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Parte 1

Introduccién y contexto



Capitulo 1

Fisica de la radioterapia

La radioterapia consiste en el tratamiento de tumores malignos con radiacién ioni-
zante con el objetivo de matar o inactivar células tumorales. Esto se consigue generando
dano (ionizacién) del ADN de estas células mediante o bien fotones, o bien particu-
las cargadas como electrones, protones o iones més pesados. Existen varios efectos mas
complicados producidos por la ionizaciéon del ADN que desembocan en diferente dafio
bioldgico. De entre ellos, destaca la rotura de ambas cadenas de ADN o rotura de cade-
na doble. En estos casos, el proceso de reparacién es dificil y puede producirse muerte
celular o supervivencia, a costa de modificaciones en el ADN. Cuando alguna de éstas se
produce en material genético de una célula sana, puede, de hecho, iniciarse un proceso
carcinogénico. La ionizacién del ADN puede producirse de forma directa, cuando la ra-
diacién interacciona con el ADN, o de forma indirecta. En este segundo caso, la radiaciéon
ioniza otras zonas del medio celular (normalmente, agua) y se producen radicales libres
que posteriormente ionizan el ADN.

Esta seccién se centra en el uso de haces de fotones de alta energia producidos
por aceleradores lineales de electrones (ALEs) clinicos. En un ALE clinico, el haz de
fotones sale de la cabeza del acelerador y viaja a través del aire hasta llegar finalmente
al paciente. En el paciente, los fotones interactiian con los distintos tejidos y el haz
se va atenuando mediante dispersion y absorcién, produciéndose por tanto electrones
secundarios de alta energia. Es decir, los fotones transfieren su energia al tejido mediante
procesos de excitacién e ionizacién. El paciente se coloca sobre la mesa de tratamiento,
que generalmente puede trasladarse en las tres dimensiones espaciales asi como rotar en
torno a, al menos, un eje. En combinacién con la rotacién del cabezal, del cual emerge
el haz, mediante un brazo griua o gantry, esto proporciona la posibilidad de irradiar al
paciente desde cualquier angulacion.

En las siguientes secciones, comenzamos por dar una breve descripciéon de un haz
de fotones clinicos. Luego, se discuten las posibles interacciones de los fotones con la
materia (1.2). Se especifican los procesos mediante la energia se deposita y se obtiene
una dosis absorbida (1.3). Finalmente, se describe la produccién de haces de fotones
(1.4) en un ALE. Puede encontrarse més informacién en textos generales como Chang
et al. (2014), Khan (2003), Smith (2000), Metcalfe et al. (2007).



1.1. Haces de fotones

Los haces de fotones se describen normalmente en términos de fluencia y fluencia
energética. Se define la fluencia de un haz como el nimero de fotones N atravesando
una seccién de drea A .

o= T4 (1.1)
Como el haz que produce un ALE clinico es polienergético, la fluencia total es la inte-
gracién de las fluencias de los fotones de cada energia

Emaz 90(E)
<I>_/O o5 1 (1.2)

La fluencia energética es la cantidad total de energia que atraviesa dA

_dE

U=
dA

(1.3)
Una vez que el haz de fotones impacta sobre el medio, comienza a atenuarse. La seccién
eficaz o de cada interaccién describe la probabilidad de que un fotén incidente en una
seccién transversal de drea unidad interactie. Por otro lado, el coeficiente de atenuacién
1 describe la atenuacion del haz de fotones. Como p es dependiente de la densidad del
material, el coeficiente de atenuacién maésico p/p se emplea a menudo, puesto que depen-
de de las propiedades atémicas del medio y de la energia del foton, pero es independiente
de la densidad del mismo.

1.2. Interaccion de fotones con la materia

En el contexto que nos ocupa, se consideran tres tipos principales de interaccién de un
haz de fotones producidos por un ALE con la materia. Los fotones pueden ser absorbidos
mediante (i) efecto fotoeléctrico y (ii) produccién de pares, o pueden ser dispersados a
través del (iii) efecto Compton. También pueden ocurrir otros efectos, como la dispersién
coherente o Rayleigh, pero sélo es importante a bajas energias y con materiales de alto
numero atémico, por lo que normalmente no es relevante para radioterapia. En cada
interaccion el haz de fotones queda atenuado. La probabilidad de que ocurra cada tipo
de evento se asocia fisicamente con una seccién eficaz y un coeficiente de atenuacién o
un coeficiente masico de atenuacién, es decir, el anterior dividido por la densidad del
medio atenuador.

1.2.1. Efecto Compton y dispersion coherente

El efecto Compton tiene lugar cuando el fotén incidente interactiia con un electron
de una capa externa de un dtomo del material blanco (figura 1.1). Parte de la energia
del fotén incidente se transmite al electrén. Para que pueda ocurrir efecto Compton, la
energia del fotén incidente debe ser mucho mayor que la energia de enlace del electrén,
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Figura 1.1: Esquema de la dispersion Compton.
“Compton_Effect_Schematic-de.svg” de Dirk Hiinniger. Licencia CC-BY 3.0

de modo que pueda asumirse la aproximacion de electrén libre. Tras la interaccion, el
electrén adquiere una energia cinética F.;,. Por tanto, la energia del fotén tras la colisién
viene dada por

E; =B, - Eun — E. (1.4)

donde E, es la energia original del fotén, Eﬁy es la energia del foton tras la colision y Fe es
la energia de enlace del electrén. Como E, es muy pequena en comparacion con los otros
términos, generalmente puede despreciarse. Es decir, como suponemos que el electrén es
libre, la seccion eficaz y el coeficiente mésico de atenuacién para el efecto Compton son
independientes del nimero atémico, Z, del material y inicamente dependen del niimero
de electrones por unidad de masa del material. Por tanto, si el efecto Compton es el inico
proceso atenuante para un haz de fotones, es esperable que se tenga la misma atenuacién
! expresado en g/cm?. Por ejemplo, para
un haz de fotones clinico con un espectro de energia méxima 6 MeV, la atenuacién por
g/cm? en hueso es practicamente la misma que en tejido blando. Sin embargo, 1 cm de
hueso atentia més que 1 cm de tejido blando debido a la mayor densidad electrénica?
del hueso.

en cualquier material de igual espesor masico

Dispersion coherente. Este efecto se produce cuando un fotén es simplemente des-
viado en la vecindad de un electréon atémico que puede considerarse ligado. Esta forma
de dispersién se observa cuando la energia de ionizacién del electrén, Ej;,,, es mucho
mayor que la energia del foton. Se trata, por tanto, de un efecto despreciable por encima
de los 100 keV y no tiene relevancia en radioterapia (Khan (2003)).

'Se define el espesor maésico como el espesor lineal multiplicado por la densidad y se da en cm x
g/cm® = g/cm?.
2Es posible encontrar en la literatura el término densidad electrénica como el niimero de electrones

por gramo y como el ntiimero de electrones por cm?®.



1.2.2. Efecto fotoeléctrico

Una interaccion fotoeléctrica tiene lugar si un fotén impacta sobre un electrén atémi-
co (es decir, se da la condicién Ej,y, > E,) y transfiere toda su energia al electrén (figura
1.2). Si éste es de una capa interna del dtomo, abandonard la misma dejando un hueco
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Figura 1.2: Esquema del efecto fotoeléctrico.
“Photoelectric_Effect_Schematic-de.svg” de Dirk Hiinniger. Licencia CC-BY 3.0

que puede ser ocupado por un electréon de alguna capa mas externa, emitiéndose en el
proceso un nuevo fotén, denominado rayo X caracteristico, con energia igual a la dife-
rencia de energia de enlace de ambas capas. También es posible la emisién de electrones
Auger, que son electrones monoenergéticos producidos por la absorcién de los rayos X ca-
racteristicos internamente en el &tomo. El electron expelido obtiene una energia cinética
E;y, igual a la energia del fotén original menos la energia de enlace del electrén

Egn = Ey — E, (1.5)

La probabilidad de absorcién fotoeléctrica depende, aproximadamente, de la energia del
fotén incidente como 1 /Eg Ademas, los datos para varios materiales indican que la
atenuacién fotoeléctrica depende marcadamente del niimero atémico del material absor-
bente, aproximadamente, como Z3 (Khan (2003)).

1.2.3. Produccién de pares

Si un fotén interactia con el campo electromagnético de un nicleo, puede absorberse
y producir un par electrén-positrén (figura 1.3). Para que la produccién de pares ocurra,
la energia del fotén E, debe ser mayor que dos veces la energia en reposo del electrén,
es decir, 2moc? = 1,022 MeV. Tras la interaccién, el electrén y el positrén comparten la
diferencia de energfa entre la energia del fotén incidente E, y la 2moc® necesaria para
su generacién, no necesariamente equitativamente. En promedio, la energia cinética de
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Figura 1.3: Esquema de la produccién de pares.
Licencia CC-BY-SA 3.0

cada no es igual a la mitad de la diferencia entre la energia del fotén incidente £, y dos
veces la energia en reposo del electron

_ E., — 2moc?
Ecm,ei = % (1-6)

donde Ecm’ei denota la energia cinética adquirida promedio por el electrén o el positrén.
El positrén, tras perder su energia mediante ionizacién, excitacién o bremsstrahlung, in-
teractia con un electrén del tejido cercano y produce dos fotones de 0,511 MeV mediante
un proceso de aniquilacién electrén-positron.

Como el proceso de produccién de pares proviene de una interaccién con el cam-
po electromagnético del nicleo atémico, la probabilidad de este proceso se incrementa
agudamente con el nimero atémico.

1.3. Deposiciéon de energia y Dosis Absorbida

Como se ha descrito en la seccién previa, los fotones interactian con el tejido me-
diante efecto Compton, interacciones fotoeléctricas y procesos de produccién de pares,
transfiriendo toda o parte de su energia a los electrones del medio. La energia cinética
que estos obtienen se denomina kerma (por sus siglas en inglés, Kinetic energy released

per unit mass)
dEy;, Htr
K = =V | — 1.7
dm < P > (0

donde dE}, es la energia promedio transferida a las particulas cargadas como energia
cinética por interaccion, y ue- es el coeficiente de transferencia energética, que se define
como la fraccién de la energia del fotén transferida como energia cinética a las particulas
cargadas en un espesor igual a la unidad (Khan (2003)). Los electrones transfieren mas

10



tarde su energia cinética mediante ionizacién y excitaciéon. Sin embargo, una pequena
porcién de esta energia se irradia como bremsstrahlung por lo que no contribuye a la
deposicién local de energia. Es decir, el kerma comprende dos términos: el término por
colisiones (K,y) v el término radiativo (K,qq)-

Hab dEtr
Koy =V— = 1-— 1.
(=t =T ) (18)
dE;,
Kigqg = 1.9
d dm‘q (1.9)

donde g es la fraccién de energia que se irradia lejos del punto de interaccién como
bremsstrahlung vy pqp es el coeficiente de absorcién, definido como

fab = ptr(1 = g) (1.10)

Se define la dosis absorbida como la energia media depositada en un volumen de masa
unidad o

_dE

~dm
Esta es la magnitud de relevancia en radioterapia, pues se relaciona directamente con
el dano a las células tumorales y otros tejidos. El kerma de colisién se acerca a la dosis
absorbida para fotones de baja energia y comparten unidades, aunque difieren para
fotones de energias mayores. Esto se debe a que los electrones de alta energia pueden
viajar distancias mayores en el medio de modo que depositan su energia cinética en
puntos mas alejados del punto de interaccién del fotén primario. Como la mayoria de
los electrones se dispersan en la direccién del haz, la curva de dosis en profundidad se
haya algo desplazada hacia zonas mas profundas respecto al kerma una vez alcanzado
equilibrio de particulas cargadas®. En la figura 1.4 se muestra un esquema de dosis
absorbida y kerma de colisién como funciones de la profundidad y se observa este efecto.
En la situacién de equilibrio de particulas cargadas puede considerarse que el niimero y
la distribucién de energia de electrones entrando y saliendo del volumen local es igual, de
modo que la dosis absorbida y el kerma de colisién coinciden. En la figura 1.5 se muestra
una curva medida de dosis en profundidad en agua, en porcentaje respecto a la dosis en
el punto de maxima dosis, para un haz de fotones de 6 MV.

(1.11)

1.4. Produccién de haces de fotones

Un ALE clinico produce haces de fotones acelerando electrones que luego impactan
sobre un material blanco o target. La forma de acelerar estos electrones es empleando un
campo electromagnético de alta frecuencia. Un ALE clinico tipico emplea un magnetrén
o klystron para generar microondas en la guia de ondas del acelerador. Un inyector o

3Se define el equilibrio de particulas cargadas como la situacién en la que la energfa que transportan
las particulas cargadas que acceden al volumen local originadas en interacciones fuera del mismo es igual
a la energia de aquellas particulas cargadas originadas en el volumen local que salen de él.

11
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Figura 1.4: Relacién entre dosis absorbida D y kerma de colisién (K.,) para un haz de
fotones de megavoltaje. 5 es el cociente entre la dosis absorbida y el kerma de colision.
El punto designado como c.e.p. es el de equilibrio de particulas cargadas.

Obtenida de Khan (2003).
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Figura 1.5: Curva de porcentaje de dosis en profundidad para un haz de fotones de
energia nominal de 6 MV medido en el eje central en un campo de 10 cm x 10 cm.

pistola de electrones proporciona entonces electrones de baja energia, que son acelerados
hasta alcanzar velocidades cercanas a la velocidad de la luz. Cuando abandonan la guia
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de ondas, normalmente su trayectoria se curva mediante un imén conocido como bending
magnet y finalmente impactan sobre el pequeno target produciéndose, en consecuencia,
rayos X por bremsstrahlung. Estos rayos X viajan entonces a través del cabezal del
acelerador y llegan finalmente al paciente.

1.4.1. Inyector

El inyector o fuente de electrones sirve al acelerador como origen de los electrones
acelerados. Consiste en un catodo de tungsteno y un anodo en un tubo de vacio. El
catodo se calienta a altas temperaturas (7" > 1000°C) para producir electrones libres
mediante emisién termoidnica. Los electrones generados se aceleran entonces entre el
catodo y el &nodo a través de un campo eléctrico de entre, tipicamente, 30-100 kV. En
el 4nodo, finalmente, los electrones se insertan en la guia de ondas del ALE.

1.4.2. Guia aceleradora y bending magnet

Las microondas producidas en el klystron o el magnetrén se llevan a la guia de ondas
aceleradora, donde se emplean para acelerar los electrones inyectados. La guia de ondas
consiste en varias cavidades de cobre en las que los electrones se agrupan y alcanzan
velocidades cercanas a la de la luz. La forma mads eficiente de emplear estas guias es
mediante ondas estacionarias, es decir, usando microondas que se reflejen al final de la
gufa. Cuando el electrén abandona la guia de ondas necesita curvarse hacia el paciente.
Esto se consigue empleando un bending magnet. Sin embargo, electrones de diferentes
energias seguiran un camino diferente en el seno del campo magnético del bending magnet
y, por tanto, el haz divergerd tras deflectarse 90°. Por tanto, en los ALE clinicos, para
permitir enfocar de nuevo el haz, o bien se usan tres bending magnets de 90° para curvar
el haz 270°, o bien se usan dos de 44° en combinacién con uno de 112° para deflectar el
haz a lo largo de una curva en forma de serpiente. Més detalles pueden encontrarse en
Khan (2003).

1.4.3. Cabezal del acelerador

El cabezal del acelerador consiste en varios componentes que conforman y monito-
rizan el haz. Entre ellos, los principales son el target, un filtro aplanador, cimaras de
ionizacién y colimadores. El target estd hecho de tungsteno y emite bremsstrahlung y
rayos X caracteristicos de este material cuando los electrones de alta energia impac-
tan sobre él. El bremsstrahlung se genera cuando los electrones incidentes se curvan en
el seno del campo de los nicleos del material y se desaceleran. La pérdida de energia
cinética consecuente se traduce en la generacién de fotones. La distribucién angular de
los fotones depende de la energia de los electrones que inciden sobre el target. A energias
mayores de, al menos, unos pocos keV, la mayoria de estos fotones se emiten en la di-
reccion de avance de los electrones, mientras que para energias inferiores, se emiten mas
lateralmente. El conjunto de fotones de bremsstrahlung tiene un espectro continuo con
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energias de hasta la energia cinética inicial del electrén, ya que éste puede perder parte
o toda su energia en el proceso.

Justo por debajo del target se encuentra el colimador primario, que previene fugas,
seguido de un filtro aplanador. Este filtro se emplea para obtener un perfil lateral del
haz uniforme. Sin embargo, también produce atenuacién significativamente. En algunos
casos el filtro puede ser omitido si se planea modular la fluencia del haz para obtener
una mayor eficiencia del haz, lo que se traduce en una mayor tasa de dosis. El filtro
aplanador también causa cambios en la distribucién energética y angular del haz, ya que
el coeficiente de atenuacién maésico del material es diferente para distintas energias de
los fotones. Los fotones de baja energia se atentian con mas probabilidad que los de alta
energia, de modo que el efecto final que se obtiene es un desplazamiento de la energia
media del haz hacia energias superiores. Esto se denomina “endurecimiento” del haz. El
haz también se endurece cuando los fotones interactiian con los tejidos del paciente.

Debajo del filtro aplanador se colocan camaras de ionizacién que monitorizan la tasa
de dosis, asi como la simetria y homogeneidad del haz. Como estas cAmaras controlan la
fluencia que el acelerador emite, estan calibradas de modo que una fluencia de referencia
se denomina unidad de monitor (UM). Esta es la unidad general que emplea el acelerador
para controlar la cantidad de radiacién que debe dar con cada campo. Debajo de las
camaras hay dos o cuatro mandibulas méviles de plomo o tungsteno que pueden generar
aperturas rectangulares. Ademas de estas mandibulas, los ALEs modernos incorporan
colimadores multildminas (CMLs) para crear formas de campo irregulares. El cabezal
incorpora una grua o gantry para poder rotar en torno al eje craneo-caudal del paciente.
Ademis, se encuentra rodeado por blindajes espesos para evitar las fugas de rayos X por
el resto del cabezal.
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Capitulo 2

Planificacion de tratamientos

El proceso de planificacion de tratamientos en radioterapia contiene varias etapas. La
primera de ellas se denomina simulacién y se realiza con el objetivo de obtener un marco
de referencia del paciente sobre el que poder realizar el plan terapéutico posterior. Hoy
en dfa es totalmente comin emplear un estudio de tomografia computarizada (TAC!)
para el ejecutar el proceso de simulacién. Tanto el TAC como el ALE disponen de un
conjunto de laseres ortogonales que se utilizan para la colocacién del paciente. Durante la
simulacién, se colocan sobre la piel del paciente algunas marcas o tatuajes haciéndolos
coincidir con la proyeccién de los laseres sobre la superficie del paciente. Esto sirve
como referencia para el posterior posicionamiento de éste en la mesa del ALE, haciendo
coincidir ahora, los laseres con los puntos tatuados. Es posible y frecuente, segin la
localizacion anatémica, emplear dispositivos que contribuyen a la inmovilizacién del
paciente. Cualquier elemento de este tipo debe incluirse desde la sesién de simulacién,
puesto que el objetivo primordial es repetir la situacién de referencia alli establecida.

El siguiente paso consiste en la delimitacién de volimenes. Esto incluye dos categorias
generales: tumores y érganos criticos. El propio TAC de simulacién puede emplearse para
contornear las estructuras de interés, pero también es posible emplear otras modalidades
de imagen como resonancia magnética (RM) o tomografia por emisién de positrones
(PET) para ayudar en este proceso. Un médico?, entonces, debe establecer la dosis de
tratamiento sobre el tumor y las restricciones o constraints sobre el tejido sano critico.

Con los volimenes contorneados y la dosis prescrita, un fisico médico o un dosime-
trista se encarga entonces de disefiar el plan de tratamiento®. Esto incluye, en general,
escoger la energia de los haces, la disposicién angular de los mismos, la forma de los
campos y los factores de peso de cada uno de ellos. El TAC de planificaciéon se emplea
también para el cédlculo de la distribucién de dosis resultante.

LTAC significa tomografia axial computarizada. No todas las exploraciones son axiales. De hecho,
lo habitual es emplear tomografias helicoidales. Por motivos histéricos, sin embargo, en castellano se
emplea el término TAC para hablar de cualquier exploracién con tomografia computarizada.

2En Espana existe la figura del Oncélogo Radioterapeuta como especialista para la prescripcién de
dosis de radioterapia.

