un pulmén
humano realizado a la luz de los resultados derivados del proyecto pre-clinico en animal

grande.

6.5.1 Pulmon humano: caracteristicas generales

Los pulmones estan situados dentro del torax, protegido por las costillas y a ambos lados
del corazon, estan cubiertos por una doble membrana llamada pleura y separados entre si
por el mediastino.

El peso de los pulmones depende del sexo y del hemitorax que ocupen. Dentro del torax el
pulmén derecho pesa en promedio 600 gramos y el izquierdo alcanza en promedio 500 g.
El pulmon derecho esta dividido por dos cisuras (horizontal y oblicua) en 3 partes, llamadas
Iobulos (superior, medio e inferior). El pulmon izquierdo tiene dos 16bulos (superior e
inferior) separados por una cisura (oblicua). Esto se debe a que el corazon tiene una
inclinacion oblicua hacia la izquierda y de atras hacia adelante, "clavandose" la punta
inferior (el apex) en el pulmon izquierdo, reduciendo su volumen y quitandole espacio. Se
describen, en ambos pulmones, un vértice o apex (correspondiente a su parte mas superior,
que sobrepasa la altura de las claviculas), y una base (inferior) que se apoya en el musculo
diafragma. En el pulmdn derecho separa los 1obulos superior y medio del 16bulo inferior,

mientras que en el pulmén izquierdo separa los dos tinicos 16bulos: superior e inferior [$2831,
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Figura 6-7 Pulmén izquierdo humano colapsado de un paciente masculino adulto. Peso colapsado:
380 g.

La capacidad pulmonar depende de la edad, peso y sexo y oscila entre 4.000—6.000 cm?,
La densidad del érgano varia entre 0,26 y 0,3 g/cm®. La composicion elemental del tejido
pulmonar puede obtenerse del reporte ICRU 461 donde se detalla la fraccion en peso de
cada atomo constituyente. En particular, la composicidén para el pulmoén sano adulto esta
dada por en un 98,8% por H (10,3%), C (10,5%), N (3,1%), O (74,9%) y el 1,2% restante
se divide entre Na, P, S, Cl y K.

En la situacion de tratamiento ex — sifu, el pulmon a tratar se encuentra colapsado, es decir
que el volumen de aire contenido es solamente residual. Esto genera una disminucién del

volumen total del érgano y un incremento la densidad del tejido pulmonar.

6.5.2 Pulmon humano: Generacion de un fantoma geométricamente

equivalente

Para el estudio de factibilidad dosimétrica, partimos de un pulmoén izquierdo de paciente
varén adulto™™ sin patologias existentes (Figura 6-7), conservado por departamento de
Anatomia Patologica de la Fundacion Favaloro para los fines de esta tesis. Siguiendo los

protocolos de ética y bioseguridad, el organo fue pesado y medido para luego ser

W El pulmén izquierdo estaba destinado a descarte siguiendo protocolos médicos. Fue conservado un dia
por ¢l departamento de Anatomia Patoldgica de la Fundacién Favaloro para este andlisis y luego siguid el
proceso de descarte correspondiente.



Estudio de factibilidad de BNCT ex — situ en el paciente 146

manipulado con los fines de generar un volumen geométricamente equivalente (o
“fantoma”) del mismo.

Como primer paso para la creacion de un fantoma que nos permitiera ensayar multiples
escenarios de tratamiento y posicionamiento del 6rgano en el contenedor de irradiacion®4l
(Figura 6-8a) de manera sencilla y representativa, se generd un molde negativo en yeso del
pulmon. Este molde se rellen6 con latex ya que la versatilidad de este material permite
realizar deformaciones sobre el fantoma resultante (Figura 6-8b) similares a las esperables
en el pulmon real.

A partir del fantoma de pulmoén, se realizd una tomografia computada (CT) de alta
resolucion espacial (0,42 x 0,42 x 1 mm?®). En base al volumen pulmonar estimado de la
CT (460+20 cm®), y del peso del pulmén humano medido previamente (380+1 g), se estimé
la densidad media (p = m/V) del pulmon humano colapsado. La densidad obtenida fue de
0,86+0,04 g cm™, valor 2 a 3 veces mayor que la densidad del pulmén en condiciones

normales de funcionalidad.

6.5.3 Metastasis pulmonares nodulares: Caso de estudio y modelo
propuesto

Como se menciond en Seccion 1.1, la indicacidn primaria del tratamiento propuesto en esta
tesis son las metastasis en pulmon. La presencia de nédulos pulmonares es comun al
momento del diagndstico en el 15 a 20 % de los pacientes con rabdomiosarcomas,
osteosarcomas y sarcomas de Ewing y en el 10% de pacientes con tumores de Wilms y
hepatoblastomas.

Considerando este conjunto de pacientes para la aplicacion del tratamiento BNCT ex — situ
en pulmon, el escenario clinico esperado puede describirse a partir de un érgano a tratar en
su mayoria sano, con una distribucion uniforme de nddulos tumorales (lesion no localizada)

sobre el volumen total, y sin extension de la enfermedad fuera de la neoplasia primaria.

La determinacion por imagenes de las caracteristicas anatomicas (dimension, densidad,
malignidad, etc.) de las lesiones nodulares es un punto de debate en las ciencias médicas,

siendo la biopsia de la posible lesion maligna el método establecido de confirmacion
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b

Figura 6-8 a) Caja de irradiacion para 6rganos ex — situ con doble pared de acrilico. El aire entre las paredes
mejora el aislamiento térmico del 6rgano, ayudando a mantener la baja temperatura del mismo durante la
irradiacion. Las dimensiones del contenedor aseguran un posicionamiento fijo, reproducible y exacto durante
lairradiacion. Ademads, su disefio lo hace de facil y rdpido manejo durante ¢l tratamiento. b) Fantoma de latex

del pulmén humano real.

diagnéstica. Debido a la complejidad que reviste el conocimiento de dichas caracteristicas
la informacion existente del tema es muy escasa en la bibliografia.

En los ultimos 10 afios, el auge de las técnicas radiantes hipofraccionadas como la SABR
(Seccidn 5.2), o la incursidn de la protonterapia en el tratamiento del cancer de pulmon,
han conducido a prestar una mayor atencidon a un tipo especifico de lesion pulmonar en
adultos denominado Oligometastasis!®>*!. Este tipo de patologia incluye a las lesiones
metastasicas nodulares, donde el tumor primario es NSCLC, y el numero de tumores es no
mayor a 5. En estos casos se encuentra que la distribucion de los nodulos es uniforme en el
volumen pulmonar, con volumenes de lesiones que oscilan entre 0,2 cm® y 19 cm?® siendo
la media de 3,3 cm®®"l. La densidad de los nédulos es dependiente del tipo histologico de
neoplasia primaria y del grado de calcificacion de la lesion. Un trabajo comparativo
realizado por Suryanto et. al. (2004)!®! aplicando CT sobre 41 pacientes con cancer de
pulmon reveld que la densidad de las lesiones tumorales estaba en el rango de 45 — 80 HU*~.
Si comparamos estos valores con los caracteristicos de musculo (45+5 HU) o higado (65+5
HU) podemos inferir que la densidad de las lesiones tumorales sera de 1,03+0,04 g cm™,

un 14-18% mayor al 6rgano sano colapsado.

** Unidades Hounsficld, 1a escala de Hounsfield es una escala cuantitativa utilizada en los estudios de
tomografia axial computarizada para describir los diferentes niveles de radiodensidad de los tejidos
humanos.
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La evaluacion del potencial terapéutico de BNCT se planted en un escenario clinico realista
y conservativo teniendo en cuenta cada una de las condiciones de trabajo hasta aqui
descriptas.

Para generar el modelo tumoral en el o6rgano explantado, consideramos 10 nodulos
esféricos no superpuestos creados aleatoriamente con distribucion uniforme en el volumen
pulmonar. Dicho modelo considera nodulos cuyo volumen se asigna mediante el muestreo
aleatorio de una distribucion normal truncada entre [0,2 - 19] cm® y valor medio 3,3 cm®.
La densidad de los mismos se considera igual al valor promedio obtenido en el 6rgano
colapsado igual a 0,86 g cm™, considerando que, dado el volumen acotado y distribucion
de los nodulos, la densidad de los mismos no afecta el transporte de particulas de forma
significativa.

Debido a la aleatoriedad en la localizacion de las lesiones resulta necesario evaluar la
potencialidad del tratamiento sobre la totalidad del volumen pulmonar. Por este motivo, el
proceso de generacion de lesiones se repitio 1000 veces de forma independiente, para
asegurar la cobertura completa del volumen pulmonar durante la evaluacion.

Bajo este modelo de lesiones tumorales y considerando la informacion obtenida del pulmén
adulto sano se desarroll6 el estudio de factibilidad dosimétrica que se describe a

continuacion.

6.5.4 Prescripcion y consideraciones dosimétricas

Si consideramos el pulmoén a tratar segun el escenario clinico explicado en la seccion
previa, y recordamos la indicacion primaria de elegibilidad, a saber, I) estado general del
paciente bueno y II) sin enfermedad extrapulmonar detectable, debemos definir una
prescripcion de dosis que no comprometa la funcionalidad del 6rgano general.

La técnica de BNCT ex — situ conlleva la irradiacion del volumen pulmonar completo, 1o
que difiere sustancialmente con las técnicas radiantes rutinarias que minimizan el volumen
directamente irradiado. El criterio de prescripcion mas cercano a las condiciones propuestas
por BNCT fue estudiado por Van Dyk et. al. (1981)" en la década de los ‘80 para la
irradiacion total de pulmon (WLI, del inglés Whole Lung Irradiation) en pacientes tratados
en una Unica fraccion de fotones para las metastasis pulmonares de sarcoma de Ewing y

Wilms.
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En estos casos, donde el blanco de tratamiento era coincidente con el propuesto para BNCT,
la imposibilidad de generar una conformacion geométrica del campo de fotones condujo a
entregar una misma dosis al tejido sano y tumoral, de valores bajos, no alcanzando una
ventaja terapéutica apreciable.

Partiendo de un reprocesamiento critico de las dosis entregadas y las condiciones generales
de los pacientes, Van Dyk et. al. (1981) genero6 la curva dosis-efecto para pacientes tratados
con una Unica fraccion a partir de dos campos opuestos y paralelos (en configuracion AP-
PA). De estos estudios se deriva que la neumonitis radioinducida (efecto no deseado) se
observa a partir de 7,5 Gy en el isocentro, con un 5% de incidencia a los 8,2 Gy. Por sobre
esta dosis la curva sigmoidea de complicacion crece drasticamente alcanzandose una
incidencia de 50% y 95% a 9,3 Gy y 10,6 Gy, respectivamente. Este efecto de neumonitis
por radiacion se presenta entre uno y siete meses pos-irradiacion, alcanzando el pico de
incidencia entre los meses 2 y 3.

Si consideramos que dadas las caracteristicas de las irradiaciones analizadas por Van Dyk
et. al. (1981), la dosis entregada en el volumen pulmonar es probablemente uniforme,
podemos sugerir que el valor de dosis reportado en el isocentro sera casi coincidente con la
dosis media administrada en el volumen. De esta forma, y teniendo en cuenta la distribucion
de dosis no uniforme de los tejidos sanos caracteristica en BNCT, consideramos como dosis
de prescripcion conservativa 7,5 Gy-Eq de dosis media en el pulmén explantado.

