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INTRODUCCION

1.1 FUNDAMENTOS DE RADIOTERAPIA
EXTERNA

Los tratamientos de radioterapia persiguen la destruccion del tejido
tumoral mediante el uso de radiacién ionizante, que al interactuar con el
tejido, deposita la energia que transporta, produciendo dano y muerte
celular.

En radioterapia externa, los tratamientos se realizan dirigiendo hacia el
paciente haces de radiacién de fotones o electrones de alta energia. El
origen de estos haces puede ser una fuente radiactiva o un acelerador
lineal de electrones. Las modernas unidades de radioterapia externa
generan los haces de radiaciéon acelerando electrones hasta altas energias;
estos electrones puede utilizarse directamente (haces de electrones) o bien
hacerse colisionar con un blanco de tungsteno para generar, por radiacién
de frenado, un haz de fotones multienergético.

En los tratamientos de radioterapia el especialista en Oncologia
Radioterapica seleccionara los volimenes que han de irradiarse, decidira la
dosis absorbida que debe administrarse en cada volumen y establecera los
parametros clinicos de la irradiacion, indicando los 6rganos criticos y la



dosis absorbida maxima admisible a un volumen en cada uno de ellos. En
cada caso, el médico especialista facilitard al especialista en Radiofisica
Hospitalaria, documentalmente y por escrito, todos los datos necesarios
para la elaboraciéon de un plan de tratamiento. En todos los tratamientos
de radioterapia se realizara una dosimetria clinica individualizada bajo la
direccion y responsabilidad de un especialista en Radiofisica Hospitalaria,

de acuerdo con la prescripcién del médico especialistal.

1.2 TRATAMIENTOS DE RADIOTERAPIA DE
INTENSIDAD MODULADA Y NECESIDAD
DE VERIFICACION DOSIMETRICA

Los tratamientos de Radioterapia Conformada Tridimensional (3DCRT)
se basan en la identificacién y delineacién de voltimenes tumorales y
organos de riesgo en conjuntos de imagen tridimensionales, consistentes
en, al menos, un estudio de tomografia computerizada (CT). De acuerdo a
la proyeccion tridimensional de los volimenes de tratamiento y tejidos a
preservar, en el sistema de planificacion de tratamientos (TPS) se disefian
los campos de tratamiento y se calcula tridimensionalmente (3D) la
distribucién de dosis en el paciente. De este modo puede realizarse una
evaluacién volumétrica del plan de tratamiento empleando, entre otras
herramientas, histogramas dosis-volumen (DVH) para los objetos de

interés.

La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) resulta de una extensién
natural de la 3DCRT mediante la utilizacién de haces de radiacién con
intensidad no uniforme, que se obtienen a través de diferentes técnicas
empleando programas informdticos de optimizaciéon de objetivos®. La
IMRT usa todas las herramientas de la 3DCRT, incorporando elementos
especificos para modular la intensidad de cada haz de radiacion, con el
objetivo de moldear las distribuciones tridimensionales de dosis para
adaptarlas de forma maés exacta a la anatomia particular de los volimenes
identificados en cada paciente. La forma ma&s extendida para modular los
patrones de intensidad deseado es mediante el uso de colimadores
multilimina (MLC), de manera que un campo de tratamiento consistira



en la superposicion de multiples segmentos de diferentes formas
conformadas por el MLC y algunos de los cuales pueden ser de pequeno

tamano.

Asi, en general, es necesario la instalacién, comisionado y mantenimiento
de nuevas capacidades de los aceleradores lineales y de los accesorios
asociados, como los MLC. Asimismo, el proceso de calculo de los patrones
de intensidad necesarios y la generacion de las instrucciones necesarias
para que las unidades de tratamiento generen dichos patrones, complican
considerablemente el proceso radioterapico en las etapas de planificaciéon y
parametros de irradiaciéon. Por otra parte, la exactitud de los algoritmos
de céalculo de dosis debe ser evaluada cuidadosamente, debido a la
complejidad de los campos de tratamiento resultantes. En el proceso de
consecucion de distribuciones de dosis complicadas en tratamientos de
IMRT, pueden aparecer numerosas regiones con alto gradiente de dosis,
incluso dentro de la proyecciéon de los volimenes blanco para un haz en
particular.

La validacién de un plan tratamiento de 3DCRT se puede realizar
mediante técnicas convencionales de dosimetria, como el empleo de una
camara de ionizacién y la verificacion del calculo de unidades de monitor
(MU) determinadas por el planificador. Esto es debido a que estos planes
consisten en la superposicién de campos de tratamiento relativamente
grandes y con poca o ninguna modulaciéon. En general, su forma serd muy
parecida a la proyeccion del volumen blanco en la direccién de incidencia
de dicho haz.

En general, en los tratamientos de IMRT, la modulacién de la fluencia
implica que la orientacion y forma de los haces de radiacion no esté ligada
a la geometria del tumor y los érganos de riesgo, como sucede en 3DCRT®.
Por ello, el proceso de control de calidad de planes de tratamiento de
IMRT deberia estar orientado a la medida de la dosis absorbida total
acumulada debida a todos los segmentos, méas que al anélisis individual de
cada segmento, asi como verificar la dosis calculada por el TPS en
multiples puntos. De esta manera se deberd comprobar la localizacién
espacial de los altos gradientes de dosis debidos a la modulaciéon de cada
campo de tratamiento, pues gracias a ellos se lograra la consecucién de los
objetivos dosimétricos.
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Asi, a modo de ejemplo, la European Society for Therapeutic Radiology
and Oncology (ESTRO) establece la recomendacién de un cuidadoso
chequeo de cada plan de IMRT asi como la verificacién especifica para
cada paciente’. Se trata pues, de un planteamiento diferente a las pruebas
previas planteadas y ejecutadas para el comisionado de un nuevo TPS o
antes de la implementacién de una nueva técnica. En la literatura pueden
encontrarse revisiones documentadas acerca de los errores en la irradiacién

detectados en el proceso de control de calidad®.

Por otro lado, existen ejemplos relativamente recientes que sostienen con
fuerza dicho control pre-tratamiento especifico a cada paciente, como lo
ocurrido en 2005 en el Saint Vincent’s Medical Center en New York®. Las
instrucciones de movimiento del MLC se corrompieron en un tratamiento
y no correspondia a la distribucién de dosis planificada y evaluada en el
TPS. Como resultado el MLC permanecia totalmente abierto, en lugar de
realizar el movimiento previsto para modular la fluencia de cada campo.
Dado que el ntimero de UM de un tratamiento de IMRT dindmica es de 3
a b5 veces el de un campo abierto que imparta la misma dosis, el paciente
fue sometido a una elevada sobredosificacion con consecuencias fatales. En
este caso particular se estimé que el paciente recibié 3 sesiones de 14 Gy
cada una. Este tipo de hechos tienen ademas un evidente impacto
mediatico™. De hecho, el periddico New York Times se ha hecho eco en
diversas ocasiones de hasta 621 casos de errores en la irradiacion de
pacientes oncoldgicos entre 2001 y 20085

Durante el comisionado de un TPS para 3DCRT, dado que los
modificadores del haz permanecen estaticos durante la irradiacion, la
caracterizacion y/o verificacion de haces se puede realizar con una cdmara
de ionizacion mediante un barrido espacial en un maniqui de agua. Esta
técnica no puede emplearse en el caso de haces de IMRT, debido a la
naturaleza dindamica del elemento empleado para generar el patrén de
fluencia calculado. Por esta razén, para control de calidad de IMRT se
emplean dosimetros multidimensionales que permitan evaluar las
distribuciones de dosis en estos tratamientos. Para la medida del patrén
de fluencia de cada haz y/o la distribucién de dosis, los sistemas mds
extendidos son las matrices bidimensionales de diodos, de camaras de
ionizacién y las peliculas radiocrémicas y radiograficas, colocados
convenientemente en un maniqui sobre el que se irradia el tratamiento del
paciente. Si el dosimetro proporciona sélo la medida de la distribucién de
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dosis relativa, adicionalmente se mide la dosis absorbida en un punto

utilizando una camara de ionizacién convenientemente calibrada.

De forma paralela, se calcula en el TPS la distribucién de dosis sobre el
maniqui en que se medird el plan de tratamiento del paciente objeto de
control de calidad, con el objetivo de compararlo con la medida realizada
en un plano con alguno de los dosimetros bidimensionales mencionados.

Dada la naturaleza de las complejas distribuciones de dosis de IMRT con
elevados gradientes, es necesario que los dosimetros multidimensionales
empleados tengan unas caracteristicas de resoluciéon y muestreo espaciales
adecuados al objeto de medida. Las matrices bidimensionales de diodos y
camaras de ionizacién poseen la ventaja de permitir una lectura y anélisis
de los resultados de forma inmediata, aunque presentan problemas
relacionados con el muestreo espacial de los detectores y de resolucion
espacial en el caso particular de las caAmaras de ionizacién. Por otra parte,
a pesar de su elevada resolucion espacial, las peliculas radiogréficas y
radiocromicas requieren de un laborioso procedimiento de procesado y

analisis, resultando en mayores incertidumbres en la medida de la dosis
absorbida®!01,

El objetivo final de las pruebas de control calidad de cualquier proceso es
el analisis de sus resultados para tomar una decisién de acuerdo al valor
esperado y unas tolerancias establecidas. En el caso de tratamientos de
IMRT es la comparacién entre las distribuciones de dosis medidas con las
calculadas por el TPS. Por ello es necesario disponer de herramientas
precisas de evaluacion y analisis multidimensionales, acorde a la magnitud
medida®.

El primer grupo de estas herramientas debe permitir relacionar
espacialmente las distribuciones de dosis medida y calculada, mediante la
definicion de los sistemas de coordenadas y puntos de referencia, tanto en
el sistema de calculo como en el de medida.

En cuanto a la distribucién de dosis, la herramienta mas sencilla e
inmediata es la superposicién e inspeccién visual de las isodosis de ambas
distribuciones de dosis. No obstante se trata de una herramienta
cualitativa, dificilmente objetivable para tomar la decisién de si el acuerdo
entre medida y célculo es aceptable.
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Para la comparacién de las distribuciones de dosis, Van Dyk et al.!? fueron
los primeros en publicar sobre la importancia de emplear un sistema de
comparacion basado en el gradiente de dosis local. La diferencia de dosis
entre dos distribuciones evaluada punto a punto es un parametro muy
sensible en regiones de alto gradiente de dosis, lo que llevé al concepto de
distancia de acuerdo (distance to agreement DTA)'*!. El pardmetro DTA
proporciona una medida de la discrepancia en distancia entre dos
distribuciones. Una aplicacién tipica es el calculo de la DTA para cada
punto de una distribucién de referencia, realizando la buisqueda de un
punto vecino en la otra distribucién con el mismo valor de dosis. En
general, esta herramienta se utiliza conjuntamente con el andlisis de la
diferencia de dosis de las distribuciones comparadas en un punto, por su
excesiva sensibilidad en regiones de bajo gradiente de dosis.

Asi, la herramienta compuesta DT A-diferencia de dosis permite identificar
si existe discrepancia (en dosis y/o distancia) entre el punto evaluado de
una distribucién de dosis respecto a otra distribucién de referencia, de
acuerdo con las tolerancias establecidas previamente para dosis y para
distancia. De esta forma se puede cuantificar el porcentaje de puntos de la
distribucién de dosis medida que discrepan respecto al célculo. Se trata
pues, de una herramienta que permite identificar los puntos de fallo pero
no su magnitud.

Como alternativa a este tipo de analisis, Low et al. desarrollaron el
parametro de comparacién que ha gozado de mayor popularidad, el indice

1415 B4sicamente consiste en una definicién de distancia, basada

gamma,
en la normalizacion de las coordenadas espaciales y la dosis por los
criterios de aceptacién en distancia y dosis, de manera que si dicha
distancia es inferior a la unidad existird acuerdo entre el punto evaluado y
la distribucién de dosis de referencia. De este modo también se tiene
informacién de céomo de alto (valor de indice gamma méas préximo a cero)
es el grado de acuerdo. En la bibliografia se encuentra que los valores de
tolerancia méas ampliamente utilizados para la evaluacién del indice
gamma es 3% - 3mm en dosis y distancia, respectivamente.
Adicionalmente se pueden calcular otras magnitudes asociadas, como el
vector gamma, de manera que se puede conocer si la principal fuente de
discrepancia es la diferencia en dosis o en distancia'’.

Otros autores han sugerido modificaciones a dicho pardametro, con el
objetivo de conseguir mejoras en la eficiencia de cdlculo y/o de la
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informacién suministrada, como el indice NAT'Y (normalized agreement
test)y o el error local aceptable y calculo de la funcién y'S.
Independientemente de la herramienta de comparaciéon empleada, el
impacto clinico de las discrepancias encontradas debe evaluarse utilizando
las diferencias en dosis, teniendo presente que se trata de discrepancias en
la anatomia del maniqui en el que se realice la medida, cuya forma y
dimensiones no tienen necesariamente una relaciéon directa con la del
paciente. Para mayor rigor, es deseable realizar la comparaciéon de la
medida, que en general serd bidimensional, frente al célculo tridimensional
del TPS. Asimismo, es recomendable que el andlisis se aplique a datos con
un bajo nivel de ruido®.

Diversos estudios han abordado la cuestion de qué pardmetros pueden ser
maés utiles para evaluar el control de calidad especifico para cada paciente
en tratamientos de IMRT, asi{ como las tolerancia a emplear'®?. Sin
embargo, no llegan a recomendar parametros y valores de tolerancia
concretos, en funcién de las implicaciones clinicas que puedan suponer las
discrepancias encontradas entre medida y céalculo.

De hecho, es dificil encontrar un consenso entre diferentes autores acerca
de qué parametros pueden ser los més recomendables para evaluar el
control de calidad especifico para cada paciente en tratamientos de IMRT,
asi como qué tolerancias debieran emplearse.

Por ejemplo, Basran y Woo! realizan, para una muestra de 115
tratamientos de IMRT, un andlisis de las diferencias del TPS frente a
software de verificacion de calculo de UM y frente a las medidas realizadas
con una matriz de diodos, respectivamente. En primer lugar concluyen que
no existe una relacion entre los dos métodos de verificacién. Por otra parte
establecen unas tolerancias para la diferencia de dosis calculada por el
TPS frente al software de verificaciéon del 5% y del 3% para cada haz
individual y para la suma de ellos, respectivamente. En cuanto a la
medida con la matriz de diodos, establecen unas tolerancias para el
porcentaje de puntos con y<1 (3% - 3mm) del 8% y 95% para
tratamientos de cabeza y cuello y el resto de localizaciones,
respectivamente. Asi, establecen estas tolerancias de forma retrospectiva
de acuerdo al anélisis estadistico de diferencias encontradas en sus pruebas
de control de calidad, sin establecer una conexién con las consecuencias
clinicas que implicarian exceder los valores de tolerancia establecidos. De
hecho, recomiendan que cada centro debe desarrollar sus propios
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procedimientos de control de calidad y establecer sus propias tolerancias
“.. each clinic should develop its own QA processes and tolerances based
on its equipment and needs.”. Al mismo tiempo mencionan que el
cumplimiento de unas tolerancias en un test de control de calidad no
implica necesariamente que el plan de IMRT sea seguro para el

tratamiento del paciente.

Both et al.*® realizaron un estudio similar evaluando los resultados
obtenidos con una matriz de diodos con la que midieron 747 campos de
tratamiento disenados con sistemas de planificacién distintos. En base a
ellos establecen unas tolerancias minimas de 90% para el criterio gamma
3%-3mm y del 5% para la diferencia en dosis en el punto de referencia. Al
igual que en el caso anterior se trata de un andlisis retrospectivo y no
ponen de manifiesto ninguna conexién entre las tolerancias asumidas y sus
implicaciones clinicas.

El Task Group 119 de la American Association of Physicist in Medicine
(AAPM) estableci6 unos intervalos de confianza como valores esperados
para el comisionado de IMRT?!. Para ello desarrollaron un conjunto de
casos de prueba disenados para evaluar la precisién global de los procesos
de planificacion e irradiacién de tratamientos de IMRT. Estos casos
consistian en volimenes blanco y estructuras evitables en el interior de
maniquies rectangulares. Los casos fueron planificados, irradiados, medidos
y analizados por 9 centros diferentes con sistemas de planificacion,
unidades de tratamiento y equipos de medida diversos. Cada centro habia
superado los test de acreditacién para tratamientos de IMRT del
Radiological Physics Center (RPC). El acuerdo entre calculo y medida se
evalu6 mediante camara de ionizacién en zonas de alta y baja dosis,
dosimetria fotografica en planos coronales del maniqui irradiando el
tratamiento completo y mediante la medida bidimensional de cada campo
individual en direccién perpendicular a la direccion del eje del haz. Las
distribuciones planares se evaluaron empleando el criterio gamma 3%-
3mm. Se determinaron limites de confianza de acuerdo a los valores
promedio y desviaciones estandar de acuerdo al conjunto de medidas de
cada uno de los centros incluidos en el estudio para cada prueba. Asi
establecen tolerancias de acuerdo al analisis retrospectivo de los resultados
obtenidos en las pruebas de control de calidad realizadas, sin evaluar las
implicaciones clinicas de exceder dichos limites. Se trata pues, de un
andlisis de valores de normalidad de centros acreditados por el RPC para
tratamientos de IMRT. Por otra parte, se resalta la importancia de no
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realizar un andlisis uUnicamente del indice gamma, debido a la
incertidumbre asociada a los detalles del mismo (valor de normalizacién
para la diferencia en dosis, supresiéon de zonas de dosis bajas, etc.); por
ello recomienda complementarlo con otros anélisis, como la diferencia de
dosis por encima de un determinado umbral. Por todo ello, este trabajo
establece un sélido marco de referencia cuando se realiza el comisionado
de un proceso de planificacion e irradiacion de tratamientos de IMRT,
mas que definir unas tolerancias para el control de calidad especifico de

cada paciente.

Por otra parte, la encuesta llevada a cabo por Nelms y Simon? sobre
andalisis de control de calidad en IMRT midiendo en la direcciéon
perpendicular al eje del haz puso de manifiesto que el criterio gamma 3%-3
mm es el mas extendido. Ademads, resulta llamativo el elevado porcentaje
de centros que no tenian definidos criterios de aceptacion en las
localizaciones incluidas en la encuesta. Asimismo, resultan llamativos dos
datos:

e un 28.8% de centros adoptan como valor umbral por debajo del
cual no se consideran los puntos en el anélisis un valor superior al
10% de la dosis méxima; umbrales tan altos en el andlisis
enmascaran problemas con un modelado inadecuado en el TPS de
efectos como la transmision o el Tongue and Groove.

e un 32.8% de centros realizan el control de calidad irradiando todos
los haces del tratamiento a 0° de &angulo de brazo,
independientemente de su angulacion en el plan clinico real; de
esta forma es dificil poder detectar dependencias angulares que
puedan tener lugar en la irradiacién, al tiempo que enmascaran

posibles errores debido a la suma de todos los haces.

Finalmente, los autores concluyen que deberia avanzar en el conocimiento
de cémo afecta a la distribucion de dosis en el paciente las diferencias
encontradas con método de medida objeto de la encuesta. En ese sentido,
establece como objetivo final del control de calidad de IMRT el poder
estimar los DVH del paciente de acuerdo a las medidas, pues se trata de la
herramienta méas empleada para prescripcion y evaluacion de planes de
IMRT y, por tanto, la informacion clinica mas relevante desde el punto de

vista de la dosimetria.
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Mas recientemente, algunos autores han puesto en cuestion la idoneidad
del uso del indice gamma como parametro de evaluacién en el control de
calidad de IMRT especifico para cada paciente, mediante diferentes
métodos, asi como las tolerancias empleadas®™.

Kruse® realizé un control de calidad exhaustivo a tres conjuntos de plan
aceptable y plan no aceptable, para tres pacientes distintos de cabeza y
cuello. En su andlisis encontré que no existia diferencia significativa en el
andlisis gamma, empleando los criterios 2%-2mm y 3%-3mm, cuando el
control de calidad de IMRT se realizaba mediante la medida en la
direccién perpendicular al eje del haz y la evaluacién del indice gamma se
realizaba campo a campo. Concluye que esto se debe a que la aplicacién
del criterio DTA" a campos individuales con alta modulacién puede
enmascarar errores dosimétricos importantes.

Por otra parte, Nelms et al.?, partiendo de 24 planes de tratamiento
clinicamente aceptables de cabeza y cuello, generé 96 planes diferentes
induciendo 4 tipos de errores diferentes que pueden tener lugar en el
modelado de una unidad de tratamiento en un TPS. Posteriormente,
cuantificé los cambios en parametros dosimétricos evaluados al aceptar
cada dosimetria clinica, al tiempo que realizé una comparacién entre los
campos de los planes originales y de los planes modificados calculados en
maniqui empleando el andlisis gamma. Encontré una correlacion débil
entre el anélisis basado en la métrica mas popular, criterio gamma 3%-
3mm, y las diferencias dosimétricas en las regiones anatémicas de interés.
Asi pues, concluye que el poder predictivo del criterio gamma es
insuficiente en control de calidad de IMRT especifico para cada paciente y
que, por tanto, el cumplimiento de las tolerancias establecidas para el

mismo no garantiza errores dosimétricos aceptables en el paciente.

Posteriormente, dentro del mismo grupo de trabajo, Zhen et al.?®, llegan a
conclusiones similares cuando el andlisis se realiza empleando el criterio
gamma 3%-3mm, 2%-2mm y 1%-1mm respectivamente en las tres
dimensiones del espacio.
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1.3 SISTEMAS DE IMAGEN PORTAL Y USO
EN DOSIMETRIA

El uso de los haces de radiacién para la creacién de imagenes portales se
ha aceptado como una técnica efectiva y beneficiosa tanto para la
verificacién de la correcta administracién de los tratamientos de
radioterapia como para asegurar la correcta localizacién del &area de
tratamiento.

Histéricamente la adquisicion de imégenes portales se ha realizado
empleando conjuntos de peliculas radiograficas y chasis adaptados a las
caracteristicas de los rayos X empleados en terapia, con una sensibilidad
dependiente de si el objetivo de la imagen es verificacion del
posicionamiento (imégenes de localizacién) o la verificacién de la
irradiacién®.

Inicialmente los sistemas electrénicos de imagen portal (EPIDs) se
desarrollaron como una alternativa al uso de peliculas radiogréficas. El
formato digital de las imagenes obtenidas conlleva una serie de ventajas:
no es necesario el proceso de revelado, reduciendo ostensiblemente el
tiempo entre la adquisicién de la imagen y el tratamiento. Al tratarse de
un formato digital, el contraste de la imagen se puede ajustar tras su
adquisicién y se puede generar una imagen con buena calidad empleando
menos dosis, sobre todo en el caso de los EPIDs mas modernos. Ademas,
dado que el desarrollo de estos sistemas se ha realizado integrandolos con
las unidades de tratamiento, su alineacién con la fuente de radiaciéon junto
al uso de un programa informético permiten que se pueda realizar un
registro con iméagenes de referencia y, por tanto, una cuantificacion de las
correcciones que deben aplicarse para el correcto posicionamiento del
paciente en la unidad de tratamiento.

El desarrollo de los EPIDs se inicié en la década de los 50, aunque no fue
hasta los 80 cuando se alcanz6 una comercializacién y difusién amplias,
mediante el uso de diferentes tecnologias®®. Hoy en dia, los EPIDs de
silicio amorfo son los mads populares y fueron desarrollados inicialmente
por equipos de investigacion de la Universidad de Michigan y Xerox
PARC en 1987, aunque no serian comercializados hasta la primera década
de este siglo. Consisten en detectores indirectos de alta resolucion, en los

que imagen se genera mediante la senal recogida por una matriz de
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fotodiodos  fabricados con silicio amorfo hidrogenado (a-Si:H),
correspondiendo cada diodo a un pixel. Dicha senal se debe a los pares
electron-huecos generados por la luz que incide en el fotosensor; se trata
de luz inducida por la radiaciéon al incidir sobre un material centelleador.
Estos dispositivos pueden ser fabricados en formato compacto de hasta 3
cm de grosor y areas de 40 X 40 cm2. Ademds, son relativamente
resistentes al danio por radiacién®, lo que ha contribuido a su éxito y
utilizacién en Radioterapia como sistemas de imagen portal, integrados en
los aceleradores.