3En Espafia, esta responsabilidad recae legalmente sobre el facultativo especialista denominado Ra-
diofisico Hospitalario.
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Finalmente, el plan de tratamiento se evaliia y se aprueba tanto por el médico como
por el fisico y, frecuentemente, se verifica su dosimetria sobre un maniqui o fantoma,
antes de administrarse sobre el paciente. La dosis total del tratamiento no se da, habi-
tualmente, en una sola sesién sino que se administra en varias pequenas dosis denomi-
nadas fracciones. Por lo tanto, un tratamiento tipico de radioterapia puede durar varias
semanas con un fraccionamiento diario. Puede encontrarse informacién general sobre
el proceso global de planificacién de tratamientos radioterapéuticos en Bentel (1996),
Levitt (2006) Barrett (2009) o Videtic y Vassil (2011).

2.1. Definicion de voluimenes

Empleando un estudio CT y, posiblemente, otros estudios adicionales como RM o
PET, deben contornearse los siguientes volimenes o ROIs (por sus siglas en inglés?,
Region of Interest), definidos por la Comisién Internacional de Unidades Radiolégicas
(ICRU, por sus siglas en inglés) en ICRU (1999):

» GTV (Gross Tumor Volume). Contiene la regién macroscépica visible del tumor a
tratar en el TAC y la informacion obtenida de otras modalidades de imagen.

» CTV (Clinical Target Volume). Es posible que se haya extendido enfermedad mi-
croscépicamente mas alld del tumor visible en el escaner de planificacién. Como es
crucial matar -idealmente- todas las células tumorales para un tratamiento radio-
terapéutico curativo, se introduce un margen para hacer crecer el volumen blanco
o target y tener en cuenta la posible diseminacién microscépica del tumor. El vo-
lumen asi generado se denomina CTV.

» ITV (Internal Target Volume). Si el CTV se mueve durante la simulacién debido
a la respiraciéon o al movimiento interno de los érganos, se realiza una expansién
del mismo para tener en cuenta todas las posibles posiciones en las que este puede
situarse. El ITV sélo se genera cuando hay movimiento esperable y medible del
CTV. Por ejemplo, el ITV se emplea frecuentemente para tumores en pulmén, es-
pecialmente en tratamientos de radioterapia estereotdxica corporal (SBRT, por sus
siglas en inglés), donde se contornean varios GTVs en diferentes fases respiratorias.

» PTV (Planning Target Volume). Este volumen tiene en cuenta la incertidumbre en
la repetibilidad del posicionamiento del paciente respecto a la situacion de referen-
cia (simulacién) y las incertidumbres geométricas asociadas al ALE y al paciente.
Para ello, el PTV se genera aniadiendo un nuevo margen al CTV (o al ITV en su
caso). Estas incertidumbres pueden ser sistemdticas o aleatorias, y pueden ocurrir
mientras una fraccién se administra (intrafraccién) o entre fracciones (interfrac-
cién).

4Seguiremos la denominacién anglosajona para todos estos elementos por emplearse ampliamente en
la préactica clinica en Espana.
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Los mérgenes adecuados para convertir el target de GTV a CTV y de éste a PTV
dependen de la técnica de tratamiento y los protocolos clinicos empleados. En la figura
2.1 se ilustra la definicién de estos volumenes.

Figura 2.1: Concepto de GTV, CTV, ITV y PTV.
Obtenida de Hoyer et al. (2011).

Ademads de las ROIs relacionadas con el target, cada érgano de riesgo (OAR, por
sus siglas en inglés) también deben delinearse sobre el TAC de planificacién, de modo
que sea posible evaluar la dosis absorbida en los tejidos normales tras la elaboracién
del plan de tratamiento. De igual forma que con el PTV, puede construirse un margen
para salvaguardar al OAR teniendo en cuenta las distintas incertidumbres. El volumen
asi generado se denomina planning organ at risk volume (PRV). Puesto que el PTV es
una expansién del tumor, invade el tejido normal, de modo que debe encontrarse una
solucién de compromiso entre cubrir suficientemente el PTV con la dosis prescrita y
limitar la dosis en los OARs. Por tanto, encontrar los margenes éptimos es atin objeto
de investigacion y éstos variaran diferentes centros, técnica de tratamiento, sistemas de
imagen, localizaciones anatémicas y protocolos de fraccionamiento. Algunas recomenda-
ciones, segin la modalidad de tratamiento, para obtener y establecer estos margenes se
dan en ICRU (1999), Herk et al. (2000), ICRU (2004) o Molinelli et al. (2008).

2.2. Técnicas de tratamiento

Los primeros pacientes tratados con radioterapia datan de finales del siglo XIX y
hasta la década de los anos 30 del siglo XX se empleaban tubos de Coolidge o fuentes de
radio. Estos dispositivos estaban limitados a fotones de energias de entre 50-200 kV, por
lo que sélo podian tratarse tumores superficiales. Con las unidades de cobalto-60, con
emisiones de fotones de 1,17 y 1,33 MeV, en torno al final de la década de los 40, se hizo
posible tratar localizaciones més profundas. Energias més altas pudieron alcanzarse con
la introduccién de los ALEs (hasta en torno a 20 MeV), sentando las bases para que pu-
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dieran tratarse tumores profundos con dosis de hasta 60-70 Gy. El uso de imégenes para
el contorneo y planificacién de tratamientos comenzé con radiografias planares, técnica
conocida como radioterapia bidimensional (2D-RT). Se empleaban campos rectangula-
res que cubrieran el volumen a tratar, de modo que los OARs recibian también dosis
superiores en comparacion con las técnicas actuales. El disenio de bloques personalizados
tapando las a zonas a evitar ayudo en ese sentido, pero la dificultad en su produccion y
manejo los hacia poco practicos. Un poco més de detalle y referencias sobre el desarrollo
histérico de la radioterapia pueden encontrarse en Thariat et al. (2013) o Gianfaldoni
et al. (2017).

Desde la década de 1970, se han producido grandes avances generalizados en radiote-
rapia, empezando por la radioterapia 3D conformada (3D-CRT) gracias al uso de imagen
TAC, la radioterapia de intensidad modulada (IMRT), la radioterapia guiada por ima-
gen (IGRT), gracias a las cuales ha sido posible reducir margenes del target mientras se
aumentaban los niveles de dosis en el mismo, hasta llegar al &mbito de la SBRT.

2.2.1. Radioterapia 3D Conformada (3D-CRT)

La introduccién del TAC (Hounsfield (1980)) marcé el inicio de una época de cons-
tantes avances en radioterapia. Desde la década de 1980, las imédgenes radiogréificas
empleadas en la 2D-RT fueron paulatinamente dando paso al uso de estudios TAC, que
permitian realizar planificaciones tridimensionales de tratamientos, dando lugar a una
administracién de dosis mucho més precisa. Ademads, la incorporacién de los colimadores
multildmina (CML) (ver seccién 1.4) en los anos 90, abrié la posibilidad de emplear cam-
pos mucho més adaptados a la forma del tumor de forma préctica, evitando de forma
individualizada mucho mas tejido sano en cada paciente. Por tanto, la introducciéon de la
3D-CRT hizo posible un escalado de la dosis de prescripcion para cada tumor al reducir
la irradiacién sobre los OARs criticos.

El uso de imagenes TAC convierte en obligatorio el uso de ordenadores para calcular
la distribucién tridimensional de dosis sobre el paciente. Para ello existe una categoria
de software denominado sistema de planificacién de tratamientos (TPS por sus siglas en
inglés). Un TPS permite disenar el tratamiento y observar virtualmente la distribucién
de dosis depositada sobre el paciente empleando las imégenes obtenidas en el proceso de
simulacién. La correspondencia entre lo observado en el TPS y lo recibido por el paciente
depende, por tanto, de la capacidad de reproducir la situaciéon de la simulacién. Por
otra parte, se hace necesario emplear herramientas para la evaluacién de la informacién
tridimensional de dosis. Los TPS incorporan estas herramientas, como los histogramas
dosis-volumen (DVH por sus siglas en inglés), que constituyen una de las principales
referencias para la evaluacion de planes, o las curvas de nivel de dosis o curvas de
isodosis, que permiten una visualizacién grafica de la distribucion espacial de la dosis
del plan.

La planificacién en 3D-CRT se hace de forma directa, es decir, el plan es disenado de
forma manual por el fisico o dosimetrista. Buenas pautas para el diseno de tratamientos
pueden encontrarse en trabajos como Webb (1993), Bentel (1996), De Neve et al. (1996)
Barrett (2009) o Lee y Lu (2013).
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2.2.2. Radioterapia de intensidad modulada (IMRT)

La 3D-CRT convencional emplea fluencias relativamente uniformes a lo largo de
cada haz o incidencia. La radioterapia de intensidad modulada (IMRT') se desvia de esta
estrategia y administra una fluencia no uniforme para cada incidencia. Esto se lleva a
cabo variando las posiciones de los CMLs durante la administracién del tratamiento, de
modo que se generan segmentos de diferente forma para cada haz. En general, la IMRT
puede administrarse de dos formas: mediante la técnica denominada step-and-shoot o la
llamada sliding window. La primera consiste en irradiar segmentos estaticos y la segunda,
dinamicos. Es decir, mientras en una técnica step-and-shoot la radiacion se desconecta
cada vez que hay que cambiar de forma, en una técnica sliding window la radiacién
continia administrdndose incluso mientras las ldminas se mueven. Con la segunda se
gana en velocidad de administracién, pues el tiempo es un factor de importancia en
radioterapia si se consigue disminuir la probabilidad de movimientos del paciente, que
producen desviaciones respecto del tratamiento planificado. Sin embargo, como puede
imaginarse, la precision de la relacion entre dosis calculada y administrada es superior
en una irradiacién estatica. En ambos casos, no obstante, no hay haz mientras el gantry
se mueve ni variaciones de la tasa de fluencia emitida por el cabezal.

Sin embargo, una técnica mas reciente consiste en segmentacion dindmica, movi-
miento del gantry y modulacién de tasa de fluencia simultaneamente. Esta técnica ya
fue propuesta en Yu (1995) y se denomina radioterapia de intensidad modulada (IMAT).
No obstante, la implementacién més conocida de la misma se denomina arcoterapia vo-
lumétrica modulada (VMAT, por sus siglas en inglés). Una revisién sobre el uso de
VMAT en la clinica puede encontrarse en Teoh et al. (2011).

El uso de IMRT permite evitar los OARs obteniendo una conformacién de la dosis
alrededor del tumor mejor y permitiendo la posibilidad de generar concavidades en la
distribucién espacial de dosis. Esto puede observarse con profundidad, por ejemplo, en
Webb (2001) o Chao et al. (2013). Numerosos estudios en varias localizaciones muestran
que los pacientes tratados con IMRT tienen menores toxicidades que los tratados con
3D-CRT, incluso en situaciones de escalado de dosis (Chandra et al. (2005), Zelefsky
et al. (2008), Gupta et al. (2012), Dolezel et al. (2015), Shimizuguchi et al. (2017)).

Es posible disenar planes de tratamientos de IMRT de forma “directa”. Es decir, al
igual que en la 3D-CRT, pueden disenarse segmentos de forma manual que permiten una
distribucién espacial de dosis con concavidades. Esto se desarrollé de forma particular
en tratamientos de cdncer de cabeza y cuello (De Neve et al. (1996)) o mama (Evans
et al. (2000)), pero puede generalizarse a cualquier localizacién siguiendo una serie de
pautas. Surgen asi las llamadas “soluciones de clase” (Arrans et al. (2003)) para cada
localizacién, que consisten en un conjuntos de segmentos predefinidos y establecidos en
virtud de las pautas generales mencionadas.

Sin embargo, habitualmente la fluencia y los segmentos de los planes IMRT deben
ser computacionalmente optimizados especificando una serie de objetivos y restricciones
del plan de tratamiento, en lugar de especificar la forma de los campos manualmente.
Esto se denomina planificacién mediante optimizacién inversa o, mas brevemente, IMRT
inversa. En este caso, los objetivos se convierten en funciones matematicas que han de
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ser optimizadas. Por ejemplo, un objetivo en un plan IMRT puede ser maximizar la dosis
minima que la ROI del target reciba. Otro ejemplo puede ser minimizar la dosis media
a un OAR. Las restricciones o constraints, por otra parte, son condiciones obligadas
que el plan debe cumplir. Por ejemplo, se puede exigir como constraint la dosis maxima
aceptable a un OAR. Conseguir una combinacién adecuada de objetivos y/o constraints
no es una operacién sencilla y depende del algoritmo concreto del optimizador del TPS
y la experiencia y pericia del fisico o dosimetrista.

Se ha mostrado que las incidencias empleadas normalmente en una 3D-CRT no ne-
cesariamente son las 6ptimas para realizar un plan IMRT (Mohan y Bortfeld (2006)). Es
mas, el uso de haces opuestos no introduce ninguna ventaja cuando se emplea IMRT, por
lo que un nimero impar de haces equiespaciados se usa normalmente como una forma
simple de evitar estos haces opuestos.

2.2.3. Radioterapia guiada por imagen (IGRT)

El término IGRT se refiere al uso de imdgenes antes o durante el tratamiento (Grau
et al. (2008), Jaffray (2012)) y no es, en si mismo, una modalidad de tratamiento, sino que
se combina con otras como la 3D-CRT y la IMRT. El objetivo fundamental del empleo de
la imagen en radioterapia es asegurarse de la administracién precisa de la dosis sobre el
tumor mientras se intenta a la vez evitar innecesariamente tejidos sanos. De este modo,
durante el desarrollo del tratamiento, se toman imagenes del paciente para reducir los
errores asociados al posicionamiento del mismo. Los ALEs actuales incorporan sistemas
de imagen como los EPIDs (del inglés electronic portal imaging device), y, habitualmente,
un tubo de rayos X enfrentado al EPID y acoplado lateralmente al gantry del acelerador,
es decir, a 90° del cabezal. Otros ALEs emplean directamente el haz que sale del cabezal
utilizando espectros energéticos menores que los usados en el tratamiento. En general,
es posible obtener imédgenes ortogonales planares, denominadas imagenes portales o,
también, tomografias computarizadas si se hace girar el gantry. Este tipo de tomografias
suelen denominarse Cone Beam Computed Tomography (CBCT), en alusién a la forma
de cono del haz y en contraposicién al TAC habitual, cuyo haz tiene forma de abanico
(fan beam). E1 CBCT adquirido se compara con el TAC de simulacién, que sirve como
referencia, para conseguir un posicionamiento del paciente mas preciso. Si la mesa es
capaz de moverse en las tres direcciones y girar alrededor de los tres ejes posibles, es
posible corregir la posicion del paciente en los seis grados de libertad a través del CBCT.
Ademds, es posible emplear marcas fiduciales, esto es, cuya posicién se espera constante
a lo largo de todo el tratamiento, para un mejor ajuste entre las imagenes adquiridas y
de referencia (Ung y Wee (2011)). Todo esto permite la reduccién de los margenes entre
CTV y PTV y, por tanto, reducir més la dosis a estructuras criticas (Oehler et al. (2014)).
Si se emplean imagenes portales, estas se comparan con las correspondientes proyecciones
bidimensionales reconstruidas digitalmente a partir de las imagenes del TAC. Este tipo
de reconstruccién se denomina digitally reconstructed radiography (DRR).

Otras modalidades de imagen, como ultrasonidos, equipos fluoroscépicos o RM aco-
plada al ALE pueden emplearse o estdn bajo investigaciéon o desarrollo, aunque su uso
es menos frecuente clinicamente.
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2.2.4. Radioterapia estereotaxica corporal (SBRT)

El desarrollo conjunto de, por un lado, una técnica que permite conformar mejor
la dosis (IMRT) y otra que permite mitigar incertidumbres en el posicionamiento vy,
por tanto, reducir los mérgenes del PTV (IGRT), abre la puerta al escalado de dosis y
el hipofraccionamiento, es decir, reducir el nimero de fracciones, pues ambos aspectos
contribuyen a salvaguardar mas el tejido sano. Cuando se emplea un método con una
administracion muy precisa -habitualmente con un marco estereotaxico como referencia
independiente- sobre un target extracraneal, empleando una dosis tinica o muy pocas
fracciones hablamos de SBRT (ACR (2009)). Cuando el target se encuentra en el craneo
hablamos de radiocirugia estereotéxica (SRS). Los origenes de la SRS como tratamiento
de tumores pequenos localizados en el craneo se remontan mucho tiempo atras debido a
la mayor facilidad para inmovilizar el craneo y a la relativa radiorresistencia del cerebro
respecto a otras partes del cuerpo. El uso de los principios de esta técnica en otras
localizaciones anatémicas es, precisamente, lo que da su nombre a la SBRT. Puede
consultarse mas informacién sobre la SRS en Chin y Regine (2008).

La SBRT se caracteriza por varios aspectos: la inmovilizaciéon del paciente; la limita-
cién de la exposicion del tejido normal a altas dosis; el uso de dispositivos o estrategias
para tener en cuenta el movimiento interno de los 6rganos (por ejemplo, el respiratorio);
el uso de un marco estereotdxico; y una precisién elevada en la administracién de la do-
sis (Benedict et al. (2010)). Algunas estrategias de gestién del movimiento de érganos e
indicaciones clinicas para esta modalidad de tratamiento pueden verse en trabajos como
Tsang (2016) o Caillet et al. (2017). Debe notarse, no obstante, que la SBRT tampoco
constituye una técnica de administracién de tratamiento en si, sino que supone un con-
junto especifico de condiciones para el mismo. Es més, un tratamiento con SBRT puede
administrarse empleando 3DCRT, IMRT o VMAT, por ejemplo.

2.3. Calculo de dosis

La distribucién de dosis administrada al paciente no puede medirse directamente,
sino que debe ser calculada con anterioridad al tratamiento. El calculo exacto de la dosis
absorbida en los tejidos de un paciente es un problema matemadaticamente complejo que
requiere conocer con exactitud la geometria del paciente y el espectro energético del haz
empleado y necesita de una gran potencia de computacion. Sin embargo, a menudo en
el ambito clinico esto no es posible, de modo que se emplean soluciones semi-empiricas
que aproximan la distribucién de dosis calculada a la real en un rango de determinadas
condiciones. Esto hace que haya que tener consideraciones especiales a la hora de disenar
un plan, pues generar planes con condiciones mal modeladas pueden desembocar en
errores importantes en la evaluacion de la dosis. En tratamientos complejos, de hecho,
es esencial una verificacién experimental del calculo de dosis llevado a cabo por el TPS.

Hay varios métodos de célculo de la dosis, pero pueden dividirse en dos grandes
grupos. Los primeros estan basados en modelos aproximados, lo que los hace mas agiles.
Los segundos, resuelven problemas exactos utilizando unas pocas aproximaciones, lo
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que los hace menos inexactos. Entre esta segunda categoria, podemos distinguir dos
estrategias claramente diferenciadas: las simulaciones Monte Carlo (MC) y los algoritmos
que resuelven las ecuacién de transporte de Boltzmann. En los TPS, cominmente se
implementan tres tipos de algoritmos de célculo: los basados en modelos (a) Pencil
Beam (PB) y (b) Collapsed Cone (CC); y (c) los basados en simulaciones MC. Los
algoritmos que resuelven la ecuacién de transporte de Boltzmann son menos frecuentes
en el uso clinico. No obstante, el algoritmo Acuros X del TPS Eclipse de Varian
Medical Systems consiste en esta idea. Un buen resumen del proceso de calculo de
dosis y los diferentes algoritmos puede encontrarse en Ahnesjo y Aspradakis (1999). Por
otra parte, puede observarse una comparacién del resultado clinico de todos ellos, por
ejemplo, en Fogliata et al. (2007).

En este trabajo empleamos el TPS Pinnacle de Philips, que emplea algoritmos
basados en modelos analiticos aproximados. Ademds, en el capitulo 3 veremos més en
detalle las caracteristicas de Pinnacle, por lo que aqui nos ocuparemos simplemente de
dar una visién general de estos algoritmos.