Una segunda consideracion se debe hacer sobre la dosimetria en el tratamiento de BNCT
ex — situ ya que las distintas componentes de dosis absorbida deben ser debidamente
ponderadas por los factores de eficiencia bioldgica relativa (RBE) y eficiencia biologica
del compuesto borado (CBE) para obtener la dosis foton equivalente o Gy-Eq (Seccion
1.4). Los factores utilizados en este trabajo para €l calculo de la dosis en tejido normal
surgen de un estudio realizado en el Instituto Tecnologico de Massachusetts (MIT) sobre
roedores, en el que se considerd el incremento en la tasa respiratoria como efecto de
toxicidad agudal®!. Los valores de CBE reportados para este efecto fueron los considerados
en este trabajo ya que las complicaciones agudas son de caracter relevante en el tipo de
paciente elegible para este protocolo. En el caso de tumor, no se han documentado en la
bibliografia datos de factores para cancer de pulmon o metastasis de sarcomas. Para este
tejido adoptamos, por tal motivo, los valores que han sido utilizados ampliamente en el

ambito clinico de BNCT para diversos tipos de tumores (melanoma, tumores de cabeza y
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Tabla 6-1. Factores de efectividad bioldgica relativa y efectividad biolégica del compuesto borado
utilizados para el pulmoén sano y tumor. Valores extraidos de Yin Li Kiger et. al. (2008)F0 y
Coderre et. al. (1997)1"1,

“Bm,a)Li 14N(n,p)14C  Neutrones rdpidos  Fotones
Pulmon sano 14 3.2 3,2 1
Tumor 3,8 32 32 1

cuello, higado, etc.), y que fueron establecidos por Coderre et. al. (1997)!'!] en un modelo
de gioblastoma multiforme (GBM) en ratas 9L, considerando una fraccion de supervivencia
del 1%. La Tabla 6-1 resume los valores utilizados en este trabajo para pulmoén adulto sano

y tumor.

6.5.5 Generacion del plan de tratamiento y evaluacion dosimétrica

La planificacion del tratamiento fue llevada a cabo segin el escenario clinico y las
condiciones dosimétricas previamente establecidas. Dicha planificacidén contempla el uso
del modelo MCNP de la facilidad del reactor RA-3 para la simulacion de la irradiacion del
pulmon, la reconstruccidon del pulmoén colapsado en base al estudio de imagenes CT del
fantoma mediante el método MultiCell, y la evaluacion dosimétrica a partir del entorno

gréfico de planificacion y las herramientas de optimizacion generadas en esta tesis.

El modelo completo MCNP de la FCCT presentado en el Capitulo 3 fue utilizado como
fuente de particulas para la dosimetria tridimensional. El modelo geométrico de la
configuracion deirradiacion se construyo en base a la tomografia realizada sobre el fantoma
de pulmon humano colapsado (Seccion 6.5.2), y el modelo MCNP del contenedor de
acrilico propuesto para el transporte e irradiacion durante el procedimiento ex - situ.

El contenedor de acrilico o caja de irradiacion desarrollado por Gadan et. al. (2009)34 para
el tratamiento por BNCT ex — sifu de carcinoma metastasico de colon en higado, fue
disefiado considerando las dimensiones méaximas de la FCCT del reactor RA-3 y la
necesidad de minimizar el intercambio de calor entre el organo y la cavidad (con

temperaturas entre 37 y 40 °C) durante la irradiacion. Como se puede ver en la Figura 6-8a,
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Figura 6-9 a) Representacién tridimensional de la geometria adoptada por el pulmén humano

colapsado con la solucién de preservacion, cuando es colocado dentro del contenedor de acrilico
para la irradiacién. b) Vista longitudinal, en plano medio, del modelo MCNP de la FCCT incluyendo
la reconstrucciéon MultiCell del pulmén explantado junto con la solucién de preservacién dentro

del contenedor de acrilico.

éste cuenta con una doble pared de acrilico en todas las caras lo que genera un volumen de

aire estanco entre las mismas que funciona como aislante térmico pasivo.

La TAC del organo en la posicidn de tratamiento fue segmentada y codificada en lenguaje
MCNP por medio del coédigo MultiCell eligiendo el tamafio minimo de la hoja igual al
univel para obtener una reconstruccién volumétrica fiel al estudio por imagenes. La
representacion voxelizada de la geometria se introdujo virtualmente en la cavidad de
irradiacion (Figura 6-9), y el volumen de interés se cubrio con una unidad de calculo de
0,125 cm?3. Sobre dicha unidad se estimaron las 4 componentes de tasa de dosis absorbida
a partir del calculo de KERMA, a partir de asumir que se cumple la condicién de equilibrio
de particulas cargadas (CPE) en todo punto del volumen de interés. Para todos los calculos
se consideraron los efectos de la unién molecular del hidrégeno sobre el transporte de
neutrones mediante el agregado del tratamiento térmico para hidrogeno en agua a 300K.

Sobre la unidad de calculo se estimo flujo de particulas mediante el 7ally F4 integrado por
los factores KERMA dependientes de la energia correspondientes para neutrones y fotones.

Los factores KERMA para pulmon sano se derivaron de las tablas publicadas en el reporte
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ICRU 638! (para H,C,N,0 y P) y de las tablas de seccion eficaz y Q-value (para S y Cl)
del JENDL — 3.2 Los coeficientes de atenuacion maésica en pulmon para rayos X
reportados por Hubbel y Selter fueron empleados para los fotones!*3!. Para la componente
de boro utilizamos los valores para una concentracién de 1 pg/g reportados por Goorley et.

al. (2002)°1,

6.5.5.1 Concentracion de boro en el pulmon

Los estudios pre-clinicos en el modelo ovino mostraron que a partir de 120 minutos desde
comienzo de infusion, los perfiles de concentracion del compuesto BPA-F en sangre,
pulmén y piel decaen lenta y progresivamente.
La optimizacion del procedimiento quirdrgico, por otra parte, hizo posible que la escision
del pulmon se complete aproximadamente en el tiempo en que los perfiles de la
concentracion de boro decrecen lentamente. De esta forma, el valor de concentracion de
boro en tejido sano previa perfusion se elige como aquel del perfil de pulmén
correspondiente al tiempo de escision.
A partir de los ajustes de la concentracion de boro en pulmoén en el modelo ovino
calculamos el valor correspondiente al instante de la escision, es decir,

Bpuimsén(te = 120 min) = 21,4 + 0,4 ug/g.
Considerando que los procesos de lavado y perfusion del érgano afectan la concentracion
de boro en el pulmoén sano segun el factor de retencidén medio obtenido en la Seccidén 6.4.2,
dicha concentracion en condiciones ex - situ resulta

Bex =9,8+3,0 ug/g.

Ante la imposibilidad de desarrollar un modelo de tumor pulmonar en un animal grande
inmunocompetente como el ovino, no contamos con valores de concentracion de boro en
tumor en el mismo modelo animal. Sin embargo, se han reportados datos sobre la relacion
de concentracion de boro entre tumor y tejido sano (T:N) en un modelo de metastasis
pulmonar de carcinoma de colon en animal pequefio que pueden utilizarse como una
primera aproximacion para la dosimetria computacional®”3!. Por otra parte, existen
valores publicados de relaciones T:N en pacientes con mesotelioma tratados por

BNCTI19:2092]
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Tabla 6-2 Relaciones de concentracién de boro entre tumor y tejido sano (T:N) para el compuesto
BPA-F y diversos tumores en pulmén, obtenidas en modelos animales y en pacientes en los

Gltimos 10 afios.

Referencia TN Tiempo desde fin de Tumor
infusion a la
medicion del T:N (h)
Trivillin ez. al. (2014)31 1,9 3,0 Colon ca. Mets en ratas
Bortolussi et. al. (2011)7 >3 4.9 Colon ca. Mets en ratas
Suzuki et. al. (2008111-201212°)  2.0-3,1 N/A - 1,0 Mesotelioma paciente
Suzuki et. al. (2007)!13) 1,6 0,5 Mesotelioma en ratas
Suzuki et. al. (2008)!*°] 3 1,0 Mits. pulmén en paciente

La Tabla 6-2 resume las relaciones T:N de concentracion de boro publicadas en la literatura.
Debido a que las relaciones pueden depender segun el tiempo en que se observan, se indica
ademas el tiempo desde el fin de infusion en que se evaluod cada relacion T:N.

El rango de relaciones de concentracion reportadas por los distintos grupos comprende
valores entre 1,6 hasta mas de 3. Si consideramos que los criterios de inclusion de pacientes
en BNCT usualmente establecen un T:N > 2, y asumimos que la relacién de concentracion
entre el tejido tumoral y el érgano es constante y que no varia debido a la perfusion del
organo, podemos considerar valores de T:N de 2 a 3,5 adecuados para la evaluacion de la

dosimetria del volumen tumoral.

6.5.5.2 Plan de tratamiento y tiempo de irradiacion

El objetivo del plan de tratamiento a determinar es maximizar la uniformidad de dosis en
el volumen pulmonar. Asi, independientemente de no conocer las posiciones de las lesiones
del 6rgano a tratar, la dosis tumoral minima se maximiza, entendiéndose la dosis minima
como el primer parametro de optimizacion posible del tratamiento. Por otra parte, la
uniformidad de dosis en el volumen pulmonar sano corresponderia a una distribucion
conceptualmente equivalente a una irradiacion antero posterior- postero anterior evaluado
por Van Dyk (1981)®. De esta forma, los criterios de prescripcion derivados del trabajo

de este autor se aplicarian de manera casi directa al estudio en cuestion.
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Figura 6-10 Representacién del perfil longitudinal de flujo neutrénico a lo largo del pulmén en la
cavidad de irradiacién para una irradiacién Antero-Posterior (AP) y una Postero-Anterior (PA). El
resultado de sumar la contribucién de ambos sentidos de irradiacién (AP+PA) nos permite obtener

un flujo mas homogéneo en el pulmén.

Teniendo en cuenta la atenuacidn del flujo en la cavidad de irradiacion de la FCCT a medida
que nos alejamos del nucleo del reactor se propuso una irradiacion que contempla la
rotacidon en 180° del contenedor con el 6rgano en direccion antero-posterior al 50% del
tiempo total de tratamiento. Esta configuracion compensa la atenuacion del flujo neutronico
en la parte interior y posterior del 6érgano, manteniendo la heterogeneidad de la dosis tan
baja como sea posible en la mayor parte del volumen pulmonar. Un perfil ilustrativo se
presenta en la Figura 6-10 como ejemplo del efecto esperado por la rotacion del contenedor.
Asumiendo que la concentracion media de boro en el pulmdn se mantiene constante durante
todo el tiempo en que éste permanece explantado, y que la totalidad del volumen irradiado
corresponde a pulmon sano, el tiempo de irradiacion requerido para alcanzar la dosis de

prescripcion de 7,5 Gy-Eq es 415+5 segundos.

6.5.5.3 Dosimetria resultante y andlisis del potencial terapéutico del tratamiento

En la Figura 6-11a se presentan los histogramas acumulados dosis-volumen obtenidos para
el organo explantado y perfundido, considerandolo pulmon sano en su totalidad. Los

histogramas se calcularon para el valor de concentracion de boro esperado luego de la
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Figura 6-11 a) Histograma dosis-volumen (DVH) acumulado en pulmén humano, considerando la
totalidad del volumen como pulmén sano o como tumor. Las lineas negras, sélida y de trazo,
representan el DVH para pulmén sano considerando los valores de concentracién de boro B,, =
9,8 ug/g (valor medio) y B,, = 12,8 ug/g (extremo intervalo). Las lineas soélidas rojas muestran el
DVH considera el volumen pulmonar como tumor para T:N desde 2 a 3,5. b) Namero promedio de
nédulos controlados como funcién de la relacién de concentracién de boro entre tumor-normal

T:N, para una prescripciéon de dosis fija en pulmén sano.

perfusion (B, = 9,8 ug/g) y para el extremo superior del intervalo de concentraciones
(Bex = 12,8 g/ 9).