Asi pues, los EPIDs se han convertido en componente imprescindible en
cualquier unidad de tratamiento moderna de radioterapia, basada en un
acelerador lineal. Ademdas de su utilidad ya comentada para la
comprobacién del correcto posicionamiento del paciente previo a la
administraciéon del tratamiento de radioterapia, un creciente nimero de
grupos de trabajo han desarrollado aplicaciones para el control de calidad
de planes de tratamiento®.

Ya en 1995 Kirby et al.?? sugerian la utilizacion de un EPID basado en
camaras CCD para realizar medidas de transmisién de haces de
radioterapia externa y para la realizacién de controles de calidad del
acelerador, programando el EPID en modo integracién.

Por otra parte, Nijsten et al.® propusieron un sencillo método de
calibraciéon dosimétrica unidimensional de un EPID también basado en
CCDs para la verificacion de la dosis en el eje de campos de tratamiento
no segmentados (con o sin cufla), y verificar asi la correcta transferencia
de las UM y de las cunas desde el sistema de planificacién (TPS) al
acelerador lineal.

Talamonti et al.*' estudiaron las propiedades de un popular EPID basado
en silicio amorfo y las posibilidades para emplearlo como dosimetro
bidimensional alternativo a la pelicula radiografica, para la verificacion de
tratamientos de IMRT estaticos con haces de 6 MV. Para ello realizé una
calibracién dosimétrica del EPID basada en un montaje experimental
sencillo, y que no requeria sofisticados algoritmos de céalculo.

La generalizacién de estos dispositivos como dosimetro bidimensional no
ha sido proporcional al gran interés que despierta esta aplicacién, sobre
todo para uso en control de calidad de IMRT. De hecho el sistema
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comercial més extendido se basa en la prediccion de la imagen que
generara un haz de radiacién en el EPID, y no en la calibracién del
sistema de imagen para convertirla en una distribucion de dosis
absorbida®**. Por ello, su uso como sistema de control de calidad se

reduce a una comparaciéon de dos senales relativas.

Los fabricantes de EPID optimizan su disefio hacia la consecuciéon de una
imagen radiografica de calidad con la menor dosis posible, no para su uso
como dosimetro. Por ello la calibracién dosimétrica de esos sistemas no
estd exenta de complejidad, pues su construccién implica la presencia de
materiales de alto niimero atémico, como cobre o materiales centelleadores
como Gdy0,S, lo que impide a los EPIDs poder comportarse como un
dosimetro equivalente a tejido. Ademads presentan una gran dependencia
energética, debido a la gran sensibilidad a fotones de baja energia (< 1
MeV), comparado con el tejido. Esto es consecuencia de la predominancia
del efecto fotoeléctrico a dichas energias para materiales de alto ntimero
atémico.

Por otro lado, los elementos que conforman la matriz de fotodetectores
presentan diferencias en su sensibilidad. La imagen del EPID se genera a
partir de la senal debida a la carga recogida por cada elemento debido a la
cantidad de luz que lo alcanza, que a su vez depende de la cantidad de
radiaciéon que alcanza cada punto del EPID. Como consecuencia, existira
una variacion en el valor de un pixel a otro, ocasionada por la variacién de
la fluencia a lo largo de las dimensiones del campo de radiaciéon con el que
se genera la imagen combinada con la variacion de la sensibilidad de un
elemento detector a otro. También con el objetivo de optimizar la imagen
obtenida, los sistemas de adquisicién llevan a cabo una correccién de
uniformidad de la imagen, de manera que las variaciones en el valor de los
pixeles de la imagen sean debidas a las propias variaciones del objeto
imagen, es decir, a las variaciones de densidad de los tejidos de la zona

que se pretende visualizar para su correcto posicionamiento.

Ademas de la composicion, los aspectos de disefio y construcciéon también
complican la dosimetria con EPID. La matriz de detectores se encuentra a
una profundidad equivalente a agua que suele estar en una zona en la que
no se ha alcanzado atun equilibrio electrénico y existe una retrodispersién
no homogénea. A estos fenémenos deben sumarse los efectos de ghosting
en el EPID que alteran su sensibilidad, asi como efectos de persistencia de

senial debidos a irradiaciones previas®*®7.
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Por otra parte, la imagen de un EPID no es una distribucién de la dosis
absorbida en estos materiales, sino una distribucién de la senal generada
tras convertir la radiacién de megavoltaje en luz, que sufre dispersion a lo
largo del propio cristal en el que se genera, antes de ser detectada por los
fotodiodos. Por ello no puede establecerse una simple curva de calibracién
de imagen a dosis.

Este problema ha sido estudiado por diversos autores, bien midiendo o
calculando kernels de dispersién de la radiacion y de dispersion optica del
EPID*%. Estos procedimientos pueden requerir cierto acceso al hardware
del sistema para modificarlo, y asi reducir algunos efectos negativos para
dosimetria, con montajes experimentales de cierta complejidad y un
detallado conocimiento de la construcciéon del EPID para su modelado por
Monte Carlo®-,

Mas recientemente estan apareciendo otros sistemas comerciales que si
llevan a cabo una conversién de la imagen obtenida con el EPID a una
distribucién de dosis, aunque su uso puede requerir la adquisicién de
equipamiento de medida adicional y/o programas informéticos para la
calibracién, que suponen un coste econémico adicional al del propio EPID,

que ya se ha adquirido conjuntamente con el acelerador!*

. Por otro lado,
estos sistemas comerciales permiten la realizaciéon del control de calidad
pre-tratamiento de IMRT realizando un célculo de la distribucién de dosis
3D en la anatomia del paciente, aunque esto requiera la adquisicién de

mobdulos de software adicionales.

Diversos autores han desarrollados otros métodos con la misma finalidad.
Van Elmpt et al.® proponen utilizar un motor de célculo de dosis Monte
Carlo wusando como entrada al mismo la fluencia obtenida al
deconvolucionar la imagen del EPID con el nicleo de dispersion puntual
del mismo, que calculan de forma analitica. Renner et al.*” utilizan un
algoritmo tipo pencil beam calcular la distribucién de dosis en el paciente
a partir de las fluencias obtenidas mediante el modelado Monte Carlo del
sistema de imagen portal. Steciw et al.* también modelan el EPID
mediante Monte Carlo para determinar las fluencias que introducen en el
sistema de planificacién para calcular la dosis en el paciente. Por otro
lado, van Zijtveld et al.* modelan numéricamente la respuesta del sistema
de imagen portal para, mediante deconvolucién numérica, obtener las
fluencias que emplean como dato de entrada al TPS para el céalculo
tridimensional de la distribucién de dosis
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1.4 DIFERENCIAS ENTRE PLANIFICACION E
IRRADIACION REAL DEL PACIENTE

La irradiaciéon del paciente durante todo el tratamiento de acuerdo a la
planificacion realizada y aprobada en el TPS requiere del cumplimiento de

varios requisitos®.

En primer lugar, se debe asegurar el posicionamiento del paciente en cada
sesion de tratamiento de la misma forma en la que se realizd el CT de
simulacién y la adquisicién de datos anatémicos de base para la
planificacion. Este objetivo se consigue mediante el empleo de sistemas
de inmovilizaciéon adecuados y sistemas de imagen para comprobar la
correcta colocacién del paciente. Sin embargo, esto no corrige ni compensa
los cambios anatémicos que puedan ocurrir en el paciente durante el

tratamiento.

Por otra parte, las diferencias entre la dosis impartida y el céalculo se
evalian en el control de calidad de IMRT mediante la medida de
distribuciones de dosis y empleando las herramientas ya mencionadas.
Estas diferencias se deben, en general, al imperfecto modelado de la
unidad de tratamiento en el TPS y/o a efectos existentes que no sean
tenidos en cuenta de forma parcial o total por el TPS: fugas del MLC,
efecto “tongue-and-groove”, diseno y forma de las laminas del MLC,
variaciones en la fluencia y “output” del acelerador (dosis/UM) o
exactitud y reproducibilidad en el posicionamiento del MLC.

Todos estos efectos pueden tener lugar tanto al inicio del tratamiento
como en el transcurso del mismo, hasta la ultima sesiéon de tratamiento.
Algunos autores han estudiado de forma retrospectiva la influencia clinica
de cambios anatémicos que ocurren durante un tratamiento de
radioterapia. Se trata de grupos de pacientes en que los cambios
observados por el Oncélogo de Radioterapia motivaron la repeticién de un
CT de simulacién y una replanificacién del tratamiento del paciente®!.
Otros ponen en evidencia el elevado porcentaje de pacientes que se
benefician de esta adaptacién del tratamiento®®, o bien realizan una
estimacién de la dosis finalmente impartida en un tratamiento fraccionado
en radioterapia debido a la incertidumbre en el posicionamiento guiado

por imagen®.
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Por este motivo, a lo largo de los ultimos anos ha ido en aumento el
interés por el seguimiento de la dosis impartida al paciente en cada sesién
de tratamiento, dando lugar al concepto de Radioterapia Guiada por la
Dosis (DGRT), por analogia con la Radioterapia Guiada por la imagen
(IGRT). La idea serfa ir evaluando fraccién a fraccién la dosis impartida
al paciente durante el tratamiento, de manera que cuando la desviacién
entre dosis impartida frente a dosis planificada supere cierto valor, se
proceda a realizar al paciente un nuevo CT de simulaciéon y a disefiar un
nuevo plan de tratamiento.

Con el objetivo de cuantificar estos efectos in vivo y/o sobre la
distribucién de dosis planificada sobre el paciente, diferentes autores han
implementado métodos diversos para reconstruir la distribucion de dosis
en el paciente a partir de las imégenes de transmisién obtenidas con el
EPID, tras el paciente colocado en la posiciéon de tratamiento. En una
sesién de tratamiento cualquiera, las diferencias que puedan observarse en
una imagen portal de transmisién, respecto a la imagen portal que se
obtendria en caso de un perfecto modelado del acelerador en el TPS y un
perfecto posicionamiento del paciente, puede tener varios origenes:
diferencias entre el posicionamiento del paciente respecto al CT de
simulacién, cambios anatémicos en el paciente, imperfecto modelado del
acelerador en el TPS y/o variaciones en el proceso de irradiacién (cambios
en el perfil del haz de radiacién, posicionamiento del MLC, dosis/UM,
ete).

van Elmpt et al.® ya realizaron una exhaustiva revisién y clasificacion de
la gran cantidad de métodos para dosimetria con EPID, incluyendo los
métodos de dosimetria in vivo. En esta revision, agrupa los métodos
referidos en la literatura en funciéon de la magnitud medida (distribucién
de dosis 6 imagen), las dimensiones en que se mide (puntual, 2D 6 3D), si
la medida se realiza sin o con maniqui o paciente entre fuente de radiaciéon
y EPID (métodos de no transmisién y transmisiéon) o si la medida se lleva
a cabo antes o durante el tratamiento del paciente (pre-tratamiento o in
vivo).

Un primer grupo de estos métodos se basa en una predicciéon de la imagen
portal de transmisiéon que se producird en el EPID o bien en la
reconstrucciéon de la distribucién de dosis bidimensional en maniqui a

partir de la imagen de transmisién®®,
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El problema de estos métodos es como trasladar las diferencias de dosis
observadas en el plano de medida, ya sea en el plano del EPID o en
maniqui, al plano correspondiente en el paciente. La precision y exactitud
han sido validadas en maniqui con formas regulares mediante
comparaciones basadas en la evaluacién del indice gamma 3%-3 mm.
Existe una gran presencia en la literatura de los resultados del sistema
comercial 3DVH de Sun Nuclear Corporation®, siendo de especial interés
el estudio de Stasi et al.®® en el que encuentran una correlacién no
satisfactoria entre el anélisis basado en el indice gamma en maniqui y los
resultados dosimétricos sobre la anatomia del paciente, en tratamientos de
cabeza y cuello y préstata.

El analisis de las imégenes de transito obtenidas con el EPID durante el
tratamiento de pacientes, se trata de la metodologia mejor implementada
y sistematizada dentro del flujo clinico de rutina, como sucede en el
Netherlands Cancer Institute-Antoni van Leeuwenhoek Hospital, donde se
ha demostrado como una herramienta eficaz para descubrir posibles
errores y/o detectar cambios que puedan indicar la necesidad de una re-
simulacién y/o re-planificacion del paciente® %2,

Otros métodos, atn en desarrollo tratan de reconstruir la distribucion de
dosis impartida al paciente en cada sesion de tratamiento mediante las
iméagenes de transmision del EPID obtenida cada dia, de cada campo de
tratamiento. Desde el punto de vista tedrico, se trata del enfoque que
aporta la mayor cantidad de informaciéon, pues daria cuenta de las
diferencias entre dosis planificada y dosis impartida finalmente al paciente

Algunos realizan el célculo de la fluencia incidente a partir de la imagen
portal de transmisién, para calcular seguidamente la distribucién de dosis
mediante un motor de calculo. Este planteamiento aumenta la
incertidumbre de la calibraciéon dosimétrica del EPID, debido al cambio en
el espectro de fotones que llegan al sistema de imagen por la presencia del
paciente y la gran dependencia espectral del EPID.

Dicho célculo de la distribucion de dosis puede realizarse sobre el CT de
simulacién o sobre una imagen 3D obtenida mediante un haz cénico
CBCT®%, En el primer caso no se tienen en cuenta que las variaciones
dosimétricas puedan deberse a cambios en el posicionamiento o en la
anatomia del paciente, aunque puedan realizarse calculos de gran
exactitud por Monte Carlo, en los que se tienen en cuenta las



24

65

heterogeneidades®™. En el segundo es necesario adquirir un CBCT en cada
sesion de tratamiento sobre el que se realiza un calculo de la distribucién
de dosis con un algoritmo tipo pencil beam, que llevan asociados errores
de calculo en presencia de heterogeneidades®. En ambos casos se requiere
de un modelado de la unidad de tratamiento para alimentar el motor de

célculo.

Otro grupo de métodos emplean un algoritmo de retroproyeccién para el
calculo directo de la distribucién de dosis en el CT de simulacién del
paciente. Sin embargo, estos métodos no tienen en consideracion las
variaciones en el posicionamiento del paciente en cada sesion, los posibles
cambios anatémicos a lo largo del tratamiento, ni las diferencias de
densidad de los diferentes tejidos® .

Asi, algunos autores emplean dicho algoritmo de retroproyecciéon para
calcular la distribucién de dosis sobre el CBCT diario de tratamientos con
pocas fracciones, pero el algoritmo empleado no tiene en cuenta las
heterogeneidades y realiza la acumulaciéon de dosis de cada fracciéon en
base a un registro rigido del CBCT con el CT de simulacién®%.

Por otro lado, pocos autores consideran los efectos causados por los
diferentes elementos atenuadores que componen la mesa de tratamiento

y/o los sistemas de inmovilizacién™.

Por ultimo, resaltar que en los resultados y conclusiones de los métodos de
dosimetria in-vivo con EPID encontrados en la bibliografia no se ha
encontrado un analisis de las incertidumbres de la dosis calculada en cada
punto del espacio, ni en la estimacién de DVH al evaluar la distribucion
de dosis en el paciente. En general, validan sus algoritmos de calculo de
acuerdo a comparaciones con céalculos del TPS o medidas bidimensionales
en maniqui, empleando analisis basados en el indice gamma. Sélo algunos
autores indican las diferencias entre dosis determinada con el EPID frente

16556769 De hecho, en su Tesis Doctoral,

a TPS y/o medida en el isocentro
Zhen™ menciona en las conclusiones de su trabajo que el comisionado de
un método de control de calidad basado en la prediccion de la distribucién
de dosis en el paciente no esta exento de grandes dificultades. Medir la
distribuciéon de dosis real en un paciente para comisionar el método de
calculo es un gran desafio plagado de incertidumbres, de tal forma que la
cuantia de las mismas facilmente puede superar el valor del error real que

debe ser detectado.
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En la actualidad algunos TPS comerciales™™ comienzan a incorporar
moédulos  de  Radioterapia  Adaptativa  (ART), que presentan
funcionalidades para el calculo de la dosis en la anatomia del paciente
determinada en la imagen adquirida en cada fraccién de tratamiento,
habitualmente un CBCT. Dicho célculo lo realizan empleando sus
ampliamente evaluados y validados algoritmos de céalculo, permitiendo, en
algunos casos, realizar una acumulaciéon de la dosis sesiéon a sesiéon, basada
en el registro deformable entre el CT de simulaciéon y cada CBCT sobre el
que se calcula la dosis impartida en cada fraccion™. De esta forma se
tienen en cuenta la variacién inter-fraccién en la posicién asi como los
cambios anatémicos en el paciente.

Asi pues, el Unico aspecto que no quedaria contemplado por estos sistemas
en el proceso de DGRT seria el relacionado con las diferencias asociadas al
modelado de los haces de radiacion en el TPS y a variaciones en el proceso
de irradiacién asociadas a la unidad de tratamiento.
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HIPOTESIS

Se plantea como hipotesis que para la realizacién del control de calidad de
planes de Radioterapia de Intensidad Modulada de forma previa al
tratamiento del paciente, el calculo de la distribucién de dosis en la
anatomia del paciente a partir de las medidas dosimétricas realizadas,
aporta una informacién de interés clinico de la que carecen los métodos de
analisis de control de calidad habitualmente empleados y que se basan en

el calculo de la distribucion del indice gamma.
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OBJETIVOS

Desarrollar y validar un método de calibracién de un EPID de
un acelerador lineal para su wuso como dosimetro
bidimensional.

Desarrollar y validar un procedimiento para calcular la
distribucién de dosis que sera recibida por el paciente al ser
tratado, a partir de las medidas realizadas con el EPID.
Evaluar la correlacién existente entre los métodos de control
de calidad de IMRT clasicos, basados en el anélisis del indice
gamma, y los parametros dosimétricos evaluados durante la

aceptacién de una dosimetria clinica.
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MATERIAL Y
METODOS

El método de célculo de la distribucién de dosis en el paciente consiste en
corregir la distribuciéon de dosis calculada por el TPS. Para ello se utilizan
las diferencias medidas TPS-EPID en agua como argumento de entrada
para un algoritmo de correccién que tiene en cuenta la geometria de la
irradiacion del paciente.

El proceso completo de célculo de la distribucion de dosis en el paciente a
partir de las medidas realizadas con el EPID calibrado se ilustra en la
Figura 4.1.
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Figura 4.1. Esquema con el procesamiento de datos y medidas para calcular la

distribucion tridimensional de la dosis en la anatomia del paciente a partir de la
medida con el EPID de los campos del plan de tratamiento de IMRT. El ultimo
paso, aplicacion del algoritmo de cdlculo en paciente se refiere a la ecuacion 17

oala19.
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En primer lugar (Seccién 4.1) se estudian las propiedades dosimétricas de
dos EPID OptiVue 1000S de sendos aceleradores Oncor Expression
(Siemens Medical Solutions), para la energia de fotones de 6 MV, en los
que se llevan cabo tratamientos de IMRT. A partir de dichas propiedades,
se desarrolla un método para modelar de forma analitica y sencilla las
caracteristicas del EPID y el comportamiento de la radiacién al incidir en
el mismo, partiendo de principios béasicos de fisica de radiaciones. De esta
forma se eliminan la necesidad de complejos montajes experimentales y/o
simulaciones Monte Carlo, no accesibles a cualquier centro. FEl
procedimiento de calibracién dosimétrica propuesto permite obtener la
distribucién de dosis absorbida en un plano perpendicular al eje del haz a
5 c¢cm de profundidad en agua, a partir de la adquisiciéon de la imagen
correspondiente al campo de radiacién que se desea medir. Esta medida
puede compararse con la calculada en las mismas condiciones por el TPS,
con el objetivo de realizar el control de IMRT evaluando diferencias en
dosis y en distancia empleando el indice gamma.

A continuacién, se propone (Seccién 4.2) y valida (Secciones 4.3 y 4.4) un
algoritmo que, a partir del anélisis de diferencias entre la distribuciéon de
dosis medida con el EPID y la calculada por el TPS en las condiciones de
calibraciéon del sistema de imagen portal, permite determinar la
distribucién de dosis en el CT de simulacién del paciente que realmente
serd impartida al paciente durante el tratamiento. Al igual que en el caso
de la calibraciéon dosimétrica del EPID, se trata de un algoritmo
totalmente analitico que parte de principios de fisica elemental de
radiaciones aplicadas a terapia.

El célculo realizado, a partir de las medidas con el EPID, sobre el CT de
simulacién del paciente de la distribucién de dosis que serd administrada
durante el tratamiento proporciona un método alternativo a la clésica
evaluacién del indice gamma para control de calidad en IMRT. Dicho
método consistente en la evaluaciéon de la distribucion de dosis
reconstruida en la anatomia del paciente, cuantificando los mismos
pardmetros dosimétricos que analiza el Oncélogo de Radioterapia cuando
evaliia un plan de tratamiento para su aceptacion.

Finalmente, se aplica el método propuesto para calcular la dosis que sera
impartida durante el tratamiento a grupos de pacientes sometidos a
tratamientos de IMRT en diferentes localizaciones anatémicas (Seccion
4.5). Se estudia la correlacién entre los resultados que se obtendrian
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empleando el método de control de calidad de IMRT empleado de forma
habitual, que esta basado en el analisis de la distribucién de indice gamma
de medidas de haces individuales en planos perpendiculares la cada campo
de tratamiento, y el basado en la evaluaciéon de la distribucién de dosis
reconstruida en el CT de simulacion del paciente de acuerdo a las medidas
realizadas con el EPID.

41 CALIBRACION DE UN SISTEMA DE
IMAGEN PORTAL PARA DOSIMETRIA

En esta seccion de describe el método desarrollado para la calibracion
dosimétrica de un sistema de imagen portal (EPID) basado en silicio
amorfo. El objetivo final es la verificacién de tratamientos de radioterapia
de intensidad modulada (IMRT) con haces de 6 MV. De forma resumida,
el método propuesto consiste en deconvolucionar las imégenes obtenidas
del sistema de imagen portal con un kernel de dispersion de la radiacion y
de la luz generada por ésta en el EPID. Este kernel tiene una forma
analitica que se ha determinado de forma experimental partiendo de
principios fisicos sencillos. La fluencia asi calculada se convoluciona con un
kernel de deposicion de dosis, también modelado analiticamente de forma
experimental. Asi se obtiene una distribucién de dosis absorbida en agua a
5 cm de profundidad.

La precision del sistema de dosimetria desarrollado se ha evaluado a
través de la comparaciéon con las medidas realizadas con otros detectores
de una serie de haces de radiacion de forma regular, sin y con modulacién
conocida mediante el uso de cunas dindmicas, asi como campos mas
complejos de IMRT procedentes de diferentes casos clinicos.

4.1.1 Sistema de imagen portal

El sistema de imagen portal objeto de estudio son dos EPID OptiVue
10008, integrados en sendos aceleradores Siemens Omncor Expression
(Siemens Medical Solutions). Todas las medidas y los célculos se han



32

llevado a cabo para la energia de 6 MV, que es la empleada para la
realizacién de tratamientos de IMRT.