2.3.1. Métodos de superposicién/convolucién basados en kernels

El primer paso es generar un modelo del haz suficientemente preciso. Es decir, se
asume que las propiedades del haz tienen expresiones analiticas dadas por pardmetros
caracteristicos de cada maquina concreta. Los valores de estos pardmetros pueden obte-
nerse ajustando el modelo a medidas experimentales o a simulaciones MC suficientemente
precisas, consideradas el gold standard del cdlculo de dosis. El modelo del haz puede em-
plearse entonces para obtener la fluencia energética primaria W(r), es decir, antes de
que cualquier interaccion tejido-haz tenga lugar. Se calcula, entonces, la energia total
liberada por unidad de masa en agua T'(r) (terma, por sus siglas en inglés) como

T(r) = U(r) (“) (2.1)

donde (%) es el coeficiente de atenuaciéon mésico del agua en funcién del espectro

energético de la fluencia primaria. Como sabemos, la dosis en cualquier punto consiste en
dos contribuciones: la dosis primaria -es decir, la que se deposita por las interacciones del
haz primario- y la dosis dispersa -la que se deposita por las interacciones de particulas
secundarias provenientes de posiciones r’. Por tanto, podemos obtener la dosis como la
convolucién del terma, que sélo tiene en cuenta la contribucién del haz primario, con
una funcién que dé cuenta de la dispersion de la dosis lateralmente. Esta funciéon A se
denomina dose spread function o kernel de convolucién (Ahnesjo et al. (1987)). Asi, se
tiene

D(r) = /T(r’)A(r —r)d’r’ (2.2)

La dose spread function A proporciona la distribucién de dosis resultante de la interac-
cién del haz primario en el punto r’. Puede hallarse, de nuevo, empleando simulaciones
MC (Mackie et al. (1988)). La convolucién proporciona la dosis en el punto r resultante
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de todas las interacciones de fotones primarios en todos los puntos r’ recorridos en la
integracion que contribuyen. El kernel A se calcula también en agua, y necesita corre-
girse cuando se encuentran inhomogeneidades en la densidad electrénica de los tejidos
del paciente. Es decir, los kernels deben adaptarse de modo que las distancias (r —r”)
queden corregidas segin el espesor equivalente en agua (WET por sus siglas en inglés)
del camino recorrido por la particula secundaria. El WET es la distancia del camino
recorrido escalada por la densidad electrénica relativa al agua de cada tejido en dicho
camino (Khan (2003)). Haciendo esto se obtiene para la dosis

D) = [ T(per)A (pemre(r — 1)) ' (2.3)

donde p,r’ es el WET desde la fuente a r’. Un célculo completo de superposicién/convolucion
puede ser computacionalmente caro porque en un calculo completo, la contribucién de
dosis proveniente de cada véxel debe tenerse en cuenta en el computo de la dosis de
todos los véxeles (Childress et al. (2012)). Por tanto, existen soluciones simplificadas
para reducir los tiempos de cdlculo a niveles clinicos aceptables.

2.3.1.1. Pencil Beam

Los algoritmos PB aproximan la convolucién de (2.3) por la superposicién de con-
voluciones de funciones analiticas a trozos a lo largo de un nimero finito de trazas del
haz, denominadas pencil beams (Ahnesjo et al. (1992)). Para ello, se pre-calculan los
denominados pencil beam kernels de deposicion de dosis a lo largo de una traza com-
pleta mediante simulaciones MC. Esto se hace para haces primarios monoenergéticos de
fotones y los resultados se almacenan en una base de datos en funcién de la energia.
Entonces, un kernel de un haz polienergético puede obtenerse por superposicién de los
pencil beam kernels pre-calculados. Pueden generarse los pencil beam kernels partiendo
de point-spread kernels, que representan el transporte secundario de electrones y fotones
en torno a un punto. Es decir, proporcionan la distribucion de energia o dosis en los
puntos alrededor del punto en el que se produce una interaccién en agua. Igualmente, se
pre-calculan mediante simulaciones MC y pueden integrarse para obtener la distribucién
a lo largo de toda la traza del pencil beam. La representacién de ambos tipos de kernel
puede observarse en la figura 2.2.

La presencia de inhomogeneidades se introducen escalando los kernels con base al
WET, que se calcula considerando la densidad electrénica total entre el punto de inci-
dencia del pencil beam y el véxel en el que la dosis se deposita. De esta forma los kernels
quedan acortados para altas densidades y alargados para bajas densidades. Sin embar-
go, estas correcciones sélo se aplican en la direccién de incidencia del haz, mientras que
lateralmente se asume que todo el medio es agua. Por tanto, los algoritmos PB adolecen
de inexactitud en el calculo para tejidos heterogéneos, incluso a pesar de las correcciones
por densidad, pues las todas las interacciones secundarias que no estén en la direccién
del haz se omiten completamente.
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a) b)

Figura 2.2: a) Pencil Beam Kernel y b) Point-Spread Kernel.
Obtenida de Pyyry (2016).

2.3.1.2. Collapsed Cone

Los algoritmos CC se basan en la discretizacién angular de los kernels en conos
(Ahnesjo (1989), Ahnesjo y Aspradakis (1999)). Asi, el kernel ahora proporciona la
distribucién de energia o dosis que produce una interaccién primaria en los véxeles dentro
de un cono con &pice en el punto de la interacciéon primaria. Toda la dosis se deposita
Unicamente en los véxeles a lo largo de la linea del eje central del cono. Sin embargo,
como los demas véxeles en el cono reciben dosis de los conos vecinos y cada véxel puede
incluirse en varios conos diferentes, las desviaciones producidas no son excesivas. La
exactitud y el tiempo de calculo de los algoritmos CC dependen del ntimero de conos
usados. Puede observarse un esquema en la figura 2.3.

El empleo del WET en trazas cénicas mejora el cdlculo de dosis con heterogeneidades.
Por otra parte, en los algoritmos CC si se modela la dispersion lateral y la retrodispersion,
aunque de forma simplificada y despreciando procesos de dispersion multiple.

2.4. Evaluacion de planes

En la préctica clinica no es practico evaluar la calidad de un plan de tratamiento
considerando la dosis en cada uno de los vixeles de la imagen del TAC usado en la plani-
ficacién. Debido a ello, se hace imprescindible el uso de algunas herramientas especificas
para la evaluacion de los planes.
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Figura 2.3: Ilustracién de la ventaja principal del CC: se reduce el tiempo de computo
porque se calcula la dosis en M x N puntos en lugar de en N x N x N puntos.
Obtenida de Cho (2014).

2.4.1. Histogramas dosis-volumen

La distribucién de dosis en los véxeles de una ROI puede reducirse a una representa-
cion grafica denominada histograma dosis-volumen (DVH), que permite una evaluacién
basada en algunas observaciones sobre estos elementos. En general, se distinguen dos
tipos de DVH:

» Los DVH diferenciales ({DVH) se calculan combinando en bins véxeles con dosis
similar y registrando su frecuencia o volumen combinada. Como hay una variacién
considerable en el tamano de los 6rganos y otras estructuras entre pacientes, gene-
ralmente el DVH se muestra en términos de volumen relativo en lugar de volumen

absoluto:
dDVH(DZ) = V; (2.4)

donde v; es el volumen relativo de todos los voxeles con dosis en el bin D;.

= En el &mbito clinico, sin embargo, es més relevante saber qué porcentaje de volumen
de una estructura recibe cierta dosis o mas. Para ello, se suelen emplear los DVH
acumulativos (cDVH):
cDVH(D;) =1- > v (2.5)
i|D>D;

De esta forma un ¢cDVH(D;) = 0,9 para una estructura significa que el 90 % de su
volumen recibe al menos la dosis D;.

Salvo que se especifique lo contrario, en lo que sigue nos referiremos al cDVH cuando
hablemos simplemente de DVH. Es muy comin también, para especificar puntos en el
DVH de una ROI, emplear:

Dv( %) O Dy (2.6)
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para referirnos a la dosis que llega al menos al porcentaje v del volumen de la ROI o
la dosis que llega al menos al volumen absoluto V. En el subindice también pueden ir
funciones como en el caso de Dyar, Dimin 0 Dmean, que se refieren a la dosis méxima,
minima y media, respectivamente, en la ROI. También usaremos

Vb o Vo (2.7)

para referirnos al volumen al que, al menos, llega la dosis D o al volumen al que, al
menos llega, el porcentaje d de la dosis de prescripcién para el PTV. Un ejemplo de
histogramas dDVH y sus correspondientes dDVH para varias estructuras se muestra en
la figura 2.4.
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Figura 2.4: Ejemplo de histogramas diferenciales (Diff) y acumulados (Cum) para un
PTV y un PRV. Se senalan los puntos del histograma Dggo;, Doso, Dsgo, v Do para
el PTV y el punto D,,eqn, s decir, la dosis media, para el PRV.

Obtenida de ICRU (2004).

2.4.2. Prescripciéon. Objetivos sobre el target

Tradicionalmente, la dosis de prescripcion se refiere a un punto (punto de referencia
ICRU) dentro del target donde la dosis pueda determinarse de forma ajustada y se
considere representativo del volumen a irradiar (ICRU (1999)). Sin embargo, el impacto
de las técnicas modernas de tratamiento y la imposicion de la imagen TAC como estandar
hacen recomendable el empleo de métricas basadas en DVH en su lugar (ICRU (2004)).
El objetivo, generalmente, es conseguir en el PTV una dosis lo més homogénea posible
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y cercana a la dosis prescrita, o bien especificar una dosis minima y una dosis méaxima
cercanas a la dosis de prescripcion.

No se recomienda utilizar, por ejemplo, la dosis minima que recibe un PTV, Dy,
para evaluar la calidad del tratamiento, debido a que habitualmente se calcula poco
precisamente al estar situados los véxeles de esa dosis en una zona de alto gradiente
en el borde del PTV. La dosis minima que llega al tumor deberia reportarse entonces
mediante la dosis casi-minima, mejor determinada, Dggo,. También pueden reportarse
otras dosis como Dgs .

La importancia clinica de la dosis absorbida méas baja por el PTV puede depender
de la posicién de la zona concreta en el PTV. Si se encuentra cerca del borde, es posible
que tenga menos relevancia clinica. Sin embargo, la localizaciéon de estas zonas en el
GTV o el CTV pueden ser motivo de mayor preocupaciéon. La informacion acerca de
la localizacién de estas zonas, sin embargo, no estd presente en un DVH. Por ello, es
necesario emplear herramientas de visualizacién de la distribucién de dosis corte a corte
(o 3D) para asegurarse de que el PTV estd siendo irradiado adecuadamente.

Respecto a la dosis méxima, se recomienda también en ICRU (2004) reportar la
dosis casi-maxima, Dy, por los mismas razones que en el caso anterior. Igualmente, la
mediana de dosis absorbida en el PTV, D5y puede ser una buena medida de la dosis
absorbida tipica en un tumor irradiado de forma relativamente homogénea.

Es posible generar planes con distintos objetivos de tipo DVH para una misma dosis
de prescripcién, segin el criterio clinico de cada institucién. Algunos ejemplos son (sea
Dp la dosis prescrita):

= Do59 > 95%Dp y Dmas < 107%Dp. (ICRU (1999))

" Dos9 > Dp y Dpag < 110%Dp. (Bruner et al. (2015))
2.4.3. Relaciones dosis-respuesta. Modelos TCP y NTCP. Ventana te-
rapéutica

Existen modelos que intentan describir los efectos de las relaciones entre dosis ab-
sorbida en un determinado volumen y la respuesta clinica que se observa. La forma mas
comun de abordar este problema es generar modelos para los indices biolégicos como
la probabilidad de control tumoral (TCP, por sus siglas en inglés) y la probabilidad de
complicacién de los tejidos sanos (NTCP) (Kutcher (1996), Baumann y Petersen (2005)).
Puede definirse la probabilidad de control tumoral sin complicaciones (UCP) como

UCP = TCP(1 — NTCP) (2.8)

En la figura 2.5 puede visualizarse un ejemplo de curvas TCP, NTCP y UCP para un
plan concreto. Como puede imaginarse, el objetivo fundamental es maximizar la TCP
minimizando la NTCP. Si se da el mismo valor a ambos objetivos, esto es equivalente a
maximizar la funcién UCP. Cuanto mas cerca se encuentren las curvas TCP y NTCP,
mas dificil es escoger un nivel de dosis para controlar el tumor sin danar tejidos sanos
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y mas bajo serd el valor de UCP. La distancia entre ambas curvas se denomina ven-
tana terapéutica, pues corresponde al rango de dosis en que el tratamiento puede ser
beneficioso.

Existen propuestas de modelos analiticos para estas funciones, pero no se trataran en
este trabajo. Pueden consultarse los trabajos Brahme y Argren (1987), Webb y Nahum
(1993), Deasy (1996) o Stavrev et al. (1996).
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Figura 2.5: Ejemplo de curvas TCP, NTCP y UCP para un caso de cancer de préstata
y el recto como OAR.
Obtenida de Sdnchez-Nieto et al. (2017).

2.4.4. Objetivos sobre organos de riesgo

En general, la dosis de prescripcion y la posibilidad de una cobertura mayor del PTV
viene limitada por las dosis de tolerancia de los érganos de riesgo involucrados en el trata-
miento. Estas dosis de tolerancia se establecen a través de observaciones experimentales
y mediante estudios clinicos aleatorizados. En general, debe distinguirse entre dos tipos
ideales de 6rganos de riesgo: tipo serie y tipo paralelo (Withers et al. (1988)). Los 6rga-
nos tipo serie funcionan de forma secuencial por lo que si una regién sufre dafios severos,
la funcionalidad del 6rgano completo queda comprometida. En contraste, pueden llegar
a tolerarse altas dosis una cierta regién de un érgano paralelo sin que la funcionalidad
global quede afectada. En la realidad no existen, sin embargo, estos comportamientos
extremos, sino puntos intermedios entre ambos. Aun asi, el comportamiento de cada
organo puede aproximarse por alguna de estas dos opciones. Los objetivos de dosis ab-
sorbida seran diferentes para cada tipo: en érganos serie no se permitird que ninguna
zona del OAR supere un determinado nivel de dosis, mientras que en érganos paralelo
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interesara que un cierto volumen del OAR no supere el nivel correspondiente. Es decir,
en érganos serie se especificard Do, = Dypgq v €n 6rganos paralelo, algin punto D, (%)
del DVH. En funcién de ello, de los resultados de los modelos NTCP y de los resulta-
dos observados en ensayos clinicos, en la literatura se proponen limites de dosis para
cada érgano (Withers et al. (1988), Emami et al. (1991), Dale y Olsen (1997)). En la
actualidad se emplean ampliamente los limites desarrollados en Bentzen et al. (2010),
referido a menudo como QUANTEC ( Quantitative Analyses of Normal Tissue Effects in
the Clinic). Este trabajo supone una completa guia préactica para categorizar los riesgos
de toxicidad basados en parametros del DVH.

No obstante, las asociaciones entre dosis absorbida en el OAR y los riesgos de efectos
adversos dados en estos trabajos se refieren, generalmente, a un esquema de fracciona-
miento convencional, es decir, de 2 Gy/fraccién. Es posible emplear otros esquemas de
fraccionamiento, es decir, combinaciones diferentes de dosis por fraccion y ntimero de
fracciones. En tales casos, es posible adaptar estos limites empleando el modelo lineal-
cuadratico como modelo predictivo de la respuesta de supervivencia celular de cada
tejido hasta un cierto valor de dosis por fraccién (Kirkpatrick et al. (2009)). No es el
objetivo de este trabajo ahondar en las implicaciones de diferentes esquemas de fraccio-
namiento. El lector puede encontrar mas informacién sobre esquemas de fraccionamiento
en Guirado Llorente et al. (2003), Joiner y Kogel (2009) o Guirado Llorente et al. (2016).

2.5. Optimizacién de planes de tratamiento

El objetivo de la planificacién de tratamientos es encontrar un plan 6ptimo adaptado
a cada paciente que equilibre la probabilidad de curacién y los riesgos de toxicidades en
tejido sano. El proceso de optimizacion de planes de tratamiento se denomina frecuen-
temente como “planificacién inversa” debido a que se comienza definiendo una serie de
objetivos y se solicita al sistema que encuentre una configuraciéon de haces adecuada para
cumplirlos. La mayoria de las estrategias de optimizacion se basan en procesos iterativos
en los que se recalcula la dosis mediante alguno de los algoritmos especificos para ello.
En este trabajo nos centraremos en este tipo de optimizacién, particularmente en la
implementada en Pinnacle. No obstante, existen algunas propuestas de calculo de dosis
como un problema inverso (Brahme et al. (1982), Cormack y Cormack (1987), Brahme
(1995)).

2.5.1. Grados de libertad en optimizacién de planes

Como hemos visto, existen distintas técnicas de tratamiento en radioterapia con foto-
nes’. Ademds de esta eleccién, entre los grados de libertad en la optimizacién de planes
se incluye: el esquema de fraccionamiento de dosis, la energia de los haces, sus inci-
dencias, su colimacién (estatica o dindmica), su perfil y su peso o importancia relativa.

®Existen otras modalidades de tratamiento segin el tipo de particula del haz (electrones, protones,
otras particulas pesadas y algunas otras elecciones mds exéticas), pero la discusién acerca de la eleccién
o6ptima del tipo de particula a emplear se escapa del objetivo de este trabajo.
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El perfil de los haces, cuando se emplea 3D-CRT, puede ser (relativamente) plano, en
forma de cufia o de cualquier otra forma conocida empleando compensadores o modifica-
dores del haz. Sin embargo, en planes IMRT el perfil de cada haz se divide en pequenos
elementos, cada uno con una intensidad o amplitud diferente. Esto puede conseguirse
dividiendo cada haz en segmentos, cada uno con una determinada fluencia, mediante el
uso de CMLs. La determinacién de la forma y fluencia de estos segmentos incrementa
el nimero de grados de libertad en la optimizacién de un plan IMRT. Por tanto, una
optimizacion que tenga en cuenta todos los grados de libertad posibles puede resultar
demasiado costosa o directamente imposible de manejar. Por ello, es habitual prefijar el
esquema de fraccionamiento, la energia, las incidencias e incluso el perfil de los haces
empleando elecciones fundamentadas fisica y/o clinicamente.

Ademsds, existen algunas propuestas de optimizacién de los dngulos de incidencia de
los haces una vez fijado el nimero de haces, de forma independiente a la optimizacion de
la colimacién y peso de cada uno de ellos (Wang et al. (2004)). Ademds, se han propuesto
otros modelo de optimizacién conjunta (Romeijn et al. (2005)), recientemente conocido
como optimizacién 4w, con aplicacién especial en tratamientos de SBRT (Dong et al.
(2013), Rwigema et al. (2015)).

Cuando se optimizan planes de arcoterapia de intensidad modulada, sin embargo, se
incluyen como grados de libertad la velocidad de rotacién del gantry y la posibilidad
de modular la tasa de dosis, ademas de la colimacién dindmica, generalmente todo al
mismo tiempo.

2.5.2. Proceso de optimizaciéon en IMRT

El proceso de optimizacién consiste en explorar las soluciones para una serie de con-
diciones dadas y hallar la mejor posible. Esto se hace empleando la denominada funcién
objetivo, que tiene en cuenta todos los objetivos y restricciones de dosis absorbida, con
su nivel de importancia relativa o peso, que se hayan planteado. La minimizacién del
valor de esta funcién permite alcanzar el patrén de intensidad 6ptimo para cada haz (y
entre haces).

En los algoritmos implementados en un TPS pueden incluirse una serie de condi-
ciones inviolables (hard constraints) para restringir las soluciones a aquellas que son
posibles o realizables. Por ejemplo, puede prohibirse el uso de intensidades negativas
para un haz o determinados tamanos de campo o direcciones. Esta situacion se repre-
senta esquemdticamente en la figura 2.6a, en la que la intensidad para dos haces con
incidencia fijada se restringe a la zona posible. En el interior de esta regién se tiene un
conjunto de soluciones que satisfacen todas las hard constraints. Ahora, si se establece
un conjunto de soft constraints u objetivos, que pueden referirse a conseguir o restringir
determinados niveles en un DVH, buscar uniformidad de dosis en una ROI o incluso
referirse a distribuciones de magnitudes radiobiolégicas como la EUD.

El niimero de dimensiones del espacio de soluciones posibles se corresponde con el
nimero de beamlets con intensidad independiente en que dividimos todos los haces. Por
ejemplo, si se tienen cinco haces (incidencias) y el drea de cada campo se discretiza en
40 x 40 beamlets, el espacio de soluciones contendrd 5 x 40 x 40 = 8000 dimensiones.
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Si la intensidad de cada beamlet puede tomar 10 valores, por ejemplo, el nimero de
posibles soluciones serfa de 108°%0. Una bisqueda exhaustiva, por lo tanto, no es posible.
Este niimero crece con el niimero de incidencias y es muy superior, por tanto, cuando se
optimizan técnicas de tipo IMAT.

Para encontrar el patron de intensidades éptimo se empieza inicializando la intensi-
dad de cada uno de los posibles beamlets. Las dos estrategias méas comunes de inicializa-
cién consisten en o bien asignar la misma intensidad a todos los beamlets que atraviesen
el target o bien asignar intensidad cero a todos los beamlets. Idealmente, las condiciones
iniciales no deberfan influir en el resultado. Sin embargo, esto no ocurre en la practica,
como puede visualizarse en la figura 2.6¢).