El histograma dosis-volumen acumulado obtenido en el pulmoén sano para B, =
9,8 ug/gresulta, de acuerdo con nuestra prescripcion de dosis para evitar neumonitis
radioinducida, en una dosis media de 7,5 Gy-Eq. Si consideramos, por otra parte, la
concentracion de boro correspondiente al extremo superior de intervalo de 12,8 ug/g, la
dosis media resulta igual a 8,4 Gy-Eq., un valor ain aceptable asociado a una probabilidad
baja (~5%) de inducir neumonitis por radiacion.

En esta misma figura (Figura 6-11a) se muestran también los histogramas dosis-volumen
acumulados como funcion de la relacion de concentracion T:N, considerando el caso
hipotético de que todo el volumen pulmonar es tumor. Este analisis permite ilustrar la
ventaja dosimétrica como resultado de la captacion selectiva de boro y la microdistribucion
del compuesto borado en el tumor.

A partir de los resultados obtenidos se observa que la dosis maxima entregada al pulmon
sano es considerablemente menor que la dosis minima entregada al tumor, incluso para el

valor minimo de la relacion T:N aceptada segin nuestro criterio de inclusion.



Consideraciones del tratamiento — conclusiones para el tratamiento 156
ex — situ

Si analizamos la ventaja terapéutica a partir del escenario clinicamente realista propuesto
en la Seccion 6.5.3, podemos calcular la probabilidad de control para cada nddulo a partir
del modelo de 7CP desarrollado en esta tesis para pulmén (Capitulo 5).

La fraccién esperada de noddulos controlados se muestra en la Figura 6-11b para las
diferentes relaciones de concentracién T:N consideradas. La fraccion media de nddulos
controlados (expresado como porcentaje) es mayor que 85% para la menor relacién T:N
considerada en nuestro andlisis. La fraccion controlada de nddulos crece con el valor de
T:N, alcanzando un valor de 97% para la relacion de concentracion de boro 3,5 (usualmente
usada en los protocolos clinicos de BNCT). Estos resultados nos permiten concluir que,
incluso para relaciones mas desfavorables de concentracién de boro tumor-sano, la

probabilidad de que la mayoria de los nodulos sean controlados es alta.

6.6 Consideraciones del tratamiento — conclusiones para el
tratamiento ex — situ

En el presente capitulo se presentaron los ensayos pre-clinicos que estan siendo evaluados
para estudiar la factibilidad de BNCT para el tratamiento de tumores difusos de pulmon
aplicando la técnica ex — situ. El modelo pre-clinico implementado en un animal grande fue
validado por primera vez en BNCT en términos de factibilidad quirargica y de la

biodistribucién del compuesto BPA-F.

En funcion del entendimiento que adquirimos en el modelo de pulmoén sano de oveja sobre
la cirugia de autotrasplante, y las potenciales complicaciones y limitaciones, fuimos
capaces de adaptar y optimizar el procedimiento propuesto de forma de incrementar la
seguridad y probabilidad de éxito asociada a la terapia.

La biodistribucion del compuesto borado BPA-F en el modelo animal mostro que la
cinética del compuesto en sangre y piel representa de forma adecuada los perfiles
observados en pacientes humanos bajo el mismo esquema de infusion del compuesto. Esta
concordancia cuantitativa y cualitativa en los perfiles de boro permite validar la eleccion
del modelo pre-clinico en animal grande como sustituto del humano, y en consecuencia,
usar los resultados obtenidos en dicho modelo para representar la cinética y captacion del

compuesto en los tejidos de interés en el paciente.
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Los resultados de la concentracion de boro medida en funcidn del tiempo para el pulmon
sano indican, con un alto nivel de confianza, que la distribucidn espacial macroscopica del
compuesto borado es homogénea en el pulmon.

La relacion de concentracidon de boro pulmon-sangre constante obtenida 80 minutos pos
infusidn (1,340,1) resulta clinicamente valiosa ya que permite establecer de forma indirecta
la concentracion de boro esperada en pulmoén mediante la simple cuantificacion de la
cantidad de boro en sangre. Esta estimacion indirecta en conjunto con el factor de retencion
de boro calculado resultan esenciales para una correcta dosimetria en el paciente.

El modelo pre-clinico propuesto nos permitio estudiar el comportamiento del pulmén
explantado. La reduccidn de la concentracidén de boro en el o6rgano debido al protocolo
necesario para mantener la viabilidad del pulmén es esperable. La distribucion del factor
de retencidn de boro luego del lavado y perfusion se obtuvo para el pulmén sano, mostrando
que el valor medio obtenido de 0,46+0,14 se encuentra en el rango de valores observado
por Trivillin et. al. (2014)!* para el modelo de metéstasis pulmonar de carcinoma de colon

en rata.

La dosimetria computacional sobre el pulmén humano se realizo con alta precision, en un
escenario clinicamente realista, y tomando en cuenta los datos derivados del modelo pre-
clinico y los actualmente disponibles en bibliografia. A partir de nuestro estudio obtuvimos
un tratamiento realizable desde el punto de vista dosimétrico y operativo, con un control
tumoral muy favorable mayor a 85% incluso para relaciones de concentracion de boro
tumor-sangre bajas.

La estrategia de tratamiento ex — situ que contempla la irradiacion del pulmon completo
con BNCT resulta en una fraccién promedio de noédulos controlados superior al 85% en

condiciones conservativas de analisis.

La estrategia de irradiacion del pulmon completo para el tratamiento de lesiones difusas,
en particular en pacientes con enfermedad de Wilms o Ewing, ha sido propuesta para
fotones mostrando en publicaciones recientes Whelan et. al. (2002) P31y Bolling et. al.
(2008) %1 que lo resultados de control son promisorios aunque limitados por la dosis
entregada al volumen pulmonar sano. Es por esta razén que BNCT ex — situ resultaria una

opcion valida en estos pacientes, mostrando que es capaz de entregar una dosis
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selectivamente alta al volumen tumoral en una tnica fraccién mientras la dosis en el tejido
sano se mantiene dentro de los valores seguros. BNCT podria de esta forma asegurar una
potencial sobrevida general extendida para los pacientes tratados, al menos equivalente a
la observada actualmente con fotones. Es importante remarcar que este tipo de casos no son
elegibles para terapias loco regionales, como radioterapia o cirugia, debido principalmente
alaimposibilidad de delimitar el volumen tumoral preservando la funcionalidad del érgano

sano.

El escenario mas frecuente en las metastasis pulmonares involucra la diseminacion de la
enfermedad en ambos pulmones. En estos casos, el procedimiento de irradiacion ex — sifu
se realizaria en forma secuencial, con un tiempo de recuperacion adecuado entre
irradiaciones que permita asegurar la funcionalidad del primer pulmon tratado. Es esperable
que los resultados obtenidos en nuestro trabajo se mantengan en esta situacién clinica.

Todo lo expuesto hasta aqui nos permite afirmar que BNCT ex - sifu seria un tratamiento
altamente promisorio para el control de lesiones difusas en pulmon, con un beneficio neto
por sobre la complejidad de la técnica, y en particular, por sobre los tratamientos actuales
que no logran una extension en la sobrevida general de los pacientes ni una mejora en la

calidad de vida de los mismos.
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7 Estudio de factibilidad de BNCT in — situ para
tumores pulmonares

En el capitulo anterior se analizo el potencial terapéutico de BNCT para el tratamiento de
tumores difusos de pulmoén aplicando la técnica de irradiacion ex — sifu, y concluimos que
dicho tratamiento presentaria un beneficio neto por sobre la complejidad de la técnica,
alcanzando valores de control tumoral mayores a 85% incluso para relaciones de
concentracion de boro tumor-sangre bajas.

Por otra parte, dada la alta tasa de incidencia de tumores del tipo NSCLC de estadio
temprano en conjunto con los resultados prometedores de los tratamientos
hipofraccionados con fotones, y la creciente presencia de los aceleradores como fuentes de
neutrones para BNCT, en el marco de esta tesis surge la inquietud de considerar esta terapia
como una opcion factible para el tratamiento de tumores pulmonares solidos en estadio
temprano y, que no cumplan con los criterios de inclusion de las terapias vigentes.

Dado que el tratamiento ex —situ no representaria una ventaja dosimétrica significativa para
estos casos por sobre la complejidad de la técnica, en este capitulo exploramos la aplicacion
in - situ de BNCT en tumores solidos localizados NSCLC en estadio temprano no tratables
con SABR. Por completitud del presente trabajo y a modo de comparacion final, se evalua
la posibilidad irradiar la totalidad del volumen pulmonar y se juzga el potencial terapéutico
sin mediar el autotrasplante en el escenario clinico de metastasis pulmonar difusa

presentado en la Seccion 6.5.3.

7.1 Biodistribucion de boro en pulmén en un modelo in - situ.

La irradiacion in - situ del volumen pulmonar, ya sea en forma parcial en el caso de tumores
localizados o completa para las metastasis difusas, conlleva la exposicién no deseada de
los organos sanos presentes en la cavidad toracica. Dado que la dosis recibida por estos
organos en riesgo (OAR) no debe superar los limites impuestos, resulta necesario contar
con los datos de la concentracion de boro tanto en los tejidos sanos como en el tumor. A
diferencia de lo que ocurre en el escenario ex — sifu, la concentracidn de boro de los tejidos
u organos en la situacion in —situ varia a lo largo de la irradiacion, agregando un parametro

adicional al momento de evaluar el mejor plan de tratamiento.
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La cinética del compuesto borado en pulmén sano puede determinarse a partir de
mediciones de concentracion de boro en muestras de pulmoén pacientes y su ajuste
correspondiente en base a un modelo de compartimentos. Sin embargo, como se explicd en
la Seccion 5.1.2, este procedimiento de extraccion de muestras es invasivo y seria
impracticable realizarlo en seres humanos. Por este motivo, la concentracion de boro sobre
los tejidos de interés clinico se determina a partir de los estudios de cinética en modelos

radiobiologicos o pre-clinicos de pequefios y grandes animales.

Enla Seccion 6.4 de esta tesis presentamos los perfiles de concentracion de boro en pulmén
sano, junto con los de sangre y piel, para el modelo de animal grande. Como se menciond
en dicho capitulo, al dia de la fecha no se cuenta con un modelo de tumor especifico en la
oveja que pueda ser usado como fuente de informacion respecto de la captacion del
compuesto sin tener que inmuno-suprimir al animal. Por este motivo, la determinacién de
los perfiles de concentracion del compuesto borado sobre los diferentes modelos de interés
para BNCT suele realizarse en animales pequefios, generalmente ratas BDIX.

Debido al interés creciente en los ultimos afios de aplicar BNCT a tumores metastasicos en
pulmén, investigadores de la Universidad de Pavia realizaron un estudio farmaco-cinético
utilizando un modelo animal en ratas con metéstasis pulmonares de carcinoma de colon.
En estos estudios los animales fueron inyectados con el compuesto BPA-F, a una dosis de
300 mg/kg de peso, y sacrificados a diferentes intervalos de tiempo pos inyeccion.
Posteriormente se tomaron muestras de pulmén sano y tumor que fueron luego analizadas
para la determinar su concentracion de boro por medio de espectrometria alfa® y
autoradiografia neutronical®’l.

