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RESUMEN

La idea béasica para entender Radioterapia de Intensidad Modulada, (IMRT por sus
siglas en inglés, Intensity Modulated Radation Therapy); es que, para casos
complejos se necesitan campos de radiacion que optimicen una distribucion de
intensidad espacial no uniforme para diferentes direcciones de incidencia y de esta
manera entregar una distribucion de dosis adecuada al volumen del tumor
macroscopico con una restringida entrega de dosis a estructuras criticas. Para lograr
una mejor distribucién de dosis al volumen a tratar y, una mayor proteccion a los
6rganos sanos, los margenes usados entre el volumen blanco clinico (CTV por sus
siglas en inglés Clinical Target volume) y el volumen blanco de planificacion (PTV,
por sus siglas en inglés Planning Target volume), son cada vez mas pequefios, y de
esta manera, alcanzan una conformidad mucho mayor, esta alta precision debe ser
guiada por imagenes. Siempre tratando de lograr la menor dosis posible a 6rganos a
riesgo, es por ello que uno de los pardmetros a evaluar para la delimitacion de éstos
margenes es el movimiento de los Organos, que pueden ocurrir durante la
planificacion y ejecucion del tratamiento radioterapéutico. En el caso especifico de la
préstata, se encuentran dos érganos a riesgo fundamentales que realizan movimientos
peristalticos constantemente y debido a su cercania al tumor, es fundamental evaluar
estos margenes internos de planificacion y asi asegurar la total cobertura del tumor, y
una mejor proteccion a los érganos a riesgo. En este trabajo de investigacion se
evaluaron 15 pacientes donde se midid a través del analisis de imagenes adquiridas
con un tomdgrafo de haz cénico (CBCT, por sus siglas en inglés Cone Beam
Computed Tomography), la variacion volumétrica de la vejiga, recto y prostata,
encontrandose una variacion volumeétrica de la prostata de 3%, de la vejiga un 17% y
el recto de un 20%.

Palabra Clave: IMRT, Intrafraccion, CBCT, cancer de préstata



INDICE

pp
DED I C AT ORI A I
AGRADECIMIENTOS. ... e, \Y%
RESUMEN. ... e %
INDICE DE TABLAS. ...t X
INDICE DE FIGURAS. ...ttt Xii
INTRODUCCION ...ttt 1
CAPITULO |
INCERTIDUMBRES
1.1 INCERTIDUMBRES GEOMETRICA ..........oiiiiiiiiiieeiieeieee e, 3
1.2 Errores SistematiCos. .......oueuiueuininiit ittt 3
1.3 Errores @leatorios .........c.eeuerueuiniiniit et 4
1.4 Errores de configuracién y margen de tratamiento. .......................... 6
1.5 Determinacion de incertidumbre geométrica. ...........ooevvviiviennennnnn.. 7
1.6 Movimiento de 10S OTganos. .........coouvviiiiiiiiiiii i 11
1.6.1 Movimiento Interfraccion ..............c.oooiiiiiiiiiiiiiiiiii 13
1.6.2 Movimiento Intrafraccion ................oooiiiiiiiiiiiiiiiii, 13
CAPITULO Il
MANEJO DE LAS INCERTIDUMBRES
2.1 GENERALIDADES ... i 15
2.2 La Comision Internacional de Unidades y Medidas de Radiacion, ICRU 15
2.2.1 Volumen Tumoral Macroscopico (GTV). .....cooviiiiiiiiiin... 16
2.2.2 Volumen Tumoral Clinico (CTV) .....ooiiiiiiiiiiiiiiiii e, 17
2.2.3 Volumen Tumoral de Planificacion (PTV)..............ooeoiiinn.n. 18
2.2.4 Volumen Tratado ........coooiiniiiiiiiiii e 20
2.2.5 Volumen Irradiado ...........ooeiiiiiii i 20
2.2.6 Organos @ RICSZO . .....uneeene e 20



2.2.7ICRU 62 Adiciones al ICRU 50 ......uuuune e 21

2.3 Radioterapia de Prostata ............coovviiiiiiiiiiiiiiii e 24
2.3.1 Localizacién, Inmovilizacion y Simulacion ................ooeoeenne. 24
2.3.2 Definicién del volumen blanco para prostata conservada ............. 25

2.4 La Introduccion del Fraccionamiento ............co.veevuiieiiiiniinnnennn, 28

2.4.1 Modelo Lineal Cuadrético para calcular la dosis efectiva en
RAGIOIEIAPIA. ... vttt e 29
2.4.2 Hipofraccionamiento.............coovviiiiiiiiiiie e 30
CAPITULO Il
RADIOTERAPIA DE INTENSIDAD MODULADA
3.1 ReVISION HIStOIICA. ....v vt 33
3.2 Aspectos Fisicos de Radioterapia de Intensidad Modulada................. 35
3.3 Planificacién de tratamiento de Radioterapia con Intensidad Modulada... 36
3.3.1 Mapas de intensidad del haz como parametro de planificacion del

TratAMIENTO. .. e 36
3.3.2Plande Tratamiento..........ovineiriite e 38
3.3.3 Planificacion INVErSa...........c.ouiuininiiiiiee e, 39
3.3.4 Lafuncidn objetivo..........cooiiiii 41
3.3.5Algoritmode calculo............coooiiiiii 42
3.4 Modos de Administracion de Radioterapia de Intensidad Modulada...... 45
3.4.1 Compensadores MetaliCoS. .........c.o.viviiiiiiiiiiiiieeieeeieeen 46
3.4.2 Colimador multilaminas (MLC)...........coooiiiiiiiin . 47
3.4.2.1 Estatico 0 de paso y disparo............ccceevieiiiiiiiiniinnnn. 49

3.4.2.2 Colimador multilamina dindmico o ventana deslizante
(DML et 50
3.4.2.3 Arcoterapia Volumétrica Modulada................................ 52

CAPITULO IV
TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA DE HAZ CONICO (CBCT)
4.1. Historia de la tomografia computarizada.........................oooenil. 55

4.2. Tomografia de Haz CONICO........covviviiiiiieeiee e 58



4.3. Fundamentos Fisicos de Ray0s X.........ccooviviiriiiiiiiiiiiiiiiienene, 60

4.3.1 Instrumentacion de CBCT........oviiiiiiiiiee e, 61

4.3.1.1. Eltubode Rayos X......oviniiiiiiiii e 61

4.3.1.2. Funcionamiento del tubo derayos X...............ccooeiinnen, 64

4.3.1.3. Generador de Rayos X.......ccoivriiiiiiiiiiiiiei e, 65

4.4, Emision de RAY0S X......ouiniiriiii e 66

4.4.1 Generacion de RaY0S X........coviiiniiiiii i 66

4.5 Produccion de imagen de CBCT ... ..ooviviiiiiiii e 68

4.5.1 La configuracion de adquisicion................cooeviiiiiiiiiiinnnss 68

4.5.2 Generacion de Ray0S X........oovririiiiiiiie e 68

4.6 Deteccidn de [a imagen. ... ....ooviiiiii i, 70

4.6.1 Detector de Panel Plano............ccoooviiiiiiiiiiiieeee 71

4.6.1.1 Paneles de Selenio AmMOrfo..........ccoooeviiiiiiiiiiiniinenn. 72

4.6.1.2 Paneles de SIliCIO.........oooiiiiiiii 73

4.7 Reconstruccion de laimagen............oooiiiiiii i 74

4.8 Calidad de imagen en CBCT.......ccoouiiiiiiiiii e, 78

4.8.1 Factores que afectan la calidad de laimagen............................ 78

4.8.2 Artefactos de laimagenen CBCT ..., 79

4.8.2.1 Artefactos de Anillo ... 80

4.8.2.2 Dispersion de Ray0S X........ccovvviiiiiriiiiiiiiiiieeiieeeeen 80

4.8.2.3 Endurecimientodel haz...............coooiiiiiiiii 80

4.8.2.4 Movimiento de 10S Organos............coooeviiiiiiiiiiiiiii, 81

4.8.2.5 Efecto de haz cONICO..........ovvviviniiii i 81

4.9 D0SIS BN CBCT ...ttt 83
CAPITULO V

MATERIALES Y METODOS

5.1 Seleccion de PaCientes. ........ouiniiiii e 85

5.2 Simulacion y Planificacion................coooiiiiiiiiii e 86
CAPITULO VI

RESULTADOS Y DISCUSIONES

viii



6.1. Resultados
CAPITULO VII
CONCLUSIONE
BIBLIOGRAFIA

SY RECOMENDACIONES.........cooiii



INDICE DE TABLAS

Tabla N° I: Resultado del analisis de las imagenes CBCT del volumen de
préstata previo y posterior a la entrega del tratamiento de VMAT.............
Tabla N° I1: Resultado del analisis de las imagenes CBCT del volumen de
vejiga previo y posterior a la entrega del tratamiento de VMAT...............
Tabla N°IlI: Resultado del andlisis de la imagen CBCT del volumen de
recto previa y posterior a la entrega del tratamiento de VMAT................
Tabla N°IV: Porcentaje de diferencia de imagenes CBCT previas y
posterior al tratamiento..................cocoiiiiii

Tabla N°V: Porcentaje de diferencia promedio de imagenes CBCT previas
y posterior al tratamiento..............ooiiiiiiii

Tabla N°VI: Porcentaje de diferencia total promedio de imagenes CBCT
previas y posterior al tratamiento.............ocoiiiiiiiiiiiiiie
Tabla N°VII: Didmetro promedio de prostata, vejiga y recto y su
diferencia debida a las iméagenes CBCT previas y posterior al

AL AMIENTO. .o e

Pp

89

90

93

94

95

96



INDICE DE FIGURAS

Figura 1.1: Diferencias entre error sistematico y aleatorio.........................
Figura 1.2.: El impacto de la desviacion geométrica sobre la distribucion de
dosis relativa para €l CTV......ooiiiiiiii e
Figura 1.3: Margen CTV-PTV ... ..o,
Figura 1.4.: A) Aparato reproductor masculino. B) Tomografia axial
computarizada de 1a pelvis .........ccoviiiiiiii
Figura 2.1: Volumen Tumoral MacroscOPiCO ..........c.ovviriiriiriiinianinnnnn.
Figura 2.2: Volumen Tumoral CHNICO ..........oovvviiiiiiiiiiiiiieeee,
Figura 2.3: Conceptos del ICRU 50 de GTV,CTVyPTV........covvieennn..
Figura 2.4: Representacion esquematica de la definicion de volimenes del
ICRU 50, e et e et e e et e e e b e e e nnae e e nnreeenes
Figura 2.5.: Representacion esquematica de las diferentes posibilidades para
combinar las incertidumbres y definir el PTV desde el CTV, de acuerdo al
ICORU . e e e
Figura 2.6.: Volumenes y margenes descritos en el reporte 50 y 62 de la ICRU,
donde se aprecia la expansion del GTV para lograr una cobertura dosimétrica
AUBCUATA ...ttt e e e
Figura 3.1.: llustracion del principio de IMRT por Brahme (1988). ................
Figura 3.2: Cadena de procesos que conduce a la Radioterapia Conformada ....
Figura 3.3.: Modelo del beamlet para un haz de intensidad modulada. .............
Figura 3.4.: Modelo del haz de beamlet. ................coooiiiiiiiiiiiiin,
Figura 3.5.: Kernel de haz de 1apiz. ............cooiiiiiiiiii e,
Figura 3.6.: Modelo de haz de 14piz.............ouiiiiiiiie e,
Figura 3.7: Blogue basico para la construccion de un compensador. ..............

Figura 3.8: Construccion de un compensador con varias capas de plomo. .......

xi

Pp

10

12
17
18
19

21

23

24
33
34
37
38
43
43
47
47



Figura 3.9: Esquema de una hoja genéricade CML. .................ccovevenen..
Figura 3.10: Esquema de un sistema de colimacion de fotones con el CML. ....
Figura 3.11.: Modulacién de intensidad en 1D para un perfil de haz de

10 1] (T =T o - SO STRSSSRI
Figura 3.12.: Técnica de entrega de IMRT dinamica. Método ventana
ESHZANLE. ...\t
Figura 3.13.: Perfiles de intensidad entregada por las multilaminas, con la
técnica dinamicay eStatiCa. ..........oooiieiii i
Figura 3.14: Acelerador lineal RapidArcTM de Varian. ...........................
Figura 4.1.: llustracion del principio de tomografia convencional. ...............
Figura 4.2.: Inventores de CT de rayos X: Godfrey N Hounsfield (a) y Allan
M.COrmMack (D). ...
Figura 4.3: Esquema del fundamento de obtencion de imagenes de tomografia
B NAZ CONICAL ...ttt e
Figura 4.4: a) Acelerador Synergy de Elekta y b) Acelerador Trilogy de Varian
Figura 4.5: Esquema comparativo de proyeccion de haz cénico y haz de
10 111 (07 JA
Figura 4.6: La corazadel tubo derayos X. ........coiviiiiiiiiiiiiiiiiiiaene,
Figura 4.7: Esquema del interior de una ampolla de rayos X y de un &nodo fijo
D (817 170) 4 10 P
Figura 4.8: Esquema eléctrico detallado de un equipo de rayos X...............
Figura 4.9: Representacion gréfica de la emision de un foton de rayos x

(o728 2T £33 11317 J
Figura 4.10: Representacion de la emision de rayos X de frenado. ..............
Figura 4.11: Vista frontal de un acelerador lineal (Linac), con un sistema de
imagen a bordo kV unido al Gantry utilizando brazos roboéticos. ..................
Figura 4.12: Paneles planos. ..........coovuiiriiiiiiiii e
Figura 4.13: Diagrama que muestra la conversion directa e indirecta en
detectores de panel plano. ...........cooiiiiiiiii

Figura 4.14: Principio del detector de panel plano de Silicio. .....................

xii

48

50

52

52

54

56

57

59
60

61
63

64
65

67
67

70
71

72
73



Figura 4.15: Representacion esquematica del método de FDK. ..................
Figura 4.16: Iméagenes de CBCT que forman artefactos: a) artefactos de
Anillo, b) Dispersién de rayos X, c) endurecimiento del haz, d) artefacto de
movimiento, ¢) artefacto de haz cOnico. ..o,
Figura 4.17: Origen del efecto de haz de cono. ...........ccooeviiiiiiiiininnnn..
Figura 5.1: Posicionamiento de un paciente de prostata..........................
Figura 5.2: Posicionamiento de un paciente de prostata en la sala de
L8610 001 T<) 11 0

Figura 6.1: Variacion de volumenes de los 15 pacientes para prostata, vejiga y

Figura 6.2: lzquierda: CBCT de pelvis previo al tratamiento, Derecha: CBCT
posterior al tratamiento. ......... ..ot
Figura 6.3: lzquierda: CBCT de pelvis previo al tratamiento, Derecha: CBCT

posterior al tratamiento.............o.ouiii it

Xiii

76

82

82

88

88

96

99



INTRODUCCION

Precisar el posicionamiento intrafraccional del paciente con radioterapia de
préstata se ha hecho posible en la era de la Radioterapia Guiada por imagenes (IGRT,
por sus siglas en inglés, Image guided radiotherapy), con varios sistemas colocados
dentro de la sala de tratamiento.

Sin embargo, en la préstata deben ser considerados movimientos del volumen
blanco inter e intrafraccionales, debido a permanentes cambios en el llenado de vejiga
y recto. La IMRT, permite lograr buenas conformaciones en las distribuciones de
dosis, particularmente, los tratamientos de IMRT con la modalidad de Colimador
multilaminas MLC (por sus siglas en inglés Multi-leaf Collimator) de paso y disparo
0 step and shoot, son tratamientos cuyas fracciones pueden durar hasta 15 minutos,
donde el movimiento intrafraccion debido al Ilenado de vejiga y recto, pudiera ser un
problema.

La variacion de posicién del volumen blanco (GTV, por sus siglas en inglés Gross
Tumor Volumen), puede influir significativamente en la precision de la Terapia de
Radiacion y por lo tanto en el PTV, es por ello que estdn incluidos méargenes
adicionales para tener en cuenta el rango de movimiento del tumor y asi poder
asegurar la cobertura del mismo, este margen es conocido como Volumen de
Tratamiento de Planificacion Interna (IPTV, por sus siglas en inglés Internal Planning
Target Volume).

En Radioterapia de Intensidad Modulada, varias técnicas de imagenes son
utilizadas para evaluar este movimiento interno de los 6rganos, como lo son el
ultrasonido, dispositivos Opticos externos, visualizaciones en 2D y 3D con
marcadores fidusuales, usando Rayos X en el rango de los kilovoltios (kV) y los
megavoltios (MV), para medir y corregir las variaciones intrafraccion en el paciente.

En este trabajo de investigacion se utilizd6 como protocolo de imagen de
localizacion y posicionamiento del paciente para analizar y corregir las variaciones
intrafraccion la Tomografia de Haz Conico (CBCT), especificamente el “On Board

TM>»>

Imager (OBI) de la compaiiia Varian Medical Systems. El OBI consta de una

1



fuente de rayos X de kV y un detector de panel plano que son afiadidos al acelerador
Lineal Clinac iX Trilogy.

De esta manera, se espera poder cuantificar esta variacion volumétrica del tumor,
asi como los drganos a riesgo para pacientes de cancer de prdstata clinicamente
diferenciados que son tratados con IMRT, y asi poder determinar de forma mas
precisa el volumen interno que contiene los movimientos en el CTV y por

consiguiente la cobertura adecuada del tumor blanco.



CAPITULO |
INCERTIDUMBRES

1.1 INCERTIDUMBRES GEOMETRICAS

El objetivo de la radioterapia es impartir la dosis prescrita de la forma méas exacta
posible para conseguir la eliminacion de las células tumorales dentro del Volumen
Blanco Clinico (CTV)[1], para alcanzar dicho objetivo, es necesario establecer un
margen alrededor del CTV para tener en cuenta las incertidumbres geomeétricas
durante el tratamiento radioterapéutico, asegurando asi que la distribucién de dosis
absorbida planificada es la que realmente se administra al volumen blanco para la
mayoria de pacientes. EI volumen resultante de esta expansion es el Volumen Blanco
de Planificacion (PTV), a partir del cual se definen y conforman los campos de
tratamiento.

Los procesos de tratamiento de haces externos de radioterapia introducen
incertidumbres geométricas, las principales fuentes de incertidumbres son la
delimitacién imprecisa del volumen blanco (GTV), la extensién desconocida del
tumor microscopico, la variacion posicional del 6rgano dentro del paciente y
variaciones de configuracion [2].

Las incertidumbres geométricas pueden ser generadas por errores sistematicos o

aleatorios y sus efectos son distribuciones de dosis no deseadas.

1.2 Errores sistematicos.

El componente sistematico de cualquier error es una desviacion que ocurre en la
misma direccion y es de una magnitud similar para cada fraccion a través del curso
del tratamiento. Cuando se consideran incertidumbres geométricas en radioterapia, el
término error sistematico puede ser usado cuando nos referimos a un paciente
individual o, a una poblacién de tratamiento. Los errores sistematicos pueden ser

introducidos durante la implementacion del tratamiento del paciente, en la fase de

3



localizacion, planificacion o entrega de tratamiento. Por esta razon este tipo de
errores son a menudos referidos como errores de preparacion de tratamientoss. Los
errores sistematicos pueden ocurrir en cada fraccion de tratamiento y dichos errores
en la preparacion del tratamiento son descritos a continuacion:

e Errores en la delimitacion del volumen

e Posicion y forma del blanco; en este caso pudiera haber cambios entre la
delimitacion y el tratamiento debido a la regresion o crecimiento del tumor, asi como
el llenado de vejiga o distension rectal.

e Errores de configuracion del paciente; las posibles causas incluyen cambios
en la posicién del paciente, forma o tamafio (por ejemplo, pérdida de peso).

e Inexactitudes mecanicas del acelerador lineal; como, por ejemplo, tamafios
de campo, calibracion del colimador, etc., debido a la falta de estrictos controles de
calidad.