Con independencia de su formulacién, la solucién al problema de optimizacion se
obtiene buscando iterativamente el minimo de una funciéon objetivo. Hay dos formas
generales de hacer esto: emplear métodos deterministas o métodos estocasticos. En los
deterministas, dadas las mismas condiciones iniciales y la misma configuracién, siempre
se encuentra la misma soluciéon. Un ejemplo de este tipo es el método del gradiente o
del descenso més pronunciado (Morse y Feshbach (1953)). En cada nueva iteracién, el
método del gradiente encuentra un valor de la funciéon objetivo menor que el ultimo
(Bortfeld (1999), Holmes y Mackie (1994)). En los métodos estocésticos, se seleccionan
pasos aleatorios en cada iteracién para comprobar si regiones del espacio de soluciones
son peores que la anterior. Un ejemplo es el método de annealing simulado (Mageras y
Mohan (1993)). La mayor ventaja de los métodos deterministas es la velocidad. Por otro
lado, no esta garantizado encontrar el minimo global de la funcién objetivo si existen
multiples minimos locales . La tinica forma, para métodos deterministas, de encontrar el
minimo global en esos casos, consiste en inicializar el problema desde varias condiciones
iniciales diferentes y comprobar cudl es el minimo més pequetio. No obstante, en rigor,
seria necesario recorrer todas las trayectorias posibles en el espacio de soluciones para
acabar encontrando el minimo global. Los métodos estocésticos si tienen la posibilidad
de escapar de minimos locales al probar aleatoriamente el valor de la funcién objetivo
en otras regiones del espacio de soluciones, de modo que con el suficiente tiempo existe
la garantia de encontrar la solucién 6ptima. En la practica, los tiempos de optimizacién
disponibles son limitados.

En ambos casos, la convergencia al minimo es mucho maés réapida al principio que
al final de la optimizacién. Por tanto, es necesario establecer criterios de parada de la
bisqueda iterativa. Por ejemplo, son comunes los métodos automaticos para finalizar
la optimizacién si la funcién objetivo cae por debajo de un umbral dado. Algunos TPS
permiten también la finalizacién manual.

2.5.3. Optimizacién por beamlets y optimizacién basada en aperturas

Tanto para métodos deterministas como estocasticas, se establecen dos estrategias
generales para el problema de optimizacién en IMRT.

En la optimizacion por beamlets, cada campo se discretiza en una rejilla de sub-haces
o beamlets de intensidad independiente. Una vez se tiene el mapa éptimo de intensidades,
debe traducirse en unas instrucciones de administracién del tratamiento de acuerdo a la
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técnica particular y a las caracteristicas fisicas de la maquina que se empleen. Este pro-
ceso se conoce como “segmentacion” (leaf segmentation). Tras el mismo, y dependiendo
de la técnica de administracién, el cdlculo final de dosis puede resultar en una distribu-
cion significativamente diferente de la sugerida por el plan optimizado. Esta discrepancia
se denomina “error de convergencia” (Jeraj y Keall (2000)). Hay dos causas para esta
discrepancia. Por un lado, en la optimizacion, a menudo, se usa un modelo mas simple
debido a razones de velocidad de deposicién de energia que el usado en el cdlculo final
de dosis. Por otro, el calculo final de dosis tiene en cuenta las limitaciones del CML y
el optimizador no. Algunos ejemplos de estas limitaciones son la distancia de apertura
minima que debe mantenerse entre dos ldminas opuestas (para que no se toquen y se
pueda producir dano mecdnico) y las UM minimas permitidas para una administracién
ajustada de la dosis correspondiente a un segmento.

Por otra parte, la optimizacién basada en aperturas evita el paso de segmentacion
a ldminas y tiene en cuenta las limitaciones asociadas al CML durante cada iteracion.
Lo que ahora se busca es el conjunto de aperturas fisicas y su peso relativo que mejor
patrén de intensidades produce sin la discretizacion explicita del haz en beamlets. Las
aperturas suelen inicializarse segtiin la forma de la proyeccién de los PTVs. Hecho esto,
se van modificando iterativamente o se van generando nuevos segmentos de apertura
diferente basados en aumentar la dosis en regiones “frias” -zonas con menos dosis de la
deseada- o disminuir la dosis en zonas “calientes” -zonas con mas dosis de la deseada-. La
bisqueda de las mejores aperturas directamente es la mejor estrategia tanto para planes
basados en segmentos con el CML como para planes de tipo IMAT, ya que si se emplea
el mismo algoritmo que en el calculo final de dosis, se evitan los errores de convergencia.
Ademas de generar nuevos segmentos, el optimizador puede modificar los limites de los
segmentos anteriores para proteger mejor OARs o mejorar la homogeneidad de dosis en
el target.
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Figura 2.6: Ilustracion las soluciones posibles y éptimas para la optimizacién del peso
de dos haces en un plan. Si es un plan IMRT, los haces pueden dividirse en miles de
subelementos (beamlets), cada uno con su propia fluencia, por lo que el espacio solucién
tiene un enorme nimero de dimensiones independientes. En la parte superior izquierda
se representa una regién de soluciones posibles. En la derecha, las soluciones 6ptimas
cuando se usa la funcién objetivo sobre la regién de soluciones posibles. Se indican dos
minimos: uno local y otro global. Este tltimo es la mejor solucién posible. Finalmente,
en la parte inferior, se representan dos resultados de busqueda de minimos basada en el

método del gradiente, visualizdandose el efecto de comenzar la busqueda desde diferentes
condiciones iniciales.

Obtenida de ICRU (2004).
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Parte 11

Métodos
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Capitulo 3

Sistemas de planificacién de
tratamientos. Philips Pinnacle

Pinnacle es un sistema de planificacién de tratamientos (TPS) de la marca comercial
Philips. En general, un TPS es un software con herramientas dedicadas a ayudar al fisico
o dosimetrista durante la planificaciéon de un tratamiento de radioterapia. En este trabajo
se ha empleado la versién 9.4 de Pinnacle y lo aqui expuesto se refiere a la misma.

Antes de planificar cualquier tratamiento es necesario especificar las caracteristicas de
los aceleradores de los que se dispone en un proceso conocido como commissioning. Los
algoritmos de cédlculo de dosis empleados en Pinnacle se basan en modelos fisicos que
contienen una serie de parametros dependientes de las caracteristicas de cada acelerador
y del haz concreto que éste produce. El proceso de commissioning consiste en llevar a
cabo y registrar una serie de medidas experimentales necesarias para obtener el valor
de estos pardametros libres en el modelo correspondiente a cada ALE. En general, el
espectro energético de dos ALEs clénicos no coincide, por lo que esto debe realizarse
estrictamente para cada maquina. Pinnacle cuenta con un médulo llamado Physics en
el que se introducen todos estos datos. Cuando un ALE queda completamente modelado,
se dice que estd comisionado en Pinnacle. Puede encontrarse una discusion detallada
sobre la filosofia del commissioning y los datos necesarios especificos de cada maquina
en Nath et al. (1994).

Si un ALE se ha comisionado en Pinnacle, puede emplearse para disefiar un tra-
tamiento en el médulo Planning. En este, se incluyen diferentes secciones para guiar el
proceso de planificaciéon de un tratamiento. En primer lugar, se dispone de una seccion
Setup en la que se especifica la informacién del TAC de simulacién. Puesto que el cédlcu-
lo de dosis se realiza empleando las densidades electronicas de cada tejido, es necesario
establecer una correspondencia (curva de calibracién) entre las HU! en cada véxel del
TAC y la densidad electrénica del tejido alli situado. Ademas, debe situarse el punto de
origen de coordenadas referidas al paciente, lo que se visualiza gracias a la colocacion de
marcas radio-opacas sobre la superficie del paciente donde los laseres empleados en la

'HU significa Unidades Hounsfield, una magnitud relacionada con el nivel de gris observado en un
estudio TAC.
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sala de simulacién se proyectan. Cualquier otra modalidad de imagen puede fusionarse,
es decir, registrarse geométricamente. La siguiente seccién es Contours. En ella, pueden
definirse ROIs sobre el TAC de simulacién para especificar los volimenes target y los
OARs. Para ello, se dispone de herramientas especificas de dibujo (por puntos, lineas,
segmentacién por valor de pixel, etc.). Las siguientes secciones son Points y Beams. En
ellas se especifican, respectivamente, puntos de interés (POIs) y las caracteristicas de los
haces a emplear en el tratamiento. Los POIs pueden definirse para varios propositos. Por
ejemplo, para referencia anatémica, prescribir dosis a un punto, evaluar dosis absorbida
o servir de isocentro de un haz. El isocentro es un punto asociado a la maquina de tra-
tamiento y se encuentra en el lugar en el que los tres ejes de rotacién del ALE se cortan.
Asi, el isocentro de un haz sirve para posicionar al paciente adecuadamente para la ad-
ministracién del mismo. Ademads del isocentro, hay que especificar varias caracteristicas
mas de un haz, como su energia, incidencia, conformacién o peso relativo.

Una vez se hayan definido los haces a utilizar en el tratamiento, puede emplearse la
seccién Dose. En ella se procede al cédlculo de la dosis sobre el paciente. Para ello, es
necesario definir previamente la dosis de prescripcién, que es la condicién que se fija para
definir el niimero de UMs de cada haz?. Hay varias formas de especificar esta condicién
de dosis prescrita en Pinnacle: fijando la dosis en un POI o fijando la dosis media,
minima o maxima en una ROI. Ademas, debe especificarse la rejilla de célculo. Es decir,
delimitar la zona en la que el TPS va a calcular la dosis y la resolucién espacial del
mismo. Entonces, puede especificarse un algoritmo de calculo de dosis para obtener la
distribucién tridimensional de dosis sobre el paciente. Pinnacle incorpora algoritmos
de convolucién/superposicién como los explicados en el apartado 2.3.1. En la seccién
Eval se proporcionan herramientas de evaluacién de la distribucion obtenida: puede
configurarse el formato de las lineas de isodosis, visualizar el DVH o comparar diferentes
planes. Finalmente, se tiene la seccién IMRT, que constituye el optimizador de Pinnacle
para disenar tratamientos con IMRT inversa. En 3.2 profundizamos en esto.

En lo que resta de este capitulo se presentan algunas caracteristicas especificas de
Pinnacle que son usadas en el desarrollo de este trabajo. El resto de caracteristicas
de este TPS quedan fuera de nuestro propésito. No obstante, pueden consultarse mas
detalles en Philips (2012).

3.1. Expansion y contraccién de ROIs

En la seccién Contours de Pinnacle se proporciona una herramienta llamada ROI
Ezpansion/Contraction. Esta funcionalidad permite generar nuevas ROIs empleando
operaciones sobre ROIs ya definidas. Cada una de las ROIs ya existentes en el plan
pueden marcarse con una de las siguientes caracteristicas:

= Source. Significa que la ROI marcada actuard como base de la operacion. Es
decir, la nueva ROI generada estard basada en esta. Es obligatorio marcar, al

2En Pinnacle un haz no lleva un niimero de UMs independiente, sino un peso relativo respecto al
nimero de UMs total, que se calcula para cumplir con la condicién de dosis prescrita.
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menos, una ROI como Source, pero es posible marcar mas de una. En tal caso, la
base de la operacién sera la unién todas las ROIs marcadas como tal. Es decir,
puede emplearse para obtener una operacién suma en légica de cojuntos.

= Awoid interior. Significa que se evitard en la ROI generada aquellas regiones de
la ROI marcada como Avoid interior que se encuentren dentro de la(s) ROI(s)
marcada(s) como Source. Puede emplearse, por tanto, para obtener una operacién
resta en légica de conjuntos. Es posible marcar varias ROlIs.

= Avoid exterior. Significa que se evitard en la ROI generada aquellas regiones
de la ROI marcada como Awvoid exterior que se encuentren fuera de la(s) ROI(s)
marcada(s) como Source. Puede emplearse, por tanto, para obtener una operacién
interseccion en légica de conjuntos. También es posible marcar varias ROIs.

Asi pues, establecida la caracteristica de cada ROI (Source, Avoid interior, Avoid exterior
o ninguna) se establece una regién “base” mediante las citadas operaciones de légica de
conjuntos. Ahora, se puede generar una nueva ROI basada en esta regiéon de varias
formas:

= Empleando el botén Ezpand. En este caso, se genera una ROI anadiéndole a esta
region “base” un cierto margen. Es decir, se expande. El margen puede ser uniforme
o puede especificarse un margen particular para cada una de las seis posibilidades
(tres direcciones -lateral, craneo-caudal y antero-posterior- y dos sentidos). Puede
visualizarse un ejemplo en la figura 3.1.

= Empleando el botén Contract. En tal caso, se genera una ROI contrayendo la region
“base” en lugar de expandiéndola. De nuevo, los margenes pueden especificarse de
forma uniforme o particular.

= Empleando el botén Create ring. Pese a que con las dos herramientas anteriores
ya es posible crear anillos en dos pasos®, se afiade esta funcionalidad para hacerlo
directamente. En tal caso, la ROI generada serd una que rodea a la regiéon “base”
con un espesor dado en la especificacién del margen. De nuevo, éste puede ser
uniforme o particularizarse por direcciones. Puede verse también un ejemplo en la
figura 3.2.

Si se especifica el valor 0 para el margen, es indiferente pulsar Fzpand o Contract pues
no hay margenes que anadir o sustraer. En tal caso, se obtiene simplemente la regién
“base” obtenida segtn la légica explicada mas arriba.

3.2. Optimizador

La seccion IMRT del médulo Planning de Pinnacle contiene la interfaz de trabajo
entre el usuario y el optimizador de planes de tratamiento con IMRT inversa. Como

3Se entiende aqui que un anillo es una estructura tridimensional que rodea a otra ROL Puede obtenerse
igualmente generando una ROI expandida y luego generando otra ROI marcando como Source la ROI
expandida y como Awvoid interior la ROI inicial.
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Source ROI

Destnation ROI (Source ROl + 0.5 cm)

Figura 3.1: Expansién de una ROI con un margen uniforme de 0,5 cm.
Obtenida de Philips (2012).

Source ROI Source ROI
surrounded by ring ROI

Figura 3.2: Generacién de una nueva ROI tipo anillo alrededor de una ROI.
Obtenida de Philips (2012).

se explicd en el apartado 2.5, los optimizadores emplean una construcciéon denominada
funcién objetivo a partir de una serie de objetivos y restricciones especificadas al sistema.

Los objetivos y restricciones en Pinnacle estan referidos necesariamente a una ROI
definida previamente. Las ROIs que se usan no tienen por qué coincidir necesariamen-
te con los volimenes clinicos: pueden definirse ROIs ad hoc con objeto de “guiar” al
optimizador. En la figura 3.3 se da un ejemplo de este tipo de estructuras.

Pinnacle tiene dos tipos de condiciones para la funcién objetivo, en concordancia
con lo expuesto en el apartado 2.5.2. Se denominan aqui objetivos (antes denominados
como soft constraints) y constraints (antes denominados como hard constraints). Como
alli se dijo, el optimizador estd forzado a cumplir las segundas, es decir, el espacio
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Figura 3.3: La nueva ROI se crea para limitar la dosis en la zona anterior del target
(naranja).
Obtenida de Philips (2012).

de soluciones se restringe a aquellas que cumplen con lo dado como constraint®. Asi,
desde un punto de vista matemaético, sélo los objetivos contribuyen a la funcién objetivo
mientras los constraints limitan el dominio de la misma. Los valores objetivo dependen de
la diferencia entre lo conseguido con el plan actual y lo especificado. Consecuentemente,
si un objetivo se cumple su contribucién a la funcién objetivo es nula. Si no se cumple,
su valor objetivo depende de lo “lejos” que esté de cumplirse. Ademas, el usuario decide
qué importancia tiene cada objetivo otorgandole un peso relativo que incremente el valor
objetivo del mismo. Es intuitivo, por tanto, dar un mayor peso a aquellos objetivos de
mayor relevancia clinica o cuyo cumplimiento contrae mayor interés. Las posibilidades
que se ofrecen para especificar objetivos y constraints son las siguientes:

= Min Dose. Se cumple cuando la ROI en cuestion tiene una dosis minima mayor
que la especificada. Puede especificarse como ambos tipos de condicion.

s Mazx Dose. Se cumple cuando la ROI en cuestion tiene una dosis méxima menor
que la especificada. Puede especificarse como ambos tipos de condicién.

= Min DVH. Se cumple cuando un porcentaje dado de la ROI en cuestién tiene una
dosis igual o mayor que la dosis especificada. Es decir, se fuerza a que la curva
DVH esté por encima del punto dado. Puede especificarse como ambos tipos de
condicion.

= Max DVH. Se cumple cuando un porcentaje dado de la ROI en cuestiéon tiene una
dosis igual o menor que la dosis especificada. Es decir, se fuerza a que la curva

4Nétese que es necesario dar alguna condicién como objetivo para que el sistema pueda optimizar. Si
todo lo especificado son constraints, el espacio de soluciones queda limitado y, dentro de esa regién, no
hay ningin criterio para elegir una sobre otra.
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DVH esté por debajo del punto dado. Puede especificarse como ambos tipos de
condicion.

= Uniform Dose. Su valor objetivo se hace mas pequenio conforme mas uniforme se
hace la dosis en la ROI en cuestién, es decir, conforme menos diferencias de dosis
se encuentran en la misma. No puede especificarse como constraint.

= Uniformity. Es la condicién constraint para la condicién de dosis uniforme. Se
especifica un porcentaje que es el valor maximo de la desviacién estandar relativa
para la dosis de la ROI en cuestiéon. Como no se especifica un nivel de dosis concreto,
debe acompanarse de otra condicién.

En versiones mas recientes de Pinnacle se tienen, ademas de estos objetivos basados en
el DVH, objetivos basados en otra métrica, conocida como dosis uniforme equivalente
generalizada (gEUD), relacionada con los modelos radiobiolégicos TCP y NTCP. Su
empleo queda fuera de este trabajo, aunque puede consultarse informacién sobre su
base, funcionamiento y uso en Niemierko (1999), Wu et al. (2003) Zhou et al. (2007) o
Zinchenko et al. (2008).

3.2.1. Funcién objetivo en Pinnacle

Las expresiones matematicas concretas usadas por Pinnacle para cuantificar la fun-
cién objetivo vienen dadas en Lof et al. (2003). En general, dados n objetivos, la funcién
objetivo F' se construye como suma de las contribuciones o valores objetivo f* de cada
objetivo k especificado:

F= Zn: F* (3.1)
k=1

El objetivo k se especifica mediante un nivel de dosis d* referido a una ROI con volumen
V subdividida en véxeles. El véxel ¢ posee un volumen V; -luego un volumen relativo
Av; = V;/V-y, dado un plan de tratamiento, recibe una dosis d;. Entonces, el valor
objetivo para los objetivos Min Dose y Max Dose viene dado por la expresién

di — d*\’
Fk:wka(di,dk)< - ) Av; (3.2)

eV

donde f(d;,d*) = H(d* — d;) para objetivos Min Dose y f(d;,d*) = H(d; — d*) para
objetivos Maz Dose, siendo H la funcién escalén, y w* es el peso relativo o importancia
que se otorga al objetivo. Este peso esta definido por el usuario y su funcién es incre-
mentar el valor objetivo de un objetivo concreto para que el optimizador se centre mas
en él.

Las expresiones para los objetivos de tipo Min DVH y Max DVH, en los que se
expresa un porcentaje 7 del volumen de la ROI, son extensiones de la expresién (3.2).
Asi, el volumen de la ROI se separa en dos partes: el subvolumen de dosis alta Vg y
el subvolumen de dosis baja Vi, donde la separacion viene determinada por el volumen

40



fraccional especificado n (para el caso de Min DVH) o 1—n (para el caso de Max DVH).
Entonces, el valor objetivo se evalia como F* en (3.2) sustituyendo V por Vi (Min
DVH) o por Vg (Maz DVH).

En el caso de los objetivos de tipo Uniform Dose también se emplea la expresion
(3.2) pero haciendo f(d;,d*) = 1, es decir

k k d’L - dk 2
Ff=w Z T Av; (3.3)

Esta formulacién hace que el algoritmo tienda a administrar la misma dosis a todos los
voxeles de la ROL.

3.2.2. Optimizacién de fluencias (optimizacién por beamlets)

Llamemos 7 a una distribuciéon de fluencias para las incidencias de los haces dadas.
La optimizacion de fluencias trata, entonces, de encontrar la 7 6ptima para resolver el
siguiente problema:

minimizar F(7) = Z F*(7)
=1 (3.4)
C(r) <0
72>0

donde C(7) denota el conjunto de constraints y la condicién 7 > 0 prohibe fluencias
negativas. Notemos que la fluencia es una magnitud continua y, por tanto, para su
implementacién real, debe modelarse parcelando las aperturas de los haces en elementos
mas pequenos o beamlets. Se define entonces la matriz ODM (opening density matriz),
que describe la transmisién® a través de cada uno de estos elementos para una apertura
dada. La optimizacién real consiste, entonces, en encontrar la configuracién de valores
Optimos para estos elementos de matriz, imponiendo la condicién de que no puedan ser
negativos. Los objetivos se refieren, sin embargo, a dosis y no a fluencia u ODM, por
lo que es necesario emplear un motor de cdlculo de dosis, que proporciona una funcién
d(1) para pasar de ODM a distribucién de dosis.