El sistema de imagen tiene un area activa de 40,9 cm x 40,9 cm, pudiendo
adquirir iméagenes de 1024x1024 pixeles con una profundidad de 16 bits,
con un tiempo de lectura de 145 ms. Estas caracteristicas implican que el
sistema posee una resolucién espacial de 0,4 mm en el plano de la imagen.
Este plano se puede variar entre 115 y 160 cm de distancia al foco,
mientras que no son posibles movimientos laterales ni longitudinales. El
EPID tiene una capa de aluminio de 1 mm de espesor sobre el material
centelleador. Esta capa absorbe fotones de baja energia que reducirian la
calidad de la imagen, al mismo tiempo que genera electrones secundarios
que incidiran posteriormente sobre el centelleador.

Las imagenes se adquieren empleando la opcion de adquisiciéon simultanea
de la imagen con la irradiacién, empleando el programa informatico
Siemens Coherente Therapist versién 2.2.09. La imagen obtenida en cada
adquisicién es una matriz de valores promediados a lo largo de todos los
subframes leidos (cada 145 ms) durante la adquisicién. El sistema de
adquisicion realiza varias correcciones a la senal adquirida por la matriz de
fotodiodos. En primer lugar, corrige las diferencias debidas a la variaciéon
de fluencia en el haz y cambio en la sensibilidad de los pixeles
introduciendo una correccion de uniformidad. Las matrices de correccion
se obtienen con periodicidad mensual, enmarcadas en el programa de
garantia de calidad del sistema de imagen portal. Existen matrices de
correccion para cada energia, para cada tasa y para diferentes valores de
distancia del plano del EPID al foco de radiacién. También se efectiia una
correccion para los pixeles muertos. El sistema tiene almacenada una
matriz de pixeles muertos, actualizada también mensualmente en el marco
del programa de garantia de calidad, de modo que a cada pixel
perteneciente a este conjunto le asigna el valor promediado de sus vecinos
proximos. Por tltimo, se lleva a cabo una correcciéon por corriente de fuga.
Otros sistemas realizan correcciones similares y han sido ampliamente
investigadas por otros autores?2,

Para obtener el valor de sefial neto de una imagen proporcionada por el
sistema es necesario multiplicar el valor de senal de la imagen por ntimero
de subframes a lo largo del cual se ha promediado el valor de pixel.
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A diferencia de otros autores, se opta por no colocar espesor adicional de
equilibrio sobre el EPID, de forma que se puedan efectuar medidas para
cualquier valor de angulo de brazo y no es necesario modificar el hardware
del equipo. De esta manera, las adquisiciones se realizan sin colocar
ningin objeto entre foco de radiacién y sistema de imagen. Para ello es
necesario girar el tablero de la mesa de tratamiento a 2702/90°.

Todas las adquisiciones se llevaron a cabo utilizando una distancia del
EPID al foco de radiacion de 115 cm. Esta configuracién permitira
maximizar el area de deteccién y obtener un mayor valor de senal por
unidad de monitor impartida, maximizando la relacién senal-ruido. Las
imagenes adquiridas se proyectan al plano del isocentro.

4.1.2 Programas informaticos empleados

El soporte informatico empleado para el desarrollo del programa de
procesamiento de las imdgenes ha sido Matlab 7.8.0 (The MathWorks
Inc.).

Las medidas se han llevado a cabo empleado la plataforma MEPHYSTO
mc2 (PTW), mientras que la comparacion y evaluacion de distribuciones
de dosis se han realizado con el programa VeriSoft 4.0 (PTW).

4.1.3 Dosimetria

Las medidas de dosis en punto fueron efectuadas con camaras tipo Farmer
PTW 30013, tipo Semiflex PTW 31010 y tipo Pin-Point PTW 31014.
También se realizaron medidas en punto con diodo PTW 60008, en la
medida de factores de campo de pequeno tamano.

Por otra parte, las distribuciones de dosis se midieron con diodo PTW
60008, matriz unidimensional de cdmaras de ionizacién liquidas LA48 y
con una matriz bidimensional de cadmaras de ionizacién plano-paralelas
PTW Seven29. Las camaras de ionizacion liquidas del LA48 son de tipo
plano-paralelas, con un volumen sensible de 0,008 ¢cm?® y un 4rea sensible
de 0,4 cm x 0,4 cm; la separacion entre cada cadmara es de 8 mm y el
equipo permite realizar medidas con un muestreo espacial de 1 mm,
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mediante irradiaciones sucesivas entre las que desplaza el centro
geométrico de todo el detector. En cuanto al detector PTW Seven29 esta
formado por 729 camaras de ionizaciéon gaseosa plano-paralelas, con un
volumen sensible de 0,125 ¢cm?® y un area sensible de 0,5 cm x 0,5 cm; las
camaras se encuentran espaciadas 1 cm entre si, cubriendo un area total
de deteccion de 27 cm x 27 cm.

Se ha empleado una configuraciéon de medida isocéntrica, con una
distancia fuente superficie de 95 cm y 5 cm de profundidad.

4.1.4 Algoritmo de conversion de imagen del EPID a
distribucion de dosis absorbida

Tomando como referencia el método propuesto por Nijsten®, se ha
desarrollado un algoritmo para el céalculo de la distribucién de dosis en un
plano a distancia foco superficie DFS=95 cm y 5 c¢cm de profundidad en
maniqui equivalente a agua, a partir de la imagen obtenida para dicho
campo empleando el sistema de imagen portal. Se ha adaptado dicho
algoritmo para la realizacién de medidas sin transmisién, es decir, sin

maniqui entre foco y EPID.

D5cm(x' Y) = CI;1 : G(trad)_1 ' {[(Graw(x’ }’) : BP(X, y))]®_1k6}®kD (1)
Siendo

e cp: coeficiente de calibracién valor de sefial/cGy del EPID, para
el campo de referencia 10 cm x10 cm.

o G(twa) : factor de correccién por ghosting, funcién del tiempo de
irradiacion tya.

¢ Ghrau(z,y) : valor de la senal del pixel (x,y) de la imagen obtenida
del sistema de imagen portal.

e BP(zy): inversa de la correccién de uniformidad y sensibilidad
que introduce el sistema de imagen portal.

e k¢ : kernel de dispersion de la radiacién en el EPID.

e  kp : kernel de deposicién de dosis a 5cm de profundidad.

En las secciones siguientes se describen detalladamente cada uno de estas
componentes.
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4.1.4.1 Coeficiente de calibraciéon serial-dosis absorbida del
EPID

Se ha implementado un sistema de calibracién del EPID para campos
abiertos, en los que se tienen en cuenta los efectos de ghosting y la
dependencia con el tamanio de campo. Para corregir la posible variacion de
la sensibilidad del sistema a lo largo del tiempo, antes de cada medida se
realiza la adquisicion de un campo 10 cm x10 cm. El coeficiente de
calibracién se establece como el cociente de la senal corregida para dicha
imagen entre la dosis de referencia a DFS=95 cm y 5 cm de profundidad
para el campo de 10 cm x10 cm.

G(0,0
F = D95(5(0)0) @)
@A 110x10
Siendo G(0,0) la senal corregida por ghosting de la imagen del EPID en el
centro de un campo de 10 cm x10 cm (ver apartado 4.1.4.2), y Dy;5(0,0)
la dosis de referencia para el campo 10 cm x10 cm en el eje del haz a
DFS=95 cm y 5 cm de profundidad.

G(0,0) = Graw(0,0) - G(trad)_l (3)

La evaluacion de los valores de senal se ha obtenido promediando una
ROI de 4x4 pixeles. La respuesta del EPID se cuantifica como el cociente
de la senal corregida entre la dosis.

4.1.4.2 Fenomenos de ghosting y persistencia de la imagen

Tal y como han descrito diversos autores, los sistemas de imagen portal
basados en silicio amorfo sufren fenémenos de ghosting y de persistencia de

3738 De acuerdo a los trabajos publicados de estos autores se han

la imagen
cuantificado los efectos de ghosting a través de un factor de correccién

unico, dependiente tinicamente del tiempo de adquisicién 4.
G(trad) =1- Ale_rltrad - Aze_rztrad — A3e_7"3trad (4)

A; y 1 representan, respectivamente, las amplitudes y ritmos de
decaimiento de cada una de las exponenciales.
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Se han determinado los pardmetros de la expresion 4 mediante ajuste a
dicha expresién de la respuesta del EPID (cociente sefial-dosis absorbida)
para un campo 20 cmx 20 c¢m para los tiempos de irradiacién necesarios
para impartir 1, 2, 4, 8, 16, 32, 64, 128, 256 y 512 UM. De forma
simultanea, colocando una camara de ionizacion PTW 31010 se ha
obtenido una lectura para cada campo. El valor de senal se ha
normalizado por dicha lectura simultdanea, para eliminar posibles
problemas de falta de linealidad del acelerador para bajas UM y la
repetibilidad del mismo.

Adicionalmente para valorar los fendmenos de persistencia en la imagen de
irradiaciones anteriores se han adquirido imagenes portales para un campo
20 cm x 20 cm con 5 UM, tras una adquisicién inmediatamente anterior
de 400 UM para un campo de 5 cm X 5 cm, para compararla con la
imagen obtenida en la irradiacién del mismo campo 20 cm x 20 cm con 5
UM sin irradiaciéon previa.

4.1.4.3 Kernel de dispersion de la radiacion en el EPID

Diversos autores han descrito cémo aumenta la respuesta del EPID al
aumentar el tamafio de campo, en una cuantia mayor que la dosis
absorbida en las mismas condiciones de irradiacién®*. Este fenémeno se
debe a la combinacién de la dispersion que sufre el haz de radiaciéon en la
capa de aluminio y a lo largo del material centelleador junto con la
dispersion de los fotones visibles generados a lo largo de dicho material. Se
ha cuantificado la respuesta del EPID como el cociente de la senal entre la

dosis, en funcién del tamafio de campo.

El valor de senal de un pixel del EPID dependera de la cantidad de luz
generada en un punto el material centelleador, que al mismo tiempo
dependera del ntmero de fotones que incidan sobre ese punto en la
superficie de entrada del EPID. Es decir, el valor de la sefial en un punto,
dependera valor de la fluencia incidente en ese punto, de cémo se
dispersen los fotones incidentes en las diversas capas del EPID y de la
dispersién de la luz generada en el centelleador.

A partir de las propiedades cualitativas del sistema de imagen portal, se
puede derivar una expresién analitica para un kernel de dispersion, de tal
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forma que a partir de la deconvolucién de la imagen con dicho kernel es
posible obtener una distribucién de dosis a la profundidad del maximo en
agua, para el haz de radiacién considerado.

El valor de un pixel S(z,y) dependerd del valor de la fluencia en ese punto
y de la contribucién debida dispersién en puntos vecinos

+ ! ! 4 ! ! !
Sy) = [ D&, y) k(' —x,y = y)dx'dy’  (5)
Siendo D(z,y) la fluencia y k¢(z,y) el kernel de dispersién en el EPID.

Suponiendo un valor constante de fluencia dentro del campo de radiacién
y de valor nulo fuera del mismo, se tiene para la senal en un punto del
EPID para un campo C'

S(x,y,0) =DCx,y) - [ ke(x' —x,y' = y)dx'dy’  (6)

Siendo 4+ C'los limites del campo de radiacién.

Suponiendo que la funcién k¢ tiene simetria radial, para el valor de la
senal en el centro (z=0, y=0) de un campo de radiacién circular de radio
R se obtiene

S(0,0,R) = cte - [} ke(r)dr (7)

O equivalentemente

ko(r) = 2020 ()

S5(0,0,r) es una funcién que indica la variacién relativa de la senial en el
centro de la imagen del EPID con el tamano de campo circular r.

Asi, asumiendo un kernel de simetria cilindrica dependiente sélo de la
distancia, se puede tener una estimacién analitica de este kernel de
dispersion en el EPID ajustando la variacion de la sefial con el tamano de
campo circular equivalente y derivando esa funcién, de acuerdo con la
ecuaciéon 8. De esta manera, puede determinarse la expresion analitica de
ke salvo una constante. La expresion analitica del kernel sera la suma de
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esa derivada con una delta de Dirac, que el caso de un espacio discreto

serd una funcién almena de altura finita D.

Se considera que la sefial en funcién del tamafio de campo es de la forma
5(0,0,r) =a—bc" 9)

Con lo que el kernel de dispersién en el EPID tendrd una expresién de la

forma

ks(x,y) =D + pc(V¥+?) (10)
Siendo B= -bn(c).

Para determinar el valor de los pardmetros by ¢ de la ecuacién 9 se ha
medido la respuesta del EPID (cociente senal/dosis absorbida) para una
distancia foco-EPID de 115 cm para los campos 3x3, 4x4, 5x5, 6x6, 8x8,
10x10, 12x12, 15x15, 20x20 y 25x25 cmxcm. Se ha ajustado el valor de
la respuesta del EPID en funcién del tamanio de campo circular
equivalente para cada uno de los campos considerados, de acuerdo con la
ecuacion 9. Este ajuste proporciona una primera estimaciéon de los
parametros by c.

El valor del pardmetro que determina la altura de la delta discreta debe
hallarse con posterioridad a la determinacion de b y c. Para ello se
minimiza la diferencia entre la imagen obtenida en el EPID para el campo
de 10x10 cmxcm y la calculada a partir de la convolucién de la
distribucién de dosis a la profundidad del maximo en agua con la
estimacién inicial del kernel de dispersiéon en el EPID, realizada en el paso
anterior. La distribuciéon de dosis a la profundidad del méximo se obtiene,
por sencillez, del sistema de planificacién en el que se ha modelado las
unidades de tratamiento. Al mismo tiempo se realizard un nuevo ajuste
para los parametros by c¢ a partir de la estimacién inicial. En este proceso
es necesario corregir por la matriz de uniformidad de respuesta del sistema
de imagen portal.

La bondad del kernel de dispersién obtenido se evaltia comparando la
distribucién de senal obtenida con el EPID en la adquisicién de un campo
de radiacién, frente a la distribucién de senal calculada como la
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convoluciéon de un perfil de dosis a la profundidad del méaximo en agua

para ese campo de radiacion con el kernel de dispersion obtenido

Scalc(x:Y) = Dmax(x:y) & kG(x'Y) (11)

donde D, (r,y) es la distribucién de dosis a la profundidad del méximo.
Esta comparacién se lleva a cabo para varios tamanos de campo. Como
puede notarse, se asimila la distribuciéon de fluencia de radiacién incidente
a la distribucién de dosis en agua a la profundidad del méximo.

4.1.4.4 Correccion de uniformidad

Como ya se ha comentado, el software de adquisicién de imagenes corrige
automaticamente las diferencias de senal debidas a las variaciones de
sensibilidad entre los diferentes fotodiodos del EPID y al cambio en la
fluencia del haz con el que se genera la imagen.

Esta correccién se realiza a través de la relacién entre la imagen obtenida
para un campo amplio que irradia casi todo el sistema de imagen y la
fluencia de ese campo. Esta relaciéon no puede realizarse mediante un
simple cociente pixel a pixel, pues la senal estimulo en base a la cual se
calcula la matriz de uniformidad no es la fluencia del haz incidente, sino el
resultado de la conversiéon de esta fluencia en luz dispersada a lo largo del
silicio amorfo, justo antes del plano en que se encuentra la matriz de
fotodiodos. Asi pues, la matriz de correccién de uniformidad BP(xz,y) se
calculara como el cociente de la convolucién de la fluencia del haz con el
kernel de dispersiéon en el sistema de imagen, entre la imagen generada por

un campo de ese tamaiio.

Dimax(x,y)Qkg(x,y)
Graw(X,y)

BP(x,y) = (12)

siendo Greu(x,y) la imagen obtenida directamente con el sistema de

imagen.

La matriz Dy.(2,y) se ha obtenido a partir de un plano de dosis calculado
por el planificador, en lugar de la medida. La razén ha sido el satisfactorio
acuerdo entre calculo y medida en el proceso del modelado de la fluencia
en el sistema de planificacién junto con la mayor facilidad para obtener y
procesar dichas matrices. Por otra parte, dichos cédlculos estan libres de
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fenémenos relacionados con la falta de simetria y de uniformidad de la

unidad de tratamiento, asi como sus variaciones.

Resulta necesario conocer el kernel de dispersion de la radiacion en el
EPID para calcular esta matriz de correcciéon de uniformidad. Sin
embargo, de acuerdo a lo expuesto en el apartado anterior, es necesario
conocer la matriz de correcciéon de uniformidad para la estimacion final de
los parametros del kernel de dispersion. Se realiza una estimacién inicial
de la matriz de correccién como

Dmax ’
BPy(x,y) = amwfff,;) (13)

Por ello, el proceso de célculo de estos parametros y de la matriz de
correccion de uniformidad se realiza de forma simultanea e iterativa. Tras
la estimacién inicial del kernel de dispersion koc(z,y), se realiza un nuevo
célculo de la matriz de correccion BP,(x,y). A partir de esta tltima se
realiza una nueva estimacién del kernel de dispersién kic(z,y), que
permitird un nuevo calculo, mas exacto, de la matriz de correccién
BPy(z,y). Este nuevo célculo permitird una estimacién més exacta de los
pardmetros del kernel de dispersién en el EPID.

Dinax(%,y) ®knp_ , )
BPTl (x) Y) = Gmw(x,y)l £ (14)

Este proceso iterativo se realiza hasta que la imagen calculada como la
convoluciéon de la distribucién de dosis a la profundidad del maximo en
agua con el kernel de dispersién de la iteracién n-ésima k,¢(r,y), coincide
con la imagen obtenida con el sistema de imagen portal, para el campo de
referencia 10 cm x10 cm. Las tolerancias empleadas a la hora de evaluar
la coincidencia han sido de un 1% de diferencia en valor relativo de senal
en la zona interna del haz de radiaciéon, 1 mm en la zona de penumbra y
25% de diferencia local en valor relativo de senial en la zona externa del
campo de radiacion.

4.1.4.5 Kernel de deposicion de dosis

Mediante la deconvolucién de la imagen obtenida con el EPID con el
kernel de dispersion del mismo se obtiene una distribucion de dosis en un
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plano a la profundidad del méaximo en agua para 6 MV. Se ha
determinado de forma empirica un kernel de deposicién de dosis a 5 cm,
para poder calcular a partir de la fluencia calculada como la deconvolucién
de la imagen con el kernel del EPID.

Diversos autores han investigado las caracteristicas del los kernels de
deposicion de dosis en diferentes medios materiales**’. Con el objetivo de
conseguir que el formalismo presentado sea totalmente analitico y
tomando como base el trabajo de Yang™, se ha supuesto un kernel
formado por la suma de una delta de Dirac discreta con tres gaussianas de
diferentes amplitudes y extensiones, segin la ecuacién

2 2 2
kp(x,y) =D+ XiZim; - exp (— (=) ) (15)

Oi

Los valores de los parametros de la ecuacion 15 se ajustan para minimizar
la diferencia de los perfiles medidos a 5 c¢m de profundidad respecto a la
convolucién de los medidos en el maximo con el kernel dado por la
ecuacién 16.

Asi, para un campo cualquiera se determinara la distribuciéon de dosis a 5
cm de profundidad como

DScm(xr y) = Dmax(x' y) ® kD(xr y) (16)

Los valores de los parametros se ajustan de forma que se obtenga un
acuerdo satisfactorio de la distribucién de dosis medida a 5 cm de
profundidad con la calculada a dicha profundidad segin la ecuacién 16 a
partir de la medida en el maximo, proyectada al mismo plano que la
medida a 5 cm de profundidad. El grado de acuerdo se evalta utilizando el
indice gamma resultante de la comparacién de ambas distribuciones.

4.1.5 Verificacion del modelo

Para verificar el modelo se han evaluado la dosis medida con camara de
ionizacién en el centro del campo frente a la determinada a partir del
EPID para una serie de campos cuadrados y rectangulares: 5x5, 10x10,
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20%x20, 20x20 con cuna virtual de 60°, 14x10, 10x20, 20x10, 10x6 y
6x10 cmxcm.

Asimismo, se han analizado distribuciones de dosis determinadas a través
del sistema de dosimetria portal con la medida para diferentes campos
abiertos. Estas distribuciones fueron medidas con diodo de semiconductor
PTW 6008.

Por otra parte, se ha efectuado el mismo andlisis con campos no
homogéneos: campo 20x20 cmxcm con cuna virtual de 602 y 15 campos
de IMRT de varios casos clinicos. Los campos dindmicos de cufia virtual
fueron medios con el equipo PTW LA48 y 2D array Seven29, mientras que
los campos de IMRT fueron medidos con el 2D array Seven29.

Las medidas realizadas se han comparado entre si y con los calculos
realizados por el sistema de planificaciéon empleando el indice gamma 2%-
2mm.

4.2 CALCULO DE LA DISTRIBUCION DE
DOSIS EN LA ANATOMIA DEL
PACIENTE

El método de célculo de la distribucién de dosis en el paciente consiste en
corregir la distribuciéon de dosis calculada por el TPS. Para ello se utilizan
las diferencias medidas TPS-EPID en agua como argumento de entrada
un algoritmo de correccion que tiene en cuenta la geometria de la
irradiacion del paciente.

El proceso completo de calculo de la distribucién de dosis en el paciente a
partir de las medidas realizadas con el EPID calibrado se ilustra en la
Figura 4.1.

Se han propuesto y evaluado dos formulaciones diferentes para dicho
calculo, en las que se emplean un conjunto de curvas experimentales de
rendimientos de dosis en profundidad (PDD) y otro conjunto de curvas
tissue phantom ratio (TPR), respectivamente.
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En el primer caso, al que se denominara algoritmo PDD, la expresién

analitica mediante la que se implementa el céalculo viene dada por la

ecuacién siguiente

Dineas(x,y,2) =
Deaic(x,y,2) + [DSCm,EPID (W, v) — Dscmrps (W, V)] X
TPRp, s(fs) X PDDss(DFS,d)  (17)

D,, = 100 — DFS: profundidad de la proyeccién del punto
P(x,y,z) sobre el plano definido por el isocentro y la direccién del
haz.

D.aic(x,y,2): dosis calculada por el TPS en el paciente.

Dscim gpip (W, v): dosis medida con el EPID en agua a DFS 95 cm
y 5em de profundidad.

Dscm,rps(u, v): dosis calculada por el TPS en agua a DFS 95 ¢cm
y 5 cm de profundidad.

fs: tamaiio promedio del campo cuadrado equivalente de los
segmentos de cada haz.

TPRp, 5(fs): TPR normalizado a 5 cm de profundidad para el
tamano de campo f; a la profundidad D,,.

PDD;s(SSD,d): PDD del punto (x,y,2z), ubicado a profundidad d
en el paciente, normalizado a la profundiad D,, para el tamano de
campo f,y distancia foco superficie SSD.

(u,v): proyeccién del punto del paciente (x,y,z) sobre el plano
definido por el isocentro y la direccién del haz de tratamiento.

PDD;s(SSD, d) se estima como’™

90+d \2
SSD+d)
90+Dp \2
SSD+Dn)

PDD £(90,d)x(

PDD;(SSD,d) = (18)

PDD f5(90,Dn)><(

Siendo PDDfs(90,d) el PDD para el campo cuadrado equivalente de

tamafio f;, medido a DFS 90 cm y normalizado a 10 cm de profundidad.

Estas

condiciones experimentales fueron las empleadas para el

comisionado del acelerador y el modelado en el sistema de planificacion.
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La formulacién basada en el conjunto experimental de curvas de TPR (en

adelante algoritmo TPR) viene dada por la expresion siguiente™:

Drmeas(x,y,2) =
Deaic(x,y,2) + [DSCm,EPID (W, v) — Dscmrps(W, V)] X

y 2
TPRs(d, fs) x L0 x [L1" (19)

Sp(fs) * lssp+d

D, =100 — S§SD: profundidad de la proyecciéon del punto
P(x,y,z) sobre el plano definido por el isocentro y la direccién
del haz

Deaic(x,y,z): dosis calculada por el TPS en el paciente.

Dscm gprp (W, v): dosis medida con el EPID en agua a DFS 95 cm
y bem de profundidad.