1.3 Errores aleatorios.

La componente aleatoria de cualquier error es una desviacion que puede variar en
direcciéon y magnitud para cualquier entrega de fraccion de tratamiento. Los errores
aleatorios en radioterapia pueden ser usados para referirse a un paciente en particular
0 a una poblacién de tratamiento, asi como los errores sistematicos. Los posibles
errores aleatorios son:

e Errores de configuracion del paciente; estos errores se deben a variables y
cambios imperceptibles en la posicion del paciente, o cambios en la metodologia de
configuracién de posicionamiento en la entrega de la fraccion de tratamiento.

e Posicion y forma del volumen blanco; el cambio en la posicién y forma del
blanco “entre fraccion” este error es esencialmente el mismo al descrito en errores
sistematicos, pero se considera mas bien el movimiento entre la fraccion en lugar de

la delineacion para el tratamiento.



e Errores intrafraccion; estos describen cambios en la posicion del paciente y
la anatomia interna que surgen durante la entrega de una Unica fraccion de
tratamiento, debido a la respiracion, por ejemplo.

Los errores aleatorios son afectados por el sistema de inmovilizacion, el correcto
posicionamiento del paciente durante toda la aplicacion del tratamiento y los
protocolos del departamento. La estrategia de correccion fuera del tratamiento, entre
fraccion y fraccion (off-line), no podria predecir errores aleatorios para subsecuentes
fracciones y es por ello que se agregan margenes, los cuales, podrian ser calculados
para incluir estas variaciones. Estrategias de correcciones durante el tratamiento, justo

antes de la fraccion (on-line), pueden ser usadas como control de errores aleatorios.

Errores de configuracién en paciente 1 (en mmj Errores de configuracion de paciente 2 (en mm)
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Figura 1.1: Diferencias entre error sistematico y aleatorio. [2]

En la figura 1.1, queda demostrada la diferencia entre el error sistematico y el
aleatorio donde la verificacion diaria del tratamiento es registrada y graficada para
dos pacientes. La informacion muestra que ambos pacientes tienen diferentes errores,
sistematicos y aleatorios, ocurriendo durante el transcurso de su tratamiento. El
paciente 1 tiene un pequefio error sistematico pero un gran error aleatorio como se
observa en la figura 1.1 a través de la zona sombreada azul, mientras que el paciente
2 tiene un gran error sistematico pero un pequefio error aleatorio. El error aleatorio
para el paciente 2 es caracterizado por puntos individuales que comienzan a agruparse
mas cerradamente cerca del promedio (x, como se observa en la figura 1.1). Este

ejemplo también demuestra que méas de una imagen puede ser adquirida para



distinguir entre error sistematico y aleatorio y proporcionar una buena estimacién de

alguna correccion a ser aplicada.

1.4 Errores de configuracion y margen de tratamiento.

Los errores de configuracién y los margenes geométricos CTV-PTV estan
entrelazados, la figura 1.2 muestra el impacto de los errores aleatorios y sistematicos
sobre la cobertura del CTV. Esta demostrado que los errores aleatorios varian dia a
dia y conducen a un desenfoque de la distribucion de dosis acumulada alrededor del
CTV, mientras que los errores sistematicos pueden lograr una subdosis a una porcion
del CTV. Debido a éste ultimo efecto, la mayoria de los margenes CTV-PTV son
necesarios para asegurar una adecuada cobertura debida a varias fuentes de errores
sistematicos. ElI margen CTV-PTV puede ser modificado dependiendo del nimero de
errores que puedan ser detectados y corregidos durante el curso del tratamiento, esto
puede depender del método de verificacion de tratamiento y el método de imagenes
que sea usado.

A pesar de que las imagenes durante el tratamiento (on-line) o luego del
tratamiento (off-line) miden los mismos pardmetros, un enfoque durante el
tratamiento (on-line), permite correcciones de los errores de configuracion totales
para el tratamiento.

El error de delineacion del volumen blanco no puede ser medido para un paciente
individual y esta presente durante todo el tratamiento, éste y otros errores sin corregir

deben ser incorporados dentro del margen de tratamiento geométrico CTV-PTV.
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Figura 1.2.: El impacto de la desviacion geométrica sobre la distribucidn de dosis relativa para el
CTV. Las desviaciones aleatorias (ejecucién del tratamiento), llevan a un desenfoque en la distribucién
de dosis y desviacion sistematica (preparacion del tratamiento), llevan a un cambio desconocido en la

distribucion de dosis acumulada en el CTV. [2]

1.5 Determinacion de incertidumbre geométrica.

ElI PTV como es descrito por la Comision Internacional de Unidad de Radiacion y
Medida (ICRU, por sus siglas en inglés International Commission on Radiation Units
and Measurements), es un concepto geometrico [3]. Se define teniendo en cuenta el
efecto de todas las posibles variaciones geométricas para garantizar que la dosis
prescrita sea entregada al CTV [6]. En 2003, el Instituto Britanico de Radiologia
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(BIR, por sus siglas en inglés British Institute of Radiology), publicé “Incertidumbres
Geométricas en Radioterapia: Definicion del volumen blanco de planificacion [2], en
el que la fuente de muchas incertidumbres geométricas es identificada y usada para
generar margenes para que el CTV sea cubierto en el 90% de los casos, es lo que sera
conocido como el método BIR de aqui en adelante. El método BIR para calcular el
margen CTV-PTV [5], separa los errores en los que son debidos a la preparacién del
tratamiento, dentro de los cuales los errores se propagaran sistematicamente en el
transcurso del tratamiento, y los errores que son debido a la ejecucion del tratamiento,
que resultan de incertidumbres de configuracion dia a dia, movimiento y formas del
organo. Este método también toma en cuenta el efecto de diferentes configuraciones
del haz de tratamiento. El error sistematico tiene una distribucion Gaussiana (%), y
estd definido como la composicion del error de delineacion del radioterapeuta
oncélogo, error de movimiento y error de configuracion sistematico, sumado en
cuadratura. Un error Gaussiano aleatorio (error de ejecucion de tratamiento — o), esta
compuesto de errores de configuracién aleatorios, errores de movimiento y penumbra
del haz, sumados en cuadratura, el margen CTV-PTV total estara entonces descrito

por:

Margen CTV-PTV=25X+a+b+p (o - op). (1.1)

Donde X es el error sistematico, ¢ es el error de ejecucion de tratamiento, ambos
términos se refieren a las desviaciones estandar de todas las contribuciones debidas a
los errores sistematicos y aleatorios, mientras que el valor numérico 2.5 es una
constante que caracteriza las contribuciones relativas de la componente sistematica y
depende de factores tales como la disposicién del haz y la probabilidad de cobertura
elegida, B es el parametro de planificacion (que toma en cuenta diferentes
configuraciones del haz de tratamiento), op s la anchura de la penumbra del haz, a'y
b son las incertidumbres de posicién del volumen blanco asociado con el ciclo de

respiracion del paciente.



Un segundo método para determinar las incertidumbres geométricas es el método
Van Herk [5], este método es mas simple que el método BIR y es usado en varios
estudios, al igual que el método BIR toma en cuenta el error sistematico combinado
con el error de ejecucion de tratamiento, pero no considera la penumbra, el

movimiento, la respiracion, parametros de planificacion y la ecuacién viene dada por:

Margen CTV-PTV=2.5X+0.7¢ (1.2)
En esta expresion 2.5 y 0.7 son constantes que al igual que la expresion anterior se
refieren a las desviaciones estandar de todas las contribuciones debidas a los errores
sistematicos y aleatorios, siendo éstas caracterizaciones de las contribuciones de
ambas componentes. Tipicamente la constante que acomparia los errores sistematicos
(2.5) es 3 a 4 veces mas grande que la que acompafia los errores aleatorios, por ello X
es mayor que o, indicando que el contribuyente clave a la expansion del margen es el
error sistematico.
Este margen asegura que el 90% de los pacientes tenga una Dosis Uniforme
Equivalente (EUD, por sus siglas en inglés, Equivalent Uniform Dose), del 98%.
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Figura 1.3: Margen CTV-PTV [2].

La figura 1.3 muestra el margen CTV- PTV que estd gobernado por la
combinacion de errores sistematicos (preparacion de tratamiento) y errores aleatorios
(ejecucion de tratamiento) que ocurren para todas las posibles fuentes, las
verificaciones de tratamiento con protocolos de imagenes estan disefiados para
cuantificar y reducir algunas de estas fuentes que contribuyen al error y de esta
manera justificar una reduccion a la aplicacion del margen. En la Figura 1.3, se
muestra cdmo el margen puede ser reducido basado en el tipo de protocolo de imagen
emprendido.

Tres casos son presentados en la Figura 1.3:

e Caso A: Sin correccion para los errores de configuracién medidos. ElI margen
calculado puede incluir todas las fuentes de contribucion mencionadas anteriormente.
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e Caso B: Un protocolo de iméagenes off-line del cuerpo anatomico es usado
para corregir los errores de configuracion. Esto permite correcciones en las
componentes de errores sistematicos del paciente en la preparacion del tratamiento y
puede ser justificada para lograr una reduccion del margen correspondiente. Por
definicion, la aplicacion del protocolo off-line, aplica para cualquier correccion en la
fraccion siguiente, y por lo tanto no puede dar cuenta de las variaciones de
configuracién aleatorias del paciente que ocurren de una fraccion a la siguiente. Es
por ello, que la contribucion para el margen debido a los errores de ejecucion de
tratamiento, deben permanecer sin cambios entre el Caso A y el Caso B.

e Caso C: Un protocolo de imagen on-line, es usado para corregir los errores de
configuracién del volumen blanco. Esto requiere imagen, andlisis y correccion de
configuracién antes de cada fraccion y comparados con el Caso B detectara
adicionalmente los errores de configuracion aleatorios del paciente, asi como también
asociar ambos errores con variaciones en la posicion y forma del volumen blanco.
Este caso puede ser usado como una base para reducir las componentes aleatorias

(ejecucion del tratamiento) y sistematicas del margen.

1.6 Movimiento de los érganos.

Durante muchos afios, se supuso que los Organos internos no tenian un
movimiento significativo de un dia a otro, por consiguiente, se hizo poco caso a estas
variaciones, este supuesto es satisfactorio para algunos sitios donde el tejido que
contiene el tumor tiene muy poco margen de movimiento, como, por ejemplo, el
cerebro. Sin embrago con la aparicion de técnicas de radiaciobn mas precisas, se
necesita considerar estos movimientos, como lo es el caso de la radioterapia
conformada de prostata, asegurando la conformacion de la forma del volumen tratado
al volumen de planificacion de tratamiento con un margen tan pequefio como sea
posible. De esta manera hay un margen pequefio de error y un ligero movimiento de

la prostata resultaria en un tratamiento subdosado.
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Para el caso especifico de la prostata, ésta es moderadamente fija dentro de la
pelvis Gsea por una serie de ligamentos, la vejiga se encuentra anterior, en un saco
muscular y hueco, que sufre distension y contraccion regular segun el volumen de
orina contenido en el mismo. El recto se encuentra posteriormente, un saco muscular
similar y hueco que también experimenta una distensién y una contraccion regular
segun la cantidad de gas y heces contenidas en el mismo. Lateralmente se encuentra
la pared Osea relativamente inmovil e inflexible de la pelvis y las cabezas femorales.
Es por ello que, si no se toman precauciones para asegurar la consistencia del llenado
de la vejiga y vaciado del recto en el momento de la obtencién de imégenes, y
posteriormente en el momento de la administracién del tratamiento, estas variaciones
podrian conducir no solo a cambios en la posicion del CTV, sino también, a la

intrusion de la vejiga y las paredes rectales en el volumen tratado. Fig.1.4.

Aparato Reproductor
Masculino Vejiga

Vejiga
Préstata
Pene —

Uretra ——

(A)

Figura 1.4.: A) aparato reproductor Masculino. B) Tomografia axial computarizada de la pelvis
[15].

La anatomia y la posicién del paciente durante el curso de la radioterapia por lo
general varia en cierto grado con respecto a lo planificado, esto se debe
principalmente a los movimientos del paciente, el posicionamiento incorrecto del
mismo Yy el movimiento de los 6rganos. En consecuencia, la distribucion de dosis

absorbida recibida difiere de la distribucion de dosis planificada y finalmente una
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cobertura insuficiente del volumen blanco y una dosificacion mas alta del tejido sano.
Las variaciones en la posicion del paciente se pueden minimizar con la ayuda de un
posicionamiento preciso y con dispositivos de inmovilizacion rigidos. Sin embargo,
para algunos sitios anatomicos, el movimiento interno de los érganos debido a los

procesos fisiologicos representa un desafio.

1.6.1 Movimiento interfraccion

Este movimiento se produce cuando cambia la posicion del CTV del dia a dia y se
asocia principalmente con los 6rganos que forman parte de, o son adyacentes al
sistema digestivo. Los cambios en la condicion del paciente, tales como el aumento
de peso / pérdida, también pueden afectar a la posicion relativa de la CTV. En la
verificacion interfraccional se compara la exactitud de las configuraciones entre
diferentes fracciones de tratamiento, conocidas como verificacion de tratamiento off-
line, donde se compara la imagen de referencia con la imagen tomada en la sala de
tratamiento, y analiza la exactitud de la configuracion algin tiempo después de

haberse administrado el tratamiento.

1.6.2 Movimiento Intrafraccion

El movimiento del érgano que ocurre mientras el paciente esta siendo irradiado es
lo que se conoce como movimiento del 6rgano intrafraccion, los movimientos
respiratorios y cardiacos son los principales movimientos intrafraccion, que afectan
principalmente a los 6rganos del térax y el abdomen, en el caso especifico del
movimiento intrafraccion de prostata se correlacionan bien con los movimientos
peristalticos o contracciones en forma ondulada o segmentada que pueden producir
los 6rganos musculares del sistema digestivo y del sistema urinario. En la
verificacion intrafraccional se compara la exactitud de las configuraciones durante el

tratamiento, justo antes de la fraccion, conocida como verificacién de tratamiento on-
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line, donde se compara la imagen de referencia con la imagen tomada entes de iniciar

el tratamiento.
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CAPITULO I
MANEJO DE LAS INCERTIDUMBRES

2.1 GENERALIDADES

El conocimiento de las incertidumbres geométricas en radioterapia se ha
incrementado continuamente, numerosas publicaciones han presentado informacion
de delineacion del volumen blanco, movimiento del O6rgano, y exactitud de
configuraciones [5,8,9]. En principio, la caracterizacion completa de todas las
incertidumbres geométricas debe conducir a opciones objetivas para los margenes de
tratamiento. Sin embargo, hasta el momento no se han presentado directrices
inequivocas para este propdsito, lo que indica que los métodos estadisticos necesarios
para elegir los margenes de tratamiento ain no estan claros. Muchos estudios e
informes que describen la eleccion de margenes no resuelven completamente la
diferencia entre las variaciones de la ejecucion del tratamiento (llamadas variaciones

aleatorias) y las variaciones de la preparacion o errores sistematicos (de tratamiento).

2.2 La Comision Internacional de Unidades y Medidas de Radiacion, ICRU

A causa de la falta de estandarizacion en la forma de reportar y documentar dosis
prescrita, la ICRU, publicé los reportes 50 y 62 [6,10] en los que se recomienda el
uso de ciertas técnicas y consideraciones para tomar en cuenta las incertidumbres que
existen en la planeacion de tratamiento de radioterapia y sugiere la forma de
documentar la prescripcion de la dosis. Posteriormente ICRU publicé el reporte 83
que se enfoca principalmente a recomendaciones en IMRT.

En este documento se definen varios términos y conceptos, como lo son los que se
refieren a los volumenes de tratamiento cuyas definiciones toman en cuenta los
cambios que puedan ocurrir en el volumen blanco a lo largo del tratamiento ya sea

debido a errores de configuracion, sistematicos o aleatorios.
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Los primeros dos volumenes definidos se refieren a la planificacion del
tratamiento, el GTV y CTV.

Durante el proceso de planificacion de tratamiento, otros volumenes son definidos
como el PTV y Organos a Riesgo (OR por sus siglas en inglés Organs at Risk).

Como resultado de la planificacion del tratamiento, son descritos dos volimenes
adicionales, Volumen Tratado (TV por sus siglas en inglés Treated Volume), y
Volumen irradiado (IV por sus siglas en inglés Irradiated VVolume).

Los volumenes referidos en dichos reportes son los mencionados a continuacion:

e VVolumen Tumoral Macroscopico (GTV)

e Volumen Tumoral Clinico (CTV)

e Volumen Tumoral de Planificacion (PTV)

e Volumen Tratado (TV)

e Volumen Irradiado (IV)

e Organo de Riesgo (OR)

e Volumen de Planificacion del Organo a Riesgo (PRV, por sus siglas en inglés
Planning Organ at Risk VVolume)

2.2.1 Volumen Tumoral Macroscopico (GTV).

El volumen tumoral macroscopico (GTV), es la extensién y localizacién
demostrable del crecimiento maligno y puede consistir de tumor primario (GTV-T),
linfoadenopatias metastasicas (GTV-N), y metastasis a distancia (GTV-M).

La forma, tamafio y localizacion del volumen tumoral macroscépico puede ser
determinada por diferentes medios diagnostico, tales como examenes clinicos,
técnicas de imagenes, como Tomografia Computarizada (CT por sus siglas en inglés
Computed Tomography), Resonancia Magnetica (RM), Tomografia por Emision de
Positrones (TEP), etc. [12]
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Volumen Tumoral Macroscopico GTV

Figura 2.1: Volumen Tumoral Macroscépico [6].

2.2.2 Volumen Tumoral Clinico (CTV)

Este volumen incluye ademas del volumen tumoral macroscopico las areas en la
que se sospeche la presencia de enfermedad subclinica.

Es importante tener en cuenta que el GTV, CTV y OR son volumenes de tejido y
conceptos totalmente clinico-anatdbmicos mientras que los deméas volimenes que se
mencionaron anteriormente estan basados en conceptos puramente geométricos y que
seran explicados al detalle més adelante.

En la préactica, la delineacién del CTV puede requerir consideraciones tales como
microextension en la vecindad del GTV, afeccion microscépica de ganglios
linfaticos, extension perineural, compromiso perivascular, capacidad invasiva local
del tumor, y su capacidad de diseminacién, como es el caso de los ganglios linfaticos
regionales.

Las técnicas de imagenes actuales son incapaces de detectar directamente las areas
de enfermedad subclinica. Las técnicas que mas se aproximan a ello son la

Tomografia por Emision de un Foton Unico (SPECT por sus siglas en inglés, Single
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Photon Emission Computed Tomograhpy), la Tomografia por emision de Positrones
(PET, por sus siglas en inglés Positron Emission Tomography), y la Resonancia
Magnética (RM).

La delineacion del CTV ha resultado ser de gran controversia, debido a la gran
diversidad de opiniones entre los radioterapeutas oncdlogos, basandose cada una de
ellas en su experiencia clinica de manera individual, debido a esto, es importante

evaluar la historia natural del tumor y las posibles recurrencias locoregionales.

Volumen Tumoral Clinico (CTV)

Figura 2.2: Volumen Tumoral Clinico. [6]

2.2.3 Volumen Tumoral de Planificacion (PTV)

El PTV es finalmente el volumen definido por los radioterapeutas oncologos,
durante el proceso de planificacion. Este margen abarca totalmente el GTV y el CTV,
es un margen de seguridad que se afiade al GTV/CTV para tomar en cuenta el
movimiento de los 6rganos y la incertidumbre inherente en radioterapia y en la

entrega del tratamiento. Generalmente es un margen concéntrico alrededor del
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GTV/CTV. Este margen podria idealmente ser determinado con el andlisis de las
incertidumbres. En la practica, este margen tiene dos compromisos fundamentales,
asegurar que el CTV pueda recibir la dosis prescrita, y al mismo tiempo, asegurar que
los 6rganos a riesgo (OR) no reciban una dosis excesiva.