Para ello, se emplea una ODM razonablemente estimada 7(9) como punto de partida
de la optimizacién. Entonces, se realiza una busqueda iterativa segin un algoritmo de
programacién no lineal conocido como NPSOL (Gill et al. (1986)). Este método encaja
dentro de los métodos deterministas de tipo gradiente planteados en el apartado 2.5, es
decir, en cada paso se buscan las direcciones de descenso del valor de la funcién objetivo
de modo que F (T(j+1)) < F (T(j)). Para reducir el tiempo necesario de computacién,
ademas, durante una primera fase de iteraciones se simplifican las condiciones impuestas,
tratdndolas de forma rigurosa sélo durante las ultimas iteraciones para asegurara una
solucién final mas ajustada.

5 . ., ’ . . . . . . , . s
°La transmisién serd muy similar a la fluencia si no se incluye ningiin modificador en la linea del haz,
pero serd diferente cuando se empleen, por ejemplo, compensadores o cunas.
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3.2.3. DMPO (optimizacién basada en aperturas)

Si se emplea la optimizacién de ODM, es necesario finalmente convertir la solucién
obtenida en una configuracion de segmentos realmente administrables teniendo en cuenta
todas las limitaciones fisicas de la maquina e impuestas por el usuario. Esto puede inducir
el error de convergencia explicado en el apartado 2.5.3. Como alli se dijo, una soluciéon
para evitar esto es emplear una optimizacién basada en aperturas. Esto se implementa
en Pinnacle bajo el nombre de DMPO (Direct machine parameter optimization).

Dado un modelo de haz para un acelerador, puede calcularse la distribucién de fluen-
cias de unas incidencias dadas, T a partir de una serie de puntos de control descritos
por la posicion de las laminas del CML, z, y los pesos relativo de cada segmento, w.
El concepto de punto de control difiere del de segmento en lo siguiente: los puntos de
control son discretizaciones de los segmentos en el caso de irradiaciones dinamicas. Es
decir, cuando la irradiacién consiste en un movimiento continuo de las laminas (y/o el
gantry), cada punto de control representa una posicién instantdnea x en concreto y una
tasa de dosis fijada por su peso w. No obstante, en el caso de irradiaciones estéticas (Step
and shoot), habré tantos puntos de control como segmentos, por lo que, en este caso,
son conceptos equivalentes. Asi, pues, el modelo esta descrito por la funcién 7(z,w). El
problema de optimizacién (3.4) puede reescribirse como:

minimizary ., F(x,w)
C(z,w) <0
Ax <b
w >0

(3.5)

donde F(x,w) = f(d(7(xz,w))) y de forma similar C(z,w) = ¢(d(7(z,w))). La condicién
w > 0 asegura que no haya fluencias negativas y la condicién Ax < b describe las
limitaciones impuestas por la maquina y el usuario a las posiciones de las ldminas. Entre
las limitaciones de la maquina se incluyen, por ejemplo, la especificacion de distancia
minima entre un par de laminas, interdigitacion de dos laminas adyacentes o distancia
maxima que puede recorrer una lamina, entre otras. El usuario, ademds, especifica otras
como area minima del segmento, nimero maximo de segmentos o nimero minimo de
UM para cada segmento.

El problema de optimizacion con DMPO es més complicado de resolver que la op-
timizacién de fluencias. Esto se debe a la presencia de multiples minimos locales en el
espacio de soluciones, su mayor falta de linealidad de las restricciones y el alto grado de
acoplamiento entre parametros. Por tanto, un buen punto de partida es necesario para
obtener un plan de calidad. Para ello, en Pinnacle, la optimizacion DMPO comienza
con unas pocas iteraciones en las que se busca una distribucién de fluencias adecuada,
que se convierte rapidamente a unas pocas aperturas o segmentos. Durante el resto de
iteraciones, las posiciones = de las laminas y el peso de los segmentos se optimizan. De
nuevo, se emplea un algoritmo de tipo gradiente para hallar una actualizacién del plan
que mejore, en cada paso, la versién del plan anterior hasta encontrar un minimo.En
este trabajo se emplea exclusivamente la optimizacién DMPO.
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3.3. Lenguaje de scripts de Philips Pinnacle

Pinnacle cuenta con un lenguaje de programacion interno para desarrollar scripts
que automaticen diferentes acciones llevadas a cabo en el entorno de planificacién. Este
trabajo consiste, de hecho, en el diseno de un script de Pinnacle, que puede ejecutarse
sobre el plan de cualquier paciente para generar volimenes y objetivos de optimizacién.
En lo que sigue exponemos una breve introduccién al lenguaje, centrdandonos en los
aspectos mas relevantes para el desarrollo de este trabajo. Puede encontrarse una guia
més amplia en Geoghegan (2007).

Pinnacle esta programado en un lenguaje orientado a objetos y cualquier accién que
realiza durante la planificacién de un tratamiento se corresponde con una instrucciéon
en este lenguaje. Asimismo, la interfaz grafica de usuario realmente funciona generando
instrucciones codificadas segun este lenguaje. La estructura del lenguaje es similar a la
de otros orientados a objetos: se definen clases con propiedades y métodos, que sirven
de plantilla para los diferentes objetos. Las clases se jerarquizan unas sobre otras, de
modo que, por ejemplo, no es posible tener un objeto Beam sin un objeto Trial que lo
contenga. Ademas, los objetos de la misma clase se agrupan en listas. Una lista, ademas,
es también un objeto.

Uno de los objetos que nos interesan es el Trial (versién o intento del plan), que se
agrupa en la lista TrialList. Cada Trial contiene otros objetos, generalmente también
agrupados en listas, como Beams (haces) o Prescriptions (prescripciones), que a su vez
también contienen objetos. La forma de acceder a esta jerarquia es empleando el sepa-
rador punto (.) entre una lista y el objeto seleccionado de esa lista o entre el objeto y
una clase subordinada del mismo. Puede seleccionarse un elemento concreto de una lista
mediante su nombre, su indice o con las palabras reservadas Current, Next, Previous,
First o Last para referirnos al elemento actual, al siguiente, al anterior, al primero o al
altimo de la lista, respectivamente. Por ejemplo, si se quiere acceder al angulo de gantry
(incidencia) de un determinado haz, puede escribirse:

TriallList.Current.BeamList.Current.Gantry

Los mensajes en el lenguaje de Pinnacle se interpretan como instrucciones. Basi-
camente, sirven para que el sistema ejecute una orden, modificando las propiedades de
algin elemento del plan, generando nuevos elementos, mostrando informacién al usuario,
etc. Cada mensaje finaliza con el cardcter punto y coma (;). El operador de asignacién
de valores es el simbolo igual (=). Asi, ejemplos de mensajes son

Triallist.Current.BeamList.Current.Name = ¢‘RT_LAT’’;
TriallList.Current.BeamList.Current.Gantry = 90;

donde hemos asignado el nombre “RT_LAT” al beam actual del trial actual y le he-

mos dado una incidencia de 90°. Nétese que las cadenas de caracteres se indican entre
comillas dobles. Los comentarios se especifican con doble barra (//).
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3.3.1. Variables: el objeto Store

Pueden generarse variables para almacenar valores (nimeros o cadenas de carac-
teres). Pinnacle cuenta con un objeto denominado Store para ello. Cada objeto de
Pinnacle, de hecho, tiene su propio Store en el que el usuario puede definir unas propie-
dades del objeto de manera personalizada. Las variables definidas en el Store principal
de un plan se muestran al usuario mediante el objeto StoreEditor, siendo modificables
por éste. Esto sirve de interfaz de entrada de datos para el usuario. En contraste, las
variables creadas en los Stores de los objetos del plan no son editables por el usuario sino
que sélo son accesibles a través del cédigo. A cambio, tienen la versatilidad de poder
repetir la misma variable para cualquier instancia de un mismo objeto. En el cédigo
generado en este trabajo se emplean variables del Store principal exclusivamente para
tomar datos que el usuario debe introducir.

3.3.2. Estructuras de control

El lenguaje de scripts de Pinnacle sélo posee una estructura de control de flujo, de
tipo condicional. Se trata de una construccion de tipo if-then-else. La sintaxis general es
la siguente:

IF.<Datol>.<TEST>.<Dato2>.THEN.<Accionl>.ELSE.<Accion2/Dato3>= <Valor3>;

donde la palabra TEST se refiere a la comparacion que se lleva a cabo entre Datol
y Dato2. Por ejemplo, las opciones para comparar nimeros son EQUALTO, GREA-
TERTHAN, GREATERTHANOREQUALTO, LESSTHAN y LESSTHANOREQUAL-
TO para comparar si Datol es igual, mayor, mayor o igual, menor o menor o igual que
Dato2, respectivamente. Pueden ejecutarse varias instrucciones en el lugar de Accionl o
Accion?2 empleando llaves ({}) para englobarlas.

Pese a que no existen estructuras de control de tipo bucle definidas en el lenguaje de
Pinnacle, es posible generar bucles empleando la estructura if-then-else mediante el si-
guiente procedimiento. Es posible llamar a un fichero llamado Fichero diferente para que
se ejecuten las instrucciones alli contenidas mediante la instruccién Script.ExecuteNow
= "Fichero";. De este modo, por cada bucle debemos generar un fichero independiente.
Si queremos que el bucle se recorra i veces, hay que generar una variable con ese niimero®
y otra que controle el fin del bucle, por ejemplo una variable llamada Bucle, a la que se
le da el valor 1. Cada vez que se llama al fichero, la variable 7 baja en una unidad su
valor (mediante el comando Store.At.i.Subtract = 1;). Al final del bucle, se colocan
dos estructuras if-then-else de modo que cuando i valga 0, se hace Bucle igual a 0 y
mientras Bucle valga 1, se vuelva a llamar al mismo fichero. El siguiente cédigo, en un
fichero cuyo nombre se encuentra almacenado en la variable File del Store, sirve como
ejemplo de un bucle.

SEn este trabajo hemos generado estas variables en el Store de la lista RoiList, por no emplear la
Store principal para no mostrar estas variables al usuario.
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//Variable que sirve para indicar que el bucle siga ejecutandose
Store.FloatAt.Bucle = 1;

//Bucle (tipo WHILE)

IF.Store.FloatAt.i.GREATERTHAN.#"#0" .THEN = {

// CODIGO A EJECUTAR EN EL BUCLE

//Actualizamos el numero de pasos restantes del bucle
Store.At.i.Subtract = 1;

s
//Condicion de final de bucle: actualizamos el valor de bucle a 0O
IF.Store.FloatAt.i.EQUALTO.#"#0" .THEN.Store.FloatAt.Bucle = 0;

//Reejecutamos el fichero (un paso nuevo del bucle)
IF.Store.FloatAt.Bucle .EQUALTO.#"#1" .THEN.Script.ExecuteNow = Store.StringAt.File;

En este trabajo se han generado hasta 15 ficheros para servir de bucles, a los que

se les ha dado la extensiéon “.loop”. Pueden consultarse més detalles sobre cémo se ha
generado el cédigo en el Apéndice A.
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Capitulo 4

Algoritmo de planificacion

Como se ha visto en los capitulos anteriores, el diseno de tratamientos de IMRT
es un proceso complejo tanto por las dificultades para el cdlculo de dosis como por
las limitaciones de los optimizadores. En este trabajo hemos codificado un script de
Pinnacle basado en el algoritmo aqui presentado para generar automaéaticamente una
serie de ROIs ttiles para la optimizacién con una serie de objetivos asociados en el TPS
Philips Pinnacle. Con ello, se pretende facilitar la obtencién de planes clinicamente
aceptables de una forma mas simple, rapida y reproducible. Este capitulo se estructura
del siguiente modo. En primer lugar, especificamos qué se considera un plan clinicamente
aceptable en este trabajo. Luego, se especifican las condiciones estdndar que se han
seleccionado para la optimizacién (tipo de optimizacién, restricciones marcadas por el
usuario, etc). Describimos posteriormente la generacién de dos tipos de ROIs, las que
sirven para conseguir cobertura y homogeneidad de la dosis en los PTVs y las que sirven
para limitar la dosis en el resto de estructuras. Se prosigue estableciendo el tipo y nivel
de dosis de cada objetivo en la optimizacién y, finalmente, se dan algunas consideraciones
especiales a tener en cuenta para mejorar los resultados del método.

4.1. Objetivos clinicos

Tal y como se expuso en los apartados 2.4.2 y 2.4.4, los objetivos clinicos a conseguir
en un plan varfan segin la institucién e incluso segin el médico solicitante. En este
trabajo se ha seguido el convenio adoptado en el Hospital Universitario Virgen Macarena
de Sevilla, consistente en los siguientes puntos:

= Respecto a los PTVs:

e Objetivo de cobertura. Se desea que al menos el 95% del PTV tenga una
dosis igual o superior a la dosis de prescripcion (Dp): Dgso > Dp.

e Objetivo de homogeneidad. Se desea que la dosis maxima en el PTV no su-
pere el 110% de la dosis de prescripcién: Dper < 110%Dp. Nétese que,
realmente, este objetivo supone una cierta homogeneidad de dosis en el PTV
en combinacién con el primero.
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» Respecto a los 6rganos de riesgo (OARs):

e Restricciones generales. Se siguen las recomendaciones para la limitacién de
dosis dadas por el grupo QUANTEC en Bentzen et al. (2010), adaptando
los valores de dosis en caso de fraccionamientos no convencionales segin los
pardametros radiobioldgicos dados en Wals y Macias (2008).

Puede ocurrir que el PTV resultante de la expansion del CTV se solape con las
estructuras de los 6rganos de riesgo o sus expansiones (PRVs). En tales casos, a veces
conviene proteger el OAR. Para ello, se busca que la curva de isodosis de la dosis de
prescripcion no cubra el PTV completo, sino la ROI resultante de excluir la zona de so-
lapamiento del PTV. Este concepto ha sido denominado proteccion integrada simultanea
(SIP por sus siglas en inglés) en Brunner et al. (2016), en analogia con el concepto de
boost integrado simultéaneo (SIB), en el que una determinada zona del PTV recibe una
dosis mayor que el resto del mismo simultdneamente (Guerrero et al. (2004)). En este
trabajo, por ejemplo, se realiza una SIP cuando se realizan planes de tratamiento de
cancer de préstata, en los que el CTV consiste en la préstata completa y normalmente
su expansion tiene solapamiento con el recto. Asi pues, generalmente se evaluaran los ob-
jetivos de cobertura y uniformidad sobre el volumen resultante de quitar la interseccion
entre PTV y recto al PTV.

4.2. Parametros de la optimizacion

En este trabajo nos centramos en planes producidos con IMRT estatica (step and
shoot) empleando el optimizador DMPO de Pinnacle. No obstante, no tenemos mo-
tivos para pensar que no pueda aplicarse a planes con IMRT dindmica o técnicas de
arcoterapia de intensidad modulada (VMAT o RapidArc). Incluso sélo con IMRT step
and shoot es dificil comparar, en general, planes producidos en diferentes instituciones
debido a la variabilidad de los parametros empleados. Por ejemplo, el nimero de inci-
dencias, el nimero de segmentos, el nimero de UMs administradas o el area minima de
cada segmento son especificaciones importantes que hacen que el plan se someta a un
compromiso entre cumplimiento de los objetivos clinicos, simplicidad del plan y tiempo
de tratamiento. Estas dos tltimas cuestiones tienen su importancia: por un lado, un
plan excesivamente complejo puede desembocar en una mayor discrepancia entre la do-
sis calculada y la realmente administrada. Por el otro, aumentar en exceso el nimero
de segmentos para obtener una modulacién mejor hace que el tiempo de tratamiento se
dispare, lo cual conduce a una mayor probabilidad de movimiento del paciente mientras
se le administra el tratamiento, de modo que la distribucién de dosis planificada no se
materializa. Por tanto, en cada institucién deberia llegarse a un acuerdo de compromi-
so entre estas caracteristicas dependiendo, a su vez, de la precisién y velocidad de los
aceleradores disponibles y de la carga de trabajo a asumir.

En nuestro caso, todos los planes se llevan a cabo con un area minima de segmento
relativamente grande (10-15 cm?), lo que hace que el calculo de la dosis sea, en gene-
ral, mas fiable al evitar campos excesivamente pequenos y se obtenga un nimero de
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UM menor, lo que reduce el tiempo de tratamiento y la dosis como consecuencia de
la radiacién dispersa en el cabezal (Qi y Xia (2013)). Igualmente, se exige un minimo
de 5 UM por segmento para evitar problemas de falta de linealidad de la dosis cuando
se administran pocas UMs (Sharpe et al. (2000)). Por ultimo, se especifica un nimero
maximo de segmentos relativamente bajo para conseguir unos tiempos de tratamiento
lo mas bajos posible.

Los aceleradores empleados son los modelados en Pinnacle en el Hospital Universi-
tario Virgen Macarena:

= Siemens Primus, equipado con un CML de 29 pares de laminas doblemente
focalizadas, con una anchura de lamina proyectada sobre el isocentro de 1 cm en
las 27 ldminas centrales y 6,5 cm en los dos pares periféricos.

» Siemens Oncor, equipado con un CML de 80 pares de laminas, con anchura
proyectada sobre el isocentro de 5 mm para todos los pares de ldminas.

En general, para tratamientos més complejos o con estructuras criticas més cercanas
al PTV se disenan planes para Siemens Oncor debido a la mayor resolucién de su
CML y a su mejor sistema de IGRT.

4.3. Generaciéon de ROIs de planificacién y objetivos de
optimizacién

El empleo de ROIs auxiliares en la planificacién destinadas a propiciar un mejor
desempeno del optimizador es un recurso ampliamente utilizado en el diseno de trata-
mientos con IMRT. En el caso concreto de Pinnacle, ya existen algunas propuestas en
la literatura para la generacién automatizada -a través de scripts- de este tipo de ROIs
auxiliares. Pueden consultarse, por ejemplo, los trabajos Kunze-Busch (2007), Xhafer-
llari et al. (2013) o Boylan y Rowbottom (2014). De hecho, las tltimas versiones de
Pinnacle incorporan un médulo denominado Autoplanning basado en estas ideas. Fun-
damentalmente, estos algoritmos gestionan las intersecciones entre varios PTVs y entre
PTVsy OARs y especifican objetivos para cada una de ellas. Ademaés, es comin emplear
ROIs que rodeen a los PTVs denominadas normalmente “anillos de conformacién” para
exigir una caida del nivel de dosis en esa zona. Por tltimo, emplean un proceso iterativo
en el que, tras cada optimizacion, se generan nuevas ROIs con las zonas frias y las zonas
calientes resultantes y se especifican nuevos objetivos para calentarlas y enfriarlas, res-
pectivamente. Sin embargo, este proceso iterativo puede llegar a durar considerablemente
y supone una “caja negra” para el usuario.

De este modo, proponemos una estrategia alternativa a las anteriores para conseguir
guiar al optimizador de Pinnacle hacia planes que cumplan con los objetivos clinicos
dados en 4.1 con las condiciones dadas en 4.2. En lugar de especificar objetivos sobre
puntos del DVH de un PTV completo, se subdivide éste en estructuras concéntricas
similares a capas de cebolla. Denominamos en este trabajo a cada una de estas estructu-
ras “capas internas” o simplemente “capas”. A cada una de estas capas se le asocia un
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objetivo de optimizacién de tipo Uniform Dose (ver la seccién 3.2) con niveles de dosis
escalonados, de modo que a la capa mas interna se le exige el mayor nivel de dosis y a
la méas externa, el menor. Con ello, se pretende asegurar que, de haber puntos calientes,
éstos se concentren en la zona mas interna del PTV, que suele coincidir con el GTV o, al
menos, con el CTV. Del mismo modo, de haber puntos frios, estos deberian situarse en la
periferia del PTV. Esto resulta consistente con la gestién de las posibles incertidumbres
asociadas al posicionamiento del paciente: concentrar la zona de mayor dosis en el centro
y la zona de menor dosis en la periferia redundara, en el promedio de los errores de todas
las fracciones, en una probabilidad mayor de cobertura del PTV. El nivel de dosis que
debe especificarse en los objetivos de tipo Uniform Dose es superior al de la dosis de
prescripeion, ya que nos interesa, segin lo visto en 4.1 que el 95 % del volumen reciba la
dosis prescrital.

Implementaciéon de la proteccion integrada simultanea. Para tener en cuenta
los casos en los que nos interese proteger la zona de solapamiento entre un OAR y
un PTV, la primera operacién que realizamos en nuestro script es excluir todas estas
zonas de solapamiento de los PTVs. Esto se hace solicitando al usuario de Pinnacle
que especifique qué ROIs de las definidas deben considerarse como PTV y qué ROIs
se corresponden con OARs cuya interseccién se quiere proteger. Asi, para cada PTV se
genera una nueva ROI cuyo nombre es el mismo anadiéndole el sufijo “_UNIF” (porque
es la ROI a la que se va a exigir uniformidad) consistente en los PTVs originales con la
exclusion de las zonas mencionadas. Sobre estas nuevas ROIs se generan las diferentes
capas.