Dscmrps(u, v): dosis calculada por el TPS en agua a DFS 95 cm
y 5 cm de profundidad.

fs: tamafnio promedio del campo cuadrado equivalente de los
segmentos de cada haz, definido a la distancia de referencia del
acelerador Fr = 100 cm.

fs': tamafnio promedio del campo cuadrado equivalente de los
segmentos de cada haz, definido a la distancia SSD + d.

Sp(fs): factor de dispersién en maniqui para el campo fs.
TPRs(d, fs): TPR normalizado a 5 cm de profundidad para el
tamano de campo f; a la profundidad d.

(u, v): proyecciéon del punto del paciente (x,y,z) sobre el plano
definido por el isocentro y la direccién del haz de tratamiento.

De esta forma se trasladan las diferencias, respecto al calculo del TPS, de

dosis absorbida medida con el EPID a la anatomia del paciente para un

campo de tratamiento. Este calculo se realiza para cada campo del plan

del paciente, sumando finalmente todas las contribuciones debidas a cada

uno de ellos.

Los sistemas de coordenadas utilizados se definen de la siguiente forma:

El origen del sistema de coordenadas del paciente es el isocentro
de tratamiento.



45

e La proyeccion del isocentro de tratamiento sobre el plano de la
imagen es el origen de coordenadas de la misma.

e Kl isocentro de tratamiento, el origen de coordenadas del EPID y
el origen de coordenadas del plano de medida de la dosis con el
EPID en el maniqui se encuentran alineados a lo largo del eje del
haz de radiacion.

La Figura 4.2 ilustra la geometria y la nomenclatura empleada en las
ecuaciones 17 y 19.

SS

P(x, vz

» Plano del isocentro
P’(u,v)

Figura 4.2. Geometria y nomenclatura de las distancias empleadas en las
ecuaciones 17 y 19. DFS se determina en la direccion que une el punto de
interés P(z,y,z) con el foco de radiacidn.
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43 EXACTITUD Y PRECISION DE LA
DISTRIBUCION DE DOSIS MEDIDA EN EL
PACIENTE

La exactitud y precision en la estimacion de la dosis medida en el paciente
se ha llevado a cabo a partir de un analisis de influencia de perturbaciones
conocidas en los algoritmos de calculo propuestos en el punto anterior.
Este andlisis se ha realizado en varios pacientes con tratamientos de
diferentes localizaciones anatémicas y volimenes de tratamiento, de tal
manera que se consideren la mayoria de situaciones clinicas observables en
la préactica con tratamientos de IMRT, desde el punto de vista de la
geometria del area de tratamiento y el tipo de tejidos presentes. Los casos
analizados han sido:

e 5 casos de cabeza y cuello, consistentes en tratamientos de
cavidad oral y paladar duro, faringe-hipofaringe, faringe-
nasofaringe, cavidad oral y suelo de boca y cavidad oral, mucosa
bucal y areas retromorales.

e 5 casos ubicados en la zona abdominal, consistentes en
tratamientos de pancreas, cabeza de pancreas, estomago, via biliar
extrahepatica y unién gastroesofagica.

e 5 casos localizados en la region toracica.

Como ya se ha explicado en el punto anterior, el cdlculo de la distribucién
de dosis en el paciente se basa en trasladar a la anatomia y geometria del
paciente las diferencias entre la distribucion de dosis calculada por el TPS
y la medida en maniqui con el EPID. Considerando que los algoritmos
empleados para dicho calculo emplean algunas aproximaciones, es de
esperar que la exactitud y la precisién de la dosis calculada en el paciente
disminuyan al aumentar la magnitud de la correccion observada en la
medida, cuya cuantia se pretende trasladar al paciente.

Se han introducido perturbaciones conocidas en cada campo de cada plan.
Dichas perturbaciones han consistido en diferentes porcentajes del calculo
de cada campo de tratamiento en maniqui a 5 cm de profundidad y SSD
95 cm. Las cuantias de dichos porcentajes han sido 12.5%, 25%, 50%,
100%, 200% y 300%.
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En el caso ideal deberia obtenerse una distribucion de dosis exactamente
igual a la original, a excepcién del factor de escala dado por la cuantia de
la perturbacion introducida, 1.125, 1.25, 1.5, 2, 3 y 4, respectivamente.
Cada distribuciéon de dosis calculada con la metodologia propuesta se
divide por su factor de escalado correspondiente, para poder compararla
con la distribucion de dosis inicial.

La exactitud se ha evaluado a partir del promedio de la diferencia punto a
punto entre ambas matrices de dosis, mientras que la precision se ha
estimado a partir de la desviacién estandar de dichas diferencias.

Por otra parte, las diferencias de dosis punto a punto se han cuantificado

de forma porcentual de dos formas distintas:

DZ(x!ylZ)_Dl(x:y'Z)
Dl(x!ylz)

e  De manera local: %AD; =

e De forma global: %AD; = Dz(x,y.z)D—Dl(x.y,z)’ siendo Dp, la dosis
P

prescrita para el tratamiento.

4.4 VALIDACION DEL METODO DE
CALCULO DE LA DISTRIBUCION DE
DOSIS MEDIDA EN EL PACIENTE

Se ha tomado una muestra de 10 pacientes de ORL y 10 pacientes de
abdomen sometidos a tratamientos de IMRT. Los planes clinicos
empleados en el tratamiento de estos pacientes se generado han realizado
en el sistema de planificacion ELEKTA CMS XiO 4.62, utilizando el
algoritmo de convolucién-superposiciéon y una rejilla de calculo de 2 mm.

Para validar el cédlculo tridimiensional de la distribucién de dosis en el
paciente, se ha estimado la precisiéon y exactitud de los algoritmos
presentados para la evaluacion de parametros dosimétricos del paciente.
Para ello se ha empleado como argumento de entrada a los algoritmos de
caclulo una medida simulada o virtual; ésta consiste en modificar un
campo de tratamiento en el planificador mediante unos cambios
controlados en el modelado del haz de radiacién y/o en los pardmetros de
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los haces de tratamiento. Dichos cambios controlados son de una
naturaleza tal que, las diferencias entre la medida simulada (campo
modificado en el TPS) y el campo calculado por planificador en maniqui
son del mismo tipo que las observadas para una medida real, aunque de
una cuantia mayor.

Se han realizado las siguientes modificaciones para generar las medidas
virtuales que introducir en el algoritmo de célculo:

e  Supresién de uno o varios segmentos de uno o varios campos de
tratamiento, simulando un error de transmisién en los datos del
plan desde el TPS al acelerador.

e Aumentar o disminuir las UM de uno o méas campos de
tratamiento. Este cambio equivale una variacion de la dosis/UM
impartida por el acelerador en condiciones de referencia.

e Modificar el modelado de la unidad de tratamiento en el
planificador, aumentado la penumbra.

e Modificar el modelado de la unidad de tratamiento en el
planificador, aumentado la transmisién del MLC y las mordazas.

e Modificar el modelado de la unidad de tratamiento en el
planificador, variando el tamano de la componente extrafocal de
la fuente de fotones.

Estas modificaciones se han introducido en cuantias variables de forma
arbitraria en los planes clinicamente aceptados del grupo de pacientes
seleccionado, con el objetivo de generar cambios dosimétricos de cuantia
variable para los diferentes volimenes de interés implicados. Por cada
plan de tratamiento original se han generados dos planes de tratamiento
modificados.

En la Tabla 4.1 se reflejan la cuantia de la modificacién de los parametros
de modelado del haz de radiacion en el sistema de planificacién.
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MODELO MODIFICACION MODIFICACION

ORIGINAL 1 2
Transmisiéon eje X 0,008 0,04 0,02
Sigma eje X (cm) 0,01 0,3 0,5
Transmision eje Y 0,01 0,04 0,02
Sigma eje Y (cm) 0,19 04 0,5
Transmisiéon MLC 0,008 0,04 0,02
Sigma MLC (cm) 0,01 0,3 0,5

Extra-focal Sigma (cm) 8 9 9

Tabla 4.1. Cuantia de las modificaciones introducidas a algunos de los
pardmetros empleados en el modelado del haz del TPS para la generacion
de las medidas virtuales.

De esta manera, se realiza un célculo tridimensional de la dosis en el CT
de simulacién del paciente de dos formas: empleando el propio TPS y los
algoritmos propuestos. La diferencia entre ambos es una estimacién de la
precisiéon y exactitud del método de célculo desarrollado cuando se aplique
a casos reales para cuantificar los cambios en los parametros dosimétricos
considerados en la evaluacion de una dosimetria clinica, en comparacién

con los determinados por el sistema de planificacion.

En los pacientes de cabeza y cuello se han evaluado los siguientes
pardmetros dosimétricos:

e PTVs: Dmedia, D99%, D95% y D1%
e Pardtidas: Dmedia y V20.

e Laringe: Dmedia y V40.

e Médula: D1%.

e Cavidad oral: Dmedia y V40.

e Tiroides: Dmedia y V40.

e Labios: Dmedia y V40.
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e Tronco cerebral: Dmedia, V40 y V30.
e  Mandibula: Dmedia y D1%.
e Esofago: Dmedia y V40.

Los parametros dosimétricos evaluados y analizados para cada volumen de
interés en los pacientes de abdomen han sido:

e PTVs: Dmedia, D99%,D95% vy D1%
e Rinones: D1%, Dmedia y V20.
e Médula: D1%.
e Intestino: D1%, Dmedia y V40.
e Estémago: D1%, Dmedia y V40.
e Duodeno: D1%, Dmedia y V40.
e Corazéon: D1%, Dmedia y V30.
e Higado: Dmedia y V30.
Eso6fago: D1%, Dmedia y V40.

Los parametros dosimétricos evaluados a partir del célculo del algoritmo
TPR y del algoritmo PDD, se han analizado comparandolos con los
calculados por el TPS, mediante andlisis de regresion. En dicho anélisis se
han empleado la variaciéon en los parametros dosimétricos calculados por
el propio sistema de planificacién y la variacion calculada por cada ambos
algoritmos, respecto al plan original calculado en el sistema de
planificacién, realizando ajuste lineal a una recta de la forma y = Bx. Al
tratarse de diferentes tipos de tratamiento, no se han podido evaluar todos
los volumenes de interés en todos los pacientes.

4.5 CONTROL DE CALIDAD PRE-
TRATAMIENTO DE PACIENTES

Se ha seleccionado una muestra formada por dos grupos de pacientes
tratados con planes de IMRT: 37 pacientes con tratamientos en la zona de
cabeza y cuello, y 57 pacientes sometidos a tratamientos en las regiones
toracica, abdominal y pélvica. En la selecciéon de la muestra de pacientes
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se han aplicado varios criterios con el objetivo de hacerla lo més
homogénea posible:

e Todos los planes de tratamiento han sido generados en el mismo
sistema de planificacion y con el mismo algoritmo de
segmentacion.

e Todos los planes se han generado para el mismo modelo de
acelerador.

El sistema de planificacién empleado ha sido XiO 4.62 (ELEKTA) con el
algoritmo de segmentacién SmartSequencing. Las medidas se han
realizado en un acelerador Oncor Expression, equipado colimador
multilimina (CML) de 160 ldminas y con un EPID Optivue 10008,
calibrado para dosimetria de fotones de 6 MV.

Empleando los algoritmos de célculo expuestos, se ha calculado la
distribucién de dosis en la anatomia del paciente a partir de las medidas
realizadas con un sistema de imagen portal calibrado para dosimetria, de
acuerdo al procedimiento descrito en la seccién 4.3. El control de calidad
pre-tratamiento de planes de IMRT ha evaluado de dos formas distintas:

e Mediante la cuantificaciéon sobre la distribucién de dosis medida
en la anatomia del paciente, de los parametros dosimétricos
analizados cuando el Oncélogo de Radioterapia evalia un plan de
tratamiento para su aceptacion.

e Mediante el analisis del indice gamma de la distribuciéon de dosis
2D medida en el plano perpendicular al eje del haz, para cada
campo de tratamiento.

Para los pacientes de cabeza y cuello se ha utilizado el algoritmo TPR,
mientras que para el segundo grupo de pacientes el calculo tridimensional
de la dosis se ha realizado con el algoritmo PDD.

Dada la diversidad de tipologias tumorales que comprenden cada grupo de
pacientes, un mismo volumen en algunos casos serd PTV y en otros
organo de riesgo. Asi, supeditados a la aplicabilidad para cada caso
particular, se han evaluado los siguientes parametros dosimétricos:

e PTVs: D95%, D99%, D1% y dosis media.
e Parétidas: V20 y dosis media.
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e Médula: D1%.

e (Cavidad oral: V40 y dosis media.

e Laringe: V40 y dosis media.

e Mandibula: D1%.

e Tiroides: V40 y dosis media.

e Tronco cerebral: V30 y dosis media.
e Intestino: V35, V40 y D1%.

e  Estéomago: V40 y D1%.

e Higado: V30 y dosis media.

e Rinones: V20 y dosis media.

e Cabezas femorales: V40 y D1%.

e Recto: V35, V45 y dosis media.

e Vejiga: V30, V50 y dosis media.

e  Corazén: V30 y D1%.

e Pulmones: V10, V20 y dosis media.
o Eséfago: V45 y D1%.

Se ha utilizado el pardmetro D1% como estimador de la dosis méxima en
un volumen de interés, con el objetivo de reducir la influencia de la
resolucion de la rejilla de célculo en la dosis maxima de una estructura
dada.

Por otra parte, se ha aplicado un procedimiento habitual de control de
calidad de planes de tratamiento de IMRT, empleado de rutina. Este
consiste en la medida a distancia foco superficie (DFS) 95 ¢cm y 5 cm de
profundidad de la distribuciéon de dosis para cada campo en la direcciéon
perpendicular al eje del haz, utilizando el sistema de imagen portal
calibrado para dosimetria segtin se describe en el punto 4.2. La medida asi
obtenida se compara con la calculada por el TPS en las mismas
condiciones. Esta evaluacién se realiza calculando el indice gamma
utilizando tres criterios diferentes, resumidos en la siguiente tabla:
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A dosis DTA A dosis expandida
3% 3 mm 50%
2% 2 mm 50%
1% 1 mm 50%

Tabla 4.2. Valores de tolerancia en dosis y en distancia empleados para
calcular el indice gamma y resultando de la comparacion 2D de la
distribucion de dosis calculada por el sistema de planificacion y la medida

en maniqui de agua a DEFS 95 ¢cm y 5 ecm de profundidad.

Se evalta la diferencia de dosis local, con una tolerancia expandida en el
valor de la dosis si ésta es inferior al 10% de la dosis mdxima. No se
evalilan puntos cuya dosis es inferior al 5% de la dosis méxima. Para cada
campo del plan de tratamiento, se han extraido el porcentaje de puntos de
medida en que el parametro gamma es menor que la unidad, el promedio y
la mediana de la distribucién del indice gamma.

Ambos métodos de control de calidad se han comparado estudiando la
correlaciéon entre la variacién de cada parametro dosimétrico calculado,
respecto al valor del mismo determinado en el sistema de planificacién, y

los parametros de la distribucién del indice gamma evaluados.
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RESULTADOS Y
DISCUSION

En cada uno de los siguientes apartados se muestran los resultados
especificos y la discusién de los mismos de cada uno de los métodos
descritos en los apartados de la seccién anterior.
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51 CALIBRACION DE UN SISTEMA DE
IMAGEN PORTAL PARA DOSIMETRIA

5.1.1 Fenémenos de ghosting y persistencia de la
imagen

Los valores obtenidos del ajuste a la ecuacién 4, para la respuesta del
EPID OptiVue 1000S al haz de 6 MV en tasa 300 UM /min se resumen en
la Tabla 5.1 y se ilustran en la Figura 5.1.

A, 0.030 £ 0.002 I 0.45 £+ 0.04 s
A, 0.36 =+ 0.05 Iy 5.7+ 0.6 s
A, 0.0101 £ 0.0019 I3 0.052 + 0.012 s*

Tabla 5.1. Ghosting y persistencia de la imagen del EPID OptiVue 10008S.
Resultados del ajuste de los parametros de la expresion 4.



56

1,01 5
1,00—-
0,99—-
0,98—-
0,97—-
0,96—-
0,95—-

0,94

Respuesta EPID

0,93 4
0,92 4

0,91+

Figura 5.1. Respuesta del EPID (Graw/Dosis) frente al tiempo que dura
la irradiacion y, por tanto la adquisicion de la imagen. Los wvalores de
respuesta se han normalizado al valor mds alto de senal

Respecto al fenémeno de persistencia de imagen debida a irradiaciones
previas, se observé un incremento en la senal del EPID de un 0,8% para el
campo 20 cm X 20 cm y 5 UM tras una irradiacién previa de 400 UM con
un campo de 5 cm x 5 cm, respecto al mismo campo 20 cm X 20 cm sin
irradiacion previa, en la zona irradiada por el 5 cm X 5 cm. Dada esta
diferencia para un factor 80 en el ntmero de unidades de monitor
administradas, que supondria un 0,01% de dosis adicional por cada 100%
de dosis previa, no se considerard correccién alguna para este efecto, pues,
en general, los campos que se utilizan clinicamente consisten en segmentos
con un solapamiento parcial de 3 o 4 segmentos a lo sumo

5.1.2 Kernel de dispersion de la radiacion en el EPID

En la Figura 5.2 se ilustran las diferencias entre la distribucién de senal de
la imagen del EPID obtenida para un campo de 15 cm x 15 cm y la
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distribucién de dosis para ese mismo campo medida a DFS=95 cm y 5 cm
de profundidad. Asimismo, se muestra ambas distribuciones para un
campo 20 cm X 20 cm con una cuna virtual de 60°.

--x-- % Sefial EPID - % Sefal EPID
% Dosis medida 1204 —— % Dosis medida

100
804
X 40 I X
% 204 g
04
T T T T T T T T T
200 150 100 50 0 50 100 150 200

valor relativo %
valor relativo %

-150 -100 -50 N (:"m) 50 100 150 o)
Figura 5.2. Perfiles de dosis y de senial del EPID para dos campos: a)
campo abierto de 15 cm x15 cm y b) campo de 20 em x 20 ¢cm con cunia
virtual de 60°.

Como puede observarse, para que ambas distribuciones pueden llegar a ser
comparables, se antoja necesario no sélo deshacer la correccién de
uniformidad que introduce el software de adquisicién, sino que deben
tenerse en cuenta los fendémenos de dispersion de la radiacion incidente en
los diferentes componentes del EPID, asi como de la luz generada en el
silicio amorfo, antes de alcanzar la matriz de fotodiodos que la convierten
en senal. Este fenémeno se manifiesta claramente en los hombros y en la
primera parte de las colas de los perfiles de radiacién y puede resultar
importante en campos de IMRT en los que habra segmentos superpuestos
parcialmente y/o adyacentes.

En la Figura 5.3 se representa la respuesta relativa del EPID, definida
como el cociente del valor de senal de la imagen para un haz entre la dosis
medida para ese mismo haz, en funcién del tamano de campo, normalizada
al valor para el campo de 10 cm x10 cm. Del ajuste de dichos puntos a la
expresion 9 obtenemos como valores de los parametros b=0,395+0,005 y
¢=0,9795+0,0007 mm".
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1,10
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Figura 5.3. Variacion de la respuesta del EPID (Gh./Dosis) con el
tamano de campo de irradiacion. El tamano del mismo se expresa como el
radio del campo circular equivalente de los campos cuadrados medidos,
para realizar el ajuste de los parametros del kernel de dispersion en el
EPID segun la ecuacion 9.

Desde el punto de vista practico, el valor importante es el del pardmetro
c. En cuanto al pardmetro b, la forma del kernel dependera solamente del
valor relativo a la altura de la delta discreta, cuyo valor se ajusta
posteriormente.

En la Figura 5.4.a se muestra la comparacién de la senal del EPID frente
a la convolucién de la fluencia medida del campo de radiacién con el
kernel de dispersién segtin la ecuacién 11 empleando los valores del ajuste
anterior, para un campo de 10 cm x 10 cm. El valor de D en la expresion
10 se ha fijado de manera que se obtenga el mismo gradiente de dosis en
la penumbra del haz de radiacién.
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Procesado
--x--- medida EPID

Procesado
--x--medida EPID

04 %
0.2 %
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Sefial relativa EPID
Sefial relativa EPID

Figura 5.4. Senal del EPID frente a convolucion de fluencia medida con el
kernel de dispersion en el EPID en dos casos: a) valores obtenidos del
ajuste de la ecuacion (9). b) valores obtenidos minimizando la diferencia
medida-calculo observada en el caso a).

Como puede observarse, empleando estos valores se observa un acuerdo no
del todo satisfactorio entre la imagen obtenida por el EPID y la
convolucién de distribucién de dosis a la profundidad del maximo en agua
del campo con el kernel de dispersién (Figura 5.4.a). Esto se debe a que a
partir de la primer estimacion del kernel de dispersiéon en el EPID no se
conoce con precision la matriz de correccion de uniformidad y a las
suposiciones empleadas para la construccién del kernel, a saber: fluencia
uniforme dentro del campo y nula fuera de él; las diferencias entre el
ajuste de la ecuacion 9 a la variacién de senal relativa en funcion del
tamano de campo.

En la Figura 5.4.b se repite la representacién de la Figura 5.4.a para los
valores finales de los parametros del kernel de dispersién en el EPID. Los
valores finales estos parametros son D=150+5 b=0,395+0,005 y
¢=0,941+0,005 mm™".

Asi, a partir del ajuste de la respuesta del EPID en funcién del tamano de
campo a una funcién (Figura 5.3), puede obtenerse una expresién analitica
para el kernel de dispersiéon de la radiacién en el EPID. En el caso del
EPID problema dicha respuesta puede ajustarse de forma satisfactoria con
la expresion 9, aunque podria escogerse otra funcién para otros EPIDs.
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5.1.3 Correccion de uniformidad

Como ya se ha explicado, al realizar la determinacion de la matriz de
uniformidad, ésta debe hacerse al mismo tiempo que se determina los
valores finales de los pardmetros del kernel de convolucion del sistema de
imagen. Por ello se ha determinado de forma iterativa, en tres pasos.
Estas tres iteraciones son suficientes para los valores de tolerancias
exigidos en la zonas interna del haz, penumbras y zona externa del campo
de radiacién (Figura 5.4.b).

5.1.4 Kernel de deposicion de dosis

Mediante la evaluacién de hombros, colas y penumbras de los perfiles se
ajustan los valores de los pardmetros del kernel de deposicion de dosis
dado por la ecuacién 15. Los valores finales son: m;=0,48+0,03,
m,=(8,0+1,0)-10°, m;=(7,1£1,0) 107, s,=(5,5+0,2) -10° cm,
$»=4,0+0,3 cm, s;=11,4+1,3 cm y D=0,2+0,03.

En la Figura 5.5 pueden verse superpuestas distribuciones de dosis
medidas a 5 cm de profundidad y DFS = 95 c¢m frente a las calculadas en
esas condiciones a partir de las medidas a la profundidad del méximo

convolucionadas con el kernel de deposicién de dosis.
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Figura 5.5. Distribucion de dosis medida a 5 c¢m de profundidad frente a
la calculada en el mismo plano a partir de la proyeccion en el mismo
plano de la convolucion de la medida a la profundidad del mdzimo con el
kernel de deposicion de dosis determinado de forma experimental: a)
campo de 20x 20 cmxcm y b) campo de 10x 10 cmX cm.

En la Tabla 5.2 se presentan el porcentaje de puntos con y<1 resultante
de la comparacién de perfiles medidos a 5 cm de profundidad con los
calculados en ese mismo plano a partir del kernel de deposiciéon de dosis

para varios tamanos de campo y varios criterios de comparacion.