Margenes asimetricos tambien son usados para ciertos tumores como es el caso de
la prostata, que, en la direccion posterior, proxima al recto el margen es mas
reducido.

En el PTV se deben incluir las variaciones interfraccion e intrafraccion. Estas
variaciones interfraccion deben incluir las variaciones dia a dia en el posicionamiento
del paciente y en las variaciones del tamafio y forma del volumen que contiene el
CTV.

Debido a que el problema del movimiento de los oOrganos difiere de las
incertidumbres de configuracidn, este problema se ha considerado por separado en el
ICRU 62[10].

GTV
cTV

PTV

GANGLIOS LINFATICOS — & °

Figura 2.3: Conceptos del ICRU 50 de GTV, CTV y PTV [13]
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2.2.4 VVolumen Tratado

Volumen tratado (TV por sus siglas en inglés Treatment Volume). Es el volumen
de tejido que es abarcado por una superficie de isodosis seleccionada y especificada
por el radioterapeuta onco6logo, de manera de poder alcanzar el objetivo de

tratamiento, es decir, curativo o paliativo.

2.2.5 Volumen Irradiado

El volumen irradiado (IV por sus siglas en inglés Irradiated VVolume) es un
volumen de tejido que recibe una dosis absorbida de radiacion que es considerada
significativa en relacion a la tolerancia del tejido normal. Este concepto generalmente
no suele ser usado en la practica, pero podria ser Util cuando se comparan uno 0 mas

tratamientos.

2.2.6 Organos a Riesgo

Los drganos a riesgo son drganos adyacentes al PTV que no contienen células
malignas, es decir, dérganos sanos. El objetivo debe ser por lo tanto minimizar la
irradiacion de los 6rganos a riesgo, ellos son relativamente sensibles a los efectos de
la radiacion ionizante y su dafio podria cargar una morbilidad sustancial. Los OR
varian considerablemente de acuerdo a la regidn anatémica tratada, al tamafio del
PTV y a la localizacion del PTV en estas regiones. Como ejemplo de los 6rganos a
riesgo mas comunes a considerar se tienen:

e Cerebro: Lente ocular, quiasma 6ptico, tronco encefalico.

e Cabezay Cuello: Lente ocular, glandulas parotidas.

e  Torax: Médula espinal, pulmones.

e Abdomen: Médula espinal, intestino grueso, intestino delgado, rifiones.

e Pelvis: Vejiga, recto, cabeza femoral, intestino grueso, intestino delgado.

Segun el ICRU 50, se puede definir tres clases de 6rganos a riesgo:
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e Clase I: Las lesiones por radiacion son fatales o dan como resultado una
morbilidad severa.

e Clase IlI: Las lesiones por radiacion resultante producen una morbilidad
moderada.

e Clase llI: Las lesiones por radiacion son poco severas, transitorias y
reversibles o de morbilidad insignificante.

Figura 2.4: Representacion esquematica de la definicion de volimenes del ICRU 50[14].

2.2.7 ICRU 62 adiciones al ICRU 50

Para abordar algunas problematicas, el informe ICRU 62 (1999) se ha

complementado con respecto al informe del ICRU 50. Las definiciones de GTV y
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CTV se mantienen, debido a que son conceptos médicos independientes de cualquier
desarrollo técnico. Sus principales cambios abarcan fundamentalmente:

e El margen entre el CTV y el PTV se segrega en un margen interno (IM, por
sus siglas en inglés Internal Margin) para tomar en cuenta las variaciones en tamafo,
forma y posicion del CTV con respecto a los puntos de referencia anatdmicos y un
margen de configuracion (SM, por sus siglas en inglés Set-up Margin) para tener en
cuenta las incertidumbres relacionados con los errores de configuracion, mencionados
anteriormente en el capitulo I. La adicion de éste margen interno al CTV, da como
resultado un Volumen Blanco Interno (ITV, por sus siglas en inglés Internal Target
Volume) que es el volumen intermedio entre el CTV y el PTV (Figura 2.5). De esta
manera se podria determinar un PTV individual que tenga en cuenta los diferentes
parametros relativos de incertidumbre y por lo tanto aceptar que todo el proceso de
delimitacién del CTV es un compromiso que se basa fundamentalmente en la
experiencia y el juicio del equipo de radioterapia.

e Los ORs son definidos de acuerdo a su patrén de respuesta y dafio a la
radiacion. Organos en Serie, posee una arquitectura, por lo cual, el dafio en un
pequefio volumen de tejido, cuya dosis de radiacion sobrepase el umbral del dafio,
puede provocar un efecto grave. Como es el caso de la médula espinal, que es
considerado un 6rgano en serie. Organos Paralelos, poseen una arquitectura, por lo
cual, la gravedad del dafio va a depender del volumen de tejido irradiado con dosis
superiores al umbral, y el aumento de dafio por radiacion provoca una pérdida
progresiva de la funcién del 6rgano.

e Introduccion del concepto de Volumen de Planificacion de Organos a Riesgo
(PRV), que toma en cuenta los cambios en el tamafio, forma, volumen y posicion de
ORs.
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Figura 2.5.: Representacion esquematica de las diferentes posibilidades para combinar las
incertidumbres y definir el PTV desde el CTV, de acuerdo al ICRU 62. A) Adicion lineal de margenes.
B) Adicidn probabilistica de IM y SM, C) definicion de un margen de seguridad global basado en el
compromiso empirico entre una cobertura adecuada del CTV y una irradiacion inaceptable de 6rganos

ariesgo [10].
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Figura 2.6.: Volumenes y margenes descritos en el reporte 50 y 62 de la ICRU, donde se aprecia la

expansion del GTV para lograr una cobertura dosimétrica adecuada [10].

2.3 Radioterapia de Prostata

Los principios comunes al abordar la planificacion de radioterapia con pacientes

con céancer genitounitarios (GU) incluye la definicion de limites de dosis a

estructuras, restricciones de dosis y principios de planificacion del tratamiento.

2.3.1 Localizacién, Inmovilizacién y Simulacién

La planificacion del tratamiento volumétrico con CT, se recomienda para

todos los casos de radioterapia de haz externo.

Simulacién de CT con una adquisicion axial minima de al menos 3 mm.



e Preparacion del paciente: La vejiga llena y el recto vacio minimizan la dosis a
estructuras (vejiga, intestino delgado, recto).

e Posicion del paciente: En posicién supina, con los brazos cruzados sobre el
pecho.

e Simulacion: TC desde la mitad del abdomen hasta la mitad del femur:

La TC debe incluir el nivel del disco intervertebral L4-L5 superiormente y los

trocantes menores inferiormente.

2.3.2 Definicion del volumen blanco para prdéstata conservada

A. Definiciéon del GTV

@) No hay GTV para el cancer de prostata con imagenes basadas en CT
porque el CT es incapaz de definir el tumor dentro de la glandula.

(b) GTV a veces se puede delinear mediante la Resonancia Magnética.

(©) Los ganglios clinicamente positivos (> 1,5 cm de diametro)
observados en la TC de planificacion o en la RM deben incluirse como GTV

ganglionar.
B. Definicion del CTV
(@) CTV: Prostata entera +/- vesiculas seminales +/- nddulos linfaticos
C. Definicion del PTV
@ El margen del PTV depende de la técnica de inmovilizacion y de la
tecnologia particular de imagenes que sea usada: Con IGRT, CBCT, de 8 a 10mm de

expansion es utilizado, excepto posteriormente donde el margen usado es de 5 a

8mm.
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D. Dosis /Fraccionamiento

@) La prescripcion total de dosis de 75.6 a 79.2 Gy en 1.8 a 2 Gy/
Fraccion.

(b) Los regimenes hipofraccionados de 70Gy/2.5Gy por fraccion, pueden
ser considerados, existen otros tipos de hipofraccionamientos que incluyen 70.2Gy a
2.7Gy por fraccion, 62Gy a 3.1Gy por fraccidn, a razon de cuatro fracciones por

semana 0 51.6 Gy a 4.3Gy por fraccion. [16].

E. Imagen Guiada

@) La tecnologia de Radioterapia Guiada por imagenes (IGRT), incluye
CBCT en el rango de energias de los kilovoltajes y los megavoltajes, esta técnica
reduce errores sistematicos debidos a la distension rectal y cambios en el llenado de
vejiga y proporciona una mejor localizacion del volumen blanco en comparacion con

las marcas superficiales de la piel o marcas 0seas.

F. Planificacion

@) El plan de optimizacion es realizado al PTV, ya sea para IMRT
estatico o Arcoterapia Volumétrica Modulada VMAT (por sus siglas en inglés
Volumetric Modulated Arc Therapy) . El haz de IMRT estatico usando cinco haces
que estan dispuestos en 0°, 50°, 100°, 260° y 310°. VMAT puede ser realizado con la
implementaciébn de dos arcos completos, esta técnica puede disminuir
considerablemente los tiempos de tratamiento en comparacién con los maultiples
haces aplicados en IMRT estatico.

(b) El volumen blanco o GTV debe tener una cobertura del 100% vy la
dosis prescrita que cubra el 95% o mas del PTV, y el 99% o mas del CTV. Los

puntos calientes no deben estar ubicados en la pared rectal, los puntos calientes en
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otros lugares deben mantenerse por debajo del 107% de la dosis prescrita, aunque

esto es menos critico si no se encuentran en tejido sano.

G. Estructuras criticas y restricciones de dosis sugeridas

@ Para la técnica de Hipofraccionamiento (70Gy en 2.5Gy por fraccion),
las restricciones por RTOG 0415 [17] (RTOG, por sus siglas en inglés The Radiation
Therapy Oncology Group), son como sigue:

Recto:

< 15%, > 74Gy

< 25%, > 69Gy

< 35%, > 64Gy

< 50%, > 59Gy

Vejiga:

< 15%, > 79Gy

< 25%, > 74Gy

< 35%, > 69Gy

<50%, > 64Gy

Cabeza Femoral:

<10% < 50Gy

Mantener una dosis media por debajo de 45Gy.

Bulbo Peneano:

Dosis media < 51Gy

Dichos valores son restricciones de dosis para los 6rganos sanos con la finalidad
de no sobrepasar las dosis de tolerancia de cada 6rgano (recto, vejiga, cabeza femoral

y bulbo Peneano) en particular.
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2.4 La Introduccion del Fraccionamiento

Los regimenes de multifraccion comunmente utilizados en radioterapia
convencional son una consecuencia en gran parte de experimentos radiobiologicos
realizados en Francia en los afios 20 y en los afios 30. Se encontr6é por medio de éstos
experimentos que un carnero no podia esterilizarse exponiendo sus testiculos a una
sola dosis de radiacion sin dafio extenso a la piel del escroto, mientras que, si la
radiacion se extendia durante un periodo de semanas en una serie de fracciones
diarias, la esterilizacion era posible sin producir inaceptables dafios a la piel.

Se concluyo que los testiculos eran un modelo de tumor mientras que la piel del
escroto representaba un tejido normal que limita la dosis. EI razonamiento puede
fallar, pero la conclusion resulté ser valida: La fraccién de la dosis de radiacion
produce, en la mayoria de los casos, un mejor control del tumor para un nivel dado de
toxicidad tisular normal que una Unica dosis grande [16].

Durante los Gltimos veinte afios, se han adquirido nuevas e importantes ideas sobre
los principios del fraccionamiento de dosis en radioterapia. ElI enfoque lineal-
cuadratico (LQ, por sus siglas en inglés Lineal Quadratic) proporciona una nueva
comprension de por qué funciona el fraccionamiento y como se puede optimizar; este
enfoque se ha convertido en el método estandar de célculo en los departamentos
modernos de radioterapia. La base practica del fraccionamiento se establecié hace
muchos afios, mucho antes de la introduccion del enfoque LQ, a través de la
habilidad, la observacion y la sabiduria de los radioterapeutas en Francia, Austria y
otros paises. Estos aspectos histdricos han sido bien descritos por Thames y Hendry
(1987), Bentzen (2002) y Fowler (2006).

La razén mas directa por la que el fraccionamiento se utiliza habitualmente en la
radioterapia clinica es que se establecio empiricamente. Los primeros oncologos de
radiacion comenzaron a usar tratamientos de dosis Unica, pero pronto se dieron cuenta
de que dar dosis diarias durante un periodo de semanas también resulté en un buen
control del tumor con efectos secundarios menos graves. En retrospectiva, esto debe

haber ocurrido porque las reacciones de tejido normal que limitan la radioterapia
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tienen una mayor capacidad de recuperacion o reparacion que la mayoria de los
tumores.

Ahora, mas de 80 afios después, se puede para la eficacia del fraccionamiento
basado en méas experimentos radiobioldgicos relevantes, apelar a las “cuatro R” de la
radiobiologia de la manera siguiente:

a) Reparacion de dafios subletales.

b) Reordenamiento de células dentro del ciclo celular.

c) Repoblacion.

d) Reoxygenacion.

La base del fraccionamiento en radioterapia se puede entender en términos
simples. La division de una dosis en varias fracciones libera tejidos normales debido
a la reparacion del dafio subletal entre fracciones de dosis y repoblacion de células si
el tiempo total es suficientemente largo. Al mismo tiempo, la division de una dosis en
varias fracciones aumenta el dafio al tumor debido a la reoxigenacion y
reasentamiento de las células en fases radiosensibles del ciclo entre fracciones de
dosis.

Las ventajas de la prolongacion del tratamiento son evitar reacciones tempranas y
permitir una reoxigenacion adecuada en los tumores. La prolongacion excesiva, sin
embargo, permite que las células tumorales supervivientes proliferen durante el

tratamiento.

2.4.1  Modelo Lineal Cuadratico para calcular la dosis efectiva en
Radioterapia

A menudo es Util en la préctica tener una manera sencilla de comparar diferentes
regimenes de fraccionamiento y asignarles una puntuacion numérica. EI modelo
lineal-cuadratico es ahora méas ampliamente utilizado y ha recibido una mayor
aceptacion.

El uso del modelo lineal-cuadratico, con los valores apropiados para los

parametros y, haciendo hincapié en la diferencia entre los tejidos de respuesta
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temprana y tardia y el hecho de que nunca es posible igualar dos regimenes de
fraccionamiento diferentes para ser equivalente para ambos. Los célculos de este tipo,
aunque son una guia util para los residentes en formacion o para fines de
investigacion, no deben considerarse un sustituto del juicio clinico y la experiencia.
Para una sola dosis D,[19], el efecto bioldgico esta descrito por:
E=aD + BD* (2.1)

Para n fracciones bien separadas de la dosis d, el efecto biolégico viene dado por:

E =n(ad+ Bd*) (2.2)

Esta ecuacion puede ser reescrita como:

E d
—=(nd)[1+—
= (nd)] /B 23)

La cantidad E/a, es la dosis bioldgicamente efectiva (DBE) y es la cantidad por el
cual se intercomparan diferentes regimenes de fraccionamiento.

La relacion entre ambas componentes de la muerte celular, se establece con la
relacion o/f, la componente a que corresponde a la muerte celular directa, es decir, al
dafio provocado a la célula de una vez y que no es posible reparar, y la componente f,
que corresponde de manera sencilla a la muerte celular indirecta, es decir, la célula
muere debido a las continuas acumulaciones de dafio subletal que ya no es posible

reparar.
2.4.2 Hipofraccionamiento

Durante los afios setenta y ochenta, la tendencia de la radioterapia, particularmente
en los Estados Unidos, ha sido aumentar el nimero de fracciones cada vez mas para
reducir la gravedad de los efectos tardios. Sin embargo, una tendencia reciente en el
fraccionamiento es exactamente lo contrario, a saber, un interés renovado en

fracciones de dosis mucho mas grandes de 2 Gy para la radioterapia curativa.
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En primer lugar, se ha acumulado evidencia, en el caso especial de cancer de
prostata, la relacion o/p es baja, lo cual indica que son tejidos con baja tasa de
division celular y una mejor capacidad de reparacion de dafio subletal, teniendo una
respuesta tardia mayor a tejido normal que a tumores. Esto esencialmente elimina la
razén bésica para un régimen multifraccion de 35 o mas fracciones.

En segundo lugar, el resultado de varios ensayos de gran fraccionamiento,
principalmente en tumores de cabeza y cuello, han demostrado claramente la ventaja
de la "aceleracion”, es decir, acortar el tiempo total de tratamiento para mejorar el
control local.

En tercer lugar, el desarrollo de IMRT, la tomoterapia y los haces de protones da
lugar a distribuciones de dosis grandemente mejoradas, con volimenes mas pequefios
de tejidos normales que reciben altas dosis.

Todo esto significa que la aceleracion por hipofraccionamiento, es decir, un
namero menor de fracciones de dosis mas grandes, surge como una buena alternativa.
Todas estas ideas descritas anteriormente, son abordadas con cautela, y los beneficios

percibidos probados por ensayos clinicos previos.
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CAPITULO Il
RADIOTERAPIA DE INTENSIDAD MODULADA

La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT), es considerada como el mas
grande logro en radiacion oncoldgica existente desde la introduccion de la imagen de
tomografia computarizada dentro de la planificacion de tratamiento.

En la radioterapia conformada (RTC), habitual en tres dimensiones la fluencia del
haz se modifica solamente mediante el uso de cufias y bloques protectores, en los
ultimos afios han surgido diferentes técnicas para conseguir una modulacién del haz
diferente, algunas usando un acelerador lineal no especifico para ello y otras por
medio de unidades de disefio especifico [Fenwick y cols., 2006].

La idea basica de IMRT es facil de entender: modular la intensidad del haz de
entrada de radiacion y la flexibilidad afiadida (comparado con el haz convencional de
intensidad uniforme), se puede utilizar para lograr un mayor grado de arreglo espacial
(“conformidad”), de la distribucion de la dosis resultante en el volumen blanco. En
IMRT se busca reducir la intensidad del haz que pasa a través de estructuras criticas y
aumentar la intensidad del haz que va principalmente al volumen blanco [20].

En la figura 3.1, se muestra la modulacién de intensidad de un haz de IMRT y
cémo se produce una distribucion no homogénea alrededor del volumen blanco, las
zonas frias y calientes son compensadas por las areas frias y calientes del haz de

intensidad modulada desde otras direcciones.
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Figura 3.1.: Hustracion del principio de IMRT por Brahme (1988) [20]

3.1 Revisién Historica

La justificacion para la radioterapia conformada es facil de establecer. El objetivo
es lograr un volumen de dosis alta que se ajuste o envuelva estrechamente al PTV,
mientras que simultdneamente los OR, que se encuentran estrechamente adyacentes al
PTV, logren recibir una dosis suficientemente baja para no causar complicaciones. El
concepto detras de este razonamiento es que, si la diferencia entre la dosis relativa
recibida por el PTV y los ORs puede hacerse lo mas grande posible, entonces la dosis
al PTV puede ser escalada con la consiguiente expectativa de una mayor probabilidad
de control del tumor (TCP, por sus siglas en inglés Tumor Control Probability), sin
causar dafio de radiacion no deseado a los tejidos normales, es decir, una probabilidad
de complicacion de tejido normal baja (NTCP, por sus siglas en inglés Normal Tissue
Complication Probability).

Antiguamente los equipos de radioterapia para la entrega de fotones generalmente
formaban un campo rectangular, tal vez con cufias simples o bloqueo, limitando la
posible forma del volumen de dosis alta. Ademas, se sabe que la geometria del
paciente cambia entre las fracciones siendo esto una limitante de la precision del

suministro del tratamiento. En principio, la falta de haces de alta energia con
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suficiente penetracion era en si misma una limitacion. Las técnicas para verificar la
posicion del paciente en el momento del tratamiento se limitaron al uso de la pelicula
y no hubo métodos de imagen que pudieran correlacionar la posicion de tratamiento
con la posicion de simulacién. Por altimo, el conocimiento de la radiobiologia tuvo
que crecer de forma temporal con el desarrollo de técnicas de radioterapia, por lo que
debian recogerse las tolerancias de los tejidos normales y los datos de dosis-respuesta
del tumor. Por lo tanto, se puede observar que mientras los radioterapeutas oncélogos
querian realizar una RTC desde aproximadamente 1896 en adelante, simplemente
carecian de las herramientas para hacerlo.