Gestion de miiltiples PTVs. En ocasiones los planes a disenar no estan compuestos
de un solo PTV. De hecho, podemos encontrarnos con varios casos: PTVs multiples
disjuntos con igual o distinta dosis de prescripcién o PTVs que se solapan con distinta
dosis de prescripciéon. En este iltimo caso, el criterio que seguimos aqui consiste en hacer
primar la dosis de prescripcién mayor. Es decir, se disena el plan de modo que el PTV de
mayor dosis de prescripcién quede cubierto y la zona restante del PTV de menor dosis
de prescripciéon quede cubierta con este 1ltimo nivel.

Debe notarse, ademads, que en estos casos es imposible obtener una caida inmediata
del nivel alto de dosis al nivel bajo de dosis. Por ello, es apropiado generar un anillo
de conformacién sobre el PTV de mayor dosis para exigirle una dosis intermedia entre
ambos niveles de dosis. No obstante, este anillo no puede colindar con el PTV por la
misma razon que anteriormente: no podemos exigir una caida inmediata. Por ello, se
deja un cierto margen entre el PTV y su anillo de conformacion, resultando en una zona
a la que no se le exige ninguna condicion.

Consideraciones especiales y correcciones. Hay situaciones particulares en las que
el optimizador no funciona bajo las circunstancias habituales y que deben, por lo tanto,

1Es de esperar que si especificamos la dosis de prescripcién como el nivel de dosis del objetivo Uniform
Dose, sblo el 50 % del volumen reciba esta dosis.
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“prepararse” previamente. Un caso especial es el de tumores cercanos a la superficie del
paciente. Puesto que la profundidad del maximo de dosis, para una energia nominal de
6 MV?2, se sittia en torno a 1,5 cm, es de esperar que en zonas mas someras sea dificil
obtener un determinado nivel de dosis sin aumentar la dosis en zonas mas profundas
del PTV. Esto lleva a veces a la obtencién de planes alejados del objetivo clinico a
través del optimizador, creando zonas excesivamente calientes. Por ello, se introduce la
siguiente correcciéon: a todos los PTV_UNIF se les excluyen las zonas superficiales hasta
una determinada profundidad dada por el usuario. Asi se consiguen planes mas racionales
clinicamente aun a costa de ignorar la zona del PTV mas cercana a la piel. Una forma
efectiva de mejorar esta situacién es emplear un bolus®. En todo caso, corresponde al
clinico la decision de sacrificar la cobertura en zonas superficiales obteniendo un plan
aceptable en el resto de regiones o utilizar un bolus. En este segundo caso, la piel efectiva
en nuestro script pasa a ser la superficie externa del bolus, por lo que la distancia
especificada por el usuario se evaluard desde esta superficie.

Otro caso de consideracién especial es cuando se tienen cavidades de aire en el interior
de un PTV. Como los fotones practicamente no interactian en el aire, la dosis calculada
en esas zonas tenderd a ser muy inferior a la calculada en el resto de tejidos. Esto
hace que el optimizador tienda a “calentar” estas regiones, empleando, posiblemente,
una fluencia superior a la necesaria. Este efecto es especialmente palpable en casos de
cancer de pulmon, donde las expansiones del GTV muy probablemente incluyen aire
circundante. Una forma de abordar este problema es sobreescribir la densidad del PTV
con presencia de aire en la primera optimizacion, asignandole densidad agua. Esto hace
que se obtenga un buen punto de partida para tratar la presencia de aire. Sin embargo,
debe notarse que la distribucién de dosis asi obtenida no es la real, por lo que una vez
obtenida la solucién inicial es obligatorio deshacer el cambio de densidades y volver a
optimizar partiendo de la configuracién conseguida con la primera optimizacion. Esto,
sin embargo, no estd incluido en el proceso automéatico de nuestro script y, por tanto,
queda a criterio del dosimetrista si realizar esta operacién o no.

Asi pues, la forma general de actuar es la siguiente:

1. Se crea una ROI denominada “BODY” empleando la funcién de Pinnacle consis-
tente en segmentar la imagen segin un umbral para distinguir entre aire y tejido.
Esto supone generar un volumen con todo el cuerpo del paciente. A este volumen
se le realiza una contraccién, generando una ROI que denominamos “BODY _INT” |
eliminando las zonas superficiales hasta una profundidad especificada por el usua-
rio.

2. Se ordenan los PTVs especificados por el usuario por dosis de prescripcién. Para
ello el propio usuario debe especificar al programa la dosis de prescripcién de cada

2Esta energfa es la que empleamos en este trabajo y, en general, puede considerarse la mis empleada
en planes de IMRT. Energias superiores tienen el maximo a mayor profundidad, por lo que este efecto
incluso es mas relevante.

3Un bolus es un material con densidad equivalente a agua que se coloca sobre la piel del paciente
para incrementar la profundidad efectiva que ve el haz. El espesor del bolus puede seleccionarse segin
la profundidad real que sea de interés tratar.
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ROI marcada como PTV.

. Se coloca el foco sobre el PTV de mayor dosis de prescripcion. En caso de que
haya més de uno, el orden es arbitrario (concretamente, se toma la ROI que esté
ordenada primero anteriormente).

. Se genera el PTV_UNIF antes mencionado como el original excluyendo todos los
volimenes marcados como OARs a los que proteger y todas las zonas exteriores al
volumen “BODYINT”.

. Se miden las dimensiones del PTV_UNIF generado buscando el corte maximo y
minimo en el que se ha contorneado esta ROI en las tres direcciones: craneo-caudal
(eje z), anteroposterior (eje y) y lateral (eje x).

. Se generan contracciones con pasos equiespaciados de las longitudes obtenidas en el
paso anterior? en las tres dimensiones segiin el niimero de capas especificado por el
usuario. En la primera contraccién se genera el “nicleo” del volumen: la capa mas
interna. En cada nueva contraccién se evitan las capas ya generadas para conseguir
la arquitectura deseada de capas de cebolla. Cada capa tiene el nombre del PTV
miés el sufijo “.Cx” donde x representa el orden de la capa empezando por la mas
interna (“_C1”). En este punto se crea un objetivo de tipo Uniform Dose para
cada capa creada, de forma escalonada y equiespaciada segin el porcentaje de la
dosis de prescripcion especificado por el usuario para las capas mas interna y mas
externa. Ademads, como en la capa més externa es donde hay mayor probabilidad
de falta de cobertura, se anade un objetivo de tipo Min Dose para esta capa. Por
el mismo motivo, los pesos de cada objetivo van incrementandose linealmente con
cada capa (1 para la capa mds interna, 2 para la siguiente, 3 para la siguiente,
etc.).

. Este proceso puede fallar si la forma geométrica de la ROI contiene concavidades
muy acusadas. Por ello, se comprueba tras cada contraccion si el volumen de la
ROI generada es nulo. En tal caso, se elimina el volumen creado. Por tanto, puede
ocurrir que finalmente se tengan menos capas de las especificadas por el usuario.

. Se realizan dos anillos de conformacién (iguales en las tres dimensiones) del volu-
men PTV_UNIF. La primera ROI generada tiene el nombre del PTV mas el sufijo
“_A0” y su espesor viene dado por el usuario. Sobre este anillo no se exigira ningin
objetivo. De hecho, esta ROI se borra al final del algoritmo. La segunda ROI tiene
el sufijo “_A1”, un espesor de 5 mm y si que sirve para exigir una caida de dosis
alrededor del volumen PTV_UNIF. Para este segundo anillo se genera un objetivo

“Esto es asi excepto para el eje z. Como generalmente se crean planes con haces cuyo eje estd en el
mismo plano axial, la superposicién de estos en la direccién craneo-caudal (z) es muy inferior a la que
tienen en las direcciones contenidas en el plano axial. Es decir, la caida de dosis que puede conseguirse
en el eje z es mas pronunciada. Por ello, dividimos por 10 la longitud de contraccién en este eje, lo que
tiene el efecto de estrechar la longitud de la caida de dosis solicitada en las capas.
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10.

11.

12.

de tipo Max Dose con el porcentaje de la dosis de prescripcion especificado por el
usuario.

. Si hay mas PTVs, se vuelve al paso 4, pero ahora el nuevo PTV_UNIF no sdlo

excluira los OARs a proteger y las zonas exteriores a “BODY_INT”, sino también
todos los volumenes creados previamente.

Se generaran las capas y los anillos correspondientes al nuevo PTV_UNIF. Sin
embargo, se excluye de estos nuevos anillos las regiones ya ocupadas por anillos
de conformacién previos. Asi: si el segundo PTV tiene igual dosis de prescripcién,
esto simplemente evita duplicidad de objetivos en la misma regién. Y si el segundo
tiene menor dosis de prescripcion, esto evita que se exija un gradiente excesivo en
las zonas cercanas al PTV de mayor dosis.

Cuando no queden més PTVs, se generan otras ROIs. En primer lugar, una de-
nominada “TOTAL” que incluye todas las capas y anillos generados (incluidos los
anillos “_A0”). Sobre este, se genera un nuevo anillo denominado “TOTAL_A1",
de 1 cm de espesor, con un objetivo de tipo Mazx Dose con el porcentaje de la
(mayor) dosis de prescripcién especificado por el usuario.

Se emplea el volumenn “BODY”, generado en el primer paso, como fuente para
generar la ROI “RESTO” que se obtiene excluyendo el volumen “TOTAL” pre-
viamente generado. Se anade un objetivo de tipo Maz Dose sobre el “RESTO”
para limitar la dosis integral en zonas alejadas de los PTVs, con el porcentaje de
la (mayor) dosis de prescripcién especificado por el usuario.

De este modo, a excepcién de las pequenas regiones mas cercanas a los PTVs, todo el
cuerpo del paciente queda subdividido en otros volimenes con objetivos de optimizacién
especificados. Recopilando, vemos que el usuario debe especificar, de modo interactivo
con las ventanas de Pinnacle los siguientes pardmetros:

Las ROIs que constituyen los PTVs.

Las ROIs que constituyen los OARs a proteger.

La dosis de prescripcién de cada PTV.

El nimero de capas que se va a hacer en cada PTV.

La profundidad hasta la cual se excluyen las zonas superficiales de los PTV_UNIF.

El porcentaje de cada dosis de prescripcién para los objetivos de la capa mas
interna y la capa mas externa.

El espesor de los anillos “_A0” o lo que es lo mismo, la distancia hasta los anillos
“7A177 i

El porcentaje de la (mayor) dosis de prescripcién para el objetivo de cada anillo
“7A177 i
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» El porcentaje de la (mayor) dosis de prescripcion para el anillo del total “TO-
TAL_A1”.

» El porcentaje de la (mayor) dosis de prescripcién para el volumen “RESTO”.

En la figura 4.1 se representa un diagrama esquematico de las operaciones que lleva
a cabo el script.

Clasificacién de Establecer dosis o Introducir
ROIs: PTVs y " | de prescripcién de 7| parametros del
OARs a proteger cada PTV algoritmo
v
Creacion de Ordenacion de los
BODY y ———-( PTVs por dosis de
BODY _INT prescripcion
Objetivos Uniform
Capas
A . internas
PTV_UNIF = PTV - equiespaciadas Si—| Objetiva Min Dose
QARs a proteger -
- zonas fuera de
BODY_INT - Capas -
anteriores - Anillos Anillos d_e'
anteriores conformacion Obijetivos Max
- (restando Dose
Si v anillos
anteriores)
¢Hay mas PTVs?

Anilio Objetivo Max
. sobre | Dose
no TOTAL
Y
TOTAL =
Unidn de
Capas y RESTO = Objetivo Max
Anillos - BODY - | —» Dose
TOTAL

Figura 4.1: Diagrama de flujo del algoritmo de generacién de ROIs y objetivos de optimi-
zacion. Los rectangulos representan generacién de ROIs y las formas ovaladas generacion
de objetivos.

93



Capitulo 5

Presentacion y evaluacion de
casos clinicos

En lo que sigue, presentamos una serie de casos clinicos a los que aplicar el algoritmo
previamente explicado. Algunas consideraciones deben tenerse en cuenta.

En primer lugar, aunque el algoritmo esta diseniado para funcionar con cualquier
caso, por como se construyen las capas es de esperar que se obtengan volimenes més
razonables con geometrias similares a esferas o, en general, sin concavidades muy alar-
gadas. Esto puede verse asi: como las capas se generan contrayendo segun las distancias
entre los cortes mas separados en cada seccién, con figuras como una “U”, por ejem-
plo, las distancias tomadas en el No obstante, en caso de tener PTVs con estas formas
irregulares, una opcién posible es subdividir manualmente el PTV en varios y darles
igual dosis de prescripciéon durante el desarrollo del script. Otra opcion es simplemen-
te especificar un nimero mayor de capas, aun a costa de que algunas de ellas acaben
borrandose por no tener volumen real. No obstante, aunque el funcionamiento del algo-
ritmo en esos casos pueda no ser éptimo, parece razonable que siga proporcionando un
resultado relativamente bueno.

El script implementado no favorece ninguna direccién de incidencia en concreto’,
de modo que es de esperar, igualmente, que funcione mejor en situaciones simétricas
respecto al eje craneo-caudal del paciente. No obstante, una buena eleccién de incidencias
es critica en cada caso, con independencia de la ayuda a la optimizacién que supone el
empleo de nuestro algoritmo.

La eleccion del conjunto de los parametros a especificar debe depender, por tanto,
esencialmente de la geometria del caso a disenar. En este trabajo se han seleccionado
una serie de parametros para los casos clinicos que se exponen a continuacién mediante
suposiciones razonadas y pruebas de ensayo y error. Sin embargo, debe entenderse que en
determinadas localizaciones la reproducibilidad de la situacién geométrica es mayor que
en otras. Por ejemplo, los tratamientos de cdncer de prostata suelen ser muy parecidos:
la préstata completa suele constituir el PTV a tratar, por lo que suele ser una ROI

1A excepcién hecha de la consideracién para el eje z dada en la seccién 4.3, que supone el empleo de
campos coplanares en el plano axial.
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relativamente similar a una esfera, en una situacion centrada y simétrica en el paciente
y con un patrén de incidencias 6ptimas estudiado y definido en la literatura (véase,
por ejemplo Schreibmann y Xing (2004) o Chanyavanich et al. (2011)). Esto hace que
pueda emplearse una “plantilla” de valores iguales para los parametros del algoritmo
practicamente en todos los casos. Sin embargo, los tumores de cabeza y cuello presentan
una variabilidad considerable en forma, tamano y localizacion por lo que la seleccién de
incidencias y parametros del algoritmo puede variar de un caso a otro.

5.1. Evaluacion de planes

En lo que sigue se presentardn algunos casos clinicos de interés. Se pretende que
estos casos sean representativos de las situaciones mas habituales en la practica clinica
y suficientemente diversos como para presentar la respuesta del algoritmo frente a un
rango amplio de posibilidades. Todos los casos se han planificado previamente en el
Hospital Universitario Virgen Macarena por parte de radiofisicos hospitalarios clinicos
creando manualmente volimenes de planificacién y especificando y corrigiendo objetivos
de optimizacién segun la experiencia de cada usuario. Denominaremos a estos planes asi
generados planes “clinicos”.

En cada caso, se presenta el resultado final de aplicar el script (etiquetamos estos
planes como “SBAP”, por el inglés Shell-Based Automated Planning, nombre que se ha
dado a este método) y se comparan con los planes clinicos. Cada plan se evalia mediante
tres herramientas:

» La visualizacion de las curvas de isodosis de interés en cortes representativos del
CT del paciente.

= La comprobacién del cumplimiento de la lista de objetivos clinicos marcados sobre
el DVH tanto para los PTVs como para los OARs.

= El empleo de indices de calidad del haz como los que se definen a continuacidn.

Para una comparacién justa entre ambos métodos, todos los parametros que el al-
goritmo no configura se mantienen exactamente iguales a los utilizados en los planes
clinicos. Esto es, la eleccién del isocentro, la disposicion de haces, el nimero de segmen-
tos, el nimero minimo de UMs por segmento y el tamano de drea minimo de segmento
se mantienen, en cada caso, iguales a los del caso clinico.

5.1.1. Indice de conformacién

Existen varias definiciones de indice de conformacién. La mas bésica se da por RTOG
en Shaw et al. (1993). Sin embargo, en este trabajo emplearemos una versién algo mas
sofisticada, dada en Paddick (2000). Asi, se define el indice de conformacién (CI) como:

Cl = TVI%IV

= TV x PIV (5:1)
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donde TVpry es el volumen del target cubierto por la isodosis de prescripcién, PIV es
el volumen total englobado por la isodosis de prescripcién y TV es el volumen del PTV
delimitado. El indice de conformacién mide la adaptacién de la forma de la isodosis
estudiada a la forma del volumen a tratar. Nétese que el CI asi definido consiste en
el producto de dos razones separadas: la razén de infratratamiento (TVpry / TV) y la
razén de sobretratamiento (TVpry / PIV).

5.1.2. Indice de homogeneidad

Empleamos la definicién dada por ICRU en ICRU (2004). Se define el indice de
homogeneidad (HI) como:
HI = Do — Dosn (5.2)
Dso%

donde Dy, Dggoy v Dsgo corresponden a la dosis minima que llega al menos al 2 %,
98 % y 50 % del PTV, respectivamente. El indice de homogeneidad mide la variabilidad
del nivel de dosis en el PTV.

En la figura 5.1 se representa visualmente la diferencia entre los conceptos de confor-
macion y homogeneidad. Nétese que la definiciéon de Paddick del CI incluye el producto
de dos cocientes, por definicién, menores o iguales que la unidad, por lo que CI < 1. Para
que CI sea igual a 1, debe ocurrir, por un lado, que el volumen que engloba la isodosis de
prescripcion dentro del PTV coincida con el volumen del PTV y, por otro, que también
coincida con el volumen total que engloba la isodosis de prescripcion. Por tanto, con CI
= 1, se tiene una conformacioén perfecta: todos los voxeles del PTV y solo ellos reciben,
como minimo, la dosis de prescripcion. Por otra parte, un HI = 0 corresponde a una
caida recta en el DVH, es decir, una homogeneidad perfecta: todos los véxeles del PTV
tienen la misma dosis. Por lo tanto, si se busca conformacion y homogeneidad en el PTV,
la pareja de valores CI = 1, HI = 0 proporciona un plan ideal. En la practica, este caso
ideal no se conseguira y habra que alcanzar una solucién de compromiso.
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Vol

Dose

Baja homogeneidad - Baja conformacion Alta homogeneidad - Alta conformacion

Figura 5.1: Ejemplos de casos con alta y baja conformaciéon y homogeneidad, respecti-
vamente.
Obtenida de ICRU (2004).

5.2. Prostata

Se presentan en esta seccién dos casos clinicos de cancer de prostata. El caso 1 pasa
por un caso tipico de tratamiento radioterdpico en céncer de préstata y se introduce
como presentacion basica del funcionamiento del algoritmo y sus resultados, mientras
que el Caso 2 resulta méas complicado al requerirse irradiar dos volimenes, con solapa-
miento, con dos niveles de dosis diferentes. Este segundo caso ilustra el coste que ahorra
la utilizacién del script a la hora de gestionar volimenes de planificacién y zonas de
interseccion entre ROIs de interés.

Las dificultades técnicas asociadas a los tratamientos en cdancer de préstata consisten,
bésicamente, en la necesidad de generar una curvatura céncava alrededor del recto. De
hecho, en la préctica clinica habitual del Hospital Universitario Virgen Macarena, y, por
lo tanto, a lo largo de este trabajo, si la expansién del CTV para dar lugar al PTV se
superpone con el recto, se intenta excluir esta zona del PTV, de modo que la curva de
la isodosis de prescripcién se ajuste lo maximo posible a la forma de esta estructura.
Una buena eleccién de incidencias es importante para conseguir esta curvatura, ademas
de generar volimenes auxiliares en los 16bulos de la prostata para forzar al optimizador
a conseguir la distribuciéon buscada. En el caso de nuestro script, siempre marcamos
por tanto al recto como estructura a excluir del PTV_UNIF, es decir, se lleva a cabo el
concepto de SIP visto en la seccion 4.1.
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Configuracién de haces en casos de préstata. En el Hospital Universitario Virgen
Macarena se utiliza una configuracién de siete haces para el diseno de los casos de
préstata. Esta configuracion se ha empleado durante anos en este centro, observandose
una buena capacidad para producir conformacién en torno al PTV. Puede emplearse
una solucién de clase para esta configuracién de haces, como se muestra en Arrans et al.
(2003). Asi pues, se emplean las siguientes incidencias:

» Un haz anteroposterior (dngulo de gantry a 0°).

= Dos haces oblicuos anteriores (52° y 308°).

» Dos haces laterales (95° y 265°).

» Dos haces oblicuos posteriores (156° y 204°).
()rganos de riesgo y restricciones. En los casos de cancer de préstata, los 6rganos
de riesgo que entran en juego, por orden de importancia a la hora de protegerlos, son: el
recto, la vejiga, las cabezas femorales y el bulbo peneano. A veces puede estar el intestino
delgado cerca también de las estructuras a irradiar, pero no es lo comuin ni ocurre asi

en los casos aqui presentados. Las restricciones dadas en QUANTEC (Bentzen et al.
(2010)) para estos OARs son las dadas en la tabla 5.1.