Campo 1% -1mm 1,5% - 1mm 1,5% - 1,5 mm 2% - 2 mm
5cm x 5 cm 88,5% 93,8 % 97,7 % 99,9 %
15 cm x 15 cm 96 % 97,7 % 99,7 % 100 %
20 cm x 20 cm 97.7% 98,2 % 99,3 % 99.6 %

Tabla 5.2. Porcentaje de puntos con y<1 para la comparacion de
distribuciones de dosis medidas a 5 cm de profundidad frente a las
calculadas a partir de la convolucion de la medida o la profundidad del

mdzimo de 6 MV con el kernel de deposicion de dosis dado por la
ecuacion 14.
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5.1.5 Verificacion del modelo

La diferencia entre dosis medida con camara de ionizaciéon y la
determinada a partir del sistema de imagen portal para campos abiertos es
de -0,34+0,9 %. La méxima diferencia observada es de un 1,5% para el
campo de 20x20 cmxcm con cufia dindmica de 60°.

En la Figura 5.6 se puede ver la comparacion de perfiles a 5 cm de
profundidad para un campo de 20 cm x20 cm con cuna dindmica de 602,
medidos con 2D Array Seven29 y con LA 48, frente al determinado a
partir de la adquisiciéon del mismo campo con el sistema de imagen portal
y procesandola segun el algoritmo definido por la expresién 1.
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Figura 5.6. Campo 20 cm x 20 ¢m con cunia virtual de 60° medido con el
EPID y procesado segin la ecuacidn (1) frente a la medida con a) 2D
Array Seven29 y b) LAJS.

Por otra parte, en la Figura 5.7 se puede observar un ejemplo de
comparaciéon de un campo de tratamiento de IMRT medido con 2D array
Seven29 frente al medido con el EPID.
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Figura 5.7. Distribucion de dosis medida con el EPID (azul) frente a la
distribucion de dosis medida con el 2D Array Seven29 (puntos en rojo).

Se ha evaluado para una muestra de 15 campos de IMRT,
correspondientes a varios casos clinicos, el porcentaje de puntos que
cumplen y<1 empleado dos criterios de comparacién. El 91,03 % de los
puntos cumplen el criterio 2%-2 mm, mientras que empleando el criterio
3%-3mm se tiene que el 97,4+1,5 % de los puntos cumple y<1.

5.1.6 Discusion

La caracterizacién de las propiedades de dispersiéon del EPID para su
calibracién dosimétrica se ha realizado a partir de la medida de 10 campos
de radiacién cuadrados y un posterior ajuste de la respuesta medida a una
funcién analitica (seccion 5.1.2). Otros métodos propuestos en la

literatura® necesitan de cierto acceso al hardware del sistema, montajes
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experimentales de cierta complejidad y la realizacién de una gran cantidad
de medidas o un detallado conocimiento de la construcciéon del EPID para

340 Este problema ha sido estudiado por

su modelado por Monte Carlo
diversos autores, bien midiendo o calculando kernels de dispersion de la
radiacién y de dispersion éptica del EPID**%, Estos abordajes requieren de
gran cantidad de recursos dedicados a estas tareas de investigacién y
desarrollo y algin tipo de acuerdo con el fabricante para facilitar la
informacién detallada que se necesita en su planteamiento. Este hecho
dificulta la implementacion de estos métodos en cualquier tipo de centro, a

diferencia del método propuesto.

Ademas, el formalismo propuesto es totalmente analitico, lo que permite
un procesamiento rapido de las iméagenes obtenidas con el EPID de los
campos de tratamiento, para su conversién a distribucion de dosis. De esta
forma se evitan los elevados tiempos de calculo asociados a algoritmos
Monte Carlo cuando se aplican a fisica de radiaciones.

Por otro lado, el montaje experimental es sencillo, pues tan sélo requiere
girar el pedestal de la mesa de tratamiento a 90°/270° y desplegar el
EPID. Asi se puede medir para cualquier angulo de brazo de la unidad de
tratamiento y situar el plano de medida lo méas cerca posible del foco de
radiacion, 115 c¢cm en el método propuesto. De este modo se consiguen
varias ventajas:

® la mayor area de deteccién posible, mas de 30 cm X 30 cm, pues
la unidad de tratamiento no permite irradiar el EPID con campos
mas extensos que el tamano del sistema de imagen, para evitar
dafios a la electronica asociada

® se aumenta la relacion sefial-ruido del sistema de imagen.

Los valores de los parametros de los kernel de dispersién en el EPID y de
deposicién de dosis del modelo analitico propuesto se han optimizado para
trabajar en un espacio discreto con una frecuencia de muestreo espacial de
1 mm.

La exactitud e incertidumbre en la medida de dosis con el EPID se estima
en un -0,3+0,9 %, a partir de las comparaciones con las medidas
realizadas con camara de ionizacién. Este valor, junto al grado de acuerdo
obtenido entre las distribuciones medidas con el EPID y con otros
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detectores permite aseverar que se trata de un sistema de dosimetria con
exactitud y precision suficientes para la medida de campos de IMRT™%,

Resaltar que el modelo propuesto se ha optimizado para el procesamiento
de campos de IMRT estatica que pueden impartirse con el acelerador
utilizado. No obstante, también se han medido y evaluado campos
dindmicos, como es el caso de los campos con cuna virtual, que son en los
que se observan mayores diferencias en dosis absorbida, concretamente un
1,5% para un campo 20x20 cmxcm con cuna dindmica de 60°. Dadas las
caracteristicas de la unidad de tratamiento empleada no se ha podido
verificar campos de IMRT dindmica, aunque los resultados obtenidos para
las cunas virtuales sugieren que el modelo podria ser extrapolable a dichos

Casos.

Por otra parte, comentar que no se ha observado un deterioro significativo
en el EPID como consecuencia de su irradiacién. Enmarcadas en el

programa de garantfa de calidad de nuestro centro®™

, se adquieren, con
periodicidad mensual, las matrices de correcciéon de uniformidad y de
pixeles muertos del sistema de imagen portal. No se ha observado un
significativo aumento del niimero de pixeles muertos a lo largo de la vida
del equipo que haya requerido una intervencién por parte del servicio

técnico.

Por dltimo, mencionar cémo los fabricantes han conseguido mejorar la
construccién de los sistemas de imagen para reducir los fenémenos de
ghosting y de persistencia de senial debida a irradiaciones previas. Para los
tiempos de irradiacion habituales en situaciones clinicas, el factor de
correccion por ghosting, evaluado a partir de la ecuacién 3, es
practicamente la unidad, mientras que la latencia de irradiaciones previas
se ha estimado del orden del 0,01% por cada 100% de dosis previa
impartida en el mismo punto. Se trata de valores muy inferiores a los
medidos por otros autores en condiciones similares para evaluar estos

fenémenos en otros sistemas de imagen portal®-36,
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5.2 EXACTITUD Y PRECISION DE LA
DISTRIBUCION DE DOSIS MEDIDA EN EL
PACIENTE

5.2.1 Exactitud del método de calculo.

En la Figura 5.8 se representan para un paciente de cabeza y cuello el
promedio de las diferencias de dosis global (normalizada a la dosis
prescrita) y local, agrupados por intervalos del 5% de amplitud, tomando
como 100% el valor de la dosis maxima de la distribuciéon de dosis
calculada por el TPS. Se representan los valores obtenidos para los
algoritmos PDD y TPR para los diferentes valores de perturbacion
conocida introducidos. En las graficas no se han incluido las barras de
error debido a su pequeno tamafo, inferior al tamano de los simbolos
empleados; al realizar una analisis tridimensional en el que se evaltian gran
cantidad de puntos, las incertidumbres estimadas para los valores

promedio representados son muy pequenas.
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Figura 5.8. Promedio de las diferencias de dosis entre el cdlculo del TPS y

ambos algoritmos propuestos para un paciente de cabeza y cuello.

representan en funcion del porcentaje de dosis.

Se

Puede observarse que la forma de la distribucién de diferencias de dosis

promedio es similar para los diferentes valores de perturbacién, aunque

con diferencias mayores cuando aumenta la perturbacién, tal y como

cabria esperar. Por otro lado, el promedio de diferencias globales es

inferior en el algoritmo TPR que en el PDD, para niveles de dosis

superiores en torno al 30% de la dosis méxima, ademés de una forma

funcional mas logica. Este patron es similar en todos los casos analizados.

En el caso de las diferencias de dosis local, tal y como podria suponerse,

aumentan al disminuir la dosis de los puntos en que se calculan.

En cualquier caso, tanto la diferencia de dosis global como local aumenta

al disminuir la dosis. En cualquier tratamiento, la dosis disminuye

conforme nos alejamos de la zona objetivo del tratamiento, donde
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generalmente se ubica el isocentro. En zonas mas alejadas del isocentro es
esperable que aumenten los errores de ambos algoritmos de célculo, de

acuerdo a las aproximaciones empleadas.

En la Figura 5.9 se representan para todos los casos de cabeza y cuello el
promedio de las diferencias de dosis global (normalizada a la dosis
prescrita) y local, en funcién de la cuantia de la perturbacién introducida.
Cada punto representa el promedio sobre los 20 intervalos en que se

agrupa la distribucién de dosis.
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Figura 5.9. Promedio de las diferencias de dosis entre el calculo del TPS y
ambos algoritmos propuestos. Los valores se han promediado para todos los
niveles de dosis para cada uno de los pacientes de cabeza y cuello. Se

representan en funcion de cuantia de la perturbacion introducida.

Por claridad en la representaciéon grafica, sélo se muestran la
incertidumbre del promedio de las diferencias de uno de los pacientes con
k=1, para ambos algoritmos. En el caso de la diferencia local se obtiene un
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valor notablemente mayor que en el caso global, debido a la gran
variacion de la diferencia promedio local de dosis altas a dosis bajas.

En la Figura 5.10 se ilustra la variacién de la diferencia local promedio al
considerar solamente dosis superiores al 30% de la dosis mdxima, para el
mismo grupo de pacientes. Se trata de un rango de valores en el que se

concentra la mayoria de informacién clinica relevante.
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Figura 5.10. Diferencia de dosis local para todos los pacientes de cabeza y
cuello, considerando todos los niveles de dosis y solamente aquellos puntos
cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdrima. Las diferencias se

representan en funcion de la cuantia de la perturbacion.

La Figura 5.11 refleja los valores de la diferencia de dosis promedio local y
global de ambos algoritmos para los pacientes de cabeza y cuello. Las

barras de error se muestran con k=1.
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Figura 5.11. Diferencia de dosis promedio para el grupo de pacientes de
ORL, en funcion de la perturbacion. Se ha cuantificado de forma global y
local, teniendo en cuenta todos los niveles de dosis y solamente aquellos

puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdzima.

Los valores obtenidos para el algoritmo TPR resultan inferiores para el
algoritmo PDD y con menores incertidumbres, aunque la diferencia no es
estadisticamente significativa (Tabla 5.3). No obstante, en la muestra

analizada se observa una variabilidad inferior en el algoritmo TPR.
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Valor p ORL
mG,TPR < mG,PDD 0,293
mL,TPR < mL,PDD 0,357
WL*,TPR < mL*,PDD 0,353

Tabla 5.3. Valor p de significacion para la hipdtesis que las diferencias
promedio respecto al TPS del algoritmo TPR son menores que las
obtenidas para el algoritmo PDD. El * hace referencia a la evaluacion
considerando sélo aquellos puntos cuya dosis es mayor que el 30% de la
dosis madxima.

En la Tabla 5.3 se muestran los valores p de significacién para la hipotesis
que las diferencias respecto al TPS de las dosis calculadas por el algoritmo
TPR son menores que la calculadas por el algoritmo PDD, para los
pacientes de cabeza y cuello. Se realiza el test evaluando el valor absoluto
de las diferencias, pues éstas pueden ser positivas o negativas. Los
subindices G y L hacen referencia a diferencias de dosis global o local,
respectivamente. El * indica una evaluacion restringida a los puntos cuya
dosis es superior al 30% de la dosis maxima.

Seguidamente, se realizan las mismas representaciones que en las Figuras
5.8-5.11, respectivamente, para los 5 casos analizados de abdomen.

Asi, de forma andloga a la Figura 5.8, en la Figura 5.12 se representan
para un paciente de abdomen el promedio de las diferencias de dosis
global (normalizada a la dosis prescrita) y local, agrupados por intervalos
del 5% de amplitud, tomando como 100% el valor de la dosis méxima de
la distribucién de dosis calculada por el TPS. Se representan los valores
obtenidos para los algoritmos PDD y TPR para los diferentes valores de
perturbacion conocida introducidos. En las graficas no se han incluido las
barras de error debido a su pequeno tamano, inferior al tamano de los
simbolos empleados; al realizar una analisis tridimensional en el que se
evaltian gran cantidad de puntos, las incertidumbres estimadas para los
valores promedio representados son muy pequenas.
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Figura 5.12. Promedio de las diferencias de dosis entre el cdlculo del TPS y
ambos algoritmos propuestos para un paciente de abdomen. Se representan
en funcion del porcentaje de dosis.

Al igual que en el caso del paciente de cabeza y cuello, la forma de la
distribucién de diferencias de dosis promedio es similar para los diferentes
valores de perturbacion, aunque con diferencias mayores cuando aumenta
la perturbaciéon, tal y como cabria esperar. Por otro lado, para el
algoritmo PDD se observan valores mas pequenos para el promedio de
diferencias globales para niveles de dosis superiores en torno al 30% de la
dosis maxima. Este patron es similar en todos los casos analizados.

En el caso de las diferencias de dosis local, tal y como podria suponerse,
aumentan al disminuir la dosis de los puntos en que se calculan.

Para dosis proximas al 100% se observa un aumento de la diferencia de
dosis tanto local como global, especialmente llamativo para la el promedio
de la diferencia de dosis global en el algoritmo TPR. En la localizacién
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anatomica de este grupo de pacientes, el volumen blanco se encuentra

centrado a profundidades notablemente mayores que, por ejemplo, en un

paciente cabeza y cuello, en el que son muy similares a las condiciones de

calibracién dosimétrica del EPID: DFS 95 cm y 5 cm de profundidad.

De hecho, como puede observarse en las Figuras 5.13, 5.14 y 5.15, la

magnitud de la diferencia promedio es superior a los valores obtenidos

para cabeza y cuello.

Las diferencias encontradas son estadisticamente significativas excepto

para las diferencias de dosis globales en el algoritmo PDD (Tabla 5.4).
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Figura 5.13. Promedio de las diferencias de dosis entre el cdalculo del TPS y

ambos algoritmos propuestos. Los valores se han promediado para todos los

niveles de dosis para cada uno de los pacientes de abdomen. Se representan

en funcion de cuantia de la perturbacion introducida.
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Algoritmo TPR Algoritmo PDD

IADlL,ORL < |AD|L,abd0men 0,035 0,0017

|AD|;: gp, < |AD],. 0,003 0,07

,abdomen

Tabla 5.4. Valor p de significacion para la hipotesis que las diferencias
promedio obtenidas para los pacientes de cabeza y cuello son menores que
para los pacientes de abdomen. El * hace referencia a la evaluacién
considerando sélo aquellos puntos cuya dosis es mayor que el 30% de la

dosis mazima.

La Tabla 5.4 muestra los valores p de significaciéon para la hipotesis que
las diferencias de dosis calculadas por ambos algoritmos respecto al TPS
en cabeza y cuello son menores que en abdomen. Se realiza el test
evaluando el valor absoluto de las diferencias, pues éstas pueden ser
positivas o negativas. Los subindices G y L hacen referencia a diferencias
de dosis global o local, respectivamente. El * indica una evaluaciéon

restringida a los puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis maxima.
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TPR: media local TPR: media local > 30%
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Figura 5.14. Diferencia de dosis local para todos los pacientes de abdomen,

considerando todos los niveles de dosis y solamente aquellos puntos cuya

dosis es superior al 30% de la dosis mdxima. Las diferencias se representan

en funcion de la cuantia de la perturbacion.

En la Figura 5.15 no se observa, como sucede con los pacientes de cabeza

y cuello, una disminucién tan importante de la diferencia de dosis local

cuando se consideran tnicamente puntos con dosis superiores al 30% de la

dosis maxima.
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TPR: media global PDD: media global
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Figura 5.15. Diferencia de dosis promedio para el grupo de pacientes de
abdomen, en funcion de la perturbacion. Se ha cuantificado de forma global y
local, evaluando también la diferencia local considerando solamente aquellos

puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdzrima.

Esta mayor diferencia promedio encontrada en los pacientes de abdomen
puede explicarse en base a una mayor relevancia de las incertidumbres de
los algoritmos empleados, debido a un cambio mayor de las condiciones de
calibracién del sistema de imagen portal respecto a las condiciones de
irradiacion del paciente.

Por otro lado, en la Tabla 5.5 se muestran los valores de significacion
estadistica p para la hipotesis que las diferencias respecto al TPS de las
dosis calculadas por el algoritmo PDD son menores que las calculadas por
el algoritmo TPR para los pacientes de abdomen.



77

Valor p Abdomen

|AD |G,PDD < |AD |G,TPR 0,052
|AD |L,PDD <|AD |L,TPR 0,097
|AD|L*,PDD < |AD|L*,TPR 0,039

Tabla 5.5. Valores p de significacion para la el test de una mayor
exactitud del algoritmo PDD que el algoritmo TPR para los pacientes de

abdomen.

El test de significacién estadistica se ha realizado evaluando el valor
absoluto de las diferencias, pues éstas pueden ser positivas o negativas.
Los subindices G y L hacen referencia a diferencias de dosis global o local,
respectivamente. El * indica una evaluacion restringida a los puntos cuya

dosis es superior al 30% de la dosis maxima.

En cuanto a los pacientes de pulmoén se observan resultados muy similares
a los de abdomen (Figura 5.16), con diferencias promedio, tanto global
como local, algo mayores, aunque no estadisticamente significativas en el
caso del algoritmo TPR, mientras que en el caso el algoritmo PDD se

sitia en torno a un nivel de confianza del 90% (Tabla 5.6)
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TPR: MEDIA GLOBAL PDD: MEDIA GLOBAL
125%  250% 500% 100,0% 200,0% 400,0% 12,5%  250%  50,0%  100,0% 200,0%  400,0%

00% 0,0% A A . . )

0% ; 0,5% 3 ;

-1,0% % -1,0% 1

1,5% B MEDIA GLOBAL -1,5% B MEDIA GLOBAL

-2,0% -2,0%

2,5% 2,5%

-3,0% -3,0%

-3,5% -3,5%

TPR: MEDIA LOCAL PDD: MEDIA LOCAL

12,5%  250%  50,0% 100,0% 200,0% 400,0% 125%  250%  500% 100,0% 200,0%  400,0%
0% 0%
1% 3 1% §

f i }
2% = 2% 5
; i
3% 3 - W MEDIA LOCAL 3% W MEDIA LOCAL
: E # media local >30% # media local >30%

4% 4%
5% 5%
6% 6%
7% 7%

Figura 5.16. Diferencia de dosis promedio para el grupo de pacientes de
pulmon, en funcion de la perturbacion. Se ha cuantificado de forma global y
local, evaluando también la diferencia local considerando solamente aquellos
puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdzima.
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Algoritmo TPR  Algoritmo PDD

lADlG,pulm(m > |AD|G,abd0men 0722 0,109
lADlL,pulm(m > |AD|L,abdomen 0716 0a116
IAD] - imén > 1AP11 abdomen 0,242 0,089

Tabla 5.6. Valores p de significacion estadistica para hipdtesis de que la
exactitud de ambos algoritmos es mejor en abdomen que en pulmon.

En la Tabla 5.6 pueden observarse los valores p de significacién para la
hipotesis que las diferencias de dosis calculadas por ambos algoritmos
respecto al TPS en abdomen son menores que en pulmoén. Se realiza el test
evaluando el valor absoluto de las diferencias, pues éstas pueden ser
positivas o negativas. Los subindices G y L hacen referencia a diferencias
de dosis global o local, respectivamente. El * indica una evaluacién
restringida a los puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis maxima.

5.2.2 Incertidumbre del método de calculo.

En la Figura 5.17 se representan, para un paciente de cabeza y cuello, la
desviacion estandar (SD) de las diferencias de dosis global (normalizada a
la dosis prescrita) y local, agrupados por intervalos del 5% de amplitud,
tomando como 100% el valor de la dosis maxima de la distribucién de
dosis calculada por el TPS. Se representan los valores obtenidos para los
algoritmos PDD y TPR para los diferentes valores de perturbacion
conocida introducidos. En las graficas no se han incluido las barras de
error debido a su pequeno tamafio, inferior al tamano de los simbolos

empleados.
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Figura 5.17. Desviacion estindar de las diferencias de dosis global y local en

funcion del % de dosis, para un paciente de cabeza y cuello.

Puede observarse que la forma de la distribucion de la desviacién estandar
de la diferencia de dosis es similar para los diferentes valores de
perturbacion, aunque con diferencias mayores cuando aumenta la
perturbacion, tal y como cabria esperar. Los valores obtenidos para ambos
algoritmos son muy similares.

En el caso de las desviacion estdandar de la diferencia de dosis local, tal y
como podria suponerse, aumentan al disminuir la dosis de los puntos en
que se calculan.

En cualquier caso, tanto la desviacién de la diferencia de dosis global
como local aumenta al disminuir la dosis, aunque en el caso global lo hace
solo de forma ligera. De hecho, la forma funcional observada en los casos
analizados sugiere que la desviacién estandar de las diferencias toma un
valor aproximadamente constante por encima del 30% de la dosis méxima,
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cuando dicha desviacion se expresa en forma absoluta, es decir en Gy, en
lugar de forma relativa.

En la Figura 5.18 se muestran, para los casos de cabeza y cuello, la
desviacién estdndar de las diferencias de dosis global (normalizada a la
dosis prescrita) y local, en funcién de la cuantia de la perturbacién
introducida. Cada punto representa el promedio de la desviacién estandar
de la diferencia de dosis (global y local) evaluada en cada uno los 20
intervalos en que se agrupa la distribuciéon de dosis.
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Figura 5.18. Desviacion estindar de la diferencia de dosis global y local para
los pacientes de cabeza y cuello en funcion de la cuantia de la perturbacion
introducida. Los wvalores representados se han promediado sobre todos los
niveles de dosis.

Al igual que en el caso del promedio de las diferencias, para favorecer la
claridad de la representacién grafica, s6lo se muestran la incertidumbre del
promedio de las desviaciones estandar de uno de los pacientes con k=1,
para ambos algoritmos. Esta incertidumbre se ha estimado a partir de la




82

desviacion estandar del promedio de las desviaciones evaluada en cada
intervalo de dosis. En el caso de la evaluacién local se obtiene un valor
notablemente mayor que en el caso global, debido a la mayor sensibilidad

de las diferencias locales cuando se evaliian para puntos de dosis bajas.

De hecho, tal y como se observa en la Figura 5.19, los valores de
desviacion estandar de diferencia local, promediados para todos los niveles
de dosis, disminuyen notablemente cuando se consideran para su
evaluacién solamente los puntos con dosis superiores al 30% de la dosis
méaxima del paciente.
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Figura 5.19. Desviacion estandar de la diferencia de dosis local para los
pacientes de cabeza y cuello en funcion de la cuantia de la perturbacion
introducida, cuando se consideran todos los niveles de dosis y solamente

aquellos puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdzima.
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En la Figura 5.20 se muestra las desviaciones estandar (SD) de diferencia
de dosis local y global, promediadas sobre todos los niveles de dosis para
la muestra de pacientes de cabeza y cuello. Los valores obtenidos se
representan frente a las diferentes magnitudes de perturbacién empleadas
de PDD y TPR,
respectivamente. Las barras de error muestran la incertidumbre estimada

como argumento entrada a los algoritmos

con k=1.
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Figura 5.20. Desviacion estandar de las diferencias de dosis global y local

promediada para todos los pacientes de cabeza y cuello. Asimismo se realiza

la evaluacién para puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdxima.