Con el objetivo de que estos datos sean utiles en el contexto clinico de humanos, los valores
absolutos medidos de concentracidon de boro en tumor y pulmon sano en el modelo de rata
fueron ajustados por un factor de normalizacion igual 1,5. De esta forma, el pulmoén sano
queda con una concentracion practicamente igual a la de la sangre (siguiendo lo explicado
en la Seccion 5.1.2), considerando que esta ultima debe ser de ~20 ug/g a los 60 minutos

luego del fin de la infusion.

La Figura 7-1 a muestra los resultados experimentales obtenidos en el modelo animal en
ratas con metastasis pulmonares de carcinoma de colon modificados por el factor de

normalizacidn, junto con los ajustes correspondientes a partir del modelo de dos
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Figura 7-1 a) Perfiles de concentracién de boro medidos en el modelo de ratas con metastasis
pulmonares de carcinoma de colon (modificados por el factor de normalizacién 1,5), junto con los
ajustes correspondientes para pulmén sano y metastasis (Mtts) pulmonares usando el modelo
abierto de dos compartimentos. b) Relacién de concentracién de boro entre el tejido tumoral y
sano promediada en un intervalo de 1,5 h en funcién del tiempo pos infusién de BPA-F. La linea

de trazo horizontal representa la minima relacién segln el criterio de elegibilidad.

compartimentos!”*!. El perfil obtenido en pulmoén sano es consistente, cualitativa y
cuantitativamente, con los perfiles observados en el modelo ovino.

Por otra parte, la relacion de concentracion promediada en 1,5 h entre tumor y pulmon sano
(T:N) toma valores entre 1,6 y 3,5 (Figura 7-1 b), comparables con el rango reportado en
la Tabla 6-2. Si en el escenario in - situ mantenemos la restriccion sobre la minima relacion
T:N aceptada segin los criterios de elegibilidad usados en BNCT, y adoptada para el

estudio ex — situ, ésta se alcanzaria a partir de ~130 minutos pos infusion del compuesto.

Para planificar un tratamiento de pulmoén in - situ con BNCT es necesario conocer la
concentracion boro en todos tejidos sanos involucrados en la irradiacion mas alla del
pulmon, como ser, corazon, médula espinal, tejido blando, piel y hueso. En la clinica de
BNCT, la concentracion de todos estos tejidos, con excepcion de la piel, es considerada
igual a la concentracion de la sangre. Dado que la concentracién de pulmén sano es
practicamente igual a la de la sangre, en nuestro estudio se utilizé el perfil de pulmoén
presentado en la Figura 7-1a para estimar la concentracion del resto de los organos de
interés. En cuanto a la piel, teniendo en cuenta que dicho tejido concentra 1,5 veces el valor

en sangre!'®l, se adoptd una relacion de concentracion de boro piel - pulmén sano de 1,5.
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Se debe notar que, si bien estas hipotesis de trabajo resultan en una concentracioén de boro
“exacta” solamente para pulmon, la cantidad de boro que se asume para el resto de los
organos sanos es, en todos los casos, conservativa (es decir, el valor asumido es una cota
superior al esperado). Recordar que los estudios en el modelo ovino muestran que la
concentracion de boro obtenida en pulmoén es levemente mayor a la de la sangre (con una

relacién de 1,3+0,1).

En el caso particular de los tumores solidos en pulmén de células no pequefias, actualmente
no se cuenta con informacion de perfiles de concentracion de boro basados en modelos pre-
clinicos como para el caso de metastasis pulmonares de carcinoma de colon. Sin embargo,
las relaciones de concentracion reportadas por Suzuki et. al. (2012)/?° en pacientes tratados
con BNCT indicarian que la cinética de captacion de boro en el cancer de pulmon
(mesoteliomas, metastasis de ca. de pulmoén) no es diferente a aquella observada para las
metastasis de cancer de colon. Por este motivo, el perfil de concentracion presentado en la
Figura 7-1a para las metastasis de cancer de colon en pulmoén se utilizo en este trabajo para

representar la cinética del boro en los tumores de NSCLC.

7.2 Organos de riesgo asociados, prescripcion y
consideraciones dosimétricas

A diferencia del tratamiento ex — sifu en donde el inico 6rgano de riesgo es el pulmon sano,
la irradiacién in — situ debe considerar los 6rganos del volumen toracico circundantes al
volumen pulmonar que reciben radiacion. Asi, la dosis entregada es estos organos de riesgo
se debe mantener tan baja como sea posible siempre por debajo de los limites
recomendados.

El tipo de tratamiento con mas similitudes a BNCT en térax, en cuanto a la entrega de una
dosis alta en una Unica fraccion, es la Radioterapia Ablativa Estereostatica (SABR, del
inglés Stereotactic Ablative Body Radiotherapy)w. Siguiendo las recomendaciones

expresadas por la Asociacion Americana de Fisica Médica en el documento técnico TG

¥y Esta técnica, en lugar de administrar pequefias dosis de radiacién por dia durante varias semanas, entrega
altas dosis de radiacion espacialmente muy confinada en pocas fracciones (usualmente entre 1y 5
fracciones). Para poder dirigir la radiaciéon con precision, el paciente se coloca en un armazon
especialmente disefiado que reduce el movimiento de 1a region.
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1011 para la aplicacion de SABR en cancer de pulmén, consideradas en el proceso de
planificacion del tratamiento fueron:

1. Corazon: Dmax <22 Gy

2. Médula espinal: Dmix < 14 Gy

3. Piel: Vasgy < 10 cm® 0 Dmax < 26 Gy

4. Traquea y bronquios proximales: Dmsx < 20,2 Gy

5. Costillas: Dmax <30 Gy
Para definir la dosis limitante en el pulmén sano debe considerarse el tipo de tumor a tratar,
es decir, si es localizado o difuso. Si se trata un tumor soélido localizado el volumen
irradiado de pulmon sera parcial y la dosis limitante diferira de aquella considerada para el
caso de irradiacion completa del volumen pulmonar, como el caso ex - sifu. A continuacion

se describen las prescripciones consideradas en este trabajo para ambos escenarios.

7.2.1 Irradiacion de un volumen parcial de pulmo6n sano

Los tumores localizados se encuentran delimitados en una porcion del volumen pulmonar,
y el plan de tratamiento involucra la irradiacién de un volumen parcial del pulmon. Para
estos casos, el pulmoén sano se define como la suma del volumen pulmonar izquierdo y
derecho libres de enfermedad.
Siguiendo las recomendaciones del documento técnico TG 101°°! y Ia experiencia clinica
de Timmerman et al. (2010), los limites dosimétricos adoptados en nuestro trabajo para
volumen pulmonar sano son:

1. Masde 1500 cm® con una dosis menor a 7 Gy para asegurar la funcionalidad basica

3 con una dosis menor a 7,4 Gy para tener una

del organo, o mas de 1000 cm
probabilidad de neumonitis del 20%.

2. Vaay < 10%

En el escenario de tumores localizados se consideré un Planning Target Volume (PTV)
igual al Clinical Target Volume (CTV) mas un margen de seguridad maximo de 30 mm en
todas las direcciones, segun la localizacion y movilidad del CTV.

El margen de seguridad en la delimitacion del volumen de planificacion es dependiente de

la localizacion tumoral y el tipo de tratamiento radiante. En el caso particular de SABR se
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definen margenes reducidos que se asocian, en el caso del pulmon, a dispositivos de disparo
selectivo del haz de fotones sincronizados con la frecuencia respiratoria del paciente. En el
caso de BNCT, los margenes que utilizamos son coincidentes con los utilizados en 3DC-
RT donde la irradiacion es continua. Esta eleccion fue hecha bajo la consideracion que en
BNCT la aplicacion de un disparo selectivo asociado a la respiracion del paciente no es
posible y, por lo tanto, nuestro PTV debe cubrir completamente el volumen a tratar durante
todo el ciclo respiratorio.

Por otra parte debemos considerar que, a diferencia de las terapias radiantes con fotones,
en BNCT existe una conformacion bioldgica de la dosis debida a la captacion preferencial
del compuesto borado en el volumen a tratar. Esto significa que la deposicion de dosis
ocurre selectivamente en el tumor independientemente de su desplazamiento durante el
ciclo respiratorio, siempre que se asegure en el volumen a tratar un flujo de neutrones

térmicos suficiente en todo su volumen.

7.2.2 Irradiacion total del volumen pulmonar

El tratamiento de las lesiones nodulares difusas conlleva la necesidad de irradiar el volumen
pulmonar completo. Esta condicidn es equivalente al tratamiento ex — situ propuesto en esta
tesis, con la salvedad que la uniformidad de dosis en el volumen pulmonar sano se debe
obtener a partir de la configuracion de multiples haces externos.

En base a lo descripto en la Seccion 6.5.4 para el caso de irradiacion completa de pulmon,

consideramos una dosis media de 7,5 Gy como la dosis de prescripcion.

7.3 Haces de neutrones para la irradiacion toracica

La irradiacién de la cavidad toracica, particularmente en el volumen pulmonar, requiere de
haces de neutrones con un espectro epitérmico, capaces de entregar una fluencia suficiente
de neutrones térmicos en el volumen a tratar (generalmente no superficial) y al mismo
tiempo mantener la dosis no deseada tan baja como sea posible.

Los haces de neutrones epitérmicos disefiados para el tratamiento de tumores profundos en
BNCT tienen energias centradas alrededor de los 10 keV!!l. Sin embargo, a medida que la
energia de los neutrones aumenta, la dosis entregada en los tejidos mas superficiales, como

ser la piel o la médula espinal, también aumenta. De esta forma, estos organos podrian
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limitar el tiempo de tratamiento en el caso de los tumores toracicos y, consecuentemente,

la dosis entregada al tumor.

En el marco del presente trabajo y con el objetivo de explorar las ventajas y limitaciones
asociadas al tratamiento de tumores de pulmoén por BNCT, se evaluaron diferentes fuentes
de neutrones ideales sobre modelos reales de torax humano con tumores localizados.

La energia de los haces ideales estudiados se describio a partir de una distribucién
Gaussiana con energias medias de 100 eV, 500 eV, 1 keV, 3 keV y 6 keV, y desvios
estandar de 0,02 keV para las energias medias de hasta 1 keV, y 0,2 keV para las restantes.

Enla Seccion 7.4.1 se presenta de manera detallada el anélisis realizado sobre un caso real,
donde a partir de la evaluacion del potencial terapéutico y la dosis entregada en los 6rganos
sanos, se puede definir un rango de energias medias para los haces de neutrones entre [S00
eV — 3 keV] con resultados dosimétricamente prometedores. Por otra parte, dentro de este
rango de energias, el haz con energia media de 1 keV presentd los mejores resultados
dosimétricos.

Considerando este rango de energias, obtenidas a partir de los haces ideales, adecuadas para
el tratamiento in - situ de pulmon seleccionamos de la literatura dos espectros neutronicos
de haces reales o proyectados para BNCT. Estos haces reales poseen un espectro energético
que los convierte en potenciales candidatos como fuentes de neutrones para el tratamiento
in — situ de BNCT en pulmon, Figura 7-2. El primer haz realista, llamado MIT-SPECT,
estd basado en el espectro energético publicado del haz epitérmico del reactor MIT-II
desarrollado para BNCT™!. El espectro del haz se caracteriza por tener un 95% de los
neutrones en el rango de energias [0,10 keV], y de este porcentaje un 20% se encuentra
entre 500 eV y 3 keV, considerado el intervalo optimo. El segundo haz realista utilizado,
llamado CNEA-MEC, estd basado en un espectro energético publicado por Capoulat et. al.
(2014)71En este caso, el 90% de los neutrones esta entre 0.2 eV y 20 keV, y cerca del
30% de estos entre [S00 eV — 3 keV].