’ Estructura ‘ Pardmetro ‘ Dosis/Volumen ‘ Tasa de toxicidad ‘ Efecto de toxicidad
Recto Vso gy < 50% <10% Grado 3
Recto Voo Gy <35% <10% Grado 3
Recto Ves Gy <25% <10% Grado 3
Recto Vao ay <20% <10% Grado 3
Recto Vis Gy <15% <10% Grado 3
Vejiga Vis Gy <50% Grado 3
Vejiga Vao ay <35% Grado 3
Vejiga Vas ay <25% Grado 3
Vejiga Vso Gy <15% Grado 3

Bulbo peneano | Dyean al 95% < 50 Gy <35% Disfuncién eréetil
Bulbo peneano Dgg < 50 Gy <35% Disfuncién eréctil
Bulbo peneano Dgo—_70 < 70 Gy <55% Disfuncién eréctil

Tabla 5.1: Restricciones QUANTEC para casos de préstata.

Sin embargo, la experiencia clinica de nuestro centro muestra la posibilidad de con-
seguir una mayor proteccién de la mayoria de estos 6rganos, en especial, del recto. Por
tanto, estos objetivos no deben considerarse en sentido estricto: cuanta menor dosis se
lleven estas estructuras mejor serd, desde un punto de vista técnico, nuestro plan.
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5.2.1. Caso 1. Un solo PTV: Lecho vesiculo-prostatico.

Se tiene un paciente al que se le ha practicado cirugia, retirando préstata y vesiculas
seminales. La radioterapia adyuvante estd indicada en este caso, constituyendo el vo-
lumen clinico a tratar el lecho quirirgico completo (mds los margenes correspondientes
para obtener el PTV). En la figura 5.2 se representa un corte axial (visto desde los pies
del paciente) del CT de planificacién con los contornos del PTV, recto, vejiga y cabezas
femorales.

Figura 5.2: Caso 1. Corte axial en la zona central del PTV visto desde los pies del pacien-
te. E1 PTV (lecho vesiculo-prostético) se representa en color rojo y en tipo colorwash. El
contorno rosa representa el recto, el amarillo representa la vejiga y el verde y el naranja,
las cabezas femorales izquierda y derecha, respectivamente.

En lo que sigue se especifican algunas caracteristicas de este caso:

Prescripcion. Se tiene unicamente un PTV, sobre el que se prescriben 68 Gy en 34
fracciones, es decir, con un fraccionamiento convencional (2 Gy/fraccién).

Parametros empleados en la optimizaciéon. Para la optimizacion, tanto del plan
clinico como del plan SBAP, se han empleado los siguientes pardmetros:
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= Numero de segmentos: 18

= Area minima del segmento: 5 cm?

= UMs minimas de un segmento: 5
Parametros del script SBAP. Se ha seleccionado la siguiente combinacién, basada
en la experiencia acumulada con diferentes casos similares (ver capitulo 4):

= Numero de capas: 4

= Profundidad hasta la cual se excluye la superficie: 0,5 cm.

= Distancia entre PTV y anillos “_.A1”: 0,1 cm.

» Dosis para el objetivo de la capa mas interna: 106 % Dpyesc.

» Dosis para el objetivo de la capa més externa: 104 % Dpyesc-

= Dosis para el objetivo del anillo “_A1”: 91 % Dpyese.

= Dosis para el objetivo del anillo sobre la ROI “TOTAL”: 72,5 % Dprese-

= Dosis para el objetivo de la ROI “RESTO”: 45 % Dprese.
Objetivos sobre los OARs (manuales). Ademads de los objetivos de optimizacién

que genera el script, puesto que nos interesa limitar la distribucién de dosis especialmente
en la zona del recto, se anaden manualmente dos objetivos sobre esta estructura:

* Doz = 6772 Gy

» Dyoo < 30 Gy

5.2.2. Caso 2. Dos PTVs: préstata y vesiculas seminales.

En este caso, se pretenden irradiar dos voliimenes con distinta dosis de prescripcion:
préstata y vesiculas seminales. Con los correspondientes margenes sobre los volimenes
clinicos, los PTVs resultantes pueden superponerse, de modo que es necesario establecer
un criterio sobre la dosis adecuada en estas zonas de interseccién. El criterio que se sigue
en estos casos es cubrir el PTV de mayor dosis de prescripcién completamente y las
zonas restantes del otro PTV con la dosis mas baja. En este caso se presenta la figura
5.3, de nuevo un corte axial (visto desde los pies del paciente) del CT de planificacién
con los contornos de ambos PTVs, recto, vejiga y cabezas femorales.

En lo que sigue se especifican algunas caracteristicas de este caso:
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Figura 5.3: Caso 2. Corte axial de una zona en la que ambos PTVs estan presentes visto
desde los pies del paciente. E1 PTV1 (préstata) se representa en color rojo y el PTV2
(vesiculas) en color morado, ambos en tipo colorwash. El contorno rosa representa el
recto, el amarillo representa la vejiga y el verde y el naranja, las cabezas femorales
izquierda y derecha, respectivamente.

Prescripcion. Se prescribe:
= PTVI1: 60 Gy en 20 fracciones (3 Gy/fraccion).
» PTV2: 48 Gy en 20 fracciones (2,4 Gy/fraccion).

Se trata, por tanto, de un régimen de hipofraccionamiento. Ambos PTVs se irradian de
forma integrada o concomitante?.

Parametros empleados en la optimizacién. Para la optimizacién, tanto del plan
clinico como del plan SBAP, se han empleado los siguientes pardmetros:

2En contraposicién a un tratamiento integrado, cabe la posibilidad de irradiar PTVs de distinta dosis
en distintas fases, lo que se conoce como un tratamiento secuencial. Esto tiene sentido cuando la dosis
por fraccién es excesivamente alta para el PTV de mayor dosis de prescripcién.
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= Nimero de segmentos: 25
= Area minima del segmento: 5 cm?
= UMs minimas de un segmento: 5

Como puede verse, el hecho de tenerse dos PTVs requiere emplear un nimero mayor de
segmentos, lo que se traduce en la posibilidad de generar una mayor modulacién de la
intensidad.

Parametros del script SBAP. Se ha modificado la plantilla del Caso 1 para ajustar
mas el resultado a la planificacién del caso clinico, mostrando ademas asi, el efecto de
variar los valores de la dosis para los objetivos de las capas més interna y externa:

= Numero de capas: 4

= Profundidad hasta la cual se excluye la superficie: 0,5 cm.

= Distancia entre PTV y anillos “_.A1”: 0,1 cm.

» Dosis para el objetivo de la capa mds interna: 104,5 % Dpyesec-

» Dosis para el objetivo de la capa mds externa: 104 % Dpyesc-

= Dosis para el objetivo del anillo “_A1”: 91 % Dprese.

= Dosis para el objetivo del anillo sobre la ROI “TOTAL”: 72,5 % Dprese-

= Dosis para el objetivo de la ROI “RESTO”: 45 % Dpresec.

Objetivos sobre los OARs (manuales). De nuevo, afiadimos manualmente dos
objetivos sobre el recto, mas restrictivos que en el caso anterior al tener una dosis inferior
y un caso hipofraccionado:

* Doz = 5878 Gy
= Dyyo < 30 Gy

5.3. Localizaciones ginecoldgicas

En céncer ginecolégico (ttero, cérvix, endometrio, vulva y vagina), la radioterapia
puede actuar como tratamiento primario para evitar la cirugia o como tratamiento post-
operatorio adyuvante. En este trabajo se presenta un caso de irradiacion adyuvante del
lecho quirirgico cervicouterino y las cadenas pélvicas. Se trata, por tanto, de un volumen
bastante considerable en forma de U invertida en el plano axial, como se ve en la figura
5.4. Notese que la paciente se encuentra situada ahora en dectibito prono.

Al igual que con la proéstata, los érganos de riesgo implicados son el recto, la vejiga
y las cabezas femorales, a los que se afiade con mayor importancia el intestino delgado.
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Figura 5.4: Caso ginecoldgico. Corte axial en la zona central del PTV visto desde los
pies del paciente. E1 PTV (lecho cervicouterino y cadenas pélvicas) se representa en color
rojo y en tipo colorwash. El contorno rosa representa el recto y el amarillo representa la
vejiga. Nétese que la paciente se encuentra en dectibito prono.

Puesto que los volimenes a irradiar suelen ser mas grandes e irregulares que en el caso
de la préstata, si se desea una distribucién de dosis conformada al PTV el tratamiento,
en general, ha de ser mas complejo, lo que implica un mayor nimero de incidencias y
segmentos. Igualmente, dada la mayor dificultad de salvaguardar las estructuras criticas,
la dosis de prescripcién del tratamiento de radioterapia externa suele ser menor y se
complementa, normalmente, con braquiterapia?.

Configuracién de haces. Para este caso se emplea una configuracién de once inci-
dencias, las que se definieron cuando el plan clinico se disené. Los haces, asi pues, a
emplear son:

» Un haz anteroposterior (dngulo de gantry a 0°).

3La braquiterapia es una modalidad de radioterapia consistente en alojar una fuente radiactiva en-
capsulada en alguna cavidad del paciente. Esta modalidad se caracteriza por un fuerte gradiente de dosis
conforme aumenta la distancia a la fuente.
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= Dos haces oblicuos anteriores (45° y 315°).
» Cuatro haces laterales ligeramente oblicuos (75°, 105°, 255° y 285°).
= Dos haces oblicuos posteriores (135° y 225°).

= Dos haces posteriores ligeramente oblicuos (165° y 195°).

()rganos de riesgo y restricciones. Puesto que los érganos de riesgo coinciden con
los del caso de préstata, las restricciones dadas en QUANTEC pueden consultarse en
la tabla 5.1. Sin embargo, anadimos en la tabla 5.2 las restricciones ligadas al intestino
delgado, de mayor importancia en estos casos.

Estructura \ Parametro \ Dosis/Volumen \ Tasa de toxicidad \ Efecto de toxicidad

Intestino Vis gy < 120 cc <10% Grado 3
Recto Vis Gy < 195 cc <10% Grado 3

Tabla 5.2: Restricciones QUANTEC para intestino delgado. Junto con la tabla 5.1, son
las que deben aplicarse a casos ginecolégicos.

Estas restricciones deben tenerse en cuenta conjuntamente con el tratamiento de bra-
quiterapia, ya que las dosis de prescripcién para el tratamiento de radioterapia externa
dificilmente alcanzan los limites aqui propuestos. Es por ello que es de vital importancia
reducir las dosis en las estructuras criticas tanto como sea posible, pues esto permite
una mayor flexibilidad a la hora de disenar y ejecutar el tratamiento braquiterapico.

Prescripcion. Se tiene tinicamente un PTV, sobre el que se prescriben 46 Gy en 23
fracciones, es decir, con un fraccionamiento convencional (2 Gy/fraccion).

Parametros empleados en la optimizacién. Para la optimizacién, tanto del plan
clinico como del plan SBAP, se han empleado los siguientes pardametros:

= Numero de segmentos: 40
» Area minima del segmento: 16 cm?

s UMs minimas de un segmento: 5

Parametros del script SBAP. Se ha seleccionado la siguiente combinacién, basada
en la experiencia acumulada con diferentes casos similares. Notese que se emplea la
misma combinacién que en el caso 1 de préstata.

= Numero de capas: 4
= Profundidad hasta la cual se excluye la superficie: 0,5 cm.

= Distancia entre PTV y anillos “_A1”: 0,1 cm.
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= Dosis para el objetivo de la capa mas interna: 106 % Dpyesc-

= Dosis para el objetivo de la capa mas externa: 104 % Dprese-

= Dosis para el objetivo del anillo “_A1”: 91 % Dprese.

» Dosis para el objetivo del anillo sobre la ROI “TOTAL”: 72,5 % Dpyresec-

» Dosis para el objetivo de la ROI “RESTO”: 45 % Dpyesc-

ROIs a excluir del PTV_UNIF y objetivos anadidos manualmente. Puesto que
las regiones de interseccion entre los OARs de interés (recto y vejiga, fundamentalmente)
y el PTV son considerables, se ha llevado a cabo la siguiente estrategia, que en este tipo
de situaciones suele funcionar bastante bien. Se ejecuta el script marcando recto y vejiga
como estructuras a proteger, de modo que el PTV_UNIF construido excluye a ambas. En
este caso no se anade ninguin objetivo sobre OARs concretos, pues nos interesa limitar la
dosis alrededor de practicamente todo el PTV. Sin embargo, si que se anade un objetivo
de tipo constraint de minimo DVH (dosis de prescripcién al 98 %) sobre el PTV. De esta
forma se fuerza a subir algo mas la dosis en la zona de interseccién del PTV y los OARs.
Nétese que, de no incluirse este objetivo, el optimizador tendera a conformar la isodosis
de prescripcién en torno al PTV_UNIF.

5.4. Cabeza y cuello

Las localizaciones denominadas “cabeza y cuello” incluyen canceres desarrollados en
nasofaringe, lengua, orofaringe, laringe y tiroides. En estos cénceres la radioterapia se
aplica como tratamiento primario o tras cirugia y en posible combinacién con quimiote-
rapia.

Estas localizaciones presentan varios problemas técnicos a la hora de disenar el tra-
tamiento radioterapico. El enorme cambio geométrico que se produce al pasar de cuello
a torax dificulta la generaciéon de distribuciones homogéneas. Ademés, la alta variabi-
lidad entre casos (forma, tamano y numero de PTVs) y la presencia cercana de varias
estructuras de riesgo (médula, pardtidas, ojos...) contribuyen a hacer méas complejo el
diseno de estos tratamientos. De hecho, en no pocas ocasiones no es posible conseguir un
plan que cumpla con todos los objetivos propuestos, de modo que debe emitirse un juicio
clinico para decidir el plan que se va a administrar. Por todo ello, los casos de cabeza y
cuello pueden considerarse como los casos de mayor dificultad a la hora de planificar un
tratamiento de IMRT y, por tanto, es necesario un buen nivel de pericia y experiencia
del dosimetrista.

En este trabajo presentamos un caso de carcinoma de células escamosas situado en
la lengua. Se tienen dos PTVs, el tumor primario (PTV1) y las cadenas ganglionares
més cercanas (PTV2). En la figura 5.5 se representa un corte axial del caso en el que se
visualizan ambos PTVs.
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Figura 5.5: Caso de cabeza y cuello: lengua. Corte axial en la zona central del PTV visto
desde los pies del paciente. E1 PTV1 (tumor primario) se representa en color rojo y el
PTV2 (cadenas ganglionares) se representa en azul, ambos en colorwash. El contorno
amarillo representa la médula espinal.

Configuraciéon de haces. Para este caso se emplea una configuracién de siete inci-
dencias, las que se definieron cuando el plan clinico se disendé. Los haces, asi pues, a
emplear son:

» Un haz anteroposterior (dngulo de gantry a 0°).

» Dos haces laterales ligeramente oblicuos (100° y 260°, 255° y 285°).
» Dos haces posteriores oblicuos (145° y 215°).

» Dos haces posteriores ligeramente oblicuos (170° y 190°).

Este tipo de configuracién con varios haces posteriores/oblicuos y alguno anterior es
comun en estos tratamientos.

()rganos de riesgo y restricciones. En la tabla 5.3 se dan las restricciones QUAN-
TEC relevantes para los tratamientos de estas patologias.
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Estructura Parametro \ Dosis/Volumen \ Tasa de toxicidad \ Efecto de toxicidad
Médula Doz 50 Gy 0,2% Mielopatia
Médula Doz 60 Gy 6 % Mielopatia
Médula Doz 69 Gy 50 % Mielopatia

Parétida (bilateral) Diean <25 Gy <20% Funcién salivar < 25 %
Parétida (bilateral) Diean <39 Gy < 50% Funcién salivar < 25 %
Parétida (unilateral) Dpean <20 Gy <20% Funcién salivar < 25 %
Nervio éptico Doz < 55 Gy <3% Neuropatia 6ptica
Nervio 6ptico Dpas 55 — 60 Gy 3—7% Neuropatia 6ptica
Nervio éptico Doz > 60 Gy >7-20% Neuropatia 6ptica
Coclea Diean <45 Gy <30% Pérdida audicién
Constrictor faringeo Direan <50 Gy <20% Disfagia y aspiracién

Tabla 5.3: Restricciones QUANTEC para patologias localizadas en cabeza y cuello.

Resulta especialmente importante limitar la dosis maxima en médula espinal para
reducir al minimo el riesgo de mielopatia y la dosis media en las parétidas para salvaguar-
dar la funcién salivar del paciente. En nuestro caso, al tratarse de un cancer de lengua,
los nervios épticos y la coclea quedan relativamente alejados de la zona de tratamiento,
por lo que cumpliran las restricciones sin problemas.

Prescripcion. Se prescribe:

» PTV1: 67,5 Gy en 30 fracciones (2,25 Gy/fraccién).
» PTV2: 54 Gy en 30 fracciones (1,80 Gy/fraccién).

Se trata, por tanto, de un régimen de hipofraccionamiento. Ambos PTVs se irradian de
forma integrada o concomitante?.

Parametros empleados en la optimizacién. Para la optimizacién, tanto del plan
clinico como del plan SBAP, se han empleado los siguientes pardmetros:

= Numero de segmentos: 35
» Area minima del segmento: 12 cm?

= UMs minimas de un segmento: 5

Cabe senalar que se realiza un plan con un ntmero no demasiado alto de segmentos.
Esto se hace para acelerar el tratamiento, ya que para determinados pacientes soportar la
mascara de inmovilizacién puede ocasionar una molestia importante y limitar el tiempo
del tratamiento -siempre que se siga obteniendo un plan clinicamente aceptable- puede
favorecer su comodidad.

4En contraposicién a un tratamiento integrado, cabe la posibilidad de irradiar PTVs de distinta dosis
en distintas fases, lo que se conoce como un tratamiento secuencial. Esto tiene sentido cuando la dosis
por fraccién es excesivamente alta para el PTV de mayor dosis de prescripcién.
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Parametros del script SBAP. Puesto que los casos de cabeza y cuello tienen par-
ticularidades que les hace diferir esencialmente de la geometria y caracteristicas de los
tratamientos en la zona pélvica vistos hasta ahora, es de esperar que unos buenos valo-
res para los parametros del script sean distintos. Se ha comprobado, por ejemplo, que
un nimero mayor de capas proporciona un resultado mejor respecto a los objetivos de
cobertura, conformidad y homogeneidad de los PTVs. Asimismo, en general las profun-
didades a las que debe tratarse son mucho menores por lo que es mas dificil generar
grandes caidas de la dosis alrededor de los PTVs. Esto hace que, si no se quiere perjudi-
car la cobertura de los mismos, la distancia entre PTVs y anillos ”_A1”sea algo mayor y
la dosis de los objetivos para las ROIs que circuncidan los PTVs sean mds altas (menos
ambiciosas). Ademds, es conveniente escoger una dosis superior para el objetivo de la
capa mas interna de los PTVs en favor de generar mas gradiente (aumentando la dis-
tancia entre niveles de dosis para cada capa) a la vez que se eleva el nivel de dosis en
los volumenes a tratar. Asi, una plantilla de valores escogida tras cierta experimentacion
con estos casos es la siguiente:

= Nimero de capas: 8

= Profundidad hasta la cual se excluye la superficie: 0,5 cm.

= Distancia entre PTV y anillos “_A1”: 0,25 cm.

= Dosis para el objetivo de la capa méas interna: 108 % Dprese.

» Dosis para el objetivo de la capa mds externa: 104 % Dpyesc-

» Dosis para el objetivo del anillo “_.A17: 92,5% Dpresc-

» Dosis para el objetivo del anillo sobre la ROI “TOTAL”: 75 % Dpyesc-
= Dosis para el objetivo de la ROI “RESTO”: 55 % Dprese.

Ninguna ROI se marca como érgano de riesgo a excluir del PTV_UNIF.

Objetivos sobre los OARs (manuales). Puesto que no estamos interesados en una
calda de dosis igual en todas las direcciones, sino que nos interesa reducir especialmente
la dosis en médula y pardtidas, anadimos objetivos sobre estos OARs manualmente. En
concreto, se anaden los objetivos, con peso 1:

= Médula: Dy,e, = 27,5 Gy
» Parétida izquierda: Doy 59 < 24 Gy

» Parétida derecha: Doy 590 < 24 Gy
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5.5. Pulmodn

En céncer de pulmon, especialmente canceres de células no pequenas, la radioterapia
puede emplearse como tratamiento primario o adyuvante en casos de intencién radical,
también como tratamiento preadyuvante® y como tratamiento paliativo cuando la ma-
lignidad esta ampliamente extendida. En muchos casos es posible emplear una técnica
3D-CRT en este tipo de tumores, pues suelen tener una geometria relativamente esférica
y no es necesario generar concavidades. Sin embargo, en algunos casos especialmente
complicados, con varias masas o situadas en zonas muy cercanas a estructuras criticas,
es interesante emplear IMRT para limitar la dosis en tejido sano. Igualmente, en tra-
tamientos de SBRT resulta esencial salvaguardar el tejido circundante por debajo de
ciertos niveles de dosis, por lo que el empleo de un optimizador esta justificado.