Se puede decir que la razon por la cual la RTC es posible hoy en dia es que ha
habido un desarrollo simultdneo en todos los elementos requeridos de la cadena de
radioterapia, es decir, se puede observar que el proceso de RTC es como una cadena
que tiene muchos eslabones (Figura 3.2). Un departamento ejemplar de radioterapia
es aquel en el que se hace hincapié en la base fisica (y bioldgica) de todos los
eslabones de la cadena. La RTC se ha convertido en una especialidad importante y ya
ha sido objeto de varias revisiones sustanciales (Webb 1993, 1997a, 1998a, 2000a,
2000b, 2003a, 2003b, 2004b, Smith 1995, Meyer y Purdy 1996; Sternick 1997; Van
Dyk 1999; Schlegel y Mahr 2001; Palta y Mackie 2003; Bortfeld 2006; Ahnesjo y
col. 2006). En este capitulo se explicard mas en detalle la RTC méas avanzada,

principalmente la radioterapia de intensidad modulada (IMRT).

Imagen 3D

Modelo
Biologico

v

Dosis Calculada

{

Volumen Blanco y
drganos a riesgo
determinados

Haces Elegidos

Verificar
Posicion del
Paciente

Colimacion elegida

Evaluacidn de Dosis
(herramientas,
Histograma dosis-
volumen)

Figura 3.2: Cadena de procesos que conduce a la Radioterapia Conformada [18]

34



La localizacion del objetivo de RTC se logra a través de imagenes anatomicas y
funcionales: CT, RM, SPECT, PET vy ultrasonido. La planificacion del tratamiento se
logra ya sea con técnicas estandar de planificacion anticipada, que disefian haces de
intensidad uniforme configuradas para la proyeccion geométrica del objetivo o, para
técnicas de radioterapia conformada méas avanzadas, con planificacion inversa, que,
ademas de la conformacion del haz, utiliza haces modulados de intensidad para
mejorar la homogeneidad de la dosis objetivo y los drganos en riesgo. Entonces, las
técnicas de administracion de dosis van desde el uso de haces coplanares regulares y
uniformes estandar hasta haces no coplanares moduladas con intensidad producidas

con MLC, como es el caso del IMRT.

3.2 Aspectos fisicos de radioterapia de intensidad modulada

El concepto de IMRT surgié porque los algoritmos de optimizacion de
planificacion de tratamiento de radioterapia predijeron que el patron optimo de
radiacion de cualquier direccion simple era tipicamente no uniforme (Brahme, 1987;
1988; Brahme et al., 1982; Cormack, 1987). Se demostré que un conjunto de haces
modulados en intensidad a partir de multiples direcciones podria disefiarse para
producir homogeneidad de dosis dentro del tumor similar a la de la radioterapia
convencional, pero con una conformabilidad superior, especialmente para volimenes
céncavos u otros volumenes objetivos en forma compleja, protegiendo asi tejidos
normales cercanos.

El empleo de la IMRT ha llegado a ser especialmente importante en el manejo de
los tumores del area de cabeza y cuello seguido por la prostata.

IMRT es una técnica de tratamiento de radiacion con multiples haces incidentes
desde diferentes direcciones en la que al menos algunos de los haces son de
intensidad modulada, de manera que cada haz suministre intencionalmente una dosis
no uniforme al volumen blanco. La distribucion de dosis deseada en el volumen

blanco se obtiene después de superponer tales haces.
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La mayoria de las ventajas de la IMRT se basan en su capacidad de manipular
Optimamente las intensidades de los haces (beamlets) dentro de cada haz. Esta
habilidad permite mayor control sobre la fluencia de la radiacion, permitiendo el

disefio personalizado de distribuciones de dosis 6ptimas.
3.3. Planificacion de tratamiento de Radioterapia con Intensidad Modulada.

3.3.1. Mapas de intensidad del haz como parametro de planificacion del

tratamiento.

Una componente fundamental de la IMRT es el uso de haces de radioterapia
externa con intensidad no uniforme. ElI mapa completo de la intensidad del haz se
considera como un parametro de planificacion de tratamiento que se ajusta a
discrecion, ademas de la orientacion del haz y de la energia del mismo. Un haz
modulado se puede considerar como un haz abierto que esta compuesto de multiples
haces pequefios elementales, como se muestra en la figura 3.3, en la optimizacion,
para los beamlet, cada campo es discretizado en una cuadricula de sub haces, cada
una de las cuales se le caracteriza una intensidad distinta. Para IMRT utilizando
multildmina convencional una vez que el mapa de intensidades se encuentra éptimo,
esto puede ser traducido en las instrucciones de entrega de patrones de irradiacion.

El modelo de beamlet de modulacion de intensidad, se presta de manera mas
natural para la planificacion de la IMRT, ya que los algoritmos, como el Algoritmo
Analitico Anisotropico (AAA), usan un modelo similar. La dosis depositada en
cualquier punto de interés, j, en un paciente utilizando un haz de intensidad
modulada, puede calcularse de manera simple por la sumatoria de las contribuciones

de todos los beamlets, como se muestra en la ecuacién E-6:

J“
Dj = z dji Ii
i=1

(3.1)
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Donde li, es la intensidad del beamlet i, dji, es la dosis depositada por el beamlet i
en el punto j por unidad de intensidad del beamlet y la sumatoria incluye todos los
beamlet. La figura 3.4, muestra como el campo es dividido en beamlet, el tamafio del
beamlet corresponde a la cuadrilla de célculo, la fluencia es uniforme dentro del
beamlet, la energia depositada es calculada a lo largo del beamlet, la distribucién de
dosis es mapeada dentro del paciente en un sistema de coordenadas cartesianas

después del célculo.

Figura 3.3.: Modelo del beamlet para un haz de intensidad modulada [27]
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Figura 3.4.: Modelo del haz de beamlet. [27]

3.3.2 Plan de Tratamiento

El disefio de un plan de IMRT requiere de manipulacion por medio de sistemas de
computacion, de un numero significativo de parametros de planificacion. El proceso
de planificacion comienza con la definicion cuantitativa de los objetivos del
tratamiento (o prescripcion) en una forma matematica que pueda ser utilizada por el
computador. El algoritmo de optimizacién del computador se empleara para
optimizar la modulacion de intensidad necesaria para lograr los objetivos del
tratamiento prescrito. Esta estrategia de planificacion se denomina “planificacion
inversa” [12].

El punto esencial en la planificacién del tratamiento se fundamente en tres labores
importantes:

Cuantificacion del objetivo del tratamiento, en forma de una funcion objetivo
apropiada para clasificar y comparar diferentes planes de tratamiento.
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e Seleccion e implementacion de un algoritmo, eficiente y adecuado para la
busqueda de una modulacién de intensidad optima.

e Evaluacion del plan y los ajustes iterativos de los parametros de planificacion
necesarios.

En el caso de la radioterapia, el resultado deseado es una distribucion de dosis
absorbida que se supone que es la méas adecuada para tratar el tumor y proteger tejido
critico. Un método de optimizacion podria, en principio, establecer las direcciones del
haz y los patrones de entrega del haz a partir de estas direcciones sobre la base de una
distribucion de dosis absorbida "ideal" completamente especificada.

Para la cuantificacion del objetivo de tratamiento, se selecciona un conjunto de
restricciones sobre la dosis absorbida entregada a diversos tejidos para volimenes de
pacientes seleccionados, por ejemplo, los volimenes de planificacion (PTV) y los
OR. Ejemplos de restricciones de la distribucion de dosis absorbida mas comun en los
sistemas de optimizacion de la radioterapia son la dosis absorbida "minima" al PTV,
las dosis absorbidas "maximas" al OR, las especificaciones de volumen de dosis para
el tumor y el OR vy los factores que describen la importancia relativa de cada
volumen.

Hay muchas maneras en que estas restricciones pueden ser formuladas
matematicamente como una “funciéon objetivo” que conduce a una métrica que
cuantifiqgue una solucion particular, a menudo, guiado por el Histograma dosis-

volumen (HDV) y el andlisis de distribucién de dosis.

3.3.3 Planificacién inversa

Un paso importante en la IMRT es la planificacion inversa o la optimizacion, este
es el proceso en que la distribucion de intensidad de cada haz empleado en un plan
como la distribucion de dosis resultante que mejor se adapte a los criterios del
planificador. Este criterio es especificado en términos de requerimientos de dosis y
dosis-volumen, o indices bioldgicos como la probabilidad de control tumoral (TCP),
la probabilidad de complicacion de tejido normal (NTCP).
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El nimero de rayos (0 haces en lapiz) empleado en IMRT suele ser de miles, y el
namero de puntos en el blanco y 6rganos criticos usados para la optimizacion suele
ser de decenas de miles. Las dimensiones de cada rayo dependen del dispositivo de
entrega (como el colimador multilamina, por ejemplo), usualmente entre 0.2 cm y
1cm a lo largo de la direcciéon de desplazamiento de la Iamina y a lo largo de la
direccion de la anchura de la lamina. Para que la IMRT sea practica, el tiempo de
calculo necesario para resolver el problema de planificacion inversa debe ser cuestion
de minutos, la mayoria tarda unos 30 minutos.

La planificacion inversa implica idear un conjunto de restricciones de dosis que se
introducen en la rutina de optimizacion para generar una solucion con generalmente
cinco o mas haces, es esencial para esto tener un conjunto totalmente delineado de
volumenes tridimensionales de interés y valores definidos en cuanto a los valores
aceptables de dosis a ser entregados por estos volumenes. Limitaciones de dosis
tipicas para todos los planes de IMRT en el PTV es que el 99% del volumen reciba al
menos el 90% de la dosis prescrita, y el 95% del volumen reciba al menos el 95% de
la dosis prescrita, simultdneamente, hay una restriccion de que solo el 5% del
volumen no reciba méas del 105% de la dosis prescrita, y el 2% del volumen no reciba
mas del 107% de la dosis prescrita. Adicional a esto, hay restricciones de dosis sobre
los 6rganos a riesgo similares a las restricciones de dosis que se utilizan para
radioterapia, de igual manera puede haber restricciones para evitar regiones de dosis
altas a lo largo del volumen irradiado, mediante la adicién de estructuras falsas con
restricciones de dosis apropiadas para forzar el célculo.

El proceso de célculo se realiza en dos etapas, en primer lugar, el Sistema de
Planificacion de tratamiento (TPS, por sus siglas en inglés Computerized Treatment
Planning Systems) calcula la fluencia de la dosis Optima para cada haz. Luego esta
dosis ideal se convierte en un conjunto de segmentos que la unidad de tratamiento es
fisicamente capaz de hacer, pudiera haber diferencias significativas entre lo ideal y lo
alcanzable, por lo que el proceso de planificacion sera mas eficiente con el acceso a la

distribucion final disponible durante la fase de planificacion. Finalmente, el plan
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calculado es razonable y aplicable, normalmente se requiere intervencién manual en
una planificacion inversa, por ejemplo, eliminar segmentos muy pequefios.
Generalmente se puede considerar un algoritmo de optimizacién en dos partes
fundamentales: la funcion objetivo que encapsula los objetivos clinicos de la
planificacion y asigna una puntuacion numerica para cada plan y un método para

minimizar (0 maximizar) la funcion objetivo.
3.3.4 La funcién objetivo

Para algoritmos basados en dosis, la funcién objetivo podria incluir el criterio
tipicamente usado en la rutina de planificacion. Esto incluye: a) la prescripcion de
dosis del volumen blanco, b) la homogeneidad de dosis en el volumen blanco, c) la
dosis maxima en el 6rgano critico y d) las restricciones dosis-volumen del érgano
critico. La funcion objetivo mas cominmente usada en la funcion cuadratica que se

muestra a continuacion:

Foni = Zi blanco(D; — Dp)z + X srgano critico Dy — D) (3.2)

Donde D; es la dosis en el punto i, Dy es la dosis prescrita en el volumen blanco, y
D¢ son las restricciones o dosis de tolerancia. El primer término incluye todos los
puntos en el blanco y el segundo término se refiere a todos los puntos en el 6rgano
critico con dosis mayores a D si la restriccion de dosis-volumen es impuesta,
entonces el segundo término se limita méas a aquellos puntos que también exceden la
restriccion de volumen.

La forma cuadratica que se utiliza principalmente es por conveniencia matematica,
tambien es razonable que la funcion objetivo aumente cuando la dosis real se desvia
de la dosis deseada en el objetivo o exceda la tolerancia en los érganos criticos. Sin

embargo, la forma cuadratica de la funcidon objetivo no cumple ningin significado
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fisico fundamental ya que la funcion objetivo puede tomar cualquier otra forma
siempre y cuando sea cualitativamente coherente con los objetivos clinicos. [22]

3.3.5 Algoritmo de célculo

Existen varios algoritmos en uso en diferentes TPS (por sus siglas en inglés
Treatment Planning System), con el fin de calcular la dosis a un paciente. Ellos tienen
diversos grados de precision y, en algunos sistemas de planificacion de tratamiento
(TPS), presentan una opcién entre un calculo rapido y un céalculo mas preciso de la

dosis.

A. Modelos de haces en lapiz o pencil beam

Se han introducido modelos de haz de lapiz para métodos mas precisos de célculo
de campos irregulares y son mas adecuados para su uso en la dosimetria de
radioterapia y algoritmos de planificacién inversa en IMRT, sin embargo son
propensos a situaciones no homogéneas. La figura 3.5 muestra un ejemplo de un
kernel de haz de lapiz generado por un célculo de Monte Carlo para representar la
distribucion de dosis elemental de un solo elemento de haz infinitesimal a una energia
especifica. Multiples elementos se suman para representar la fluencia total a traves
del campo de radiacién como se muestra en la figura 3.6, hay varias limitaciones de

este método en situaciones clinicas.
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Figura 3.5.: Kernel de haz de l&piz [30].

[ ] [ ]
20 fluence M

Patient ‘ . |

Figura 3.6.: Modelo de haz de lapiz. [30]

B. Modelo de Algoritmo Analitico Anisotrépico (AAA)

El sistema de planificacion TPS Eclipse de la compafiia Varian Medical Systems,
emplea el algoritmo AAA, para el calculo de dosis. El célculo de la distribucion de

dosis consta de dos partes: el modulo de configuracion, y el médulo de calculo de
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dosis. En el mddulo de configuracion se caracteriza el espacio de fase de un haz de

fotones de un acelerador lineal. Dicho espacio se aproxima mediante un modelo de

maultiples fuentes, cada fuente es modelada a traves de la optimizacion de una serie de

parametros y curvas de correccion con el fin de obtener una concordancia maxima

entre los datos del haz basico calculados y los medidos.

Existen tres fuentes en el médulo de configuracion: la fuente primaria de fotones,

la fuente de fotones extra-focal (o fuente secundaria) y la fuente de contaminacion.

AAA utiliza parametros fisicos fundamentales que han sido pre-computados con

simulaciones de Monte Carlo, dichos pardmetros se describen de la siguiente manera:

a)

b)

Espectro de energia de fotones: AAA deriva los nlcleos de dispersion K
necesarios para el célculo de la dosis del espectro de energia, que se
determina durante el proceso de configuracion. Otro parametro importante
que afecta el espectro de energia utilizado por AAA es la energia media en
funcion del radio desde el eje central del haz.

Perfil de intensidad: El filtro aplanador también hace que la intensidad del
haz de fotones varie a través del campo de tratamiento clinico. La fuente de
fotones se modela con la ayuda de un pardmetro llamado la curva de perfil
de intensidad. El perfil de intensidad se calcula como la fluencia de energia
de fotones (nimero x energia de los fotones) como una funcién de la
distancia radial desde el eje central del haz.

Nucleos de dispersion: Estos nucleos de dispersion describen los efectos
de dispersion para las diferentes calidades de haz. Un nucleo de dispersion
polienergético se construye como una suma ponderada de los ndcleos de
dispersion monoenergéticos. Durante el calculo de la dosis 3D estos
parametros se ajustan en funcion de las densidades de los tejidos reales del

paciente determinados a partir de las imagenes de CT.

El modelado clinico del haz, tiene tres componentes principales: la fluencia de

fotones de energia primaria, la fluencia extra-focal de energia de fotones, y la

contaminacion de fluencia electrénica.
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Finalmente, en el célculo de dosis de fotones: La atenuacion de fotones se modela
con una funcién de densidad de deposicion de energia Ig (z,p). La dispersion de
fotones se modela con un nucleo de dispersion Kg (x,y,z,p) que define la dosis de
dispersion lateral. Ambas funciones | y K se definen individualmente para cada p.
Los fotones primarios y extrafocales se calculan de la misma manera, con la
excepcion de su composicion espectral, la posicion y el tamafio de la mancha focal.
La distribucion de la dosis, D, resultante de un haz  elemental arbitrario debido a los
fotones en una zona suficientemente grande y homogénea, se calcula mediante la

siguiente convolucion [31]:
Dﬂﬂh[f, V,.Z) = Dpxlg(z.p)x [[ kg (u—x,v—y,z,p)dudv  (3.3)

Donde ®p describe el espectro y la fluencia de energia de un beamlet, asumiendo
cada beamlet  uniforme, Ig (z,p) es la funcion de deposicion de energia que describe
la profundidad de energia depositada dentro del beamlet basado en el espectro de

energia del haz, kg (x,y,z,p) es el modelo de dispersion de energia lateral.
3.4. Modos de Administracion de Radioterapia de Intensidad Modulada

Siendo la IMRT una técnica méas refinada que la radioterapia conformada, en la
que cada uno de los campos de tratamiento se compone de muchos segmentos, cuyo
objetivo es producir una mayor conformidad de lo que se lograba con la radioterapia
conformada 3D, entregando generalmente un arreglo de cinco a siete haces con un
perfil de intensidad individualizado, conformando la dosis al volumen a tratar y
protegiendo los érganos criticos. Dicho haz de tratamiento individual para poder
aplicar esta técnica en sus comienzos se realizd con compensadores, que mas adelante
por ser poco practicos se sustituyen por lo que ahora es el modo de entrega de IMRT
mas usado y se trata del colimador multilamina (MLC) en sistemas dindmicos o de

maltiples segmentos.
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3.4.1. Compensadores metalicos

Son materiales que se insertan en el cabezal del acelerador, fueron los
compensadores metalicos de espesores variables, la primera opcion de modulacion
del haz, cuando se comenzo6 a implementar IMRT, posteriormente, fue considerado
inapropiadamente préactico para fabricar un numero relativamente grande de
compensadores para cada paciente, asi como también colocar los compensadores en
la unidad de tratamiento para lograr el haz modulado en diferentes direcciones de
incidencia. Por otra parte, la presencia de estos filtros o0 compensadores de radiacion
producen una variacion de las caracteristicas del haz de radiacion ya que el espectro
se “endurece” y dicho “endurecimiento” depende del espesor del filtro, variando por
lo tanto segun la posicion dentro del campo de radiacion. EI compensador también
produce una dispersion del haz en él.