En todos los casos evaluados, y para todos los haces evaluados, se normaliz6 el maximo
flujo térmico en agua a 5 x 10° n cm™ s'. De esta forma la comparacion entre los diferentes
haces, y los resultados obtenidos con cada uno de ellos, se independizo de la intensidad del

haz.
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Figura 7-2 Flujo neutrénico relativo por unidad de letargia (u.d.l.) como funcién de la energia para
los haces MIT-SPECT y CNEA-MEC basados en un reactor epitérmico y la fuente de neutrones

basada en aceleradores.

Por ultimo, la contaminacion de fotones presente en los haces no fue explicitamente
calculada durante el transporte de particulas. Para considerar su contribucién a la dosis total
se aplico un incremento del 50% a la dosis fotén inducida en el paciente. Esté criterio se
fundamenta en la relacion maxima observada entre la dosis foton estructural e inducida en

la facilidad de BNCT del haz B1 del reactor RA-6 en fantoma cilindrico de agual'¢l.

7.4 BNCT para tumores de pulmon solidos de células no
pequeiias.

La aplicacion del tratamiento radiante altamente conformado siguiendo un
hipofraccionamiento agresivo, denominado SABR, como opcidn terapéutica para tumores
NSCLC en estadios tempranos (estadio I y II) se encuentra en tendencia creciente con un
control tumoral cercano al 80%!362641,

Sin embargo tiene como uno de sus criterios de exclusion la localizacion del volumen
tumoral, siendo no aptos para esta modalidad aquellos tumores que se encuentren
localizados contra la pared toracica o los bronquios proximales. La principal razon es la
imposibilidad de alcanzar una conformacion geométrica del campo de tratamiento que
alcance la dosis terapéutica mientras la dosis en la region circundante se mantiene en los

limites aceptables.
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Por otra parte, desde el afio 2006, la aplicacion de BNCT para el tratamiento de diferentes
tumores de la cavidad toracica, particularmente mesotelioma, ha sido evaluada
clinicamente en Japon con resultados prometedores! %2077,

En este contexto, y dada lo el incremento del costo riesgo-beneficio que implica la
modalidad ex — situ en este tipo de casos, evaluamos la factibilidad de aplicacion de BNCT
in - situ en tumores localizados del tipo NSCLC. Con este objetivo seleccionamos dos casos
reales de pacientes con NSCLC en estadios temprano, con una localizacién no apta para
SABR y que fueron tratados originalmente con un fraccionamiento estdndar mediante
radioterapia 3D conformada (3DC-RT).

Basandonos en la experiencia con SABR realizamos una prescripcion de dosis para un
tratamiento de fraccion unica. La dosis prescripta al PTV se decidio mediante 2 criterios,
el primer criterio consiste en entregar una dosis minima de 30 Gy-Eq o mas, siempre que
fuera posible sin exceder los limites de los OARs. Cuando el primer criterio no puede ser
alcanzado, el segundo parametro de prescripcion consiste en maximizar la dosis minima al
PTV con el fin de alcanzar la maxima probabilidad de control tumoral (7CP) teodrica
posible.

Para la planificacion de un tratamiento realizable por BNCT en este tipo de tumores es
necesario, en primer lugar, determinar las caracteristicas del haz de neutrones mas propicio
a utilizar, por esto nuestro estudio comenz6 analizando los haces ideales presentados en la
Seccidon 7.3 y, en base a los resultados obtenidos, se analizaron dos haces epitérmicos reales
construidos (o en construccidén) para BNCT. Por ultimo, a partir del plan de tratamiento

mas adecuado, generamos la evaluacion dosimétrica tridimensional en cada caso.

7.4.1 Paciente #1: Volumen localizado sobre la pared toracica

El primer caso es un paciente con un volumen tumoral NSCLC (T2NOMO) sobre la pared
toracica posterior.

Para realizar el plan de tratamiento el radioterapeuta debe definir en primer lugar los
distintos volimenes de interés. Considerando la selectividad biologica del °B y la
localizacion del CTV, se selecciond un PTV con un margen de seguridad de 20 mm en
todas las direcciones.

Definidas los volimenes de interés se realiza el plan de tratamiento estudiando diferentes

incidencias posibles de haces. Evaluamos diferentes configuraciones de tratamiento
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Figura 7-3 a) Incidencia de todos los campos de tratamiento analizados en el caso 1. La mejor

configuraciéon de tratamiento obtenida se representa en linea de trazo negra. b) Dosis maxima
entregada a la piel en funcién de la energia del haz ideal para el caso 1, optimizando el tratamiento
para alcanzar una dosis minima de 30 Gy-Eq en el PTV. La linea de trazos horizontal representa

la dosis maxima tolerable por la piel.

comenzando con 5 incidencias coplanares distribuidas alrededor del isocentro de
tratamiento, como se muestra en la Figura 7-3a. Todos los haces se disefiaron con un puerto
circular de 10 cm de diametro que fue delimitado geométricamente a partir de un
conformador cuadrado 3 cm de espesor disefiado de polietileno borado con una apertura de
6 x 6 cm?.

Para todos los haces, ideales y realistas, evaluados los mejores resultados se obtuvieron
cuando utilizamos 3 incidencias (posterior, oblicuo anterior izquierdo y oblicuo anterior
derecho). Para cada configuracion explorada ajustamos los pesos relativos de las
incidencias para obtener el mejor resultado posible.

Ademas de la incidencia de lo haces de neutrones, el plan de tratamiento en BNCT es
dependiente de la concentracion de boro presente en los distintos 6rganos de interés durante
la irradiacion. En la Seccion 7.1 se presentaron los perfiles de concentracion del compuesto
borado para pulmén sano y tumor que se aplican al plan de tratamiento. Estos perfiles
forman un parametro de optimizacién del tratamiento que se tiene en cuenta la momento
de definir el mejor plan de tratamiento posible mediante la aplicacion de la optimizacion

por concentracion de boro explicada en la Seccidn 5.1.
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Para la evaluacion de los haces ideales aplicamos el criterio de optimizacidn en funcidn de
los perfiles de concentracion del compuesto borado sobre la dosis de prescripcion, 30 Gy-
Eq dosis minima, en el PTV buscando maximizar la relacion entre este valor y la dosis
entregada en 1500 cm?® de pulmén sano (dosis limitante mas conservativa).

El plan de tratamiento con los haces ideales alcanza la dosis prescripta en el PTV en un
tiempo total de 88 a 96 minutos, comparable con los tiempos actuales de BNCT en la
clinica, dependiendo de la energia media del haz utilizado.

El tiempo de inicio de tratamiento, segun el criterio de optimizacién, se dio 7 horas pos-
infusidn del compuesto borado, siendo la concentracion de boro promedio en tejido sano
de 7,8 ug/gy en tumor de 24 ug/g. Estos valores son correspondientes con la relacion tipica
tumor-tejido sano de 3 para el 1°B reportadas en la Tabla 6-2. La dosis entregada en los
organos sanos, excepto para la piel, se encontrd en todos los casos 10 % — 50 % por debajo
de los limites dosimétricos seguros correspondientes. Particularmente, el volumen
pulmonar sano que recibié menos de 7 Gy-Eq fue mayor a 2100 cm?® en todos los casos,
resultado que resulta dosimétricamente promisorio para obtener un efecto radiotdxico bajo,
o nulo, luego del tratamiento segun los limites de dosis adoptados en 7.2.1.

Si analizamos la piel (Figura 7-3b), primer tejido sano en el camino del haz, existe una
sobredosis para los tratamientos con haces de 100 eV y 6 keV, mientras que la dosis
maxima se encuentra por debajo del limite seguro (26 Gy-Eq) entre [S00 eV — 3 keV] con
un minimo para el haz de 1 keV. Por otra parte, si evaluamos la homogeneidad de dosis en
el PTV se obtiene un incremento dependiente directamente de la energia del haz.

Si comparamos el potencial terapéutico mediante el 7CP para los haces de 500 eV, 1 keV
y 3 keV, que cumplen con las restricciones de dosis en todos los tejidos sanos, obtenemos
valores cercanos al 96% en todos los casos. Por otra parte, la dosis media y maxima en el
PTV van desde 35 Gy-Eq a 40 Gy-Eq y desde 58 Gy-Eq a 62 Gy-Eq, respectivamente, a

medida que la energia del haz se incrementa (Figura 7-4a).

Estos resultados nos permiten considerar que un haz “ideal” para el tipo de tratamiento
analizado seria esencialmente epitérmico, con una energia primaria en el rango de 500 eV
y 3 keV.

Los haces epitérmicos reales tienen un espectro energético mas ancho con un contribucioén

de neutrones en el rango no deseable de energias, por ende la aplicacién de estos haces
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Figura 7-4 a) Histograma dosis-volumen diferencial para el PTV del caso 1, cuando utilizamos
haces ideales de 500 eV, 1 keV y 3 keV. Se prescribe una dosis minima de 30 Gy-Eq al PTV. b)
Histograma dosis-volumen diferencial para el PTV del caso 1 cuando utilizamos los haces reales
MIT-SPECT y MEC-CNEA. Se presenta la distribucién de dosis con el mejor haz ideal de 1 keV.

tendera a afectar la planificacion del tratamiento y el resultado obtenido con los haces
ideales. Para cuantificar este efecto, evaluamos diferentes planes de tratamiento utilizando
los haces MIT-SPECT y MEC-CNEA, los cuales se describieron en la seccion 7.3.
Manteniendo la incidencia de los haces y la conformacion geométrica de los mismos, se
aplico el algoritmo de optimizacion, a partir de los perfiles de concentracion del compuesto
borado, con el mismo criterio que para los haces ideales. Maximizar la relacion entre la
dosis minima prescripta al PTV (30 Gy-Eq) y el volumen pulmonar sano genera una dosis
en la piel superior al limite seguro establecido, 26 Gy, en un volumen no superior a 50 cm?
(6% del volumen total) que podemos atribuir a la contribucién de la componente rapida
presente en el espectro energético del haz.

Al ser la dosis en la piel superior a los limites seguros se aplico el segundo criterio de
prescripcion, maximizar la dosis minima en el PTV sin exceder los limites seguros de dosis
en los organos de riesgo. Nuevamente se aplico el algoritmo de optimizacidn, maximizando
para este caso la relacion entre la dosis minima en el PTV y la maxima dosis posible en la
piel (V236y<10cm?®), por ser este el principal tejido limitante. Ambos haces reales cumplen
con todos los limites dosimétricos en los 6rganos en riesgo, cuando la piel es el principal

organo limitante, con valores de dosis muy por debajo de la dosis limitante en cada caso.



171 Estudio de factibilidad de BNCT in — situ para tumores pulmonares

La dosis minima en el PTV, aplicando el segundo criterio de prescripcion, es ~20Gy-Eq,
iniciando el tratamiento 5 hs pos-infusion del compuesto borado. El tiempo total de
irradiacion obtenido tiene una duracion 30% menor con respecto a los haces ideales. La
relacién de concentracion de boro entre el tumor y el tejido sano durante la irradiacion es
2,5. Esta relacion se encuentra dentro del rango observado en BNCT.