Se obtienen valores similares para ambos algoritmos, sin diferencias
estadisticamente significativas, tanto para las desviaciones de diferencias
de dosis global como local.
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En la Figura 5.21 se realiza la misma representacion que en la Figura 5.17,

para un paciente de abdomen.
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Figura 5.21. Desviacion estandar de las diferencias de
funcion del % de dosis, para un paciente de abdomen.

dosis global y local en

El patron de la variacién de la desviacién estandar de la diferencia de

dosis (local y global) es similar al observado en los casos de cabeza y

cuello, pero de inferior cuantia.

El promedio de las desviaciones de las diferencias de dosis, sobre todos los

niveles de dosis para toda la muestra de pacientes de abdomen analizada

se muestra en la Figura 5.22.
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Figura 5.22. Desviacion estandar de las diferencias de dosis global y local

promediada para todos los pacientes de abdomen. Asimismo se realiza la

evaluacion para puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdxima

para el caso de la evaluacion local.

Al igual que para la muestra de pacientes de cabeza y cuello se observa
una disminuciéon notable del valor promedio de la desviacién estandar de
la diferencia de dosis local cuando se analizan solamente los puntos cuya
dosis es superior al 30% de la dosis maxima. Ademéas tampoco se aprecian
diferencias estadisticamente significativas entre la desviacién de diferencias
calculadas para cada algoritmo, tanto en el caso local como en el global.

Sin embargo, los valores promediados de desviacién estandar de

diferencias de dosis para abdomen si son significativamente inferiores a los
de cabeza y cuello, para ambos algoritmos. En la Tabla 5.7 se muestran

los valores de significacién p para dicha hipétesis.
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Algoritmo TPR Algoritmo PDD

S_DG,ORL > S_DG,abdomen 0,003 0,0014
EL,ORL > 5L,abdomen <0,001 <0,001
EL*,ORL > EL*,abdomen 0,009 0,006

Tabla 5.7. Valores p de significacion para la hipdtesis de una mayor
precision de ambos algoritmos en los casos de abdomen que en los de
cabeza y cuello, para los casos de evaluacion global, local y local

restringida.

Los wvalores p obtenidos indican que ambos algoritmos son
significativamente mds precisos (menor desviaciéon estdandar) en los casos
abdomen que en los de cabeza y cuello. Los subindices G y L hacen
referencia a diferencias de dosis global o local, respectivamente. El * indica
una evaluacion restringida a los puntos cuya dosis es superior al 30% de la

dosis maxima.

Respecto a los pacientes de pulmén, en la Figura 5.23 se muestra el
promedio de las desviaciones de las diferencias de dosis, sobre todos los
niveles de dosis para toda la muestra de pacientes. Estos valores se
representan frente al valor de la perturbacion introducida como argumento

a los respectivos algoritmos de céalculo.
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Figura 5.23. Desviacion estandar de las diferencias de dosis global y local

promediada para todos los pacientes de pulmon. Asimismo se realiza la

evaluacién para puntos cuya dosis es superior al 30% de la dosis mdxima

para el caso de la evaluacion local.

Como puede observarse, los valores del promedio de desviacién de las

diferencias de dosis respecto al TPS por ambos algoritmos en los pacientes

de pulmén son significativamente mayores que en abdomen. En la Tabla

5.8 se dan los valores p de significaciéon para la hipdtesis que el promedio

de la desviacién estandar de las diferencias de dosis calculadas por ambos

algoritmos respecto al TPS en pulmén son mayores que en abdomen. Los

subindices G y L hacen referencia a diferencias de dosis global o local,

respectivamente. El * indica una evaluacion restringida a los puntos cuya

dosis es superior al 30% de la dosis maxima.
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Algoritmo TPR Algoritmo PDD

SDG,pulm(’m > SDG,abdomen 0,019 0,015
SDL,pulm(’m > SDL,abdomen 0,016 0,015
SDL*,pulmén > SDL*,abdomen 0,013 0,01

Tabla 5.8. Valores p del test de la hipotesis de una mayor precision de
ambos algoritmos en los pacientes de abdomen que en los de pulmon.

5.2.3 Discusion

Ambos algoritmos propuestos conllevan varias aproximaciones de calculo.
Para una correccién mas exacta seria necesario tener en cuenta la dosis
debida a cada punto para cada segmento de cada campo, para poder usar
las curvas de PDD o TPR del segmento en cuestiéon en las expresiones 17
y 19, respectivamente. Por otra parte, en la expresion 18 se asume que la
dispersiéon de la radiacién en el medio no varia con la profundidad,
mientras que en la expresion 19 implicitamente se asume la independencia

del cociente de volume scatter ratios respecto a la distancia a la fuente™.

De los diferentes anélisis realizados en el apartado anterior se resumen una
serie de conclusiones acerca de los algoritmos de cédlculo propuestos. Los
valores extraidos se dan con k=1 y como una cota superior a la exactitud
y precisién, respectivamente. Para ello se ha tomado como referencia el
valor correspondiente a una perturbacién del 25% de la dosis calculada en
cada punto. Se trata de un valor bastante alto en comparaciéon con los
valores aceptables al comisionar un sistema de planificacién para uso
clinico; por ejemplo, un criterio tipico es que el 95% de los puntos
calculados difieran en menos de un 2% respecto a la medida®*®.

e En cabeza y cuello, el error en el calculo de la dosis en un punto
por ambos algoritmos evaluados se estima entorno al 0,5%
(diferencia de dosis local); en el caso de dosis mayores que el 30%
de la dosis maxima el error se estima por debajo del 0,2%. El



89

algoritmo TPR muestra errores inferiores que el PDD, pero no son
significativamente menores (Tabla 5.3).

e En abdomen, el error en el calculo de la dosis en un punto es
estima torno al 1,0% para el algoritmo TPR (diferencia de dosis
local) e inferior al 0,5% para el PDD; en este caso, el algoritmo
PDD es significativamente més exacto que el TPR (Tabla 5.5),
sobre todo en el caso de dosis por encima del 30% de la dosis
maxima.

e Ambos algoritmos evaluados se muestran significativamente méas
exactos en los casos de cabeza y cuello que en los planes de
tratamiento de la regién abdominal. En este tultimo caso, el
calculo es mas exacto que en el caso de los tratamientos de
pulmén, aunque dicha mejora no puede concluirse como
significativa (Tabla 5.6).

e En cabeza y cuello, la incertidumbre en el calculo de la dosis en
un punto por ambos algoritmos evaluados se estima entorno al 4%
(diferencia de dosis local); en el caso de dosis mayores que el 30%
de la dosis maxima la incertidumbre se ha estimado en un 1,2%.
Si se normalizan los valores a la dosis de prescripcion, el valor
obtenido para la incertidumbre estimada es de un 0,8%. No se
observan diferencias significativas entre ambos algoritmos.

e En el grupo de pacientes con tratamientos en la region abdominal,
se obtienen incertidumbres significativamente menores para ambos
algoritmos (Tabla 5.7), respecto al grupo de pacientes de cabeza y
cuello. La incertidumbre en el céalculo de la dosis en un punto por
ambos algoritmos evaluados se estima entorno al 1,7% (diferencia
de dosis local), bajando a un 0,6% en el caso de dosis mayores que
el 30% de la dosis. Si se normalizan los valores a la dosis de
prescripcion, el valor obtenido para la incertidumbre estimada es
algo inferior al 0,4%. Igualmente, no se observan diferencias
significativas entre ambos algoritmos.

® En cuanto a los tratamientos de pulmén, se obtienen
incertidumbres algo inferiores a cabeza y cuello, pero
significativamente mayores que el caso de tratamientos en la
region abdominal (Tabla 5.8).

Errores de célculo superiores al 25% considerado, implicarfan menor
exactitud y precisiéon de los algoritmos. Sin embargo, en estos casos las
diferencias dosimétricas sobre el paciente serian tan grandes que
implicarian descartar un plan de tratamiento para uso clinico.
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Considerando la exactitud e incertidumbres estimadas para el calculo de la
dosis puntual para las diferentes localizaciones analizadas, parece
razonable optar por emplear el algoritmo TPR para tratamientos en la
regién de cabeza y cuello y el algoritmo PDD para el resto (tratamientos
en la zona abdomino-pélvica y tordcica). No obstante, cabe resaltar que
las diferencias observadas no han sido significativas en todos los casos.

Segin los resultados del apartado 5.2, la exactitud e incertidumbre
estimadas para la calibracién dosimétrica del sistema de imagen portal es
de un -0,3%0,9 %.

De acuerdo a las evaluaciones realizadas y al algoritmo de célculo escogido
segiin localizaciéon anatémica, incluyendo la parte debida a la calibracién
dosimétrica del EPID, se estiman los siguientes valores de exactitud e
incertidumbre total en el calculo de la dosis en un punto:

e Cabeza y cuello: 0,2+1,2 %.
e Resto de localizaciones anatémicas: -0,74+1,0 %

Estos valores se han calculado a partir de los resultados de las
evaluaciones de las diferencias porcentuales evaluadas de forma local,
considerando puntos con dosis superior al 30% de la dosis méxima, para
un valor de perturbacién del 25% de la dosis en cada punto. En caso de
evaluar diferencias de forma global, la exactitud e incertidumbre asociadas
al célculo tridimensional llegan a mejorar notablemente. En ese caso, la
componente dominante en la exactitud y precisiéon de todo el proceso es la
debida a la calibracién dosimétrica del sistema de imagen portal.

Los resultados obtenidos para cabeza y cuello son muy similares a los
obtenidos por Zhen et al. en la validaciéon de un sistema comercial que a
partir de la medida realizada con matrices de diodos permite reconstruir
también la distribucién de la dosis en el paciente?. No obstante, en el
resultado del presente trabajo se incluye también las componentes de
incertidumbre y precisién procedentes de la calibracién dosimétrica del
sistema de imagen portal. Los resultados de Zhen incluyen las
componentes debida al algoritmo pero no a la calibracion del equipo de
medida. Ademas, las variaciones dosimétricas de los planes modificados a
partir de los cuales realizan su andlisis son en promedio inferiores al 5%
respecto al plan original.
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En los resultados y conclusiones de los métodos de dosimetria con EPID
revisados en la bibliografia no se ha encontrado un anélisis de las
incertidumbres de la dosis calculada en todo el volumen de interés.

Asi, Van Elmpt et al, validan el método de dosimetria con EPID que
propone a partir de una comparaciéon con la medida con pelicula
radigrafica en un plano a partir del analisis basado en el indice gamma.
También evalta la diferencia respecto la medida con una camara de
ionizacién en el isocentro del maniqui de cabeza y cuello empleado-%,
Encuentran diferencias de un 1% en el tnico punto en que miden dosis

absorbida, dando valores superiores para puntos fuera de eje.

Otros autores realizan simplemente la validacién de sus métodos en
condiciones de maniqui homogéneo mediante un analisis gamma 3%-3mm
comparando con la dosis calculada por el sistema de planificacién®%,

En su trabajo de Tesis Doctoral, Zhen™ menciona en las conclusiones que
el comisionado de un método de control de calidad basado en la predicciéon
de la distribucién de dosis en el paciente no estd exento de grandes
dificultades. Medir la distribucién de dosis real en un paciente para
comisionar el método de calculo es un gran desafio plagado de
incertidumbres, de tal forma que la cuantia de las mismas facilmente
puede superar el valor del error real que debe ser detectado.

5.3 VALIDACION DEL METODO DE
CALCULO

5.3.1 Tratamientos IMRT de cabeza y cuello

En la Figura 5.24 se ilustra el ajuste lineal para el parametro D95% de los
PTVs para los dos algoritmos de célculo propuestos. Tanto en este caso,
como en el resto de regresiones se ha escogido una recta cuya ordenada en
el origen sea cero.
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Figura 5.2/4. Ajuste lineal del pardmetro D95% de los PTV’s calculado por el
TPS frente al calculado por cada uno de los algoritmos para el conjunto de 20

planes modificados de cabeza y cuello.

Las barras de error representan la incertidumbre del pardmetro
dosimétrico evaluado con k=1. Su valor se ha determinando de tal forma
que sea consistente con el valor unidad del estadistico Chi-cuadrado
normalizado del ajuste a una recta de pendiente unidad, como cabria
esperar para dos métodos de célculo del mismo pardmetro dosimétrico.
Esta forma de estimar las incertidumbres se ha aplicado a todos las

regresiones lineales de todos los parametros dosimétricos evaluados.

En la Tabla 5.9 se muestran los valores de ajuste lineal obtenido para
cada uno de los parametros dosimétricos evaluados en los casos de cabeza
y cuello, asi como la incertidumbre estimada en su céalculo para el

algoritmo TPR. Los valores de incertidumbre se dan con k=1.
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Algoritmo TPR

Parametro B R? incertidumbre
D99% PTVs  0,9983-+0,0014 0,994 42 Gy
D95% PTVs 1,0004=£0,0005 0,999 15 cGy
Dmedia PTVs  1,0021+0,0003 0,999 12 cGy
D1% PTVs 1,0059+0,0009 0,993 35 cGy
D1% OARs  1,006340,0014 0,999 44 Gy
Dmedia OARs 1,0021+0,0008 1,000 19 cGy
V40 OARs 0,99840,002 1,000 0,7%
V20-30 OARs 1,003+0,004 0,996 1,3%
V20-40 OARs 1,003+0,002 0,999 0,8%

Tabla 5.9. Resultados de la regresion lineal de los parametros
dosimétricos calculados por el TPS frente a los estimados por el algoritmo

TPR, para los casos de cabeza y cuello.

En la Tabla 5.10 se muestran los mismos valores que en En la Tabla 5.9

para el algoritmo PDD.
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Algoritmo PDD

Parametro B R? incertidumbre
D99% PTVs  0,9971+0,0016 0,992 47 cGy
D95% PTVs 1,0000£0,0006 0,999 18 cGy
Dmedia PTVs  1,0023+0,0005 0,999 18 cGy
D1% PTVs 1,006+0,001 0,991 40 cGy
D1% OARs  1,007240,0015 0,999 44 cGy
Dmedia OARs 1,0035+0,0009 1,000 21 cGy
V40 OARs 0,997240,0019 1,000 0,7%
V20-30 OARs 1,008+0,004 0,995 1,5%
V20-40 OARs 1,00740,002 0,999 0,9%

Tabla 5.10 Resultados de la regresion lineal de los parametros
dosimétricos calculados por el TPS frente a los estimados por el algoritmo

PDD, para los casos de cabeza y cuello.

Puede notarse como en el caso de pacientes de cabeza y cuello, se obtienen
resultados ligeramente mejores con el algoritmo TPR (pardmetros de
ajuste y coeficiente de regresién lineal), aunque la diferencia no posee
significacion estadistica. Igualmente sucede con los valores estimados de
incertidumbre de los pardmetros dosimétricos calculados por cada

algoritmo.

En las Figuras 5.25 y 5.26 se muestran los ajustes realizados para las
dosis promedio en los volimenes blanco (PTVs) y en los 6rganos de riesgo

(OARs), respectivamente.
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Figura 5.25. Ajuste lineal del pardmetro Dosis media de los PTV’s calculado por
el TPS frente al calculado por cada uno de los algoritmos para el conjunto de 20

planes modificados de cabeza y cuello.

Los casos de cabeza y cuello objeto de anélisis consistian en dos volimenes
blanco tratados de forma concomitante a 5400 cGy y 6600 cGy
respectivamente. Por esta razom, los puntos del ajuste se distribuyen
agrupados en torno a dichos valores, con la variacion debida los cambios

dosimétricos introducidos en los planes de tratamiento originales.

En el caso de los tejidos sanos se observa una distribucion més homogénea
de las dosis medias recibidas por cada uno de ellos en un rango de valores
mas amplio, debido a mayores variaciones en la geometria de los 6rganos
de riesgo en relacién a los volimenes blanco, para los diferentes casos

considerados.
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Figura 5.26. Ajuste lineal del pardmetro Dosis media de los érganos de riesgo
(OARs) calculado por el TPS frente al calculado por cada uno de los algoritmos

para el conjunto de 20 planes modificados de cabeza y cuello.

Por otro lado, en la Figura 5.27 se representa el ajuste de la variaciéon
respecto al plan original del pardametro D95% de los PTVs, calculada por
cada uno de los dos algoritmos, frente a la variacién de dicho pardmetro

calculada en el sistema de planificacion.
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Figura 5.27. Ajuste lineal de la variacion respecto al plan original del parametro
D95% de los PTV’s calculado por el TPS frente al calculado por cada uno de los

algoritmos para el conjunto de 20 planes modificados de cabeza y cuello.

Los valores de variacion representados se dan en tantos por 1. Como
puede observarse, debido a las modificaciones del plan original, se obtienen
variaciones en el D95% desde el 4% hasta el -14%.

En las Tablas 5.11 y 5.12 se muestran los valores obtenidos para los
ajustes lineales de las variaciones respecto al plan inicial de los pardmetros
dosimétricos calculados por los algoritmos TPR y PDD, respectivamente.
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Algoritmo TPR

Parametro
AD99% PTVs
AD95% PTVs

ADmedia PTVs

AD1% PTVs

AD1% OARs
ADmedia
OARs

AV40 OARs

AV20-30 OARs

AV20-40 OARs

B
1,0740,03
1,00740,014
1,023+0,018
0,96£0,03
1,0440,02

1,02140,013

0,98740,009
1,005-£0,011

1,012-£0,007

R
0,974
0,994
0,991
0,970
0,984

0,985

0,996
0,965

0,996

incertidumbre
0,7%
0,3%
0,3%
0,8%
1,2%

1,1%

0,7%
1,3%
0,8%

Tabla 5.11. Resultados de la regresion lineal de la variacion de los

pardametros dosimétricos calculados por el TPS frente a la variacion

estimada por el algoritmo TPR respecto al plan original, para los casos de

cabeza y cuello.
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Algoritmo PDD

Parametro B R? incertidumbre
AD99% PTVs 1,1140,02 0,977 0,7%
AD95% PTVs 1,026+0,012 0,994 0,3%

ADmedia PTVs 1,06+0,02 0,986 0,4%
AD1% PTVs 0,95+0,03 0,964 0,8%
AD1% OARs 1,0440,02 0,982 1,3%
ADmedia
1,04440,015 0,982 1,3%
OARs

AV40 OARs 0,987+0,009 0,996 0,7%
AV20-30 OARs 1,022+0,013 0,955 1,5%
AV20-40 OARs 1,033+0,008 0,995 0,9%

Tabla 5.12. Resultados de la regresion lineal de la variacion de los
pardametros dosimétricos calculados por el TPS frente a la variacion
estimada por el algoritmo PDD respecto al plan original, para los casos de

cabeza y cuello.

Como cabria esperar, este andlisis de diferencias presenta una mayor
sensibilidad a las desviaciones del calculo de los algoritmos propuestos
respecto a las variaciones calculadas en el sistema de planificacion. Asi,
por ejemplo, se observan variaciones del valor de la pendiente del ajuste
lineal de varios puntos porcentuales respecto a la unidad, superando el
10% en el caso del D99% calculado por el algoritmo PDD.

En el caso del pardmetro D95% (Figura 5.27) se tiene que el algoritmo
PDD calcula correctamente las variaciones en dicho pardmetro dosimétrico
con un error del 2,6% (valor de la pendiente B=1,026). Considerando que
la mayor variacién obtenida en dicho pardmetro ha sido de un 14%, se
tiene que el algoritmo PDD estimaréd correctamente el D95% con un error
del 0,36% en el peor de los casos. Este valor es muy similar al 0,33% que
se obtendria al dividir la incertidumbre estimada en el cédlculo de dicho
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pardmetro, 18 c¢Gy (Tabla 5.10), entre los 5400 cGy de dosis de
prescripciéon del PTV1.

En todo caso, a pesar de que el algoritmo TPR parece mostrar un mejor
comportamiento que el PDD, no se observa que uno sea significativamente
mas preciso que el otro en la estimacién de los parametros dosimétricos
considerado, ni que la incertidumbre asociada a uno de ellos sea menor.

5.3.2 Tratamientos de IMRT de abdomen

En las Tablas 5.13 y 5.14 se muestran los valores de ajuste lineal obtenido
para cada uno de los parametros dosimétricos, para los algoritmos TPR y
PDD respectivamente, en los casos de pacientes con tratamientos en la
region abdominal, asi como la incertidumbre estimada en su calculo con
k=1.

Algoritmo TPR

Parametro B R? incertidumbre
D99% PTVs 0,998240,0008 0,998 22 cGy
D95% PTVs 0,9985+0,0006 0,998 19 cGy
Dmedia PTVs 0,999140,0002 1,000 8 cGy

D1% PTVs 1,0004+£0,0004 0,999 16 cGy

D1% OARs 1,0001-£0,0007 1,000 22 cGy
Dmedia OARs 0,998140,0003 1,000 4 cGy

V40 OARs 0,9987+0,0011 1,000 0,2 %
V20-30 OARs 0,99124-0,0019 1,000 0,3 %
V20-40 OARs 0,9948+0,0015 1,000 0,3 %

Tabla 5.13 Resultados de la regresion lineal de los pardametros
dosimétricos calculados por el TPS frente a los estimados por el algoritmo
TPR, para los casos de abdomen.
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Algoritmo PDD

Parametro B R? incertidumbre
D99% PTVs 0,9972+0,0009 0,997 26 cGy
D95% PTVs 0,997840,0007 0,998 20 cGy
Dmedia PTVs 0,99914+0,0003 1,000 8 cGy

D1% PTVs 1,0001£0,0004 0,999 17 cGy

D1% OARs 1,001240,0008 1,000 25 Gy
Dmedia OARs 1,0002-+0,0004 1,000 6 cGy

V40 OARs 1,0004+0,0013 1,000 0,2 %
V20-30 OARs 1,0017£0,0018 1,000 0,2 %
V20-40 OARs 1,0005£0,0013 0,999 0,2 %

Tabla 5.1} Resultados de la regresion lineal de los parametros
dosimétricos calculados por el TPS frente a los estimados por el algoritmo
PDD, para los casos de abdomen.

Al igual que en el caso de los pacientes de cabeza y cuello, la regresién de
las variaciones de los parametros respecto al plan inicial muestra mayor
sensibilidad a desviaciones entre el calculo del planificador y el realizado
por ambos algoritmos propuestos (Tablas 5.15 y 5.16).
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Algoritmo TPR

Parametro B R? incertidumbre
AD99% PTVs 1,021£0,015 0,993 0,5%
AD95% PTVs 1,00+0,02 0,980 0,4%

ADmedia PTVs 0,972+0,013 0,993 0,16%

AD1% PTVs 0,9940,01 0,996 0,3%

AD1% OARs 0,989+0,007 0,994 0,5%
ADmedia OARs 0,972+£0,005 0,994 0,5%

AV40 OARs 0,991+0,012 0,993 0,2%
AV20-30 OARs 0,971£0,007 0,995 0,3%
AV20-40 OARs 0,961+0,007 0,995 0,2%

Tabla 5.15 Resultados de la regresion lineal de la wvariacion de los
pardmetros dosimétricos calculados por el TPS frente a la variacion
estimada por el algoritmo TPR respecto al plan original, para los

pacientes de abdomen.
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Algoritmo PDD

Parametro B R? incertidumbre
AD99% PTVs 1,055+0,018 0,994 0,5%
AD95% PTVs 1,04+0,03 0,978 0,4%

ADmedia PTVs  0,988+0,015 0,991 0,18%

AD1% PTVs 1,016+0,011 0,995 0,3%

AD1% OARs 1,013+0,007 0,994 0,5%
ADmedia OARs 1,00440,006 0,993 0,6%

AV40 OARs 1,020£0,013 0,992 0,2%
AV20-30 OARs 1,017+0,007 0,996 0,3%
AV20-40 OARs 1,009+0,007 0,996 0,2%

Tabla 5.16 Resultados de la regresion lineal de la wvariacion de los
pardmetros dosimétricos calculados por el TPS frente a la variacion
estimada por el algoritmo PDD respecto al plan original, para los

pacientes de abdomen.