Generalmente los compensadores estdn hechos de un material de coeficiente de
atenuacion lineal PE, dependiendo de la energia E, de manera que la intensidad

primaria luego que los rayos atraviesan un espesor d, esta descrita por;

Ir= Iuexp[—[pEd]) (3:4)

Donde lo es la intensidad inicial, variando el espesor d, entonces, la intensidad
sera modulada. En la Figura 3.7, se muestran los bloques basicos de un compensador
Ellis (llamados asi por el radioterapista britanico Frank Ellis), con algunos arreglos
para hacer perfiles modulados en una dimensién por la técnica de compensadores.
Otro camino para hacer un compensador es modelar un bloque de plomo de diferentes

espesores hasta lograr obtener la forma requerida como lo muestra la figura 3.8
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Figura 3.8: Construccion de un compensador con varias capas de plomo [28]

3.4.2. Colimador Multilaminas

Un MLC convencional sobre un control computarizado puede ser usado para
entregar IMRT. La modulacién de la intensidad (o mas correctamente modulacion de
fluencia) puede ser lograda variando la forma del colimador ya sea en modo dinamico
0 estatico. En modo dinamico el tamafio longitudinal del campo modulado puede ser
fijado usando un par de laminas. Es una modalidad mas compleja que se logra

mediante el movimiento continuo de cada lamina del colimador multilamina con
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velocidad variable durante la irradiacion, variando la forma del colimador y recibe el
nombre de intensidad modulada dindmica o ventana deslizante (sliding window) [26]

La gran mayoria de los modernos sistemas de administracion de IMRT utilizan
MLCs, pequefias hojas individualmente motorizadas que pueden usarse para dar
forma o modular la intensidad del campo de tratamiento. Varios enfoques bésicos
incorporan MLC en la unidad de tratamiento [28], con los MLCs tomando el lugar de
uno de los pares de mandibulas ajustables del Acelerador Lineal o colocandose
debajo de las mordazas. Los disefios comunes tienen entre 10 y 60 pares de hojas
opuestas.

La capacidad de los MLC para conformar campos (0 segmentos de campos IMRT)
depende de varios aspectos de su disefio fisico y mecanismo de control. Estos
incluyen el recorrido maximo de la hoja (determinado por la longitud de las hojas del
MLC), el tamafio maximo del campo perpendicular a los MLC (anchura MLC x
namero de MLC) y si las hojas de un lado pueden interdigitar con hojas vecinas en el

lado opuesto.

Longitud

Altura

Final

—

Lado

Anchura

Figura 3.9: Esquema de una hoja genérica de MLC [26]

La exactitud y precision del posicionamiento del MLC también son importantes.

En radioterapia conformada, los MLCs se utilizan para definir la apertura del haz de
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tratamiento, conformando de este modo el volumen a tratar. Cuando se utiliza de esta
manera, una incertidumbre en la posicion de la hoja de 1-2 mm es aceptable,
considerandolo como un tamafio pequefio comparado con el tamafio total de la
apertura, y asi tener efectos minimos en la salida del haz. En la figura 3.10, se
muestra claramente el esquema de colimacion de fotones con mandibulas superiores e
inferiores y un colimador terciario de multiples laminas, la configuracion particular
junto con otros aspectos del disefio del colimador, tales como si la cufia es interna o

externa, crea una serie de configuraciones de colimacion y control del haz.
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Figura 3.10: Esquema de un sistema de colimacion de fotones con el MLC [26]

3.4.2.1. Estético o de paso y disparo

Una vez que los segmentos de campo han sido determinados por el programa de
secuencia de las laminas, se puede administrar un haz de intensidad modulada
utilizando el MLC en dos formas. En una de ellas el MLC se mueve para crear un
segmento deseado de campo, mientras que el haz de radiacion estd apagado. Cuando
el MLC alcanza la posicion deseada, el haz de radiacion procede a encenderse y

administrar asi las cantidades de unidades monitor que fueron sefialadas. El
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acelerador se apaga durante el movimiento y posicionamiento de las laminas del
MLC para asi crear el nuevo segmento del campo. De manera que se tendria
finalmente una sucesion de ajuste de campos discretos “segmentos”, con una fluencia
pequefia, es decir, un nimero pequefio de unidades monitor entregado a cada uno de
los segmentos. Esta modalidad de disparo es la que se conoce como administracion
de tratamiento estatico o paso y disparo.

La administracion de IMRT es facil de implementar y puede utilizarse con
cualquier arreglo de secuencias de las laminas. Finalmente se obtendra una
colimaciéon deseada debido a la superposicion de campos abiertos de diferentes

formas como lo indica la figura 3.11.

Perfil de Fluencia

Distancia a lo largo del eje central

Figura 3.11.: Modulacion de intensidad en 1D para un perfil de haz de radioterapia [26]

3.4.2.2. Colimador multilamina dinamico o ventana deslizante (DMLC)

En el modo DMLC (IMRT dindmico), los campos modulados de intensidad se
entregan de una manera dindmica con las hojas del MLC moviéndose durante la
irradiacion del paciente, en la figura 3.12. Se puede observar como el punto P
comienza a recibir radiacion cuando las laminas izquierda y derecha comienzan a
moverse con el haz siempre encendido, produciendo asi una modulacion continua del
haz. Para una posicion de gantry fijo, la abertura formada por cada par de hojas MLC
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opuestas es barrida a través del volumen objetivo bajo control por ordenador con el
haz de radiacion encendido para producir el mapa de fluencia deseado.

Si se supone que el punto x representa la posicion a través del campo en la
direccién de barrido, si la mandibula principal se descubre en el instante t2(x) y las
mordazas traseras en el instante t1(x), entonces la intensidad primaria en x vendria

dada por:

Iy =1, (x) —ty(x) (3.5)

Donde t1 (X) es el tiempo de llegada en x de la mordaza de arrastre y tz (x) es el
tiempo de llegada en x de la mordaza principal, la intensidad y el tiempo se miden en
las mismas unidades. Si la entrega es dinamica, el objetivo final es medir un mapa del
patron global de fluencia y comparar con el planeado. Todas las técnicas de entrega
de IMRT requieren un acelerador lineal controlado por ordenador con un sistema de
control de respuesta rapida, que sincroniza precisamente el movimiento de la
intensidad de modulacion y la salida de radiacion del acelerador. La figura 3.12,
ilustra una comparacion de los perfiles de intensidad para ambas técnicas de entrega
de radiacion modulada, se pueden observar en la técnica segmentada, la fase de paso
cuando el haz estd apagado y posteriormente la fase de disparo cuando el haz esta
encendido, proporcionando asi una distribucién segmentada del haz, caso que no
ocurre con la técnica dinamica ya que el haz siempre esta encendido y el perfil de

intensidades es continuo.
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ENTREGA DE IMRT CON MLC CONVENCIONAL

Radiacion
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Haz encendido
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Figura 3.13.: Perfiles de intensidad entregada por las multilaminas, con la técnica dindmica 'y
estatica [25].

3.4.2.3. Arcoterapia Volumétrica Modulada.

La radioterapia de intensidad modulada se ha establecido como precisa, fiable y
eficiente en la entrega de la radioterapia conformacional. Otro método de IMRT fue
propuesto por Yu [32], como la combinacion de los cambios de rotacion del gantry y
la abertura para la arco terapia de intensidad modulada (IMAT, por sus siglas en

inglés Intensity Modulated arc therapy).
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La Arcoterapia de intensidad modulada, combina la modulacion de intensidad
espacial y temporal con el movimiento del gantry, se utilizan los campos formados
por el MLC, que cambia de forma durante la rotacion del gantry (técnica de ventana
deslizante), para entregar la dosis en el volumen de tratamiento. La distribucion de
intensidad arbitraria de cada &ngulo en entregada con multiples arcos. El tiempo de
entrega del tratamiento es proporcional al nimero de arcos requeridos, que depende
del namero de niveles de intensidad y de la complejidad de las distribuciones de la
intensidad. Un arco con cinco niveles de intensidad para cada angulo requiere un
tiempo total de tratamiento de menos de 15 minutos. Esto se puede reducir con
modificaciones de los aceleradores lineales y con algoritmos mejorados. IMAT es
una técnica que proporciona distribuciones de dosis optimizadas girando el haz de
radiacion alrededor del paciente.

IMAT es la aproximacion de muchos campos fijos a pequefios intervalos angulares
de la rotacion del gantry, para cada angulo la distribucion de intensidad en dos
dimensiones (2D) generada por la técnica de tratamiento de planificacion inversa es
considerada como la superposicion de maltiples campos de radiacion de diferentes
tamafios y formas y cada uno de ellos con intensidades uniformes. Un arco es una
secuencia de campos formados tomando subcampos de cada angulo del haz. Un arco
entrega un nivel de intensidad para todos los haces de todos los angulos del gantry.

La implementacion clinica de IMAT fue inicialmente obstaculizado porque el
algoritmo de optimizacion generaba planes dificiles de suministrar con aceleradores
lineales y MLCs convencionales. Diferentes investigaciones llevaron a desarrollar un
algoritmo de optimizacion de abertura directa, IMAT implica varias rotaciones del
gantry y por lo tanto aumenta el tiempo de tratamiento, es por ello, que fue propuesto
por Otto la Arcoterapia Volumétrica Modulada (VMAT) [33], que requiere s6lo una
rotacion del gantry y produce distribuciones de dosis equivalentes 0 mejores que
IMRT.

VMAT proporciona una solucién novedosa a varias limitaciones entradas en
IMAT en particular la técnica de VMAT esté disefiada de tal manera que los planes

optimizados pueden ser entregados:
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a) Eficientemente en un solo arco del gantry.

b) Con alta dosis de conformidad, usando un rango completo de 360° de la
direccion del gantry.

c) Precision, con muestreo de alta resolucion de las direcciones del haz
durante la planificacion.

Especificamente, VMAT es cinco a quince veces mas eficiente, en términos de
tiempo de tratamiento y unidades monitor. Otro factor importante es que puede ser
empleado con un acelerador lineal general para una maxima flexibilidad clinica.

Tecnologias de tratamiento VMAT:

e RapidArc™ (VARIAN):

Tasa variable continua (0-600 UM/min.)
Velocidad de giro del gantry variable.
e VMAT™(ELEKTA)
Tasa variable en niveles discretos (25-600UM/min)
Velocidad de giro del gantry variable, utilizada también para

compensar cambios de tasa.

Figura 3.14: Acelerador lineal RapidArc™ de Varian. [34]
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CAPITULO IV
TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA DE HAZ CONICO

La tomografia computarizada (CT) se acredita a Godfrey Hounsfield, quien en
1967 escribio primero sobre la tecnologia y luego cre6 una unidad en 1972. Fue
galardonado con el Premio Nobel de Fisiologia / Medicina en 1979. Las unidades de
CT son para modalidades de imagen tanto como para tejido duro como para tejido
blando, la primera generacion de CT tenia un tiempo de exploracion de méas de 10
minutos dependiendo de que parte del cuerpo estaba siendo analizada. El tiempo de
procesamiento tardaria 2% horas o mas. Todas las unidades de CT de primera
generacion eran de solo un corte. Esto significa que un haz de abanico expuesto al
paciente, tendria que rodear al paciente varias veces para cubrir el area de interés. Las
unidades CT actuales son de quinta generacion, o helicoidales / espirales. Los
tiempos de escaneo han bajado a 20-60 segundos con un tiempo de procesamiento de
2-20 minutos. EI nimero de cortes disponible es de hasta 64, 128 y 256. Cuantos mas
cortes disponibles hace posible escanear méas del paciente en un circulo, de ahi los
tiempos de exploracion més bajos [36].

4.1. Historia de la tomografia computarizada

Uno de los pioneros de la tomografia computacional convencional fue André
Bocage, un médico parisino (1892-1953). A principios de 1921, Bocage disefié un
aparato para desdibujar estructuras por encima y por debajo de un plano de interés.
Los componentes principales de su invencién incluyeron un tubo de rayos X, una
pelicula de rayos X y una conexidn mecanica para asegurar un movimiento
sincronizado entre el tubo y la pelicula. En la figura 4.1, se muestra un principio de
tomografia convencional, donde en un instante de tiempo particular dos objetos Ay B
proyectan respectivamente sus sombras en la pelicula denotadas por A" y B’, en una

instante de tiempo posterior, tanto la fuente de rayos X como la pelicula se mueven
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en direcciones contrarias a velocidades especificas de tal manera que la sombra A se
superpone con la sombra A°, mientras que la sombra B no, por lo tanto la sefial
correspondiente con A es mejorada y la sefial de B es borrosa. De manera que,
controlando adecuadamente la velocidad del tubo de rayos X y la pelicula, la sombra
generada por las estructuras situadas en un plano particular paralelo a la pelicula no
cambia de exposiciones diferentes, mientras que las sombras generadas por
estructuras por encima o por debajo del plano son borrosas debido al desplazamiento

de posicion en la sombra.

Fuente de Rayos X Fuente de Rayos X
=@ /I
= B = B
A 1
_ - _-Plano Focal Ae Plano Focal
Sl i A C AN . w =
Pelicula ) elicula
(a) k)

Figura 4.1.: Hustracion del principio de tomografia convencional [37].

La formulacién matematica para la reconstruccion de un objeto de multiples
proyecciones se remonta a 1917 al matematico austriaco J. Radon que demostrd que
matematicamente un objeto podria ser replicado de un conjunto infinito de sus
proyecciones.

El desarrollo de la tomografia computarizada médica de rayos X, se acredita
generalmente al ingeniero electronico inglés, Godfrey Newbold Hounsfied (Figura
4.2.a) y Allan Macleod Cormack, fisico estadounidense de origen sudafricano (Figura
4.2.b) en 1963.
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(a) (b)

Figura 4.2.: Inventores de CT de rayos X: Godfrey N Hounsfield (a) y Allan M.Cormack (b) [37].

Comarck reporto los resultados de las investigaciones que tal vez significaron el
primer escaner realmente construido (Comarck 1963). Su trabajo se remonta hacia el
afio de 1955, cuando se le pidié que pasara dia y medio por semana en el Hospital
Groote Schuur (Ciudad del Cabo, Sudafrica), para atender el uso de isétopos, luego
de la renuncia del fisico de dicho hospital. Mientras observaba la planificacion de los
tratamientos de radioterapia, Comarck se dio cuenta de la importancia de conocer la
distribucion de los coeficientes de atenuacion de rayos X en el interior del cuerpo. Es
por ello que durante un afio sabatico en la Universidad de Harvard (Boston) a finales
de 1956, derivo una teoria matematica para la reconstruccion de la imagen y puso a
prueba su teoria con una simulacién de laboratorio cuando volvié a Sudafrica en
1957. Posteriormente realizé dos experimentos al respecto que fueron publicados en
1963 y 1964 respectivamente, poca atencion se prestd a sus trabajos debido a las
dificultades para realizar el célculo necesario.

El desarrollo de la primera CT clinica comienza en 1967 con Hounsfield, mientras
investigaba el reconocimiento de técnica de patrones en el Laboratorio de
Investigacion Central de EMI, (por sus siglas en inglés Electro Musical Industries),
en Inglaterra, él dedujo que las medidas de los rayos X a traveés del cuerpo desde
diferentes direcciones permitiria la reconstruccion de su estructura interna
(Hounsfield 1976). Calculos preliminares por Hounsfield indicaron que la precision
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en la medicion de los coeficientes de atenuacion de Rayos X en un corte de CT de
una imagen podria alcanzar el 0.5%, casi una mejora en un factor de 100 sobre la
radiografia convencional.

El primer dispositivo CT clinicamente disponible se instal6 en Atkinson Morley
Hospital (Londres, Inglaterra) en septiembre, después de un mayor perfeccionamiento
de la adquisicion y reconstruccién, las imagenes podrian ser producidas en 4.5
minutos, el 4 de octubre de 1971, el primer paciente con un quiste grande fue
escaneado Y la patologia fue claramente vivible en la imagen. Por su trabajo pionero
en CT Comarck y Hounsfield compartieron el Premio Nobel de Fisiologia y Medicina
en 1979.

4.2. Tomografia de Haz Conico

La Tomografia Computarizada de Haz Conico (CBCT), fue descubierta en Italia
en 1997. La primera unidad creada fue la NewTom. Fue similar a la TC convencional
con el paciente acostado con un agujero abierto donde se le expone radiacion al
paciente. En lugar de un haz de abanico (utilizado en unidades de TC
convencionales), se utiliza un haz de cono o en forma de cono para exponer al
paciente, de ahi la denominada tomografia computarizada de haz de cono. A medida
que se creaban nuevas unidades de CBCT, las compafiias comenzaron a usar opciones
para pacientes en posicion sentado o de pie. Con las continuas actualizaciones de las
unidades, los tamafios se han hecho cada vez méas pequefios.

En radioterapia especificamente, en la etapa de simulacion del paciente durante el
proceso radioterapéutico, ya sea en un simulador convencional o virtual, se obtienen
imagenes, que se usan posteriormente como referencia para compararlas con las
obtenidas en el momento del tratamiento y ver si la localizacion del volumen a tratar
se corresponde con la considerada en la planificacion. En la etapa del tratamiento
propiamente dicho, el posicionamiento correcto del volumen a tratar del paciente es
un requisito previo importante para asegurar una irradiacion acorde con la

planificada. Para ello resultan de ayuda los dispositivos inmovilizadores del paciente,
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pero hay tratamientos en que estos no bastan porque en ellos es mas critico conocer la
situacion real.

La CBCT utiliza la tecnologia de los detectores bidimensionales de que disponen
los aceleradores. Es la modalidad de radioterapia guiada por la imagen mas
extendida, suministrada por tres fabricantes (Varian, Elekta y Siemens), bien sea en
modo de kilovoltaje (kV) o de megavoltaje (MV), figura 4.3.
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Figura 4.3: Esquema del fundamento de obtencion de imagenes de tomografia de haz conica [38].

La tomografia conica kV-CBCT consta de una fuente de RX de baja energia y un
detector bidimensional montado en el brazo del acelerador con el eje del sistema de
imagen de kV perpendicular (Varian, Elekta) o paralelo (Siemens) al del haz de
radiacion terapéutico. A diferencia de lo que ocurre en un CT convencional, donde se
reconstruye un corte 2D a partir de sefiales de una matriz lineal de detectores, en este
caso la tomografia se obtiene mediante rotacion del detector bidimensional alrededor
del paciente al mismo tiempo que el foco de RX. El principio se muestra en la
figura 4.3. A partir de las diferentes proyecciones obtenidas en cada posicion del
detector se puede reconstruir la imagen tridimensional del paciente y, a partir de ella,
cortes transversales CT. Estando el paciente en la posicién de tratamiento, las

imagenes CT se pueden comparar con las usadas para la planificacién del mismo.
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a) Acelerador Synergy (Elekta) b) Acelerador Trilogy (Varian)

Figura 4.4: a) Acelerador Synergy de Elekta y b) Acelerador Trilogy de Varian [38].

Elekta ha comercializado el sistema de kV-CBCT “Synergy XVI (X Ray volume
imaging)” y Varian el “On Board Imager, OBI”, también de kV-CBCT, compatible
con los aceleradores Clinac y Trilogy.

4.3. Fundamentos Fisicos de Rayos X

El CBCT es una tecnologia reciente, la imagen se logra usando la rotacién del
Gantry con una fuente de rayos X y un detector que son fijos. Una fuente de radiacion
ionizante en forma de piramide divergente o de cono se dirige a través del medio de
la zona de interés dentro del area del detector de rayos X que se encuentra del lado
opuesto. La fuente de rayos X y el detector giran alrededor de un punto de apoyo fijo
de rotacion en el centro de la region de interés. Durante la rotacion, multiples (de 150
a mas de 600) imagenes de proyeccion planar secuenciales del campo de vista FOV,
(por sus siglas en inglés FOV, Field of View), son adquiridas de manera completa,
parcial o en arco. Este procedimiento se diferencia de la CT tradicional en el uso de
un haz de rayos X en forma de abanico y una progresién helicoidal para adquirir
cortes de imagenes individuales de los campos de vision (FOV) y luego aplicar los
cortes para obtener la representacion 3D, cada corte requiere un escaner separado y
una reconstruccion 2D separada. Dado que la exposicion CBCT incorpora todo el
campo de vision (FOV), solo una secuencia de rotacion del gantry es necesario para

adquirir datos suficientes para la reconstruccion de imagenes. En la Figura 4.5, se

60



muestra un esquema comparativo de la geometria de adquisicion de un haz
proyectado de rayos X convencional o abanico y haz coénico asi como la
reconstruccion de la imagen, que en el caso del haz de cono, multiples proyecciones
de base forman los datos de proyeccion y las imagenes planares ortogonales se
reconstruyen secundariamente, mientras que en la geometria de haz de abanico la
reconstruccion primaria de datos produce cortes axiales a partir de los cuales la
reconstruccion secundaria genera imagenes ortogonales, donde la cantidad de
dispersion generada por la adquisicion de imagen de haz cénico es sustancialmente
més elevada, reduciendo el contraste de la imagen y aumentando el ruido de la

imagen.