La Figura 7-4b muestra la distribucion diferencial de dosis en el PTV, donde se compara la
distribucion obtenida con los haces reales respecto al haz de 1 keV, que demostro ser el
mas adecuado considerando la homogeneidad de dosis y la 7CP en el PTV en conjunto con
las dosis entregadas al volumen pulmonar sano y la piel. Los valores obtenidos de 7CP
para los haces reales son realmente altos, siendo 77% y 81% para los haces MIT-SPEC y
CNEA-MEC respectivamente, aun cuando la dosis minima entregada al PTV se encuentra

por debajo de los valores usualmente prescriptos en SABR.

7.4.2 Paciente #2: Volumen centralizado contra los bronquios
proximales

El segundo caso clinico considerado para el analisis es un paciente con NSCLC (T1INOMO).
El paciente presenta un CTV pequefio (~2,5 cm?) en la region superior media del pulmon
derecho (ver Figura 7-5a). Dada la localizacion préoxima del CTV a los bronquios
proximales este paciente no es elegible para SABR, por lo que resultaria un potencial caso
de BNCT.

Durante la delimitacion de los volimenes de interés el radioterapeuta delimitd el PTV,
segun el criterio médico, con un margen de 30 mm en todas las direcciones. Esta
delimitacion, que incrementa el CTV en ~35veces, contiene por completo el volumen que
puede ocupar el CTV durante el ciclo respiratorio del paciente

Para la determinacién del mejor plan de tratamiento para este caso, evaluamos 6 haces de
tratamiento coplanares en torno al isocentro, considerado en el centro del PTV, como se
muestra en la Figura 7-5a. El puerto de los haces se definié de forma circular con un
diametro de 10 cm y se conformd, para este caso, a partir del cuadrado de poliéster borado

de 3 cm de espesor con una apertura de 4 x 4 cm?.

Para todos los haces ideales la mejor configuracion de haces resultd ser: posterior (P),

oblicuo anterior izquierdo (OAI) y oblicuo anterior derecho (OAD). Sin embargo, en el
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Figura 7-5 a) Reconstruccién 3D del paciente 2. Todas las configuraciones de campo de
tratamiento estudiadas alrededor del isocentro, centrado en el PTV. En linea de trazo negro se
resaltan las incidencias de corresponden a la mejor configuracién obtenida. b) Histograma dosis-
volumen diferencial para el PTV cuando utilizamos haz reales (MIT-SPECT y MEC-CNEA) en el

paciente 2. Comparacidén con el mejor resultado obtenido usando haces ideales, de 1 keV.

caso de los haces reales fue necesario considerar una cuarta incidencia oblicua posterior

derecha (OPD).

Para los haces ideales se prescribe la minima dosis en el PTV segin el primer criterio
adoptado (30 Gy-Eq) y se calculan, segtin los perfiles de concentracion de boro, los tiempos
de inicio y duracion del tratamiento mediante la optimizacion entre la relacion de dosis en
el PTV y el volumen pulmonar sano.

Aunque el primer criterio de prescripcion no es alcanzable sin entregar en la piel una dosis
maxima ~4 Gy-Eq por encima del limite seguro, el haz de energia media 1 keV es con el
que se obtienen las dosis mas bajas en los volimenes sanos.

Aplicamos el segundo criterio de prescripcion, y se maximiza la dosis minima en el PTV y
la relacion entre esta dosis y la dosis maxima en piel, siempre sin exceder los limites
seguros de dosis. La dosis minima alcanzada en el PTV con este criterio es 20 Gy-Eq, y el
valor de asociado de 7CP se mantiene, elevado, en 80%.

La concentracion de boro en pulmon sano de ~11 ug/g y una relacion tumor-normal de ~2,5
veces. Ambos valores se encuentran, nuevamente, dentro del rango terapéuticamente

adecuado, con un inicio de tratamiento 5 horas después de la infusion del compuesto borado
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y una duracién de 90 minutos. El pulmon sano recibe una dosis por debajo del limite mas
conservativo establecido.

Analizando los haces reales, como es de esperar, no es posible alcanzar el primer criterio
de prescripcion, 30 Gy-Eq en el PTV, sin exceder los limites seguros de dosis en la piel.
Aplicando el segundo criterio de prescripcion, se obtuvo el mejor plan de tratamiento, para
ambos haces, con la configuracion de 4 incidencias coplanares previamente descripta
(Figura 7-5a). Maximizando la relacion entre la dosis minima en el PTV y la dosis méaxima
en la piel se alcanza una dosis minima en el PTV de ~13 Gy-Eq.

Los tiempos de irradiacién son de 70 minutos, un 20% menores a los obtenidos con los
haces ideales, con el inicio del tratamiento similar a los obtenidos para los haces previos.
La Figura 7-5b compara la distribucidn diferencial de dosis en el PTV para los diferentes
haces analizados, observandose una dosis media y méxima inferior para los haces reales
respecto al haz ideal de 1 keV. La relacion entre la concentracion de boro tumor-normal es
2,3 veces, y la 7CP alcanzada es superior al 60%.

Respecto a la dosimetria en los 6rganos sanos, la distribucion de dosis en la piel satisface
los limites dosimétricos con un valor méximo de 26 Gy-Eq, mientras que el volumen
pulmonar que recibe menos de 7 Gy-Eq se encuentra dentro de los limites dosimétricos
Seguros.

En este paciente evaluamos la reduccién del numero de incidencias a menos de 3 (o 4, de
acuerdo con el haz utilizado) obteniendo un incremento en la dosis maxima alcanzada en
la piel por encima de 30 Gy-Eq. Ademas, si uno de estas incidencias es posterior, la dosis
entregada a la medula espinal resulta peligrosamente cercana al limite dosimétrico. Por otra
parte, si incrementamos el nimero de incidencias a 5, o incluso 6, la dosis en la piel excede

nuevamente el limite dosimétrico y la ventaja terapéutica en el pulmoén sano disminuye.

7.4.3 Evaluacion del indice de conformismo (CI) para NSCLC
localizado

El indice de conformismo (ClLy) se define como la relacion entre el volumen total que
contiene la curva isodosica de X % y el volumen del PTV que recibe la misma dosis. En
cambio, el indice de conformismo pulmonar (LCly, Lung Conformity Index) restringe el

volumen total al volumen pulmonar, de principal interés para el tratamiento de NSCLC.
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Estos indices permiten evaluar el grado de conformacion y precision en la dosis entregada
al volumen tumoral respecto al tejido sano circundante, para cada tratamiento.
Calculamos los Cls y LClIs para las isodosis del 80%, 60% y 40% en cada caso. Luego los
comparamos con los valores reportados por Ong ez. al. (2010)®! para pacientes de NSCLC
tratados por SABR.

Como esperabamos, cuando contabilizamos las isodosis en todo el paciente, los Cls que
resultan para BNCT tienden a estar por encima de los valores reportados para SABR. Esto
esta asociado a la dosis de fondo, no especifica, en el tejido blando y 6seo no dependiente
de la concentracion de boro. Sin embargo, la dosis recibida por estos tejidos sigue estando
por debajo de los limites dosimétricos seguros.

Por otra parte, cuando evaluamos los LCIs todos los valores obtenidos en BNCT se
encuentran en el rango o incluso por debajo de los valores estadisticos reportados por Ong
et. al. (2010) 1. Esto muestra claramente el alto gradiente de dosis obtenido a partir de la

selectividad bioldgica del compuesto borado.

7.5 Conclusiones generales: BNCT como opcion terapéutica
para el cancer de pulmon localizado

En primer lugar podemos resaltar la posibilidad de modificar el tiempo de inicio y duracion
del tratamiento de acuerdo con la informacién temporal de la concentracion de boro en
sangre (o tejido sano) y tumor, segun se explico en la Seccion 5.1, para optimizar el
resultado dosimétrico en forma personalizada para cada tratamiento. Llevado a la practica
clinica se puede considerar una extension del protocolo aplicado en Japon, donde se utiliza
el PET-CT con el compuesto borado marcado con '8F para la determinacion de la
concentracion existente en el tejido de interés. Este concepto se podria, en teoria, aplicar
para lograr los perfiles de concentracion del compuesto borado en los tejidos de interés en
forma no invasiva para el paciente.

En los casos estudiados el tiempo transcurrido entre la infusion del compuesto borado y el
inicio de la irradiacién resultd mayor que el tiempo habitualmente adoptado en los ensayos
clinicos. Por otra parte, la duracion de los tratamientos fue consistente con los tiempos
clasicamente reportados y la relacion de concentracion entre el tejido tumoral y sano fue

entre 2,3 y 3,2 veces. Esto ultimo se encuentra en el rango de valores considerados aptos y
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satisfacen el criterio de elegibilidad cominmente adoptado en BNCT. Historicamente, una
relacién fija de 3,5 veces se adopta para los estudios de factibilidad dosimétrica. Por este
motivo, el andlisis presentado en esta tesis resulta conservativo en lo respectivo a la relacion
de concentracién de boro con resultados aun superiores si se aplica la relacién de
concentracion tumor-sano de 3.5 veces.

Si nos centramos en los haces de neutrones, un resultado importante que se desprende de
nuestro analisis indica que un haz el rango de energias entre 500 eV y 3 keV permite obtener
una distribucion de dosis con una probabilidad de control tumoral asociada favorable
cuando se planifica un tratamiento con multiples incidencias. Esto se aparta de la
tradicionalmente sugerido en diversas publicaciones cientificas que resaltan la necesidad
de haces neutrénicos con energias, del orden de 10 keV, para el tratamiento de lesiones
profundas por BNCT.

Nuestro analisis mostrd que los haces con energias por fuera del rango [500 eV — 3 keV]
no logran entregar un dosis potencialmente terapéutica al volumen tumoral sin exceder los
limites seguros de dosis en los organos sanos circundantes. Particularmente, la ulceracion
en la piel y la fractura costal son los primeros efectos radioinducidos alcanzados y por ende
los que limitan el tiempo de tratamiento y reducen la dosis entregada al tumor.

Cuando analizamos dos haces reales, no disefiados especificamente para el tratamiento de
lesiones en térax, estos demuestran ser capaces de entregar una dosis potencialmente
terapéutica. El mejor tratamiento desde el punto de vista dosimétrico se logrd con el haz
MEC-CNEA, el cual contiene un amplio nimero de neutrones en el rango de energia
determinado como Optimo para este tipo de tratamiento. Nuestros resultados sugieren que
es posible el tratamiento de lesiones toracicas que por su localizacion cuentan con opciones
acotadas, sino nulas, de posibilidades terapéuticas. Estos resultados se mostrarian mas
prometedores aun si se contara con un haz de tratamiento especificamente disefiado para
este objetivo.