En este ultimo analisis, la mayor desviacién respecto a la pendiente
unidad corresponde al pardmetro D99% estimado a partir del célculo del
algoritmo PDD. Dicha variacion del parametro se calcula con un error del
5,5%. Considerando que la mayor variacién obtenida en dicho pardmetro
ha sido de un 15%, se tiene que el algoritmo PDD estimaré correctamente

el D99% con un error del 0,8% en el peor de los casos.

Por otra parte, de manera analoga a como sucedia en los casos de cabeza
y cuello, a pesar de que el algoritmo TPR parece mostrar un mejor
comportamiento que el PDD, no se observa que uno sea significativamente
mas preciso que el otro en la estimacién de los parametros dosimétricos
considerado, ni que la incertidumbre asociada a uno de ellos sea menor.
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5.3.3 Discusion

La muestra de pacientes seleccionada para la validacién realizada presenta
una serie de caracteristicas que permiten maximizar el rango de validez de
los resultados presentados.

En lo que respecta a los tratamientos de cabeza y cuello:

® Se trata de una localizacion geométrica y anatémicamente
compleja, con importantes cambios en la forma y espesores del
paciente.

® FEn la zona de tratamiento hay presentes cavidades de aire, por lo
que se antoja necesario un calculo que tenga en cuenta
adecuadamente los cambios de densidad en el paciente.

e Al tratarse de tratamientos bastante complejos, los campos
generados tienen una alta modulacién, lo que aumenta la
influencia de pequenos errores en el modelado del haz de radiacién
en el TPS.

® Hay bastantes volimenes de interés involucrados en la dosimetria
clinica; esto permite evaluar para un mismo plan de tratamiento
mayor cantidad de parametros dosimétricos, que ademés seran
mas sensibles a cualquier cambio, dado el pequeno tamano de
algunos de los volimenes de interés implicados en estos

tratamientos.

En cuanto a los tratamientos en la zona abdominal, se trata de la
situacién mas alejada de las condiciones de calibracion dosimétrica del
EPID, establecida a DFS 95 ¢m y 5cm de profundidad. Por otra parte,
dado que desde el punto de vista geométrico y de célculo los tratamientos
en la zona abdominal son similares a la region pélvica y torécica, los

resultados obtenidos pueden considerarse aplicables a estas tltimas.

En relacion a las modificaciones de modelado propuestas para generar los
planes modificados (seccién 4.5), resaltar que los aceleradores Siemens
Oncor Expression no poseen mordaza X, de ahi la coincidencia entre los
valores de dicha mordaza con los correspondientes al MLC. Como puede
observarse, la modificacion 1 implica un importante aumento de la
penumbra y un gran aumento de la transmisién. Por otro lado, la
modificaciéon 2 del modelado de la maquina supone un gran aumento de la
penumbra aumentando algo menos la transmisiéon de los elementos de
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colimacién (Tabla 4.1). Los valores de transmisién se expresan en tantos

por uno.

En la Figura 5.28b y 5.28c¢ se ilustra la comparacion calculo del sistema de
planificacién (algoritmo de convolucién-superposicién en rojo) frente a
medida (en mnegro), al introducir dichas variaciones en el médulo de
modelado del sistema de planificacion. Asimismo, se muestra la misma
comparacién para el modelo aceptado para uso clinico (Figura 5.28%). Se
representan perfiles de dosis a una DFS 90 cm y 10 cm de profundidad
para un campo de 3 cm x 3 cm, un tamano bastante representativo de un
segmento tipico de un campo de IMRT.

lly

[

. Modelado original b. Modificacién 1 ¢. Modificacién 2

Figura 5.28. Cadlculo del TPS (rojo) frente a las medidas de referencia
(negro) para un campo de 3 cm x 8 cm, para las modificaciones
realizadas al modelado original del haz de radiacion para simular las
medidas virtuales.

En cuanto a la estimacién de pardmetros dosimétricos, no se observan
diferencias significativas entre ambos algoritmos al calcular las variaciones
de dichos parametros, aunque la incertidumbre en la estimacién de los
mismos es claramente inferior en los casos de abdomen. En el peor de los
casos, la variacion de dichos pardmetros se detecta con una exactitud del
11% y del 5,5% del valor de la variacién, para cabeza y cuello y abdomen,
respectivamente. Se trata en ambos casos del D99% de los voltimenes
blanco, un estimador de la dosis minima en dichas estructuras, cuyo
calculo implica la consideraciéon de pocos puntos y, por tanto, una mayor

IF
Hi
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incertidumbre que el céalculo de otros parametros en los que se evaltia una
mayor cantidad de puntos, como la dosis promedio en un volumen.

Los resultados obtenidos en la regresion lineal de los valores obtenidos por
ambos algoritmos frente a los calculados por el sistema de planificacion,
muestran que los algoritmos propuestos tiene una exactitud similar,
incluso mayor y con valores de R? mds préximos a la unidad, a la obtenida
por otros autores® en la validacién de un sistema comercial para el célculo
de la distribucién de dosis real en pacientes de cabeza y cuello a partir de
las medidas de control de calidad de los planes de IMRT. En la validacion
realizada en esta tesis se incluyen también tratamientos en la regiom
abdominal, por lo que la validez de los resultados es mas amplia.

De acuerdo a los resultados del apartado 5.2, la exactitud e incertidumbre
estimadas para la calibracién dosimétrica del sistema de imagen portal es
de un -0,3+0,9 %.

Segin las evaluaciones realizadas y al algoritmo de céalculo escogido segin
localizacién anatémica (Tablas 5.9 y 5.14), incluyendo la parte debida a la
calibracién dosimétrica del EPID, se estiman los siguientes valores de
exactitud e incertidumbre total en el calculo de parametros dosimétricos:

e Cabeza y cuello: -0,1+1,1 %.
e Abdomen: -0,240,9 %

Al analizar una muestra de casos inferior, consistente en pacientes de
cabeza y cuello y pulmén, van Elmpt et al., empleando otro método de
dosimetria con EPID, obtienen errores de calculo notablemente mayores
en los parametros dosimétricos analizados, con incertidumbres de calculo

similares®S.

Por otra parte, en ambos algoritmos propuestos se tienen incertidumbres
inferiores para los casos de abdomen que para los de cabeza y cuello
(Tabla 5.15 frente a Tabla 5.11 y Tabla 5.16 frente a Tabla 5.12).

La razén es doble: por un lado la geometria de los voliimenes es mas
sencilla, por lo que la incertidumbre estimada en el calculo de la dosis en
un punto es menor; por otro, en general se trata de evaluacién de
parametros sobre estructuras de mayor volumen que en cabeza y cuello,

por lo que la estadistica del niimero de puntos implicados en el célculo de
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dichos pardmetros dosimétricos es mayor, contribuyendo a reducir la

incertidumbre.

Teniendo en cuenta que las pequenas diferencias entre ambos algoritmos
para la estimacion de pardametros dosimétricos no son significativas,
considerando la exactitud e incertidumbres estimadas para el calculo de la
dosis puntual (Seccién 5.2), parece razonable optar por emplear el
algoritmo TPR para tratamientos en la region de cabeza y cuello y el
algoritmo PDD para el resto (tratamientos en la zona abdomino-pélvica y

torécica).

5.4 CONTROL DE CALIDAD PRE-
TRATAMIENTO DE PACIENTES

5.4.1 Pacientes de cabeza y cuello

La Tabla 5.17 resume los coeficientes de correlacién obtenidos en el ajuste
del porcentaje de puntos en los que el indice gamma es menor que la
unidad frente a la variacién respecto al plan inicial de los diferentes
parametros dosimétricos evaluados en los pacientes de cabeza y cuello.
Asimismo, se refleja el nivel de significacién p para la hipdtesis que
|r|<0.5, valor por debajo del cual se considera que la correlacién es débil.
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% y <1 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Pardmetro N obs r p (Jr|<0,5) r  p (|r[<0,5) r p (Jr|<0,5)
PTV's D95% 73 -0,474 0,402 -0,341 0,079 -0,200 0,006
PTV's D99% 73 -0,283 0,030 -0,156 0,002 -0,046 <0,001
PTV's D1% 73 0,046 <0,001 -0,026 <0,001 -0,070 <0,001

PTV's Dmean 73 -0,583 - -0,445 0,304 -0,266 0,022
Parétidas Dmean 72 -0,616 - -0,545 0,328 -0,400 0,183
Parétidas V20 62 -0,417 0,241 -0,357 0,120 -0,270 0,034
Médula D1% 37 0,046 0,005 0,028 0,004 0,074 0,008
Cav oral Dmean 31 -0,538 - -0,513 0,467 -0,431 0,342
Cav oral V40 28 -0,361 0,227 -0,262 0,110 -0,104 0,026
Laringe Dmean 22 -0,084 0,038 0,075 0,036 0,348 0,239
Laringe V40 21 -0,574 - -0,462 0,427 -0,238 0,127
Mandibula D1% 37 -0,002 0,003 -0,057 0,006 -0,088 0,010
Tiroides Dmean 36 -0,067 0,008 0,026 0,005 0,011 0,004
Tiroides V40 28 0,116 0,030 0,208 0,070 0,237 0,090
Tronco Dmean 32 -0,437 0,353 -0,332 0,168 -0,183 0,044
Tronco V30 27 0,064 0,019 0,082 0,023 0,225 0,085
OARs Dmean 271 -0,321 0,001 -0,255 <0,001 -0,163 <0,001
OARs D1% 91 -0,024 <0,001 -0,046 <0,001 -0,023 <0,001
OARs V20-40 140 -0,320 0,014 -0,220 <0,001 -0,088 <0,001

Tabla 5.17. Andlisis de correlacion para el porcentaje de puntos con y<1

frente a los pardmetros dosimétricos evaluados en los pacientes de cabeza

y cuello, para los 3 tolerancias de dosis-distancia empleadas en el andlisis

gamma.

Como puede observarse, sélo se obtienen correlaciones moderadas (valor

del coeficiente de correlacién ligeramente por encima de 0,5) para algunos
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parametros dosimétricos. La evaluacién empleando el criterio 3%-3mm es
la que presenta correlaciones més altas. En concreto, 8 de los 16
pardmetros dosimétricos evaluados presentan correlaciones entre débiles y
moderadas:

e PTV’s D95%

e PTV’s Dmean

e Pardétidas Dmean

e Parétidas V20

e (Cavidad oral Dmean
e (Cavidad oral V40

® [aringe V40

e Tronco Dmean

Los 8 restantes presentan correlaciones de débil a mnula, siendo
significativas para la hipdtesis |r|<0,5:

e PTV’s D99%

e PTV’s D1%

e Médula D1%

e Laringe Dmean
e Mandibula D1%
e Tiroides Dmean
e Tiroides V40

® Tronco V30

Ademés de los pardmetros dosimétricos que aparecen en la tabla, se han
cuantificado otros, pero el nimero de observaciones hace que carezca de
sentido un anélisis de correlaciéon individual para cada uno de ellos.

Como cabria esperar, los parametros que presentan una correlacién mas
elevada son los que conllevan la evaluacién de un mayor ntmero de
puntos de dosis del paciente, como sucede en el caso de las dosis medias o
el volumen abarcado por una determinada dosis, que habitualmente es una
fraccién importante del volumen de la estructura considerada. El anélisis
del porcentaje de puntos con en los que y<1, es en definitiva un analisis de
que en promedio la diferencia de dosis en una region esta por debajo de las
tolerancias empleadas en dicho analisis.
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Cuando se analizan de forma conjunta todos los érganos de riesgo, las
correlaciones obtenidas para la dosis media, la dosis méxima y el volumen
abarcado por dosis intermedias (V20-V40) son significativamente débiles
en todos los casos.

Al realizar este tipo de andlisis de correlacién debe tenerse en cuenta una
particularidad. La incertidumbre en la estimacién del coeficiente de
correlacion r depende de su valor, de tal forma que es tanto mayor cuanto
menor es el valor de r. Por esta razon, se necesitan muestras més grandes
para demostrar ausencia de correlacién o correlaciones muy débiles que
para demostrar la existencia de correlacién, con un mismo nivel de
significacion estadistica. En el caso de alguno de los parametros
analizados, como en el caso de la laringe, el niimero de observaciones es
insuficiente para poder extraer conclusiones significativas. Por ello, cuando
se considera todo el conjunto de oérganos de riesgo, aunque se obtiene
valores de |r| en torno a 0,3 (correlacién débil), los resultados son més
concluyentes, debido al aumento del tamano de la muestra y la
consiguiente reduccién de incertidumbre en el célculo de 7.

Los resultados son andlogos para los criterios empleados en el andlisis, 3%-
3 m, 2%-2mm y 1%-1mm, disminuyendo la correlacién al estrechar las
tolerancias en dosis y en distancia para el calculo del indice gamma.

Por dltimo, resaltar que, tal y como cabria esperar en el caso de que
existiera una elevada correlaciéon, los valores obtenidos para 7 son
negativos. Es decir, los casos en los que un mayor porcentaje de puntos en
los que y<1 se corresponden con variaciones mas pequenas de los
parametros dosimétricos evaluados. Existen casos en los que el coeficiente
de correlacién es positivo, pero se trata de casos en los que no
significativamente diferente de cero.

Estos resultados pueden visualizarse de forma mucho més gréafica en la
Figura 5.29. A modo de ejemplo, se muestran los porcentajes de puntos
que cumplen y<1 frente a la variacién de algunos de los parametros
dosimétricos para las diferentes criterios considerados.
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Figura 5.29. Porcentaje de puntos con y<1 frente a la variacion de algunos de los

pardmetros dosimétricos mds representativos evaluados en los casos de cabeza y

cuello para los tres criterios de tolerancia dosis-distancia utilizados en andlisis

gamma.
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En esta figura puede observarse la notable dispersion de las nubes de
puntos para todos los criterios evaluados. Tomando como indice de paso el
porcentaje de puntos con y<1, se observan numerosos casos en los que se
tienen indices de paso de los méas bajos para variaciones pequenas en los
pardametros dosimétricos (falsos negativos) e indices de paso altos para
algunas de las variaciones maés elevadas de los parametros dosimétricos
(falsos positivos).

En la evaluacion de valor promedio y de la mediana de la distribuciéon de
indice gamma como indices de paso para el control de calidad de IMRT se
obtienen valores analogos al porcentaje de puntos con y<1l de la
distribucién, con la tnica salvedad de correlaciones menores y mayor
numero de casos de correlacion significativamente débil. Las Tablas 5.18 y
5.19 resumen los resultados obtenidos en dicho analisis de correlacién.
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Media vy 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Parametro Nobs r p (|r|<0,5) r p (r|<0,5) r p (Ir|<0,5)
PTV's D95% 73 0,345 0,084 0,274 0,026 0,066 0,000
PTV's D99% 73 0,169 0,003 0,105 0,001 -0,061 <0,001
PTV's D1% 73 0,051 0,000 0,054 <0,001 0,063 <0,001

PTV's Dmean 73 0,424 0,240 0,353 0,095 0,116 0,001
Parétidas Dmean 72 0,502 - 0,447 0,309 0,279 0,029
Parétidas V20 62 0,374 0,150 0,320 0,074 0,178 0,007
Médula D1% 37 -0,030 0,004 -0,005 0,003 -0,002 0,003
Cav oral Dmean 31 0,487 0,468 0,397 0,274 0,206 0,058
Cav oral V40 28 0,212 0,073 0,191 0,060 0,101 0,026
laringe Dmean 22 -0,100 0,044 -0,119 0,051 -0,341 0,230
laringe V40 21 0,438 0,384 0,410 0,336 0,139 0,064
mandibula D1% 37 0,066 0,007 0,090 0,010 0,084 0,009
tiroides Dmean 36 0,060 0,007 0,004 0,003 -0,115 0,015
tiroides V40 28 -0,121 0,031 -0,171 0,050 -0,325 0,177
tronco Dmean 32 0,317 0,149 0,300 0,130 0,195 0,049

tronco V30 27 -0,109 0,030 -0,093 0,026 -0,162 0,050

Tabla 5.18. Andlisis de correlacion de la y promedio frente a los

parametros dosimétricos evaluados en los pacientes de cabeza y cuello,

para las 3 tolerancias de dosis-distancia empleadas en el andlisis gamma.
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Mediana vy 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Parametro N obs r p (Ir|<0,5) r p (Ir[<0,5) r p (|r|<0,5)
PTV's D95% 73 0,263 0,021 0,261 0,020 0,194 0,005
PTV's D99% 73 0,165 0,003 0,155 0,002 0,085 <0,001
PTV's D1% 73 0,095 0,001 0,082 <0,001 0,068 <0,001
PTV's Dmean 73 0,311 0,049 0,311 0,049 0,221 0,009
Parétidas Dmean 72 0,391 0,163 0,394 0,168 0,351 0,093
Parétidas V20 62 0,155 0,005 0,156 0,005 0,134 0,003
Médula D1% 37 -0,037 0,005 -0,046 0,005 0,038 0,005
Cav oral Dmean 31 0,244 0,083 0,241 0,081 0,167 0,039
Cav oral V40 28 0,130 0,034 0,143 0,039 0,130 0,034
laringe Dmean 22 -0,444 0,392 -0,443 0,389 -0,434 0,373
laringe V40 21 -0,049 0,032 -0,058 0,034 -0,032 0,028
mandibula D1% 37 0,074 0,008 0,077 0,008 0,072 0,008
tiroides Dmean 36 0,058 0,007 0,030 0,005 0,065 0,008
tiroides V40 28 -0,056 0,016 -0,092 0,023 -0,078 0,020
tronco Dmean 32 -0,064 0,012 -0,064 0,012 -0,053 0,010
tronco V30 27 | -0,016 0,012 -0,031 0,014 0,009 0,011

Tabla 5.19. Andlisis de correlacion de la y mediana frente a los

parametros dosimétricos evaluados en los pacientes de cabeza y cuello,

para las 3 tolerancias de dosis-distancia empleadas en el andlisis gamma.

En ambos casos cabria esperar valores del indice de correlacién con signo

positivo, es decir, que valores mas pequenos del indice gamma se

correspondan con variaciones dosimétricas menores. No obstante, se

obtiene en algin caso valores negativos, siendo especialmente llamativo el

caso de la dosis media de la laringe frente a la gamma mediana, en el que

r=-0,444. En las evaluaciones del valor de la y media y la y mediana,
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solamente se obtienen correlaciones no significativamente débiles para 4 de
los 16 parametros evaluados.

5.4.2 Pacientes de abdomen, pelvis y torax

Al igual que la Tabla 5.17, la Tabla 5.20 resume los coeficientes de
correlaciéon obtenidos en el ajuste del porcentaje de puntos en los que el
indice gamma es menor que la unidad frente a la variacién respecto al
plan inicial de los diferentes parametros dosimétricos evaluados en el
grupo de pacientes sometidos a tratamientos en las regiones abdominal,
pélvica y toracica. Asimismo, se refleja el nivel de significacion p para la
hipétesis que |r/<0.5, valor por debajo del cual se considera que la
correlacion es débil.
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% y<1 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Parametro N obs r p (Jr|<0,5) r p (Jr|<0,5) r p (|r|<0,5)
PTV's D95% 105 -0,779 - -0,602 - -0,487 0,441
PTV's D99% 105 -0,696 - -0,537 - -0,460 0,325
PTV's D1% 105 -0,088 <0,001 -0,147 <0,001 -0,169 <0,001

PTV's Dmean 105 -0,702 - -0,573 - -0,501 -
Médula D1% 29 0,082 0,019 -0,152 0,039 -0,182 0,052
Intestino D1% 44 -0,450 0,359 -0,426 0,300 -0,412 0,268
Intestino V40 39 -0,306 0,111 -0,247 0,061 -0,229 0,049
Intestino V35 42 -0,527 - -0,455 0,376 -0,400 0,247
Estémago D1% | 14 0,253 0,197 0,158 0,127 0,079 0,085
Estémago V40 11 -0,700 - -0,534 - -0,451 0,436
Higado Dmean 21 -0,238 0,127 -0,469 0,441 -0,481 0,463
Higado V30 21 -0,393 0,309 -0,145 0,067 -0,180 0,086
Rifiones Dmean | 38 0,065 0,006 0,110 0,012 0,362 0,190
Rinones V20 34 -0,167 0,033 -0,171 0,034 -0,241 0,070
Cab fem's D1% 59 -0,359 0,130 -0,342 0,105 -0,322 0,080
Cab fem's V40 52 -0,439 0,316 -0,394 0,210 -0,255 0,040
Recto Dmean 14 -0,032 0,065 -0,021 0,062 0,021 0,061
Recto D1% 14 0,136 0,114 0,072 0,082 0,025 0,063
Recto V45 11 -0,166 0,168 -0,176 0,175 -0,223 0,208
Recto V30 13 -0,464 0,448 -0,422 0,390 -0,418 0,385
Vejiga Dmean 27 -0,369 0,244 -0,191 0,064 -0,113 0,031
Vejiga V50 16 -0,679 - -0,466 0,444 -0,321 0,245
Vejiga V30 26 -0,224 0,089 -0,145 0,046 -0,045 0,018
Corazén D1% 13 0,092 0,10 0,220 0,181 0,220 0,181
Corazén V30 12 -0,236 0,205 -0,099 0,116 -0,157 0,149
Pulmones 20 0,144 0,072 0,290 0,182 0,341 0,241
Pulmones V20 19 0,048 0,040 -0,007 0,029 -0,141 0,077
Pulmones V10 20 -0,059 0,039 -0,100 0,053 -0,108 0,056

Tabla 5.20. Andlisis de correlacion para el porcentaje de puntos con y<1
frente a los parametros dosimétricos evaluados en el grupo de pacientes de
abdomen, pelvis vy torar, para las 3 tolerancias de dosis-distancia
empleadas en el andlisis gamma.
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Al igual que en el caso del grupo de pacientes de cabeza y cuello, es para
el criterio 3%-3mm para el que se obtienen mayores correlaciones. De los
28 parametros dosimétricos evaluados, 6 presentan valores del valor
absoluto del coeficiente de correlacién significativamente mayores que 0,5.
Por otra parte, 11 de los 28 pardmetros analizados presentan valores de |r|
significativamente menores que 0,5. Ademas, existen dos casos en los que 7
> 0, incompatible con lo que cabria esperar: a menores variaciones
dosimétricas, mayores indices de paso, es decir, correlaciones negativas.
Por dltimo, comentar la existencia de varios casos en los que el nimero de
observaciones no es lo suficientemente elevado para que la baja correlacion

calculada sea significativa.

En la Figura 5.30 se muestra la variaciéon de los pardmetros D95% y
D99% de los voliimenes blanco para todos los pacientes analizados
empleando el criterio gamma 3%-3mm. Se trata de los pardmetros que
presentan los valores del coeficiente de correlacion més elevado. A
excepcion de un caso, se observa bastante dispersiéon en ambas nubes de
puntos, con numerosos casos en los que para pequenas variaciones

dosimétricas se obtienen algunos de los indices de paso mas bajos.
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Figura 5.30.Porcentaje de puntos con y<l1 frente a la variacién del D95%
y D99% de los PTVs en los casos de abdomen, pelvis y téraz, para los
tres criterios de tolerancia dosis-distancia utilizados en andlisis gamma.