ﬂ . Geometriade Haz "Cono" Geometria de Haz "Abanico"
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Figura 4.5: Esquema comparativo de proyeccion de haz cénico y haz de abanico [39].

4.3.1. Instrumentacion de CBCT

4.3.1.1 El tubo de Rayos X

En fuentes de rayos X de impacto de electrones, la radiacion se genera por la
desaceleracion de electrones rapidos entrando en un anodo de metal solido, y consiste
en ondas con una gama de longitudes de onda A de aproximadamente entre 10 ®m vy
10 *m.
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El tubo de rayos X es un componente del equipo de rayos X que rara vez puede ser
visto por el operador del equipo. Se trata de una ampolla de cristal en la que se ha
realizado el vacio y que se encuentra en el interior de una carcasa o coraza de
proteccion.

El tubo de rayos X esta compuesto principalmente por:

a) La coraza, tiene una doble funcion, la de proteccién radioldgica; cuando se
producen los rayos X, éstos son emitidos en todas las direcciones, tal y como se
muestra en la figura 4.7, las corazas suelen fabricarse con plomo al efecto de evitar la
emision de rayos X dispersa, excepto los presentes en el haz util que son haces
correctamente delimitado por los sistemas de colimacion. Su segunda funcion es en la
proteccidn eléctrica, debido a que la emision de los rayos X se logra con la aplicacion
de altos niveles de tension en el tubo, de manera que para evitar posibles riesgos
eléctricos, se dispone de sistemas de aislamiento eléctrico proporcionado por las
corazas, muchas de ellas contienen aceite cuyo papel principal es contribuir a la

refrigeracion del tubo, aunque también actiia como aislante eléctrico.

b) La ampolla, es un tubo de vacio electronico, cuyo tamafo es considerable de
hasta 35-40 cm de longitud y 25 cm de didmetro, la envoltura de vidrio es fabricada
con cristal de Pirex, con la finalidad de poder soportar altas temperaturas generadas
en su interior y mantener el vacio dentro del tubo, en uno de sus laterales se encuentra
la ventana, zona de menor grosor por donde emerge el haz Gtil. Los componentes
principales en el interior de la ampolla son:

El catodo, es el lado negativo del tubo de rayos X, que tiene dos partes principales

filamento y copa de enfoque.

El Filamento, es un espiral de alambre cuyas dimensiones son de

aproximadamente 2 mm de diametro y 1-2 cm de largo, cuando la corriente que

atraviesa el filamento es lo suficientemente intensa, del orden de los 4A o superior,
los electrones de la capa externa de los atomos del filamento son expulsados del

filamento, a este fendmeno se le denomina emisién termoidnica. Estos filamentos
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suelen ser construidos de tungsteno toriado y su punto de fusion es de 3410°C de
forma que a pesar de la alta intensidad de corriente que por €l circula no se llega a
fundir.

La copa de enfoque, es un pequefio recipiente metalico dentro del cual se
encuentra el filamento, dado que todos los electrones son eléctricamente negativos,
el haz tiende a divergir a causa de la repulsion electrostatica y de esta manera
aumenta el tamafio del foco, es por ello que, para poder contrarrestar este
fendmeno, la copa de enfoque se carga negativamente de forma que condense el
haz de electrones en una zona pequefia del &nodo.

El anodo, es la parte positiva del tubo de rayos X, existen dos tipos de anodos,
rotatorios y estacionarios, los estacionarios se asocian particularmente a los
equipos de odontologia, el rotatorio es el usado en el tubo del CBCT, ya que deben
ser capaces de producir haces de rayos X de alta intensidad en un tiempo breve, la
zona del anodo donde impactan los electrones se llama blanco y el &nodo tiene tres
funciones; es un conductor eléctrico que recibe los electrones emitidos por el
catodo y los conduce a través del tubo hasta los cables conectores y de vuelta a la
seccion de alta tension del generador; proporciona soporte mecanico al blanco y
ademas es un buen conductor térmico ya que el 99% de la energia de los
electrones se deposita en el blanco en forma de calor, es por ello, que el &nodo

debe ser capaz de disipar tal cantidad de calor en el menor tiempo posible.

- Radiacion de fuga _______*

| | L -

Plomo

Figura 4.6: La coraza del tubo de rayos X [40].
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Figura 4.7: Esquema del interior de una ampolla de rayos X y de un anodo fijo y rotatorio [40].

4.3.1.2 Funcionamiento del tubo de rayos X

Cuando se enciende el equipo de rayos X una corriente eléctrica baja fluye a través
del filamento con el fin de calentarlo y prepararlo para la sacudida térmica que exige
la produccion de rayos X. cuando se aumenta la corriente del filamento bruscamente
esto proporciona el llamado efecto de emision termoionica, explicado anteriormente,
que consiste en la emision de electrones de los atamos del filamento debido al
calentamiento generado por la intensa corriente eléctrica en el mismo. Luego de
conseguir dicha emisién termoionica, un pequefio incremento de esta corriente dara
lugar a un gran aumento de la corriente del tubo, que es la cantidad de electrones
procedentes del catodo y que van a desplazarse hasta el &nodo para generar los rayos
X. una vez que son emitidos desde el filamento, los electrones van a permanecer
momentaneamente en su proximidad antes de ser acelerados al &nodo. Dado que
poseen cargas negativas, se repelen mutuamente y se forma la llamada nube de
electrones o carga espacial, que, bajo ciertas condiciones de baja tension y alta
corriente, los tubos de rayos X estan limitados por la carga espacial. Otro parametro
de importancia en el tubo de rayos X es el punto focal, que es el area del blanco

donde inciden los electrones y es el lugar donde se generan los rayos X.
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4.3.1.3 Generador de Rayos X

El generador eléctrico de un equipo de rayos X es el conjunto de dispositivos
eléctricos que permite poder “comunicar” con el tubo de rayos X, de manera que al
proporcionar al tubo la corriente del filamento y la alta tension adecuada se genera el
haz de rayos X de las caracteristicas deseadas. Estos dispositivos son variados y se
dividen en dos grandes areas como lo muestra la figura 4.8, la zona de baja tension,
que suele estar integrada en la consola de control del técnico y la zona de alta tension.
En la primera zona, se distinguen las siguientes partes: el compensador de linea, el
autotransformador, el circuito de alta tension y parte del circuito del filamento. En la
segunda zona se encuentra: el transformador de alta tension y parte del circuito del

filamento situada después del transformador de filamento.
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Figura 4.8: Esquema eléctrico detallado de un equipo de rayos X [40].
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4.4 Emision de Rayos X

4.4.1 Generacion de Rayos X

Cuando los electrones chocan contra los adtomos del metal pesado que estd
conformado el anodo (que generalmente es de Tungsteno), interaccionan con los
atomos del metal y transfieren su energia cinética al blanco. A medida que se
producen éstas interacciones, los electrones provenientes del catodo o electrones
proyectil van disminuyendo su velocidad hasta quedar casi en reposo, posteriormente
son conducidos a traves del &nodo a los circuitos eléctricos asociados. Los electrones
proyectil van a interaccionar con los electrones orbitales de los &tomos del blanco por
tres mecanismos diferentes, que van a dar lugar a emisiones emergentes diferentes,
casi toda la energia cinética de los electrones proyectil se convierte en calor, porque
los electrones proyectil interaccionan con los electrones externos de los atomos del
blanco pero no les transfiere suficiente energia para ionizarlos, es por ello que los
electrones de la capas externas pasan simplemente a un nivel de energia mas alto, de
manera que son excitados, volviendo inmediatamente a su estado de energia normal
con la emision de calor.

El otro mecanismo que se produce con estas interacciones es la radiacion
caracteristica, cuando un electrén proyectil interacciona con un electron de la capa
interna del &tomo blanco, cuando se tiene la energia suficiente como para ionizar el
atomo del blanco se produce radiacion caracteristica, tal y como se muestra en la
figura 4.9, el electrdn de la capa interna que se ha ionizado ha dejado un hueco en su
orbital que sera ocupado por un electron de una capa externa. La transicion de un
electron orbital desde una capa externa hasta otra interna vendra acompafiada de la
emision de un foton de rayos X de energia igual a la diferencia de energias de enlace

de los correspondientes electrones orbitales.

66



3. Fotones emitidos
por electrones de
capas externas del
dtomo de tungsteno
que cubren las
vacantes de las
capas internas.

1. e incidente '
procedente del ®--
catodo. A

] 2. e de una capa interna

g @ del atomo de tungsteno
arrancado por la colision del
e’ procedente del catodo.

Figura 4.9: Representacion grafica de la emision de un fotdn de rayos x caracteristico [40].

Un tercer tipo de interaccién es la que se produce cuando el electron proyectil se
logra aproximar lo suficiente al nucleo del atomo del blanco como para poder lograr
interaccionar con él, figura 4.10, esta interaccion es de atraccion electrostatica ya que
la carga del electron es negativa y la del nlcleo del blanco positiva. Al electrén
proyectil aproximarse al nucleo del blanco, éste se frena y se desvia con respecto a su
trayectoria, en este proceso el electron va a perder energia cinética que reaparece en
forma de fotdn de rayos X y a este tipo de rayos X es la que se conoce como

radiacion de frenado o bremsstrahlung (término en aleman).

2. Emision de un fotén
de frenado producido
por el cambio en la
direccion y velocidad
en la trayectoria del e
incidente procedente

1. e incidente "
del catodo.

procedente del
catodo.

Figura 4.10: Representacion de la emision de rayos X de frenado [40].
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4.5. Produccién de imagen de CBCT

Los cuatro componentes de la produccién de imagen en CBCT son 1) la
configuracién de adquisicion, 2) la deteccion de iméagenes 3) la reconstruccion de la

imagen 4) la visualizacion de la imagen.

4.5.1. La configuracion de adquisicion

La configuracién geométrica y mecanismos de adquisicion para la técnica de haz
cénico son tedricamente simples. Una rotacion completa o parcial del tubo de una
fuente de rayos X tiene lugar mientras un detector opuesto a la fuente se mueve
sincronizadamente con el tubo de rayos X alrededor de un punto de apoyo fijo dentro
de la zona del paciente que se encuentre en estudio. La figura 4.11 muestra la vista
frontal de un acelerador lineal (Trilogy de Varian Medical Systems), que consiste de
una fuente kV y de un detector de imagen plano unido al Gantry utilizando brazos
roboticos, las distancias son 40, 45 y 85 cm entre el isocentro y el cabezal del linac, el
detector y la fuente kV, respectivamente, la distancia entre el isocentro y la fuente kV

puede ser incrementada (por encima de 85 cm) si es necesario.

4.5.2. Generacién de Rayos X

Durante la rotacién del escaner, cada proyeccion de la imagen es hecha por una
secuencia como una imagen de rayos X atenuados que son captados por el detector.
Técnicamente el método mas facil de exponer al paciente es usando un haz constante
de radiacion durante la rotacion y permitir que el detector de rayos X mida el haz
atenuado en esta trayectoria. Sin embargo, emisién de radiacion continua no
contribuye a la formacion de la imagen y resulta en una gran exposicion de radiacion
al paciente, alternativamente el haz de rayos X puede ser pulsado coincidiendo con la
recoleccion de imagenes por el detector, de esta manera la exposiciéon real es

considerablemente menor que el tiempo de barrido.
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Las dimensiones del campo de vista o volumen de escaneo (FOV), dependen
principalmente del tamafio y forma del detector, la geometria de proyeccion del haz y
la capacidad de colimar el haz.

Dos modos de exploracién estan disponibles en este sistema de CBCT como lo
son; el “abanico completo” (Full-fan) y “medio abanico” (half-fan). Para el modo de
abanico completo el mayor tamafio de campo de vista reconstruida (FOV) es un
circulo de 25 cm de didmetro con una longitud de 18 cm en volumen. Esta modalidad
es usada para visualizar estructuras anatdbmicas pequefias como, por ejemplo, la
region de cabeza y cuello o pequefios 6rganos de los tejidos blandos como la prostata.

Para el modo medio abanico el detector se desplaza a 14.8 cm en una direccion
perpendicular al eje del haz para aumentar al maximo el area de escaneo y el FOV
reconstruido es un circulo de didmetro de 45 cm y 18 cm de longitud, esta modalidad
es comunmente usada en regiones de pelvis, abdomen y tdrax. [41].

Un filtro bowtie se debe utilizar para reducir la dosis en piel de los pacientes, asi
como tambien las posibilidades de saturacion del detector. Dichos filtros son usados
para atenuar la exposicion en regiones periféricas. Hay dos tipos de filtro, abanico
completo y medio abanico, que se usan para ambas modalidades de escaneo
respectivamente, para adquirir un conjunto de CBCT, se hace girar la fuente kV ya
sea 200° (de 90° a 290°) o 360° alrededor del paciente que se encuentra en la camilla
en posicion de tratamiento y se tarda aproximadamente de 35 a 60 segundos. Durante

la exploracion se adquieren de 360 a 720 proyecciones de imagenes del paciente.
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Figura 4.11: Vista frontal de un acelerador lineal (Linac), con un sistema de imagen a bordo kV

unido al Gantry utilizando brazos robéticos [42].

4.6. Deteccion de la imagen.

Una primera clasificacion de los detectores digitales podria girar en torno a la
manera que tienen de convertir los rayos X en sefial eléctrica. Una buena parte de los
detectores digitales utilizan un fésforo como pantalla inicial para absorber fotones de
rayos X y producir luz que después es acoplada a un sensor optico (fotodetector).

Entre los detectores que utilizan fésforo para convertir los rayos X en luz, se
pueden citar:

a) Fosforos Fotoestimulables (radiografia computarizada o RC, “imaging plate”,

etc.)

b) Detectores de CDD acoplados a fésforo.

c) Paneles planos de Silicio Amorfo, también acoplados a fésforo.

Otros detectores utilizan sistemas electrostaticos de estado solido para convertir
directamente los rayos X a sefial eléctrica. Entre ellos podemos citar
fundamentalmente los paneles planos de selenio amorfo.

Las unidades de CBCT actuales trabajan principalmente con detectores de paneles

planos.
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4.6.1. Detector de Panel Plano

Los paneles planos, también Ilamados equipos de radiografia directa, son sistemas
de adquisicion digital de imagenes en los que la digitalizacién de la sefial de rayos X
se lleva a cabo dentro del propio detector. En la figura 4.12, la base de estos equipos
es un detector de gran area, consistente en una matriz de transistores de pelicula
delgada (TFT o thin film transistors). Cada pixel de este detector contiene un sensor
de rayos X, un condensador para almacenar la carga eléctrica obtenida y un transistor
de Silicio amorfo que permite la lectura activa de la carga almacenada en el

condensador.

Figura 4.12: Paneles planos [40].

Estos detectores tienen una gran eficiencia, bajo nivel de ruido, buena resolucién
espacial, amplia latitud y todas las ventajas de un sistema de imagen digital.

En la actualidad existen dos tipos fundamentales de detectores planos: los
denominados directos, que convierten directamente los fotones de rayos X en sefial
eléctrica y los indirectos en los que los rayos X son primero convertidos en luz
mediante un centellador o fosforo y posteriormente esta luz es convertida en sefial

eléctrica.
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4.6.1.1 Paneles de Selenio Amorfo

El selenio amorfo tiene la propiedad de que cuando se expone a la radiacion
electromagnética de energia suficiente se producen pares electron-hueco, que
permiten el flujo de una corriente eléctrica si se ha inducido previamente un campo
eléctrico uniforme. EI numero de portadores de carga liberados es directamente
proporcional al numero de fotones incidentes absorbidos. La carga original uniforme
sera parcialmente disipada dejando una imagen latente en forma de densidad
superficial de carga.

La estructura basica del panel de selenio, consiste en una matriz de transistores de
pelicula delgada (TFT, por sus siglas en inglés, Thin-film transistor), una capa de
selenio amorfo fotoconductor, una capa dieléctrica y un electrodo superior.

Bajo una diferencia de potencial, los pares electron-hueco que se generan en la
capa de selenio y que son proporcionales a la cantidad de rayos X absorbidos se
separan por medio de un campo eléctrico y son acumulados en cada uno de los
pixeles para producir la informacion digital necesaria para la formacion de las

imagenes y su visualizacion en un monitor.
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Figura 4.13: Diagrama que muestra la conversion directa e indirecta en detectores de panel plano
[40].

La figura 4.13, muestra como los detectores directos usan un fotoconductor de
rayos X (como el Selenio Amorfo), para convertir los rayos X directamente en cargas,

mientras los detectores indirectos como los de Silicio que se explicaran a

72



continuacidn, usan pantallas de fésforos o estructuras centelladoras para convertir
primero los rayos X en fotones dpticos que luego serdn convertidos en carga por un

fotodiodo integrador para cada pixel del detector.

4.6.1.2 Paneles de Silicio

Se diferencia con respecto al detector de Selenio en el sistema de deteccion de
rayos X. El principio de operacion de un detector de silicio se puede observar en la
figura 4.14, donde los fotones de rayos X son convertidos en luz en la capa de Csl
(loduro de Cesio). Los fotodiodos de silicio capturan estos fotones luminosos,

convirtiéndolos en carga eléctrica que se almacena en el condensador del elemento.

Fotones R=X

g O U

Absarcidn rayes X

Emisidn luz

Absarcidn luz

Generaclén por electrén-hueco
Conversldn a sefal digital

Datos digitales
L

Figura 4.14: Principio del detector de panel plano de Silicio [40].

Detector

El disefio de este tipo de detectores consiste principalmente en una pantalla de
cristales de centelleo crecidos dentro de una matriz de fotodiodos incrustados en
estado sélido de Silicio amorfo (aSi:H). Los rayos x incidentes se convierten
fotoquimicamente en luz debido a la pelicula de centelleo y se transmite directamente

a la matriz de fotodiodos donde se almacena la carga de intensidad de sefial. Los
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transistores de pelicula delgada fabricados en la matriz de aSi:H transmiten una
intensidad de sefial proporcional a la almacenada en el conjunto de fotodiodos, que, a

su vez, es proporcional a los fotones incidentes sobre la capa de centelleo.
4.7 Reconstruccion de la imagen

Los algoritmos de reconstruccion de imagenes en tomografia estan relacionados
con la produccién de imagenes multidimensional a través de la inversion de una
proyeccion de la data en una dimension. ElI Algoritmo de reconstruccion mas
cominmente usado en CBCT, es el algoritmo modificado de Feldkamp. [43]. El
algoritmo de Feldkamp (FDK) esencialmente es una adaptacion en 3D del método de
retroproyeccion filtrada usada en la reconstruccién de abanico en 2D. EIl proceso de
filtrado o convolucion conlleva la aplicacion de un kernel o filtro matematico, a datos
de proyeccidn sin procesar antes de que se vuelva a proyectar. El filtrado reduce el
desenfoque inherente al proceso de retroproyeccion.

Las reconstrucciones en tomografia se utilizan para recuperar una seccion
transversal de la imagen de un objeto, desde proyecciones que consisten de integrales
lineales. Para resolver este problema se necesita establecer una relacion entre la
imagen y sus proyecciones es por ello que se introduce el Teorema de rebanada de
Fourier también llamado como Teorema central de rebanada.

Los fundamentos matematicos de la reconstruccion de imagenes tuvieron sus
comienzos en los trabajos de Johann Radon quien, en 1917 publicd una solucion
exacta para la reconstruccion de una funcion a partir de sus proyecciones. Logrando

asi la siguiente expresion:

po=1n(?)=[pxy)ds (4.2)

Donde la integral es la distribucion de una determinada propiedad, el coeficiente

de atenuacion lineal en una superficie, y p es la integral o proyeccion a lo largo de la
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linea L. La transformada de Radon y su solucion son una forma matematicamente
significativa de plantear el problema de la reconstruccion de imagenes.