Cuando analizamos los resultados obtenidos en términos de la probabilidad de control
tumoral observamos valores alrededor del ~80% o superiores con un haz semi-ideal de 1
keV, incluso cuando la dosis minima entregada al volumen tumoral no alcanza los 30 Gy-
Eq prescriptos en las experiencias clinicas por SABR. Los haces reales, aunque no
disefiados especificamente con este fin, mostraron ser capaces de entregar un tratamiento
con valores de 7CP prometedores. Ademas, los resultados obtenidos se condicen con

Suzuki ef al. (2012)"1 al mostrar que los tumores de térax superficiales son buenos
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candidatos a BNCT, como observamos en el primer caso analizado. El segundo caso de
estudio, considerado un tumor profundo de térax, muestra que ain con haces no especificos
es posible entregar una dosis adecuada al tumor y alcanzar valores de 7CP prometedores.
Por ultimo, los planes de tratamiento disefiados confirman la idea que la irradiacion con
multiples incidencias mejora la homogeneidad en la dosis entregada al volumen tumoral
ubicado en la cavidad toracica. Sin embargo, se debe prestar especial atencion al lavado en
la concentracion de boro como funcion del tiempo y el hecho que el paciente debe ser re-
posicionado entre incidencias, lo que conlleva un tiempo asociado y requiere la
optimizacion del plan de tratamiento para posibilitar su realizacion. Al realizar una
planificacion con multiples incidencias se debe evitar la superposicion entre los campos de
tratamiento a la entrada del haz, en particular en BNCT la dispersion lateral del haz en los
primeros centimetros y la presencia de OARs superficiales capaces de limitar el tiempo de
tratamiento hacen de esto un factor importante a considerar al seleccionar la separacion
angular entre campos. En esta tesis una separacion entre las incidencias de 40°, o mas,
probd ser efectiva para los planes generados, en los que se utilizaron entre 3 y 4 incidencias,
con un campo de 10 cm de didmetro. Por otra parte, mantener las incidencias en un arco
unico permite reducir el tiempo de posicionamiento intra-tratamiento, reducir las incertezas
asociadas y optimizar el tratamiento entregado.

En conclusion, BNCT se presenta como una opcidn terapéutica no solamente para los casos
de metastasis difusa, donde la técnica ex — situ es la modalidad més prometedora, sino que
también en aquellos casos de NSCLC localizados donde la realizacion de los tratamientos
radiantes clinicamente aceptados resulte sub-optimo, ya sea por un menor control de la
enfermedad o la imposibilidad de realizacion, siendo una posibilidad real de entregar un

mejor tratamiento al paciente.

7.6 BNCT in — situ para el tratamiento de lesiones nodulares
difusas

El tratamiento ex — sifu por BNCT como modalidad terapéutica de metastasis nodulares
difusas suele generar dudas debido a la complejidad quirurgica asociada, esto nos llevo a
realizar una comparacion dosimétrica con respecto a la modalidad de irradiacion in — situ

y analizar las ventajas y limitaciones de cada una.
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Figura 7-6 a) Vista superior del paciente con una configuracién de 4 campos de incidencia oblicua,
centrados en el isocentro. b) Vista 3D del paciente mostrando la perspectiva de la configuracién

de campos utilizada. El volumen pulmonar se marca en rojo.

7.6.1 Plan de tratamiento y evaluacion dosimétrica

Si consideramos el escenario clinico propuesto en la Seccién 6.5.3, donde el volumen
pulmonar presenta un namero acotado de lesiones nodulares sin una localizacién espacial
conocida, el plan de tratamiento debe cubrir con el campo radiante la totalidad del volumen
pulmonar. Para esto generamos una configuracion de tratamiento de 4 campos oblicuos,
con puerto circular de 20 cm de didmetro. Definimos el isocentro de tratamiento en un el
punto a mitad de distancia entre los pulmones, en todas las direcciones, minimizando la
distancia entre los campos y el paciente, como se puede ver en la Figura 7-6.

Esta configuracion de los campos de tratamiento permite cubrir completamente el volumen
pulmonar sin incidir directamente sobre la médula espinal ni el corazon. Por otra parte,
evita la superposicion de los campos en la region superficial del paciente, lo que conlleva
auna disminucion en la dosis entregada en la piel. En cuanto a su factibilidad de realizacion,
la alineacion de los campos de tratamiento formando un tGnico arco en la direccion caudal
permite un reposicionamiento eficiente del paciente, minimizando el tiempo requerido y la
posibilidad de inconvenientes y/o equivocaciones en el tratamiento.

En base a la configuracion de haces seleccionada se aplico la optimizacion del tratamiento

a partir de los perfiles de concentracion de boro (Capitulo 5), maximizando la relacidn entre
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Figura 7-7 Histograma dosis-volumen diferencial obtenido para la irradiacién total de pulmén con
la configuracién de 4 campos, usando un haz ideal de 1 KeV y los haces realistas (MIT-SPECT
MEC-CNEA). Consideramos la totalidad del pulmén como sano (S) o, como tumor (T). La
selectividad bioldgica lograda con BNCT se observa en las dosis resultantes, las dosis para
pulmén sano se encuentran en la parte izquierda de la figura mientras que las dosis tumorales

estan a la derecha.

la dosis minima en el volumen tumoral y la dosis limitante en pulmén sano, definida como

7.5 Gy-Eq dosis media (Seccidn 6.5.4).

Para la optimizacion del tratamiento se define el volumen tumoral como la totalidad del
volumen pulmonar. Esta definicion no es clinicamente posible pero, dado el
desconocimiento sobre la localizacion de los nddulos tumorales, resulta la aproximacion
mas conservativa posible para lograr maximizar la dosis minima en la condicién mas
desfavorable.

Para los haces, ideales y reales, empleados y la distribucion del compuesto borado en el
pulmoén dieron lugar a un tratamiento que en todos los casos alcanzoé sus valores dptimos
cuando se inicia 6 - 7 horas luego de finalizada la infusion del compuesto borado, con una
duracion del tratamiento de entre 92 y 98 minutos. La concentracion de boro promedio
durante el tratamiento fue de 7,7 a 9,7 ug/g con una relacion tumor-sangre de 3,2 a 2,7.
Las dosis entregadas a los 6rganos en riesgo estan en todos los casos, excluyendo el pulmén
sano, muy por debajo del limite. La distribucion de dosis en el haz ideal de 1 keV y los
haces reales se muestra en la Figura 7-7, donde podemos observar que no hay una diferencia

significativa en la dosis entregada por cada uno.



179 Estudio de factibilidad de BNCT in — situ para tumores pulmonares

100
80l ]
9
[72]
% 60 ]
v
Q
QD
e}
o 40 ]
(b}
§ ___Haz semi-Ideal
ool (1 Kev) ]
— MIT-SPECT
— MEC-CNEA |
% 40 60 80 100

Numero esperado de lesiones controladas (%)

Figura 7-8 Distribucién de probabilidad acumulada para el numero esperado de lesiones
controladas (%), obtenido para 10 nédulos tumorales distribuidas aleatoriamente en el volumen
pulmonar con un haz ideal de 1 KeV, y los haces realistas MIT-SPECT y MEC-CNEA.

Si mantenemos la definicion del volumen tumoral adoptada para la optimizacion del
tratamiento, las dosis minima, media y maxima entregadas son ~8 Gy-Eq, ~20 Gy-Eq y 26
Gy-Eq, respectivamente. La selectividad biologica de BNCT queda en evidencia, ya que al
exponer el mismo volumen al campo neutronico se obtienen dosis absorbidas diferentes de
acuerdo a la concentracion de boro en cada caso.

Considerando el escenario clinicamente realista propuesto, donde generamos 10 tumores
nodulares esféricos sobre el volumen sano, siguiendo el mismo procedimiento que en el
tratamiento ex — situ, podemos evaluar la eficiencia terapéutica a partir de la 7CP en cada
repeticion. Se evaluaron los haces reales y el haz ideal de 1 keV con la distribucion de dosis
obtenida con la concentracion de boro y la relacion T/N presente en el tiempo de
tratamiento optimizado. Analizando la distribucion de probabilidad acumulada, Figura 7-8,
se observa que en el 93% de los casos se espera un numero de lesiones controladas del 50%
o mas. El numero promedio de lesiones controladas es 6,04+ 0,08 sobre 10 lesiones

posibles.
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7.6.2 BNCT ex —situ o0 in — situ para el tratamiento de tumores
nodulares difusos.

Cuando realizamos una comparacién meramente dosimétrica, considerando la misma
relacion de concentracion de boro entre el tejido tumoral y el sano con un valor de 3,
podemos observar que el promedio de nddulos controlados alcanzado con la modalidad ex
— situ es un 50 % mayor que el obtenido mediante un tratamiento in — situ. Por otra parte,
la modalidad ex — situ, si bien resulta quirdrgicamente invasiva y requiere que el paciente
posea un estado general apto, no entrega dosis a los 6rganos sanos circundantes presentes
en la cavidad toracica. Este hecho se vuelve relevante cuando consideramos que los
pacientes elegibles para este tipo de procedimiento tienen altas probabilidades de haber
cursado previamente uno o varios tratamientos radiantes, donde los 6rganos en la cavidad
toracica seguramente han recibido una dosis que se volveria limitante para nuestro
tratamiento.

Por ultimo, aunque la simple mencion de una cirugia de trasplante pulmonar pueda resultar
de inmensa complejidad para el publico en general, resulta un procedimiento rutinario para
los cirujanos especializados que lo consideran totalmente factible de realizacion. En
particular, las experiencias de autotrasplante que hemos realizado en el modelo pre-clinico

han demostrado la factibilidad quirargica sin mayores complicaciones.
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8 Conclusiones y discusiones

El trabajo realizado en esta tesis recorre todas las etapas y aspectos necesarios para el
estudio de factibilidad dosimétrica de una nueva localizacion de tratamiento mediante una
técnica novel de irradiacion, como es el BNCT ex — situ para el tratamiento de cancer de
pulmon. En el marco del presente trabajo se determind, construy6 y validé el primer modelo
computacional completo de la facilidad central de columna térmica del reactor RA-3
(CAE). Complementariamente se generd y se valido un nuevo algoritmo de reconstruccion
geométrica para la planificacion de anatomias complejas por el método Monte Carlo que,
combinado con unidades de célculo grandes (de 5 a 10 mm de lado) y métodos de
correccion apropiados, permite obtener una estimacion dosimétrica adecuada para la clinica
de BNCT en tiempos muy cortos. La aplicacion de BNCT ex — sifu al tratamiento de cancer
de pulmon metastasico difuso en humanos se analiz6 a la luz de los estudios de factibilidad
pre-clinicos realizados en el modelo de pulmoén sano de oveja. Los resultados obtenidos del
potencial terapéutico del tratamiento aplicando BNCT ex — sifu, por demas alentadores,
fueron comparados con la estrategia de irradiacion in — situ de pulmén. Como subproducto
de esta tesis, se estudio la factibilidad de aplicacion de BNCT en tumores de pulmon

localizados a partir de casos reales, con parametros realistas en todos los aspectos posibles.

La generacion del modelo computacional de la facilidad central de columna térmica del
reactor RA-3 resultd una pieza esencial no so6lo para el estudio de factibilidad dosimétrica
del protocolo BNCT ex — sifu, sino para todas las experiencias de irradiacion que se llevan
a cabo en esta facilidad y que soportan la investigacion basica y aplicada en BNCT. El
modelo de partida realizado en colaboracién con la Dra. Silva Bortolussi (INFN, Pavia,
Italia), cuya finalizacion fue el comienzo de este trabajo, fue ajustado a partir de una
revision y verificacion exhaustiva de las diferentes partes constructivas de la facilidad.
Sobre la descripcion geométrica actualizada de la facilidad se verifico la estabilidad del
modelo computacional ante cambios de configuracion en el nucleo del reactor, y la correcta
representacion del flujo neutrénico en el volumen de interés. Una segunda etapa consistio
en la evaluacidén experimental de la tasa de dosis foton en la facilidad, a partir de la

implementacidn de nuevos tipos de detectores y configuraciones de medicion nunca antes
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evaluados en la facilidad, y la correcta representacion de dicha tasa de dosis mediante el
modelo computacional.