Los resultados obtenidos para este grupo de pacientes pueden visualizarse
de forma mucho mas grafica en la Figura 5.31. Se muestran los
porcentajes de puntos que cumplen y<1 frente a la variacién de varios
pardmetros dosimétricos para los criterios 3%-3mm y 2%-2mm. Por
claridad en la representacién gréafica se omite la representacion de los
resultados para la evaluacién gamma 1%-1mm. La representacién incluye
parametros para los que se ha obtenido una correlacion moderada por
encima de 0,5, otros con correlacién moderada-débil no significativa y
algunos con correlaciones significativamente débil. De esta forma, los
parametros mostrados en las gréaficas de la Figura 5.31 son bastante
representativos de lo que se observa para los demdas parametros
dosimétricos evaluados, cuya representacién se omite por concrecion.
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Figura 5.31 Porcentaje de puntos con y<1 frente a la variacion de algunos de los

pardametros dosimétricos mds representativos evaluados en los casos de abdomen,

pelvis y torax, para los tres criterios de tolerancia dosis-distancia utilizados en

andlisis gamma.
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Al igual que para el grupo de pacientes de cabeza y cuello, en esta figura
puede observarse la notable dispersion de las nubes de puntos para todos
los criterios evaluados. Tomando como indice de paso el porcentaje de
puntos con y<1, se observan numerosos casos en los que se tienen indices
de paso de los mas bajos para variaciones pequenas en los parametros
dosimétricos (falsos negativos) e indices de paso altos para algunas de las
variaciones més elevadas de los pardmetros dosimétricos (falsos positivos).
Este fenémeno se observa para todos los casos, independientemente del
valor del coeficiente de correlacion.

En el andlisis de correlaciéon de valor promedio y de la mediana de la
distribucién de indice gamma como indices de paso para el control de
calidad de IMRT se obtienen valores andlogos al porcentaje de puntos con
y<1 de la distribucién, con la tnica salvedad de correlaciones menores y
mayor numero de casos de correlacién significativamente débil para la
mediana. Las Tablas 5.21 y 5.22 resumen los resultados obtenidos en el
analisis de correlacién.
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Media vy 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Parametro N obs r p (Jr|<0,5) r p (Jr|<0,5) r p (Jr|<0,5)
PTV's D95% 105 0,693 - 0,706 - 0,565 -
PTV's D99% 105 0,617 - 0,640 - 0,038 -
PTV's D1% 105 0,102 <0,001 0,093 <0,001 0,083 <0,001

PTV's Dmean 105 0,670 - 0,662 - 0,504 -
Médula D1% 29 0,075 0,018 0,066 0,016 0,158 0,041

Intestino D1% 44 0,433 0,317 0,483 0,450 0,526 -
Intestino V40 39 0,278 0,084 0,231 0,051 0,109 0,011
Intestino V35 42 0,504 - 0,463 0,398 0,321 0,120
Estémago D1% 14 -0,094 0,091 -0,106 0,098 -0,046 0,071
Estémago V40 11 0,558 - 0,051 - 0,296 0,269
Higado Dmean 21 0,404 0,326 0,409 0,334 0,408 0,333
Higado V30 21 0,202 0,100 0,242 0,131 0,207 0,104
Rinones Dmean 38 -0,070 0,007 -0,108 0,012 -0,217 0,045
Rinones V20 34 0,161 0,031 0,137 0,023 0,173 0,035
Cab fem's D1% 59 0,362 0,135 0,318 0,076 0,188 0,010
Cab fem's V40 52 0,438 0,311 0,410 0,240 0,294 0,063
Recto Dmean 14 0,054 0,074 0,070 0,081 0,122 0,106

Recto D1% 14 -0,134 0,112 -0,115 0,102 -0,103 0,096

Recto V45 11 0,282 0,256 0,237 0,219 0,234 0,216

Recto V30 13 0,539 - 0,490 0,486 0,413 0,379

Vejiga Dmean 27 0,249 0,104 0,288 0,139 0,327 0,185

Vejiga V50 16 0,510 - 0,572 - 0,560 -
Vejiga V30 26 0,147 0,047 0,089 0,027 -0,043 0,017
Corazén D1% 13 -0,239 0,196 -0,126 0,118 -0,154 0,135
Corazén V30 12 0,085 0,108 0,093 0,113 -0,015 0,078

Pulmones 20 -0,231 0,128 -0,282 0,174 -0,300 0,193

Pulmones V20 19 0,179 0,098 0,205 0,115 0,112 0,063
Pulmones V10 20 0,128 0,065 0,101 0,053 0,207 0,110

Tabla

5.21. Andlisis de correlacion para la y media frente o los

pardametros dosimétricos evaluados en el grupo de pacientes de abdomen,

pelvis y torax, para las 3 tolerancias de dosis-distancia empleadas en el

andlisis gamma.
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Mediana y 3% - 3mm 2% - 2mm 1% - 1mm
Parametro N obs r p (|r[<0,5) r p (|r[<0,5) r p (Ir[<0,5)
PTV's D95% 105 0,420 0,185 0,454 0,300 0,525 -
PTV's D99% 105 0,359 0,064 0,402 0,139 0,480 0,410
PTV's D1% 105 0,153 <0,001 0,147 <0,001 0,107 <0,001
PTV's Dmean 105 0,428 0,210 0,462 0,331 0,520 -
Médula D1% 29 0,179 0,051 0,159 0,042 0,184 0,053
Intestino D1% 44 0,373 0,191 0,409 0,261 0,503 -
Intestino V40 39 0,023 0,003 0,104 0,010 0,142 0,017
Intestino V35 42 0,385 0,218 0,400 0,246 0,426 0,303
Estémago D1% 14 -0,019 0,061 0,017 0,060 0,007 0,057
Estémago V40 11 0,411 0,388 0,448 0,433 0,522 -
Higado Dmean 21 0,497 0,495 0,508 - 0,504 -
Higado V30 21 0,125 0,058 0,148 0,069 0,151 0,070
Rinones Dmean 38 -0,245 0,062 -0,264 0,076 -0,289 0,098
Rifiones V20 34 0,151 0,027 0,186 0,040 0,216 0,055
Cab fem's D1% 59 0,331 0,091 0,330 0,089 0,331 0,091
Cab fem's V40 52 0,286 0,057 0,278 0,051 0,274 0,048
Recto Dmean 14 -0,121 0,105 -0,110 0,100 -0,113 0,101
Recto D1% 14 -0,115 0,102 -0,109 0,099 -0,114 0,102
Recto V45 11 0,124 0,143 0,127 0,144 0,065 0,112
Recto V30 13 0,260 0,213 0,285 0,236 0,280 0,232
Vejiga Dmean 27 0,022 0,012 0,085 0,024 0,185 0,061
Vejiga V50 16 0,182 0,123 0,072 0,065 0,372 0,307
Vejiga V30 26 -0,046 0,018 -0,041 0,017 -0,001 0,011
Corazén D1% 13 -0,338 0,290 -0,332 0,283 -0,273 0,225
Corazén V30 12 0,013 0,077 0,063 0,098 0,106 0,119
Pulmones 20 -0,183 0,094 -0,213 0,115 -0,284 0,176
Pulmones V20 19 0,177 0,097 0,167 0,091 0,108 0,061
Pulmones V10 20 0,019 0,028 0,224 0,122 0,209 0,111

Tabla

5.22 Andlisis de correlacion para la y mediana frente a los

pardmetros dosimétricos evaluados en el grupo de pacientes de abdomen,

pelvis y torax, para las 3 tolerancias de dosis-distancia empleadas en el

andlisis gamma.
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En estos dos ultimos casos cabria esperar valores del indice de correlacién
con signo positivo, es decir, que valores mas pequenos del indice gamma se
correspondan con variaciones dosimétricas menores. No obstante, se
obtiene en algtin caso valores negativos. Los casos en los que se observan
correlaciones moderadas, con valores del coeficiente de correlacién
significativamente mayor que 0,5 son inferiores que en el caso de la
evaluacién del porcentaje de puntos en los que y<1, a excepcién de la y
media para el criterio 3%-3mm.

5.4.3 Discusion

Las correlaciones encontradas entre los parametros dosimétricos evaluados
y los diferentes analisis basados en el calculo del indice gamma son en
general débiles. De hecho, en méas de mitad de los casos son

significativamente débiles, con valores de |r|<0,5.

Contabilizando todos los pacientes evaluados (cabeza y cuello, abdomen,
pelvis y térax), en total se han calculado 378 coeficientes de correlacion de
variaciones de parametros dosimétricos con el resultado del anélisis
gamma. De todas las evaluaciones realizadas (cdlculo del porcentaje de
puntos con y<l, y media y y mediana) con las diferentes tolerancias
elegidas, solamente el 8% de los casos presentan correlaciones moderadas,
en las que el wvalor absoluto del coeficiente de correlacion es
significativamente mayor que 0,5.

Por otra parte, hay un tercio de los casos en los que no se puede aseverar
de forma significativa que la correlacion es débil, a pesar de lo que sugiere
el coeficiente de correlacién calculado, pues se necesita una muestra con
mayor numero de observaciones.

En todos los casos, se tienen representaciones graficas de la variacion de
los parametros dosimétricos frente a los indices de paso evaluados con una
elevada dispersion. Una simple evaluacion cualitativa de dichas gréficas
sugiere un numero importante de casos en los que se tendrian falsos
positivos y falsos negativos, independientemente de donde se fijara el nivel
de aceptabilidad para el anélisis gamma.

En general, se tienen correlaciones mas débiles para los casos de cabeza y
cuello que para el resto. Este hecho se puede explicar debido a que el
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analisis gamma es una evaluacion del acuerdo general entre distribuciones
de dosis, por lo que es esperable una mayor correspondencia con
pardmetros dosimétricos que involucren en su estimacién mayor numero
de puntos de la distribucion. Tipicamente, este es el caso de los pacientes
de abdomen, pelvis y torax, en los que los volimenes analizados presentan
mayores tamanos y en el caso de las dosis media de estructuras de mayor
volumen. Por ello, las correlaciones méas débiles se obtiene para evaluacion
de parametros que comprometen volimenes pequenos, como por ejemplo
la dosis maxima o dosis a fracciones pequenias de volumen.

Otros autores obtienen en un andlisis similar correlaciones mas bajas. Se
trata de un conjunto de andlisis gamma mas amplio, en el que se realizan
calculos de indices gamma para la medida individual de cada campo
tratamiento, calculo de indice gamma en tres dimensiones y/o en regiones
de interés del paciente**?*™. Sin embargo, se trata de controles de calidad
basados en medidas virtuales a partir de la distribucién de dosis calculada
para planes en los que se modifica los pardmetros de modelado de los
haces de radiacién, y no en medidas reales. De acuerdo a la metodologia
que proponen, sus resultados son aplicables para el andlisis de diferencias
debidas a errores sisteméaticos en el proceso de modelado de los haces de
tratamiento en el sistema de planificacién. Sin embargo, no contemplan la
casuistica relacionada con errores de transmisién de pardmetros de
irradiacion al acelerador ni desviaciones de la unidad de tratamiento
respecto a la referencia inicial, en base a la cual se modelan los haces de

radiacién en el TPS.

Stasi et al.®) obtienen unos resultados mucho més parecidos a los
presentados en este trabajo, al realizar el control de calidad de los planes
de tratamiento de 27 pacientes de préstata de alto riesgo y 15 casos de
cabeza y cuello, empleando un sistema comercial basado en diodos®. Se
trata de una muestra de pacientes mas pequena que la presentada en este
trabajo, y en la que se analiza solamente el porcentaje de puntos con

gamma menor que la unidad.
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5.5 DISCUSION GENERAL

De acuerdo a las consideraciones y recomendaciones realizadas en
documentos  elaborados  por  diversos grupos de  expertos®
conceptualmente, en control de calidad de IMRT, un plan podra ser
considerado aceptable para tratamiento cuando las diferencias en su
irradiacion respecto al calculo del planificador no sean clinicamente

relevantes.

Tal y como se ha expuesto en el capitulo introductorio, la implementacién
de un procedimiento de Radioterapia Guiada por la Dosis (DGRT) seria la
herramienta que permitiria conocer al equipo de Oncologia Radioterapica
la diferencias entre cémo se lleva a cabo el tratamiento del paciente
respecto a como se ha planificado. Dichas diferencias pueden tener un
origen relacionado con el paciente, debido a cambios anatémicos y/o la
variabilidad en el posicionamiento diario, o un origen relacionado con
variaciones en el proceso de irradiacién en la unidad de tratamiento.

La dosimetria en tiempo real en tres dimensiones sobre la anatomia del
paciente en cada sesiéon de tratamiento, seria el procedimiento que daria
respuesta a esta problematica. En particular, la dosimetria in vivo a partir
de medidas de transmisién con EPID es el que, a priori, parece mas sélido
para conseguir dicho objetivo y el que mejor informacién desde el punto

de vista cualitativo y cuantitavo aportaria.

No obstante, este grupo de métodos lleva asociada una probleméatica
compleja. La principal dificultad radica en distinguir y cuantificar cada
uno de los posibles origenes de los cambios observados en cada imagen
portal de transmisién respecto a la imagen de transmisién ideal de
referencia, en el caso de una irradicion totalmente exacta a la
planificada®%,

De la revisién bibliografica realizada en la introduccién, se concluye que
existen dos problemas asociados a la dosimetria in vivo con EPID.

En primer lugar, la validacién para determinar su incertidumbre supone
un desafio debido a la dificultad de determinar por otros métodos la
distribucién tridimensional de la dosis en el interior del paciente. Como
consecuencia las incertidumbres que se tienen llegan a superar las
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diferencias que se pretenden evaluar y/o que pueden considerarse
clinicamente aceptables. En este sentido, los métodos propuestos por los
diferentes grupos de trabajo analizados presentan diferentes limitaciones:

® Se validan Unicamente a partir de la comparaciéon con la medida
en un punto y/o en un plano en un maniqui mediante andlisis
gamma.

® Se validan mediante analisis gamma comparando con el célculo
del planificador, siendo éste ultimo el objeto de verificacién en el
control de calidad de IMRT.

® Asumen aproximaciones de calculo que no reflejan en la
incertidumbre de sus resultados, a saber:

O Utilizaciéon de algoritmos de calculo tipo pencil beam,
poco apropiados para heterogeneidades.

O No consideracién en el célculo de la atenuacién debida a
la mesa de tratamiento y/o sistemas de soporte del
paciente.

O Acumulaciéon de la dosis basada en el tratamiento del

paciente como un sélido rigido no deformable.

El seguimiento de la dosis acumulada sesion a sesién en el paciente
presenta grandes dificultades, dado que el paciente no es un sélido rigido y
existen cambios en la forma y tamano de la anatomia interna del paciente
de un dia a otro a lo largo de todo el tratamiento. Tal y como se ha
expuesto en la revisién bibliografica del capitulo introductorio y en los
apartados en los que discuten los resultados obtenidos en este trabajo, en
cuanto a los resultados obtenidos y estimacion incertidumbres, ésta es una
de las grandes ventajas de los métodos de verificacion pre-tratamiento de
dosimetria con EPID, sin paciente ni maniqui entre la fuente de radiacién
y el sistema de imagen, respecto a los métodos de verificacién in-vivo
basados en dosimetria portal de transmision.

En la actualidad algunos TPS comerciales™™

comienzan a incorporar
moédulos  de  Radioterapia  Adaptativa  (ART), que presentan
funcionalidades para el calculo de la dosis en la anatomia del paciente
determinada en la imagen adquirida en cada fraccién de tratamiento,
habitualmente un CBCT. Dicho célculo lo realizan empleando sus
ampliamente evaluados y validados algoritmos, permitiendo, en algunos
casos, realizar una acumulacién de la dosis sesién a sesién, basada en el

registro deformable entre el CT de simulaciéon y cada CBCT sobre el que
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se calcula la dosis impartida en cada fraccion™. De esta forma se tienen en
cuenta la variacién inter-fraccion en la posicion asi como los cambios

anatomicos en el paciente.

Asi pues, el Unico aspecto que no quedaria contemplado por estos sistemas
en el proceso de DGRT seria el relacionado con las diferencias asociadas al
modelado de las unidades de tratamiento en el TPS.

Por esta razén, el planteamiento del trabajo realizado en esta Tesis
consiste en el desarrollo de un sistema de control de calidad de IMRT
consistente la verificacion pre-tratamiento de la distribucion de dosis 3D
en el CT de simulaciéon. El resultado de este indicard las variaciones
dosimétricas debidas a la conjuncién del modelado en el TPS y la
ejecucion en el acelerador de la secuencia de tratamiento. Asi se plantea
descomponer el problema de la DGRT en dos componentes, dejando las
variaciones originadas durante el tratamiento en manos de los médulos de
ART mencionados. De esta manera, cualquier servicio de Oncologia
Radioterapica moderno, independientemente de sus dimensiones y
recursos, puede abordar la implementacién un procedimiento de DGRT de
forma gradual en dos fases independientes, y evitando la compleja
problematica asociada a este proceso, que se puede resumir en los

siguientes puntos:
e En cuanto a la ART integrada en médulos de TPS:

o No es necesario implementar las herramientas necesarias
para manipular la gran cantidad de informacién generada
via estudios de imagenes del paciente e imagenes portales
(tanto a nivel de hardware como de software).

o No es necesario implementar las complejas herramientas

necesarias para el registro deformable de imagenes.

o No es necesario implementar algoritmos de calculo, pues
se emplean los ya implementados en los propios TPS,
cuya exactitud y precision han sido ampliamente
evaluados, manejan correctamente las heterogeneidades y

requieren de tiempos de calculos cortos.
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e En cuanto a la verificacién 3D de tratamientos de IMRT:

o No es necesario realizar modificaciones de hardware del
EPID del acelerador.

o No es necesario modelar mediante Monte Carlo la
dispersién del haz de radiacién en el EPID ni una ingente
cantidad de medidas.

o No se requieren grandes tiempos para calcular la
distribucién de dosis 3D en la anatomia del paciente.

o Las heterogeneidades se consideran adecuadamente y la
incertidumbre de calculo se mantiene en niveles conocidos
acorde a los niveles requeridos en el proceso
radioterapico™,

o No requiere una gran asignacion de recursos del
departamento.

® En relacién con la ART y la verificaciéon 3D, el planteamiento
propuesto permite implementarlos sin una gran asignacién de
recursos, tanto econémicos para adquirir el hardware y el software
necesario, como humanos para su desarrollo.
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CONCLUSIONES

En este trabajo, se ha implementado un método para calibrar un
sistema de imagen portal para verificaciones dosimétricas de
IMRT, con una exactitud estimada para la dosis determinada con
el EPID de un -0,3+0,9 %. Este procedimiento es sencillo, est4
basado en un formalismo totalmente analitico y no requiere de
gran cantidad de medidas.

Se ha desarrollado un método de control de calidad pre-
tratamiento de planes de IMRT, en el que a partir de una
calibracién dosimétrica de un sistema de imagen portal, se calcula
en tres dimensiones sobre el CT de simulacién la distribucion de
dosis que recibird en paciente al ser tratado, con una exactitud y
precisién adecuadas a los niveles requeridos en Radioterapia.

El anélisis gamma no proporciona informacién acerca de las
implicaciones clinicas de las discrepancias que puedan encontrarse
independientemente del grado de cumplimiento, y con la
metodologia descrita se ha cuantificado la débil correlacion
existente entre la variacién de los pardmetros dosimétricos
medidos en el paciente respecto al plan inicial de tratamiento, y
los criterios de evaluacion del control de calidad de IMRT basados
en el calculo del indice gamma.

Finalmente, el control de calidad de IMRT basado en la medida
de la dosis en la anatomia del paciente, permite un analisis mas
fiable y con mayor orientacion clinica.
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LINEAS DE
DESARROLLO

Dada la rapida difusién e implantacién de técnicas de tratamiento basadas
en IMRT volumétrica o VMAT, seria deseable adaptar la metodologia
propuesta para dar cobertura dichas técnicas de irradiacién.

El siguiente desarrollo a implementar seria incorporar la evaluacion de las
variaciones de la medida respecto a la planificacion de los parametros
probabilidad de control tumoral (TCP) y probabilidad de complicaciones
en tejidos sanos (NTCP). Dada la relacién de ambos pardmetros con la
distribucién de dosis en los voliimenes de interés, es de esperar que su
correlacion con el andlisis gamma clasico también sea débil. En su trabajo
de tesis doctoral, Zhen™ apunta en este sentido, a partir de la generaciéon
de medidas simuladas.

Otro desarrollo interesante seria incorporar la informacién de la
distribucién de dosis medida en el paciente al sistema de planificacion.

Diferentes fabricantes™™

han incorporado o estdn en proceso de
implementaciéon de moédulos de Radioterapia Adaptativa que permiten
calcular la distribucion de dosis sobre las imagenes portales de CBCT

adquiridas previamente a cada sesiéon de tratamiento del paciente. De esta



131

forma, puede combinarse las dos fuentes de informacién necesarias para
conocer la dosis finalmente impartida al paciente:

e Las diferencias dosimétricas debidas a cémo se ha posicionado el
paciente para el tratamiento en el acelerador, variaciones
anatémicas incluidas.

e Las variaciones dosimétricas debidas a cémo ejecuta el
tratamiento el acelerador, que diferird en mayor o en menor
medida de las inexactitudes del modelado del haz de radiacién, y
que se puede determinar a partir de la verificacion pre-
tratamiento midiendo con el sistema de imagen portal.

Asi pues, la estimaciéon de la dosis finalmente recibida por el paciente
podria realizarse con menores incertidumbres que la llevada a cabo por los
diferentes métodos de dosimetria de transito con EPID revisados en la

literatura.

Por otra parte, estos sistemas también disponen de moédulos de evaluacién
radiobiolégica, de tal manera que es también posible tener en
consideracion cambios en el esquema de fraccionamiento inicialmente
planificado que hayan podido ocurrir durante el tratamiento™. De esta
forma, puede llevarse a cabo una estimacién fiable de las variaciones de los
parametros TCP y NTCP respecto al plan inicial de tratamiento aceptado
por el Oncélogo de Radioterapia. Se trata pues de una informacién de
gran valor cuantitativo y cualitativo que puede tenerse en cuenta en el

seguimiento de pacientes.
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GLOSARIO

2D
3D
3DCRT

AAPM

ART

CBCT

CCD

CcT

D(x,y,z)
DFS

DGRT

DICOM

Bidimensional o dos dimensiones
Tridimensional o tres dimensiones
Radioterapia Conformada Tridimensional

Asociacién Americana de Fisicos en Medicina

(American Association of Physicist in Medicine)

Radioterapia Adaptativa (Adaptive
Radio Therapy)

Tomografia Computerizada mediante Haz Conico

(Cone Beam Computed Tomography)

Dispositivo de carga acoplada (Charge-Coupled

Device)

Tomografia Computerizada (Computed

Tomography)
Distribucién espacial de dosis absorbida
Distancia Foco/Fuente Superficie

Radioterapia Guiada por la Dosis (Dose Guided
Radio Therapy)

Imagen Digital y Comunicacién en Medicina
(Digital ~ Imaging and  Communication in
Medicine)



DVH

EPID

ESTRO

Foco/Fuente

IGRT

IMRT

MLC

MU

PDD

PTV

OAR

TPR

TPS
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Histograma Dosis Volumen (Dose Volume

Histogram)

Dispositvo  Electrénico de Imagen  Portal

(Electronic Portal Imaging Device)

Sociedad Europea de Radiologia Terapettica y
Oncologia (European Society for Therapeutic
Radiology and Oncology)

Punto del espacio de donde procede el haz de
radiaciéon de uso clinico emitido por la unidad de
tratamiento, dirigido hacia el isocentro.

Radioterapia Guiada por la Imagen (Image
Guided RadioTherapy)

Radioterapia de Intensidad Modulada (Intensity-
Modulated RadioTherapy

Colimador Multi-Laminas (Multi-Leaf
Collimator)

Unidades de Monitor (Monitor Units)

Porcentaje de dosis en profundidad (Percent
Depth  Dose). Distribucion  de  dosis  en
profundidad medida a DFS constante

Volumen Blanco de Planificacion (Planning

Target Volume)
Organo de Riesgo (Organ At Risk)

Cociente Tejido-Maniqui (Tissue-Phantom
Ratio). Distribucién de dosis en profundidad

medida con el detector en una posicién fija

Sistema de Planificacion de Tratamientos

(Treatment Planning System)
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