Radon demostré que p(x,y) podia calcularse a partir del conjunto de las
proyecciones pi, expresadas como p(r, 8), donde r y 0 son las coordenadas polares de
cada linea L, como lo muestra la expresion:

plxy)=—1/27" [dO [dr’[1/(r'—71)]dp I:;f} 4.2)

La transformada de Radon y su solucién son una forma matematicamente
significativa de plantear el problema de la reconstruccién de imagen en CBCT.

La funcion p(r, 6), es llamada la funcién de proyeccion f(x,y) a lo largo del angulo
fijo 6, esta es la integral de linea de la intensidad de imagen, f(x,y), a lo largo de L.
posteriormente si se hace un cambio de coordenadas se obtiene la siguiente expresion

conocida como la transformada de Radon:

plr,0) = fo[rcnsE —ssinf,rsin @ + scos @)dl

= _Iric _I"f; flx,¥) 6(xcos@+ ysin® — r)dx dy (4.3)

La transformada de radon (o Sinograma) de un objeto bidimensional, implica que
si se tiene un numero infinito de proyecciones en una dimension de un objeto tomado
para un numero infinito de angulos, se puede perfectamente reconstruir el objeto
original f(x,y). Como p(r, ), es la transformada de Radon de f(x,y), esto significa
que lo que realmente se necesita es una expresion de la inversa de la transformada de
Radon:

flx.y)=R" {p(r.0)} (4.4)

De manera que el teorema de la rebanada de Fourier induce una reconstruccion
directa del procedimiento, habiendo medido las proyecciones a un numero

suficientemente elevado de angulos tales que en el espacio espectral (r, ), puede ser
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Ilenado densamente con punto de datos y una simple transformada de Fourier inversa
puede reconstruir los valores de atenuacion f(x,y) del objeto.

El algoritmo de retroproyeccion filtrada (FBP, por sus siglas en inglés, Filtered
Back Projection) derivado del teorema de rebanada de Fourier es ampliamente usado

en muchas aplicaciones debido a su alta precision y eficiencia.

Objeto Reconstruccion

: approximation :
Adquisicion Visualizacion
de Data de la data

Proyeccion

Cone-Bean Retroproyeccion
Cone-Bean

N %

Proyecciones Proyecciones Fila correcta de
ponderadas proyecciones filtradas

Figura 4.15: Representacién esquematica del método de FDK [35].

La denominada reconstruccion de haz cénico de Feldkamp (FDK) es una
aproximacion del problema de reconstruccion exacta desarrollado para esta técnica,
los detectores planos son usados para estas aplicaciones. EI metodo de reconstruccion
de FDK proporciona una instruccion de retroproyeccion exacta para los valores
medidos en un plano que incluye la trayectoria circular de la fuente de rayos X,
generalmente la recontruccion de FDK, es por supuesto, un método aproximado.

A lo largo de estos treinta afios se han propuesto diferentes técnicas para resolver y
optimizar los inevitables compromisos entre complejidad computacional, resolucion

espacial, ruido, tiempo de calculo, viabilidad de protocolos clinicos, aparicion de
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artefactos, etc. En primer lugar la integral de linea, medible como In (lo/1), a partir de
las lecturas de los detectores, se basa en la idea de que el coeficiente de atenuacion
lineal p(x,y) es un valor fijo, bien determinado que caracteriza un determinado punto
(o voxel) de una seccion a considerar. Y, p(X,y) es funcion de la energia de la
radiacion que atraviesa el cuerpo. Si el haz fuera monoenergético no hubiera
problema, pero al funcionar el tubo de rayos X a 120kV emite fotones en todo el
intervalo de energias y para la mayoria de los materiales esto supone cambios
importantes en el valor de n, a medida que el haz atraviesa el cuerpo va aumentando
su energia, “se endurece” y esto causa problemas importantes en la reconstruccion de
la imagen, la presencia de zonas de alta atenuacion produce sombras y artefactos
caracteristicos de la imagen, dando asi una inexactitud de la medida de las integrales
de linea. Otro problema esta relacionado con la presencia de la radiacién dispersa,
que en el caso de CBCT, propio de la forma coénica del haz, la dispersion es mayor
que en la tomografia convencional, de manera que los fotones dispersados que llegan
a los detectores constituye una fraccion no deseable de la sefial.

A modo general, existen dos métodos de reconstruccion de iméagenes, el
algebraico, que consiste en el planteamiento de un sistema de ecuaciones algebraicas,
en numero suficiente para dar una solucién Unica al elevado nimero de variables
independientes (o al menos una por voxel), y su resolucion mediante métodos
iterativos. Los métodos analiticos, sin embrago, realizan operaciones sobre funciones
en un espacio continuo y solo en la etapa final se traducen en valores discretos de las
variables. La mayor parte de las aproximaciones analiticas se basan en el teorema de
Fourier que se aplica a un corte. El teorema demuestra que a partir de cada
proyeccion del objeto es posible obtener una linea de la transformada bidimensional
de Fourier de la funcion f(x,y), si se calcula un numero suficiente de proyecciones en
el intervalo de 0 a r, se dispondra del espacio de Fourier completo del objeto que se
desea reconstruir. La aplicacion de una transformada de Fourier inversa a ese espacio
produce la funcion f(x,y) y por ende la reconstruccion de la imagen. En resumen, el

proceso de reconstruccion tomogréafica se reduce en un conjunto de transformadas
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monodimensionales de Fourier, aplicadas a cada vista individual, seguidas de una

transformada bidimensional de Fourier inversa.

4.8 Calidad de imagen en CBCT

Los factores fisicos y matematicos que afectan el rendimiento de la imagen en
CBCT presentan un amplio espacio de parametros incluyendo los factores de disefio
de CBCT (como el sistema de geometria, el tamafio del punto focal y el tamafio de
detector), factores técnicos de adquisicion como el kVp, mAs y el nimero de
proyecciones, y por ultimo pardmetros de reconstruccion de la imagen en tres
dimensiones, como la seleccién del tamafio del voxel y el filtro de reconstruccion.
Existen factores que afectan la calidad de la imagen y que ademas son limitaciones

caracteristicas del CBCT, como las que se mencionaran a continuacion.

4.8.1. Factores que afectan la calidad de la imagen.

a) El Ruido de la imagen; el ruido de la imagen se refiere a variaciones
estocasticas en los valores de voxel de CBCT. Si, por ejemplo, una imagen de CBCT
de un maniqui uniforme de agua, el ruido se refiere a fluctuaciones en los valores del
voxel sobre el promedio. La geometria de adquisicién de la proyeccion del haz conico
da como resultado un gran volumen que se irradia con cada proyeccion de la imagen
base, como resultado, una gran parte de los fotones participan en interacciones por
medio de atenuacion, la mayoria de éstos se producen por dispersion Compton,
produciendo radiacién dispersa. La mayor parte de la radiacion dispersa se produce
omnidireccionalmente y se registra por pixeles en el detector de area de haz cénico,
que no refleja la atenuacion real del objeto dentro de una trayectoria especifica del
haz de rayos X. Esta atenuacién adicional de rayos X registrada, que refleja una
atenuacion no lineal, se denomina ruido. Debido al uso de un detector de area, gran

parte de este la atenuacion no lineal se registra y contribuye a la degradacion de la
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imagen o el ruido. Las relaciones de dispersion primaria son de aproximadamente
0,01 para la TC de un solo rayo y de 0,05 a 0,15 para la TC en hélice y en espiral y
pueden ser tan grandes como 0,4 a 2,0 en CBCT. También existen problemas con
detectores y algoritmos [39].

b) Resolucion de Contraste, El contraste se refiere a la diferencia (media) de
sefial entre dos regiones de una imagen, tipicamente dos regiones uniformes de gran
area. Por esta definicion, el contraste es simplemente una diferencia de sefial que
Ileva las mismas unidades que la sefial de imagen [es decir, coeficiente de atenuacion
o0 unidades de Hounsfield (HU). Tres factores limitan la resolucién de contraste de
CBCT, aunque la radiacién dispersa contribuye al aumento del ruido de la imagen,
también es un factor significativo en la reduccion del contraste del sistema de haz
conico. Ademas, la divergencia del haz de rayos X sobre el detector de area causa un
efecto talén pronunciado. Este efecto produce una gran variacién o no uniformidad
del haz de rayos X incidente sobre el paciente y la no uniformidad resultante en la
absorcion, con una mayor relacién sefial / ruido (ruido) en el lado del catodo de la
imagen con respecto al lado del &nodo. Finalmente, numerosos artefactos inherentes
basados en detectores de panel plano afectan su linealidad o respuesta a la radiacion

X.

4.8.2 Artefactos de la imagen en CBCT

Los artefactos son errores de imagen que pueden surgir debido a una variedad de
razones. Los artefactos pueden originarse a partir de una simplificacion del método de
reconstruccion (debida normalmente a la retroproyeccion filtrada) que asume
radiacion monocromatica o representacion continua de la sefial de proyeccion. Los
artefactos también pueden provenir del uso de tecnologias especiales de muestreo y
arreglos de detectores, o simplemente de elementos defectuosos del detector. Las
acciones correctivas sélo pueden ser tomadas si se conocen las causas de tales
artefactos. Algunos de los artefactos mas frecuentes y que pueden limitar la calidad

de la imagen en CBCT, se resumen més adelante en la figura 4.16.
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4.8.2.1 Artefactos de Anillo

Los artefactos de anillo se deben a defectos del detector en cuanto a corriente,
ganancia o linealidad del mismo, los artefactos de anillo pueden ser brillantes u
oscuros dependiendo de la direccion (polaridad) de la sefial y se presentan como
anillos circulares blancos o negros, y por lo general van a indicar una mala

calibracion o imperfecciones en la deteccion de la imagen.

4.8.2.2 Dispersion de Rayos X

La dispersion de rayos X es una fuente significante de artefactos debido a la alta
fraccion de dispersion en un haz volumétrico. La relacion de dispersion primaria del
detector depende de la geometria del sistema, del tamafio del objeto, del campo de
vista (FOV). La mayoria de los fotones que llegan al detector han sufrido al menos un
evento de dispersion. Los artefactos resultantes son de dos formas: sombreado de baja
frecuencia a través de la imagen y rayas, particularmente entre estructuras
fuertemente atenuantes. Tanto la dispersion coherente como la incoherente
contribuyen a tales artefactos en grados variables y presentan estructura de baja
frecuencia, asi como de alta frecuencia, dependiendo de la geometria del sistema. Los
métodos fisicos para minimizar los artefactos de dispersion de rayos X incluyen
minimizar el FOV vy la incorporacion de una rejilla antidifusura, estas rejillas son
usadas para reducir la radiacién dispersa en la imagen final, mejorando la
uniformidad de la imagen. Los algoritmos de reduccion de dispersion también son

usados para eliminar la degradacién dela imagen relacionada con la dispersion.

4.8.2.3 Endurecimiento del haz

Los artefactos de endurecimiento del haz resultan de los espectros de rayos X
transmitidos a través de diferentes materiales y espesores dentro del paciente, tales

artefactos se observan en la imagen como sombreados en el centro de objetos grandes
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y aclarando hacia la periferia del objeto, y rayas que se observan entre estructuras
altamente atenuantes dentro del objeto. Por lo tanto, son dificiles de diferenciar de los
artefactos de dispersion de rayos X que parecen con caracteristicas similares. Sin
embargo, los artefactos de endurecimiento del haz surgen del cambio de energia de

un espectro de rayos X policromético transmitido a través del objeto.

4.8.2.4 Movimiento de los 6rganos

Los artefactos de movimiento surgen del movimiento del 6rgano en el momento
que ocurre el escaneo en CBCT. La mayoria de los equipos tienen un tiempo de
adquisicion de entre 10-60 segundos, para una sola rotacion, de manera que hay un
potencial significativo para el movimiento involuntario del o6rgano durante la
exploracion. Tal movimiento puede ser aproximadamente periddico (por ejemplo,
respiratorio o cardiaco) o aperiédico (por ejemplo, los movimientos peristalticos) y
rigidos o no rigidos. El resultado es una aparente borrosidad de las estructuras en la

direccion del movimiento.

4.8.2.5 Efecto de haz conico

El efecto de haz cénico es una fuente potencial de artefactos, especialmente en las
porciones periféricas del volumen de exploracién. Debido a la divergencia del haz de
rayos X mientras gira alrededor del paciente en un plano horizontal, los datos de
proyeccion son recogidos por cada pixel del detector. La cantidad de los datos
corresponden a la cantidad total de atenuacion registrada a lo largo de un angulo de
proyeccion de haz especifico cuando el escaner completa un arco (Fig. 4.17). La
cantidad total de informacion para las estructuras periféricas se reduce porque los
pixeles del detector de filas externas registran menos atenuacion, mientras que se
registra mas informacion para los objetos proyectados sobre los pixeles de detector
mas centrales, lo que produce distorsion de imagen, artefactos de rayas y mayor ruido

periférico. Este efecto es minimizado por los fabricantes que incorporan formas de
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reconstruccion del haz conico. Clinicamente, se puede reducir colocando la region de
interés adyacente al plano horizontal del haz de rayos X y la colimacion del haz a un

FOV apropiado.

a) Artefacto de Anillo b} Artefacto de Dispersion

c) Artefacto de | d) Artefacto de
Endurecimiento Movimiento

t "
e) Artefacto de Haz [
Conico ¥
P

Figura 4.16: Imagenes de CBCT que forman artefactos: a) artefactos de Anillo, b) Dispersion de

rayos X, ¢) endurecimiento del haz, d) artefacto de movimiento, e) artefacto de haz cénico [37].

Figura 4.17: Origen del efecto de haz de cono [39].
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4.9 Dosis en CBCT

La dosis necesaria en cualquier sistema radiografico depende de la capacidad del
mismo de absorber y convertir los rayos X incidentes en una sefial atil (densidad
Optica, corriente eléctrica, etc.) El parametro de dosis de radiacion en la tomografia
computarizada estd relacionado principalmente con la seguridad del paciente, pero
también esta asociado con la calidad de la imagen. En un modelo simplista de TC de
espiral convencional, la dosis de radiacion aumenta proporcionalmente con el
aumento de voltaje (kVp) y la corriente del tubo (mA) y puede disminuirse si se
incrementa el tamafio de pixeles, el grosor de seccidon o el tono.

Se han publicado varios estudios en los que se evalua la dosis en pacientes que son
sometidos a imagenes CBCT en el rango de los kV en radioterapia. Generalmente
para poder obtener estimaciones de estas dosis se usan maniquis antropomorfos y
dosimetros termoluminiscentes (TLDs, por sus siglas en inglés Thermoluminescent
Dosimeter) o se realizan simulaciones de Monte Carlo basadas en computadora. Por
supuesto, las estimaciones de la dosis absorbida varian considerablemente
dependiendo de la terapia, y por lo tanto de la imagen, y el sitio. Por ejemplo, se ha
estimado que la dosis de 6rgano a la lente ocular durante la imagen para radioterapia
de cabeza y cuello es de 8 cGy (80 mGy), mientras que la dosis a la préstata durante
la terapia de préstata se ha estimado en 4 cGy (40 mGy) (Ding et Al., 2008). En este
mismo estudio, se proporciond una tabla de diversas dosis absorbidas por érganos
para diversos sitios de terapia. En términos de dosis efectiva, se ha estimado que van
desde 3,2 mSv para iméagenes de CBCT en kV relacionadas con la terapia de cabeza y
cuello, hasta 19,4 mSv para terapia de mama (Sawyer et al., 2009). Se espera una
dosis efectiva considerablemente mayor cuando se realiza la obtencion de iméagenes
para la terapia del seno debido a la inclusion de muchos mas dérganos altamente
radiosensibles en el campo visual y la inclusion de una mayor anatomia en las
proyecciones, requiriendo una sefial de rayos X mas alta durante la adquisicion.

Cuando se comparo la dosis del paciente de kV CBCT y la debida a la adquisicion

de las imagenes planares ortogonales adquiridas con el acelerador lineal MV, se ha
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demostrado que la tecnologia anterior da lugar a dosis considerablemente mas bajas
(Islam et al., 2006), ademas de que la distribucion de dosis de kV CBCT es mas
uniforme que la de la formacién de imagenes planares MV. Sin embargo, la dosis
debida a la imagen de la MV podria ser tomada en cuenta y compensada por la
reduccion de la dosis terapéutica planificada, mientras que la dosis de kV CBCT, que
es de un rango de energia de rayos X muy diferente seria mucho mas dificil de
compensar (Islam et al., 2006). Esta puede ser menor, ya que se ha informado de que
la dosis debida a la formacion de imagenes CBCT kV es de aproximadamente sélo 2

a 10% de la dosis de terapia planificada tipica (Ding et al., 2008).
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CAPITULO V
MATERIALES Y METODOS

5.1 Seleccidn de Pacientes

De la poblacion de pacientes de la cual posee el Servicio de Radioterapia Gurve la
Trinidad ubicada en el Centro Médico Docente la Trinidad, se seleccion6 una muestra
de 15 pacientes, tomando las siguientes consideraciones de inclusion, de un grupo de
26 pacientes, se evaluaron las iméagenes obtenidas y se seleccionaron los que cumplen
con las condiciones requeridas para su posterior andlisis. Se consideraron para su
eleccion ser pacientes con prostata conservada, con la finalidad de poder evaluar la
variacion volumétrica de la misma, asi como también que hayan sido planificados con
la técnica de VMAT, con ésta técnica se reducen los tiempos de tratamiento
comparada con la técnica de IMRT, ya que con la técnica de VMAT los tratamientos
pudieran tardar unos ocho minutos mientras que la técnica de IMRT alrededor de
veinte minutos, de esta manera también se puede reducir la variacién intrafraccional.
También al analizar las imagenes de los pacientes disponibles para el momento del
estudio se descartaron las imagenes con artefactos en la misma para garantizar asi un
mejor resultado final, de esta manera fueron finalmente quince los pacientes
seleccionados para ser evaluados.

Estos pacientes de cancer de prostata seleccionados fueron tratados con
radioterapia hipofraccionada, usando imagen de verificacion diaria con CBCT kV
entre el afio 2015 y 2016, debido a que el protocolo de imagen usado para este estudio
no es el utilizado de manera rutinaria, se implementd un protocolo especial durante el
periodo 2015-2016, donde se le realiza una imagen de verificacion previa con CBCT
y adicional a ésta también se toma una imagen de CBCT luego de finalizado el
tratamiento de radioterapia, es por ello que las imagenes obtenidas son durante éste

periodo especificamente.
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5.2 Simulacién y Planificacién

Todos los pacientes fueron sometidos a una simulacion y planificacion de
tratamiento utilizando una tomografia computarizada.

El CTV es definido como la prostata, incluyendo vesiculas seminales. EI CTV es
expandido con un margen simétrico 3D de 8mm, resultando asi el PTV.

Se le solicita al paciente tener la vejiga llena y el recto vacio para la planificacion
del tratamiento y durante el tiempo total del mismo. Adicionalmente los pacientes
fueron sometidos a una dieta antes de la planificacion en el tomdgrafo para de esta
manera poder minimizar el gas rectal.

Los pacientes fueron tratados con la técnica de VMAT, con dosis de 6200cGy y
fracciones de 310cGy durante 20 dias, distribuidos durante cuatro dias a la semana y
las planificaciones de tratamiento fueron realizadas en el sistema de planificacion
Eclipse, version 10.2, por los Fisicos Médicos del Servicio.