La optimizacion del modelo computacional completo, para lograr un tiempo de célculo
dentro de los pardmetros aceptables para la planificacion de tratamientos, requirio el estudio
de las técnicas de reduccion de varianza disponibles y su implementacion. Finalmente,
habiendo demostrado la independencia entre el nucleo del reactor y la distribucidn
neutrénica y fotonica en la posicidon de irradiacion a partir del modelo computacional
optimizado, se generd la descripcion simplificada del modelo completo a través de la
escritura de una fuente de particulas en superficie capaz de alcanzar un tiempo de calculo

del orden de la decena de minutos.

La necesidad de representar geometrias complejas de tamafio reducido en el codigo MCNP,
como ser un pulmén humano colapsado o la anatomia de un animal pequefio, derivo en el
desarrollo de un nuevo algoritmo de reconstruccion geométrica, capaz de alcanzar el
maximo nivel de precision - el de la imagen médica- independientemente del volumen de
interés, y de minimizar el costo computacional respecto de los métodos existentes en
BNCT.

El método propuesto MultiCell permitié expandir las capacidades de planificacion de
tratamiento existentes en el grupo de Dosimetria Computacional y Planificacion de
Tratamientos, a nuevas localizaciones, mas extensas, detalladas y complejas. El costo
computacional asociado al método, considerando las estructuras requeridas para la
reconstruccion y tiempo de calculo, se redujo en dos 6rdenes de magnitud con respecto a
los métodos regulares de igual precisién disponibles hasta el momento. Ademas de
optimizar el trabajo de nuestro grupo, este desarrollo significé poder contribuir con otros
grupos del proyecto BNCT que requieren para su investigacion céalculos de dosimetria
detallados. Mas aun, el método fue aplicado por colaboradores en aplicaciones de medicina
nuclear y por grupos extranjeros para ensayos pre-clinicos en pequefios roedores en BNCT
(ver Otros trabajos publicados, p. VII).

El algoritmo de reconstruccion MultiCell se conjugd con el estudio detallado sobre la
relacion costo-beneficio entre el volumen de la unidad de célculo utilizada para estimar las
variables dosimétricas y el tiempo requerido para obtener una incerteza estadistica
aceptable. Dicho estudio implico entender las caracteristicas particulares de la dosimetria

en BNCT y establecer criterios de aceptacion para la estimacion de las magnitudes de
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interés. La determinacion de la eleccion adecuada para la relacidn costo-beneficio condujo
al desarrollo e implementacion de métodos de correccién que permitieran mejorar la
estimacion de dosis punto a punto en el volumen de interés.

Para el caso particular de las diferencias observadas en la interfase aire-geometria,
adaptamos el método de correccion por baricentro propuesto por Gonzélez et. al. (2005)53°]
a la reconstruccion MultiCell, mostrando que la concepcion tedrica del mismo justifica su
aplicacion como estrategia de mejora de la dosimetria en la region mencionada. Las
limitaciones observadas en su implementacidén, como consecuencia de las funciones de
interpolacién 3D para grillas no regulares en Matlab, promueven la creacién de un
algoritmo ad hoc para el problema especifico en cuestion.

En la busqueda por mejorar el resultado de la dosimetria punto a punto sobre todo el
volumen de interés a partir del uso combinado de unidades de calculo “grandes”™ y
funciones de interpolacidn, propusimos el método de correccion denominado Conservacion
del Valor Medio (CVM). A partir de los diferentes analisis realizados concluimos que,
unidades de célculo de 1 cm® combinadas con interpolacién ctibica y con la correccion por
CVM permitirian obtener una dosimetria punto a punto adecuada, segun los criterios de
aceptacion que definimos en esta tesis para BNCT, en un tiempo sensiblemente menor que
el que implicaria la reduccidn del tamafio de dicha unidad.

Finalmente, nuestro analisis nos permite indicar que el uso de unidades de calculo de 0,125
cm® combinado con la interpolacion cubica se justificaria en aquellos casos donde el haz
de particulas posea una componente no despreciable de neutrones epitérmicos y rapidos, o

bien para aquellos protocolos de irradiacion que involucren geometrias muy pequefias.

Todas las herramientas mencionadas hasta aqui fueron concebidas para poder realizar el
estudio de factibilidad de la aplicacion de BNCT ex — situ al cancer metastasico difuso de
pulmon de forma precisa y exhaustiva. Sin embargo, la inquietud que surgio en el contexto
de esta tesis por explorar la aplicacidn in - situ de BNCT en tumores sélidos localizados
NSCLC en estadio temprano no tratables con SABR, nos llevé a introducir otras
herramientas y conceptos novedosos para la optimizaciéon y evaluacidén de los planes de

tratamiento en BNCT.

2z Unidades de calculo con un volumen de ~1 cm?, mil veces superior al volumen del univel.
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La posibilidad de determinar el momento éptimo de inicio y duracion de un tratamiento a
partir de la informacion de la concentracidn de boro en tejido normal y tumoral del paciente
y de la disposicion de los haces de tratamiento, permite realizar un tratamiento
personalizado para cada paciente. Por otra parte, contar con un modelo de probabilidad de
control tumoral especifico, capaz de considerar no sélo la distribucidn espacial de la dosis
en el volumen tumoral sino el esquema de administracion del tratamiento en una Unica
fraccion, permite juzgar el potencial terapéutico de un tratamiento en condiciones reales.

El modelo de 7CP desarrollado para la evaluacién de los tratamientos de pulmon en esta
tesis no se restringe a BNCT, sino que también es aplicable a radioterapia ablativa

estereostatica, una tendencia en el tratamiento de tumores de pulmon de estadio temprano.

Para alcanzar uno de los objetivos principales de esta tesis, a saber, la determinacion de la
factibilidad de BNCT ex —sifu en pulmodn, desarrollamos un protocolo pre-clinico en un
modelo animal ovino. Dentro de este protocolo colaboramos en la puesta a punto de la
técnica quirurgica de autotrasplante requerida para el procedimiento ex —situ, y realizamos
estudios de biodistribucion que nos permitieron evaluar la cinética del compuesto borado
BPA-F alo largo del tiempo en diferentes 6rganos y la concentracion esperada de boro en
el pulmon explantado. Los estudios de cinética aportaron informacion sobre el
comportamiento de la concentracion del compuesto borado en pulmon, sangre, musculo y
piel de un mismo individuo. En funcién de los resultados observados, concluimos que el
modelo pre-clinico en animal grande seria un sustituto adecuado para inferir la cinética y
captacion del compuesto en humanos. Ademas, el hecho de que la relacion de
concentracion de boro pulmon—sangre (1,3+0,1) se mantenga practicamente constante a
partir de los 80 minutos del fin de infusion resulta clinicamente valioso ya que permite
establecer de forma indirecta la concentracidén de boro esperada en pulmon mediante la

simple cuantificacion de la cantidad de boro en sangre.

El modelo pre-clinico propuesto nos permitio estudiar el comportamiento del pulmén
explantado. Los estudios de captacion de boro durante el periodo de explante pulmonar
fueron cuantificados a partir de un factor de retencion de boro. Si bien la reduccion de la
concentracion de boro en el 6rgano debido a la infusion de la solucion de lavado y las
técnicas de preservacion era esperable, los resultados obtenidos sugieren que el

procedimiento propuesto es repetible con un factor de retencion esperado de 0,46+0,14.
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Toda esta informacion generada por primera vez en el marco del presente trabajo, fue
aplicada para estimar una dosimetria realista de un tratamiento clinico, a partir de un
pulmén humano y considerando la facilidad central de columna térmica del reactor RA-3.
El caso tipo propuesto para la modalidad ex — sifu de metéstasis pulmonares multiples sin
invasion extrapulmonar, no es tratable actualmente por medio de las técnicas loco
regionales — radioterapia de fotones y/o cirugia — debido a la necesidad de la irradiacion
total de pulmon. La estrategia de irradiacidn ex — situ resulta factible de realizacion. El
tiempo total requerido para llevar a cabo este protocolo no supera las cinco horas, teniendo
en cuenta el tiempo quirdrgico asociado al explante pulmonar (80+30 minutos), trasporte a
la FCCT e irradiacion del 6rgano (~120 minutos) y reimplante en el paciente (~ 60
minutos). Por otra parte, la estrategia resulta en una fraccion esperada de nddulos
controlados superior al 85% para una relacion de concentracion de boro tumor-pulmoén
normal de 2, alcanzando valores de hasta 97% para la relacion de 3,5 usada en los ensayos
clinicos de BNCT. De esta forma, concluimos que dicho tratamiento presentaria un
beneficio neto por sobre la complejidad de la técnica.

La irradiacion del volumen pulmonar total, para el caso de metastasis multiples de la
enfermedad de Wilms y/o Ewing, se ha llevado a cabo en la clinica con resultados
promisorios!>*!. Nuestro estudio nos permite afirmar que la aplicacion clinica de BNCT ex
— situ, como tratamiento concomitante, resultaria en una toxicidad comparable del tejido
sano con una sobrevida asociada al menos tan buena como la actualmente alcanzada.
Debemos notar que para una toxicidad pulmonar aceptable segiin los estandares actuales,
BNCT es capaz de entregar una dosis considerablemente mayor en una Unica fraccion,

selectivamente en el volumen tumoral.

La evaluacion de los tratamientos de pulmon in - situ se realizo sobre estudios tomograficos
de pacientes reales, analizando las caracteristicas energéticas deseables en el haz de
neutrones a utilizar. Este procedimiento resulta novedoso considerando que la tendencia en
BNCT consiste en cuantificar figuras de mérito puramente fisicas sobre diversos fantomas
regulares. La necesidad de estudiar las caracteristicas deseables en el haz de neutrones por
medio de geometrias realistas fue recientemente puesta de manifiesto por Herrera (2014)°1
para la aplicacion de BNCT en Glioblastoma Multiforme. En el caso de los tumores

localizados de pulmoén, nuestro andlisis demuestra que, a diferencia de lo sugerido en
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algunas publicaciones, el incremento en la energia del haz de neutrones no necesariamente
resulta en un mejor tratamiento de las lesiones toracicas profundas.

De este estudio pudimos determinar que la aplicacion de BNCT a tumores de pulmoén
localizados es factible, a partir de haces con una energia primaria en el rango de [0,5 - 3]
keV. Haces con estas caracteristicas existen actualmente construidos o en proyeccion,
abriendo la posibilidad de ser utilizados para el tratamiento clinico de esta localizacion.
Especialmente en localizaciones complejas y no recomendadas para la aplicacion de
SABR, la selectividad biologica de BNCT hace que sea posible obtener probabilidades de
control tumoral comparables con los tratamientos estandares (7CP > 0,8) mientras que las
dosis entregadas a los o6rganos en riesgo circundante se mantienen dentro de los valores
clinicamente aceptables.

Finalmente, la evaluacién del potencial terapéutico del tratamiento de cancer metastasico
difuso de pulmon aplicando BNCT in — sifu nos llevo a confirmar que el valor esperado de
nddulos controlados es sensiblemente menor que el obtenido mediante un tratamiento ex —

Situ.

Colectivamente, los resultados y analisis que presentamos en este trabajo nos permiten
sugerir que las aplicaciones de BNCT in — situ y ex — situ serian realizables y altamente
promisorias, con capacidad de contribuir al tratamiento de tumores pulmonares localizados
o difusos no tratables mediante las técnicas convencionales comunmente utilizadas,
incrementando asi no solo la sobrevida general esperada sino también, e igualmente

importante, la calidad de vida del paciente.
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