En la figura 5.1 y 5.2, se observa un paciente de prostata en la camilla del
acelerador, donde el paciente es posicionado, tomando como referencia las
coordenadas de localizacion de la tomografia computarizada obtenidas en el
momento de la simulacion de cada paciente, dichas coordenadas seran alineadas con
las marcas en la piel del paciente, siendo éstas marcas obtenidas igualmente al
momento de la simulacion, con la finalidad de reproducir las mismas condiciones de
posicionamiento que en la simulacion, luego con el sistema de imagen OBI de Varian
se adquieren las imagenes de verificacion del CBCT. Un registro automatico de CT y
la posterior verificacion de CBCT fueron realizados en el equipo Varian IX, version
Trilogy de Varian Medical Systems, y el campo de interés de la imagen es la
anatomia 6sea peélvica. Se utiliza el CTV como referencia para evaluar los posibles
cambios en las direcciones craneo-caudal, antero-posterior y latero-lateral con
respecto a las obtenidas en la CT de simulacion.

Si al momento del posicionamiento del paciente en la sala de tratamiento la
posicién de la prostata difiere entre la CT de planificacion y la CBCT de verificacion,

después de alinear la anatomia 0sea, se procedia a evaluar esta variacion y corregirla,
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si se producian variaciones superiores a los 3mm. Posteriormente el posicionamiento
fue evaluado diariamente usando CBCT vy los errores de posicionamiento fueron
corregidos “on line”. Adicionalmente de la imagen previa a la administracion del
tratamiento, también fueron adquiridas imagenes de CBCT inmediatamente después
de haber sido entregado el tratamiento al paciente, y manteniendo la misma posicion
del principio, de manera de poder evaluar las variaciones intrafraccion de cada
paciente.

Las imagenes obtenidas fueron analizadas para descartar imagenes cuya calidad no
fuera eficiente y de esta manera poder garantizar un buen resultado final.

Una vez obtenidas las imagenes CBCT antes y después de la administracion del
tratamiento, se procedio a delimitar el GTV (prdstata y vesiculas seminales) y los OR
(vejiga, recto, bulbo peneano y cabezas femorales), en dichas imagenes. Las
delimitaciones del GTV y los drganos a riesgo fueron realizadas por la misma
persona para cada uno de los pacientes evaluados, a fin de eliminar el error
intraobservador y de ésta manera eliminar fuentes de incertidumbre en el analisis.

Finalmente, se comparan las variaciones volumétricas entre la imagen previa y

posterior al tratamiento.
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Figura 5.1: Posicionamiento de un paciente de Prostata.

Figura 5.2: Posicionamiento de un paciente de prostata en la sala de tratamiento.
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CAPITULO VI
RESULTADOS Y DISCUSIONES

6.1 Resultados

La tabla N°I, muestra los resultados obtenidos para los 15 pacientes analizados, en
ella se muestran los voliumenes de la prostata tomadas con el CBCT previo y
posterior a la fraccion de tratamiento de cada uno de los pacientes, para algunos de
los pacientes se pudieron obtener imagenes para varios dias de tratamiento diferentes,
que se reportan en la tabla, mientras que en la tabla N° Il se observan los volimenes

de vejiga previo y posterior al tratamiento que fueron obtenidos.

Tabla N° I: Resultado del analisis de las imagenes CBCT del volumen de prdstata previo y

posterior a la entrega del tratamiento de VMAT

Paciente Volumen de Prostata ~ Volumen de Prostata Diferencia de
(cm?®) (Previo) (cm®)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cmd)

1 40.18 39.40 0.78
40.77 39.69 1.08
40.03 40.47 0.44

2 30.67 30.67 0

3 63.56 63.79 0.23
63.22 63.83 0.61
53.75 42.97 10.78

4 61.26 60.74 0.52

5 49.14 49.76 0.62
48.95 40.33 8.62

6 71.92 71.90 0.02
71.93 71.74 0.19
71.66 68.65 3.01

7 21.64 21.47 0.17

8 24.47 24.46 0.01
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Paciente Volumen de Préstata ~ Volumen de Prostata Diferencia de

(cmd) (Previo) (cmd)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cmd)
9 50.50 47.67 2.83
57.98 56.32 1.66
51.30 48.13 3.17
56.23 54.32 1.91
10 33.76 34.53 0.07
11 56.37 55.33 1.04
56.59 55.31 1.28
56.24 55.50 0.74
12 32.74 33.08 0.34
26.52 23.24 3.28
13 33.91 32.15 1.76
28.79 27.56 1.23
33.57 31.09 2.48
31.35 30.36 0.99
14 57.11 57.02 0.09
15 33.11 34.84 1.73

Tabla Ne° I1: Resultado del analisis de las imagenes CBCT del volumen de vejiga previo y
posterior a la entrega del tratamiento de VMAT

Paciente Volumen de Vejiga Volumen de Vejiga Diferencia de
(cm3)(Previo) (cm3)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cmq)

1 330.13 359.96 29.83
620.57 678.60 58.03
590.44 657.54 67.1

2 75.85 75.87 0.02

3 483.32 488.33 5.01
360.45 399.09 38.64
365.09 433.35 68.26

4 314.50 322.62 8.12

5 338.29 375.64 37.35
504.26 613.88 109.62
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Paciente Volumen de Vejiga Volumen de Vejiga Diferencia de

(cm3)(Previo) (cm?3)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cmd)
6 133.74 157.96 24.22
118.56 180.47 61.91
122.54 159.52 36.98
7 259.23 276.36 17.13
8 285.21 337.87 52.66
9 175.63 179.68 4.05
94.78 105.68 10.9
28.94 46.83 17.89
101.63 61.68 39.95
10 469.18 546.09 76.91
11 663.70 665.57 1.87
581.6 585.14 3.54
562.73 703.16 140.43
12 126.41 181.15 54.74
383.64 408.07 24.43
13 189.93 231.00 41.07
373.98 396.94 22.96
273.10 354.82 81.72
405.78 441.19 35.41
14 301.19 447.03 145.84
15 587.98 691.79 103.81

Al evaluar los resultados de la tabla N° I, se puede decir que, en el volumen de la
préstata, la mayoria de los casos se mantiene constante como es de esperarse ya que
este drgano no es alterado por ningin movimiento interno, para el caso especifico del
paciente 3 y 5 se puede observar una variaciéon considerable en una de las imagenes
analizadas, donde la prostata disminuye de tamafio considerablemente, y si se
observa en la tabla N° II, para los mismos pacientes 3, 5 y en las mismas imagenes,

ocurre una variacion de la vejiga que tiende a un aumento considerablemente, en la
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tabla N° VI también se observa que la préostata sufre en promedio una variacion
volumétrica del 3% cuya tendencia es hacia la disminucion del volumen, esta
variacion y el caso particular de los pacientes 3 y 5 se puede explicar con lo
argumentado anteriormente, cuando se hablé de la localizacion anatémica de la
préstata, siendo éste un 6rgano que se encuentra confinado entre dos 6rganos que
presentan movimientos peristalticos constantes, como lo es en el caso de la vejiga y
del recto, es decir, al aumentar la vejiga y el recto de tamafio pueden hacer que la
préstata se comprima, y de esta manera producir la variacion volumétrica observada
en los resultados reportados. En el caso de la vejiga y recto, a pesar de que el tiempo
de aplicacion del tratamiento VMAT es de aproximadamente 7-8 minutos, en algunos
casos, el llenado de vejiga y recto es bastante considerable, y se puede observar mejor
en latabla N° 11 y 11I.

En la tabla N° IV se reportan los porcentajes de diferencia que fueron calculados
tomando en cuenta que el volumen de referencia es el debido a la imagen adquirida
previamente a la aplicacion del tratamiento y fue calculado usando la siguiente

expresion:

Vpost —V antes

% dif = ( ) x 100%

Vantes

(6.1)

Donde, % dif, es el porcentaje de diferencia entre los dos volumenes analizados,
Vpost es el volumen debido a la imagen tomada inmediatamente después de
culminada la fraccion de tratamiento y Vantes es el volumen debido a la imagen
tomada antes de comenzar la fraccion de tratamiento. Finalmente se calcula el
promedio total del porcentaje de diferencia obtenido y se reportan en la tabla N°V los
resultados calculados a través de la expresion (6.2). Donde %dif.prom, es el
porcentaje de diferencia promedio entre los dos volimenes analizados y n, el nimero

de porcentajes de diferencia obtenidos para cada paciente.

n
1
Yodif.prom. = o Z Bidif;
i=1 (6.2)
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Tabla N°IlI: Resultado del anélisis de la imagen CBCT del volumen de recto previa y posterior a

la entrega del tratamiento de VMAT

Paciente Volumen de Recto Volumen de Recto Diferencia de
(cmd®)(Previo) (cm3)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cm?)
1 109.20 98.02 1.94
77.42 83.59 8.0
91.32 91.26 0.06
2 57.0 56.26 0.74
3 108.63 96.14 12.49
56.91 125.27 68.36
122.09 117.27 4.82
4 90.37 82.90 7.47
5 89.19 106.94 17.75
127.11 102.76 24.35
6 41.59 81.41 39.82
59.39 78.23 18.84
87.60 83.01 4.59
7 112.54 100.55 11.99
8 109.51 84.17 25.34
9 99.05 111.27 12.22
48.95 51.37 242
50.11 52.02 191
72.90 61.68 11.22
10 167.27 164.17 3.1
11 341.31 337.39 3.92
298.46 386.91 88.45
219.81 222.30 2.49
12 95.6 84.77 10.83
65.02 61.47 3.55
13 137.50 134.87 2.63
211.56 216.34 4.78
115.77 119.37 3.6
173.31 159.20 14.11
14 81.85 89.95 8.1
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Paciente Volumen de Recto Volumen de Recto Diferencia de

(cm®)(Previo) (cm®)(Post) Volumen (Previo y
Post)(cm?)
15 150.86 150.0 0.86

Tabla N°IV: Porcentaje de diferencia de imagenes CBCT previas y posterior al tratamiento.

Paciente % Diferencia de % Diferencia de % Diferencia de
Prostata Vejiga Recto
1 1.94 9.03 10.03
2.64 9.35 8.0
1.09 11.6 0.06
2 0.0 0.02 1.28
3 0.36 1.03 11.49
0.96 10.72 120.11
20.05 19.70 3.94
4 0.75 2.58 8.26
5 1.26 11.04 19.90
17.60 21.73 19.15
6 0.02 18.10 95.74
0.26 52.21 31.72
4.20 30.17 5.23
7 0.78 6.60 10.65
8 0.04 18.46 56.0
9 5.60 2.30 12.33
2.86 11.50 4.92
6.17 61.82 3.81
3.39 39.12 15.39
10 2.28 16.39 1.85
11 1.84 0.28 1.14
2.26 0.60 29.63
131 24.95 61.13
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Paciente

12

13

14
15

% Diferencia de

Prostata
1.03
12.36
5.19
4.27
7.38
3.15
0.15
5.22

% Diferencia de

Vejiga
43.30

6.36

21.62
15.76
29.92

8.72

48.42
17.65

% Diferencia de
Recto
11.32
2.61

1.91
2.25
3.10
8.14
9.89
0.57

Tabla N°V: Porcentaje de diferencia promedio de imagenes CBCT previas y posterior al

Paciente

© 00 N o o B~ W N -

I ~ A I i e =
g A W N B O

tratamiento

% Diferencia de

Prostata promedio

1.89
0.0
7.12
0.75
9.43
1.49
0.78
0.04
4.50
2.28
1.80
6.69
4.99
0.15
5.22

95

% Diferencia de
Vejiga promedio
9.91
0.02
10.48
2.58
16.38
33.45
6.60
18.46
28.68
16.39
8.61
24.83
19.00
48.42
17.65

% Diferencia de
Recto promedio
6.10
1.28
83.90
8.26
19.52
53.06
10.65
56.0
9.17
1.85
30.63
6.96
3.85
9.89
0.57



Tabla N°VI: Porcentaje de diferencia total promedio de imagenes CBCT previas y posterior al

tratamiento.

% Diferencia de % Diferencia de % Diferencia de
Préstata promedio Vejiga promedio Recto promedio
Total de Pacientes 3.142 17.430 20.112

Tabla N°VI1I: Diametro promedio de préstata, vejiga y recto y su diferencia debida a las imagenes

CBCT previas y posterior al tratamiento.

Préstata Vejiga Recto
Diametro Promedio 4.3cm 8.2cm 6.0 cm
Diferencia del -1,5mm +5,5mm -2,5mm

didmetro promedio
antes y después del
tratamiento.

Variacion de Volumenes

160
140
120 - H
100 - —

80 - i'm — Prostata

60 =TT ANl ] Vejiga
20 H+HH R

20 1 4y ¢ 14 7 ML NG/  J 1l

Recto

Diferencia de Volimen (cm?)

0 10 20 30 40
CBCTs

Figura 6.1: Variacion de volumenes de los 15 pacientes para préstata, vejiga y recto.

En la figura 6.1, se reporta mediante un grafico la variacion volumétrica
intrafraccion de los quince pacientes, para el caso de la prostata, 6rgano que esta
contenido dentro del CTV, se puede apreciar como en promedio se mantiene
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constante, mientras que para el recto y vejiga la variacion volumétrica es mucho mas
apreciable. Sin embargo, estas variaciones volumétricas no son lo suficientemente
grandes como para deformar notablemente la anatomia de la prostata, por lo que un
margen simétrico alrededor del CTV de 8mm pudiera considerarse suficiente. En la
tabla N° V, se reportan los porcentajes de diferencia de los 15 pacientes de la préstata,
vejiga y recto, y la tabla N° V1 los porcentajes de diferencia totales de los respectivos
organos, en general, para el caso de la vejiga el porcentaje de diferencia total es del
17% y se pudo observar en los resultados que el volumen de la vejiga posterior al
tratamiento en la mayoria de los casos aumenta, y esto se debe al llenado de vejiga
que ocurre de manera continua, la cantidad de aumento volumétrico que puedan tener
los pacientes va a depender de las condiciones fisioldgicas de cada uno
particularmente, cuando el paciente esta acostado en la camilla de tratamiento,
mediante la relajacion del musculo detrusor de la vejiga, ésta se relaja y va
aumentando de tamafio segiin almacena cantidades creciente de orina, hay un caso
especifico de un paciente, (paciente 9 en Tabla N° Il ), en el que por el contrario se
observo en una de sus imagenes analizadas que su volumen disminuyd un poco con
respecto al medido antes de la aplicacion del tratamiento, y esto se debe a que
probablemente el paciente sufre de incontinencia, pueden haber algunos hombres que
padezcan incontinencia urinaria durante y después del tratamiento, lo cual significa
que no pueden controlar la orina o bien, presenten un goteo involuntario de la misma,
este efecto tiene diferentes niveles y tipos de incontinencia. En este caso en particular,
probablemente, el paciente no haya podido contener la orina durante esta fraccion de
tratamiento ya que para el mismo paciente la vejiga aumenta de tamafio cuando se
analiza en otro dia de tratamiento, por lo tanto, es probable que ese dia
especificamente el paciente tuvo dificultades para contener la orina. Para el caso del
recto, en la tabla N° Ill, se reportan los resultados obtenidos y se obtiene una
variacion volumeétrica de 20% que en algunos de los casos tiende a aumento del
volumen, y en otros casos el volumen disminuye durante la fraccion de tratamiento,
en promedio la tendencia es a la disminucion del volumen, y esto se debe a que el

Organo en cuestion presenta una distension y una contraccion regular, segun la
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cantidad de gas y heces contenidas en el mismo. Anatdbmicamente este 6rgano esta
ubicado bastante préximo a la prostata y debido a que la vejiga se encuentra limitada
en movimiento con los huesos de la pelvis, el hecho de que existan grandes
variaciones en el recto hace que la prostata pueda ser desplazada de su posicion
inicial y/o confinada entre estos dos volimenes (vejiga-recto). En el Sistema de
Planificacion de Eclipse, al delimitar cada una de las estructuras se puede obtener el
volumen de cada una de ellas y de igual manera el didmetro equivalente en
centimetros para cada una de estas estructuras delimitadas y estos datos son los que se
reportan en la tabla N° VII, de igual manera se reporta la diferencia del diametro
promedio antes y después de aplicada la fraccion de tratamiento, cuando se evalla
esta diferencia se observa que la préstata solo sufre una variacion intrafraccién de 1.5
mm que como se informd anteriormente tiende a la disminucion, la vejiga tiene una
variacion intrafraccién de 5.5mm cuya tendencia es al aumento del volumen y
finalmente el recto tiene una variacion volumétrica intrafraccion de 2.5 mm que
tiende en su mayoria a la disminucion del mismo. Tomando en consideracion que la
extension del margen entre el CTV y el PTV es de 8mm simétricos, esto significa que
estas variaciones volumétricas al ser tan bajas mantienen el volumen a tratar dentro
del volumen de planificacion de tratamiento, asi como también, un aumento de la
vejiga garantiza que esta estructura se pueda salir del rango de tratamiento y asi una
menor cantidad de este 6rgano sano sea irradiado, lo mismo sucede con el recto que
al disminuir su tamafio se estaria saliendo del rango del volumen tratado, y esto es
favorable para cada una de éstas estructuras sanas. En la figura 6.2 y 6.3, se visualiza
un corte de CBCT para un mismo paciente antes y después de aplicada la fraccién de
tratamiento, se observan las estructuras que fueron delimitadas y es dificil poder
apreciar visualmente el aumento de la vejiga por ejemplo porgue son variaciones
milimétricas. En la figura 6.3 se tiene otro paciente donde se aprecia no solo la vejiga
sino tambien la prostata antes y después de finalizado el tratamiento, éstas
delimitaciones en las imagenes de CBCT fueron realizadas por una misma persona
para todos los pacientes a fin de evitar errores sistematicos al delimitar las

estructuras.
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Figura 6.2: 1zquierda: CBCT de pelvis previo al tratamiento, Derecha: CBCT posterior al

tratamiento.

Figura 6.3: Izquierda: CBCT de pelvis previo al tratamiento, Derecha: CBCT posterior al

tratamiento
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CAPITULO VII
CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES

e Los movimientos intrafraccion se deben principalmente a las variaciones en
la forma del volumen blanco y movimientos internos del mismo y &rganos
adyacentes involucrados.

e La influencia del movimiento interno de la préstata en la planificacion del
tratamiento es muy pequefia por lo que podria considerarse despreciable

e Un gran PTV general como el utilizado en los tratamientos hipofraccionados
con VMAT de 8 mm, se considera adecuado para la cobertura de los volimenes
debido a movimientos internos.

e Errores sistematicos introducidos por la delimitacion del volumen blanco,
movimiento de los 6rganos y errores de configuracion, deberian reducirse mediante
una delimitacién clara de protocolos para cada servicio de Radioterapia. Para ello
seria de gran importancia que cada servicio de radioterapia pudiera evaluar sus
propias fuentes de incertidumbre para asi garantizar que los protocolos aplicados son
los mas optimos.

e Es necesario evaluar un mayor nimero de iméagenes, con la finalidad de poder
obtener una estadistica mas amplia de los resultados. Cabe destacar que para evaluar
las variaciones intrafraccion se debe obtener mayor nimero de imagenes para cada
paciente durante la fraccién de tratamiento.

e CBCT es capaz de proporcionar imagenes de resolucion submilimétrica en
formatos que permiten la visualizacion 3D de la region a evaluar.

e El tiempo de escaneo del CBCT es una ventaja para reducir las variaciones
debidas al movimiento intrafraccion.

e Las dosis medidas para los equipos de CBCT son bajas con respecto a una
tomografia convencional, lo que garantiza una evaluacion diaria “on line” al paciente
durante todo el tratamiento, en conformidad con el principio de ALARA (dosis tan

bajas como razonablemente sea posible).
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e El objetivo fundamental de este trabajo fue evaluar las variaciones
volumétricas de la prostata, vejiga y recto en el Servicio de Radioterapia Gurve de la
Trinidad, logrando determinar que el margen CTV-PTV utilizado en el servicio no
solamente cubre el CTV sino que garantiza que el mismo esté cubierto durante toda la
fraccion de tratamiento ya que el movimiento intrafraccional evaluado en este trabajo
de investigacion no produce grandes variaciones, ademas el protocolo de imagen “on
line” usado en el servicio reduce considerablemente las fuentes de incertidumbre

generadas no solo aleatoriamente sino sisteméaticamente.
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