Cabe destacar que los tumores en pulmoén incluyen una particularidad: la falta de ho-
mogeneidad en la densidad de estos volimenes. Generalmente, el volumen clinico (CTV)
coincidird con la masa de tejido tumoral, de densidad aproximadamente igual a la del
agua. Sin embargo, la expansién de estos tejidos con objetivo de tener en cuenta las incer-
tidumbres asociadas a la repetibilidad del posicionamiento del paciente (PTV) o tener en
cuenta el movimiento del tumor (ITV), suelen contener pulmén sano, que normalmente
tiene densidad practicamente igual a la del aire. Esto hace que la homogeneidad en el
PTYV sea muy dificil de conseguir si no se “engana” al optimizador de alguna forma.

En este trabajo se ha realizado el siguiente procedimiento para optimizar. Antes de
lanzar la optimizacién, se sobreescribe la densidad de todo el PTV y se le da densidad
1 g/cm®. Se lanza la optimizacién con este cambio artificial. Cuando la optimizacién
concluye, se revierte el cambio y se recalcula la dosis, sin volver a optimizar. Cuando
se hace esto, la dosis sobre la parte del PTV con densidad aire decae claramente. Sin
embargo, el concepto de PTV o ITV consiste en considerar la posible falta de precision
geométrica o el movimiento del tumor, por lo que la situacién real consistiria en “des-
plazar” el tumor a una posicién diferente y recalcular en esa nueva situacion. Lo que se
consigue al optimizar con todo el PTV con densidad parecida a la del tumor es que en
esta situacién de tumor “desplazado” siga llevandose la misma dosis que en la situacién
inicial (aunque ahora la zona que abandona el tumor y pasa a tener densidad aire reciba,
sobre el papel, una dosis inferior).

Cabe senialar que esta estrategia, sin embargo, no es estrictamente necesaria y podria
haberse presentado el mismo trabajo sin llevar a cabo este procedimiento. Sin embargo,
como el caso clinico fue planificado siguiendo esta idea, se ha hecho lo mismo con el plan
obtenido con nuestro script.

Asi pues, se presenta un caso con dos masas (PTVs) separadas en el pulmén derecho,
con igual dosis de prescripcién, una situada cerca del corazén y la otra en la parrilla
costal. En la figura 5.6 se presenta un corte axial de este caso que incluye los dos PTVs.

®Con intencién de hacer encoger al tumor antes de una posterior cirugfa.
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Figura 5.6: Caso de cancer de pulmén. Corte axial visto desde pies. E1 PTV1 se representa
en color rojo y el PTV2 en color azul, ambos en tipo colorwash. Los dos se localizan
en el pulmén derecho del paciente. El contorno rosa representa la médula espinal y el
morado la parte baja del eséfago.

Configuracién de haces. Se emplean cinco haces evitando entradas demasiado leja-
nas, es decir, haces laterales desde el lado derecho. Las incidencias concretas son:

» Un haz anterior ligeramente oblicuo (dngulo de gantry a 20°).
» Dos haces laterales izquierdos oblicuos (240° y 335°).
» Un haz posterior (180°).

» Un haz posterior ligeramente oblicuo (155°).

Organos de riesgo y restricciones. En estos casos se incluyen las estructuras criticas
contenidas en el térax. Pueden observarse en la tabla 5.4 las restricciones QUANTEC
de interés en cancer de pulmén.

Las restricciones asociada al pulmén debe evaluarse sobre la parte sana del érgano,
es decir, excluyendo los voliimenes a irradiar. No obstante, debe entenderse que a veces
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’ Estructura | Pardmetro \ Dosis/Volumen \ Tasa de toxicidad \ Efecto de toxicidad

Corazén Dnean < 26 Gy <15% Pericarditis
Corazén Va0 ay <46 % <15% Pericarditis
Corazén Vas ay <10% <1% Mortalidad a largo plazo
Eséfago Dinean < 34 Gy 5—-20% Toxicidad grado 3+
Eséfago Va5 ay <50% < 30% Toxicidad grado 2+
Eso6fago Vso ay <40% <30% Toxicidad grado 2+
Eséfago Vo ay <20% <30% Toxicidad grado 2+
Pulmén Vao Gy <30% <15% Neumonitis sintomadtica
Pulmén Dinean 7 Gy 5% Neumonitis sintomatica
Pulmén Dean 13 Gy 10% Neumonitis sintomatica
Pulmoén Dinean 20 Gy 20 % Neumonitis sintomética
Pulmén Diean 24 Gy 30% Neumonitis sintomética
Pulmoén Dinean 27 Gy 40 % Neumonitis sintomética

Tabla 5.4: Restricciones QUANTEC para drganos de riesgo en térax, aplicables a los
casos de cancer de pulmén.

simplemente no es posible conseguir estos objetivos porque no puede hacerse descender
la dosis lo suficiente en las zonas de pulmoén anexas a los PTVs.

Prescripcion. Se tienen dos PTVs disjuntos con igual prescripcion: 66 Gy en 33 frac-
ciones (2 Gy/fraccién).

Parametros empleados en la optimizacién. Se emplean los parametros ya fijados
en el plan clinico:

= Numero de segmentos: 30

» Area minima del segmento: 20 cm?

= UMs minimas de un segmento: 5

Parametros del script SBAP. Se han empleado pardametros similares a los de
préstata o ginecolégicos. Simplemente se favorece algo mas la homogeneidad estrechando
la diferencia entre las dosis de los objetivos de la capa mas interna y la capa maés externa.

= Numero de capas: 4

= Profundidad hasta la cual se excluye la superficie: 0,5 cm.

= Distancia entre PTV y anillos “_A1”: 0,1 cm.

= Dosis para el objetivo de la capa mas interna: 105,5 % Dpresc-

= Dosis para el objetivo de la capa mas externa: 105 % Dprese-
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= Dosis para el objetivo del anillo “_A1”: 91 % Dpyese.
= Dosis para el objetivo del anillo sobre la ROI “TOTAL”: 72,5 % Dprese-

= Dosis para el objetivo de la ROI “RESTO”: 45 % Dprese.
ROIs a excluir del PTV_UNIF y objetivos anadidos manualmente. En este
caso no se anade ningun objetivo sobre OARs concretos, pues nos interesa limitar la

dosis alrededor de practicamente todo el PTV. Tampoco se ha marcado ninguna ROI
como organo de riesgo a excluir del PTV_UNIF.
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Parte 111

Resultados y discusion
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Capitulo 6

Resultados

6.1. Prostata. Casos clinicos.

6.1.1. Caso 1

Funcionamiento del script

En la figura 6.1 se observa el resultado final de la generacién de voltimenes que realiza
nuestro script, segun lo especificado en la seccién 4.3. Como puede verse, se han generado
cuatro capas en torno al volumen PTV_UNIF, consistente en el PTV original menos la
estructura del recto. Sobre él, se genera un anillo (PTV_A1) y el volumen TOTAL, al
que se le hace otro anillo (TOTAL_A1). El resto del cuerpo del paciente se queda como
volumen RESTO y se generan los objetivos correspondientes.

Figura 6.1: Caso 1. Volumenes generados por el script SBAP, representados en colorwash.
Puede compararse con la figura 5.2 para observar las capas generadas evitando el recto,
los anillos rodeando al PTV y el volumen RESTO.
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Comparacién de curvas de isodosis

En la figura 6.2 se proporciona una comparacion entre las curvas de isodosis obtenidas
con nuestro método (etiquetado como SBAP) y las curvas obtenidas con el plan clinico.

—

Figura 6.2: Caso 1. Comparacién de curvas de isodosis en un plano axial. (Izquierda):
Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde con la dosis de
prescripcion.

Histograma Dosis-Volumen

En la figura 6.3 se representa la comparacién entre los histogramas dosis-volumen de
ambos planes para las estructuras de interés. Se anade, igualmente la representacion del
volumen resultante de restar al PTV el recto. Puede observarse una ampliaciéon de la
zona de caida de las curvas PTV y PTV-RECTO en la figura 6.4, con objeto de evaluar
qué ocurre en cada caso en la zona de interseccion entre PTV y recto.
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Dose volume histograms
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Figura 6.3: Caso 1. Histogramas dosis-volumen para los volimenes de interés.
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Figura 6.4: Caso 1. Ampliacién de la comparacion entre DVHs en la zona de caida de la
curva DVH de PTV y PTV-RECTO.
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Indices de calidad de los planes

En la tabla 6.1 se da una comparacién entre los resultados obtenidos en algunos pun-
tos del DVH del PTV, y los indices de homogeneidad y conformacién. Esta informacion
sobre la calidad del plan debe completarse con la dosis sobre los 6rganos de riesgo a
considerar.

| Plan [ Verv a Dpresc | Dimaz (Gy) | Dimean (Gy) | HI | CI |
SBAP 96,02 % 73,7 70,6 0,076 | 0,892
Clinico 96,07 % 74,1 70,4 0,069 | 0,811

Tabla 6.1: Caso 1. Métricas obtenidas para el PTV. Se da el porcentaje de volumen que
cubre la dosis de prescripcién (deberia ser mayor del 95 %), la dosis méxima en el PTV,
la dosis media en el PTV y los indices de homogeneidad (HI) y conformacién (CI) para
ambos planes.

6.1.2. Caso 2

Funcionamiento del script

En la figura 6.5 se observa el resultado final de la generacién de volimenes que realiza
nuestro script ahora. La principal diferencia respecto al caso anterior esta en el PTV2.
Ahora, se genera un PTV2_UNIF excluyendo las zonas dentro del PTV1 y sus anillos.
Esta ROI generada, se divide a su vez en otras cuatro capas y se generan sus anillos
excluyendo las zonas ya ocupadas por otras ROlIs.

Figura 6.5: Caso 2. Volumenes generados por el script SBAP, representados en colorwash.
Puede compararse con la figura 5.3.
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Comparacién de curvas de isodosis

En la figura 6.6 se proporciona una comparacion entre las curvas de isodosis obtenidas
con nuestro método (etiquetado como SBAP) y las curvas obtenidas con el plan clinico.

[—

Pl 5lic= B4: 7 = 116.450

Figura 6.6: Caso 2. Comparacién de curvas de isodosis en un plano axial. (Izquierda):
Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde con la dosis de
prescripcion del PTV1 y la linea azul, con la del PTV2.

Histograma Dosis-Volumen

En la figura 6.7 se representa la comparacién entre los histogramas dosis-volumen de
ambos planes para las estructuras de interés.
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Dose volume histograms
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Figura 6.7: Caso 2. Histogramas dosis-volumen para los volimenes de interés.

Indices de calidad de los planes

En la tabla 6.2 se da una comparacién entre los resultados obtenidos en algunos pun-
tos del DVH del PTV, y los indices de homogeneidad y conformacién. Esta informacién
sobre la calidad del plan debe completarse con la dosis sobre los érganos de riesgo a
considerar. Los indices de conformacién y homogeneidad se calculan considerando sélo
el PTV de mayor dosis (PTV1).

’ Plan ‘ VPTV a Dp’resc ‘ Dmaz (GY) ‘ Dmean (Gy) ‘ HI ‘ CI ‘
SBAP-PTV1 95,96 % 63,7 61,8 0,057 | 0,888
Clinico-PTV1 88,13 % 62,1 60,8 0,039 | 0,858
SBAP-PTV2 96,04 % 63,5 54,6
Clinico-PTV?2 92,98 % 61,7 54,1

Tabla 6.2: Caso 2. Métricas obtenidas para los PTVs. Se da el porcentaje de volumen
que cubre la dosis de prescripcién (deberia ser mayor del 95 %), la dosis maxima en el
PTV, la dosis media en el PTV y los indices de homogeneidad (HI) y conformacién (CI)
para ambos planes.
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6.2. Ginecologicos. Caso clinico

Funcionamiento del script

De modo similar a los casos vistos en préstata, en la figura 6.8 se observa el resultado
final de la generacién de volimenes que realiza nuestro script, segin lo especificado en
la seccién 4.3. Como puede verse, se han generado cuatro capas en torno al volumen
PTV_UNIF, consistente en el PTV original menos las estructuras de recto y vejiga.
Sobre él, se genera un anillo (PTV_A1) y el volumen TOTAL, al que se le hace otro
anillo (TOTAL_A1). El resto del cuerpo del paciente se queda como volumen RESTO y
se generan los objetivos correspondientes.

Figura 6.8: Caso ginecoldgico. Volimenes generados por el script SBAP, representados
en colorwash. Puede compararse con la figura 5.4 para observar las capas generadas
evitando el recto, los anillos rodeando al PTV y el volumen RESTO.

Comparacion de curvas de isodosis

En la figura 6.9 se proporciona una comparacion entre las curvas de isodosis obtenidas
con nuestro método (etiquetado como SBAP) y las curvas obtenidas con el plan clinico
en un plano axial.
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Figura 6.9: Caso ginecolégico. Comparacién de curvas de isodosis en un plano axial.
(Izquierda): Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde con
la dosis de prescripcion.

Como el eje largo del tumor, en este caso, se encuentra en la direccién craneo-caudal,
se muestra asimismo una comparativa de curvas de isodosis entre ambos planes en un
corte coronal en la figura 6.10, donde puede verse q.
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Figura 6.10: Caso ginecoldgico. Comparacién de curvas de isodosis en un plano coronal.
(Izquierda): Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde con
la dosis de prescripcién.

Histograma Dosis-Volumen

En la figura 6.11 se representa la comparacién entre los histogramas dosis-volumen
de ambos planes para las estructuras de interés.
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Dose volume histograms
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Figura 6.11: Caso ginecoldgico. Histogramas dosis-volumen para los volimenes de interés.

Indices de calidad de los planes

En la tabla 6.3 se da una comparacién entre los resultados obtenidos en algunos pun-
tos del DVH del PTV, y los indices de homogeneidad y conformacién. Esta informacién
sobre la calidad del plan debe completarse con la dosis sobre los érganos de riesgo a

considerar.

10

’ Plan ‘ Verv a Dprese ‘ Dipaz (Gy) ‘ Dinean (Gy) ‘ HI ‘ CI ‘

SBAP
Clinico

95,88 %
96,64 %

50,3
50,5

47,9
48,0

0,078
0,076

0,852
0,726

Tabla 6.3: Caso ginecoldgico. Métricas obtenidas para el PTV. Se da el porcentaje de
volumen que cubre la dosis de prescripcién (deberia ser mayor del 95 %), la dosis maxima
en el PTV, la dosis media en el PTV y los indices de homogeneidad (HI) y conformacién

(CI) para ambos planes.
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6.3. Cabeza y cuello. Caso clinico.

Funcionamiento del script

De nuevo, se muestran los volimenes que genera el script en este caso, con las capas
concéntricas en cada PTV, los anillos particulares de cada uno y el anillo total. Esto se
muestra en la figura 6.12.

Figura 6.12: Caso de cabeza y cuello. Volimenes generados por el script SBAP, re-
presentados en colorwash. Puede compararse con la figura 5.5 para observar las capas
generadas, los anillos de cada PTV (blanco y rojo, respectivamente) y el anillo total
(verde), ademéds del volumen RESTO (morado).

Comparacién de curvas de isodosis

En la figura 6.13 se proporciona una comparacion entre las curvas de isodosis obte-
nidas con nuestro método (etiquetado como SBAP) y las curvas obtenidas con el plan
clinico en un plano axial.
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Figura 6.13: Caso de cabeza y cuello. Comparacién de curvas de isodosis en un plano
axial. (Izquierda): Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde
con la dosis de prescripcién més alta (PTV1) y la linea celeste con la dosis de prescripcion
mas baja (PTV2).

Igualmente, es de interés visualizar las curvas de isodosis en un plano coronal, puesto
que se irradian las cadenas ganglionares, que se extienden en sentido craneo caudal. Esto
se muestra en la figura 6.14.
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Figura 6.14: Caso de cabeza y cuello. Comparacién de curvas de isodosis en un plano
coronal. (Izquierda): Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corres-
ponde con la dosis de prescripcién més alta (PTV1) y la linea celeste con la dosis de
prescripcién més baja (PTV2).

Histograma Dosis-Volumen

En la figura 6.15 se representa la comparacién entre los histogramas dosis-volumen
de ambos planes para las estructuras de interés.
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Dose volume histograms
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Figura 6.15: Caso de cabeza y cuello. Histogramas dosis-volumen para los volimenes de
interés.

Indices de calidad de los planes

En la tabla 6.4 se da una comparacién entre los resultados obtenidos en algunos pun-
tos del DVH del PTV, y los indices de homogeneidad y conformacién. Esta informacion
sobre la calidad del plan debe completarse con la dosis sobre los 6rganos de riesgo a
considerar. Los indices de conformacion y homogeneidad se calculan considerando sélo
el PTV de mayor dosis (PTV1).

y Plan | Vprv a Dprese | Dmaz (GY) | Dmean (Gy) | HI | CI |
SBAP-PTV1 93,43 % 74,3 70,2 0,093 | 0,630
Clinico-PTV1 93,27 % 73,9 70,1 0,098 | 0,590
SBAP-PTV2 95,14 % 70,9 57,4
Clinico-PTV?2 96,05 % 71,1 57,9

Tabla 6.4: Caso de cabeza y cuello. Métricas obtenidas para los PTVs. Se da el porcentaje
de volumen que cubre la dosis de prescripcién (deberia ser mayor del 95&), la dosis
méxima en el PTV, la dosis media en el PTV y los indices de homogeneidad (HI) y
conformacién (CI) para ambos planes.

87



6.4. Pulmoén. Caso clinico.

Funcionamiento del script

En la figura 6.16 se observa el resultado final de la generaciéon de volimenes que
realiza nuestro script en el casod e pulmoéon. Como los PTVs son disjuntos y separados,
los anillos individuales no se cortan, pero si que el anillo total acaba uniéndose.

Figura 6.16: Caso 2. Volimenes generados por el script SBAP, representados en color-
wash. Puede compararse con la figura 5.6.

Comparacién de curvas de isodosis

En la figura 6.6 se proporciona una comparacién entre las curvas de isodosis obtenidas
con nuestro método (etiquetado como SBAP) y las curvas obtenidas con el plan clinico.
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Figura 6.17: Caso de pulmén. Comparacién de curvas de isodosis en un plano axial.
(Izquierda): Plan con SBAP. (Derecha): Plan clinico. La linea verde se corresponde con
la dosis de prescripcién para ambos PTVs.

Histograma Dosis-Volumen

En la figura 6.18 se representa la comparacién entre los histogramas dosis-volumen
de ambos planes para las estructuras de interés.
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Figura 6.18: Caso de pulmén. Histogramas dosis-volumen para los volimenes de interés.

Indices de calidad de los planes

En la tabla 6.5 se da una comparacién entre los resultados obtenidos en algunos
puntos del DVH del PTV, y los indices de homogeneidad y conformacién. Esta infor-
macién sobre la calidad del plan debe completarse con la dosis sobre los 6rganos de
riesgo a considerar. El indice de conformacion se calcula ahora considerando la unién
de ambos PTVs pues no podemos separar de forma sencilla y rigurosa el volumen que
ocupa la linea de isosodis de prescripcién. Sin embargo, al ser volimenes disjuntos si
puede obtenerse el indice de homogeneidad para cada PTV.

y Plan | VPrv a Dprese | Dmaz (GY) | Dmean (Gy) | HI | CI |
SBAP-PTV1 94,10 % 71,9 68,4 0,090 [ 0,798
Clinico-PTV1 91,64 % 72,3 68,2 0,085 | 0,754
SBAP-PTV2 92,43 % 72,1 68,6 0,094
Clinico-PTV?2 89,11 % 71,7 67,9 0,090

Tabla 6.5: Caso de pulmén. Métricas obtenidas para los PTVs. Se da el porcentaje de
volumen que cubre la dosis de prescripcién (deberia ser mayor del 95 %), la dosis méxima
en el PTV, la dosis media en el PTV y los indices de homogeneidad (HI) y conformacién
(CI) para ambos planes.
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Capitulo 7

Discusion y conclusiones

7.1. Analisis de resultados

En lo que sigue analizamos los resultados obtenidos en los casos clinicos presentados
desde una perspectiva comparativa entre el plan producido por el algoritmo SBAP y
el planificado por radiofisicos de amplia experiencia, denominado plan clinico. Se ana-
lizan las particularidades para cada patologia presentada, en primer lugar, para luego
establecer conclusiones acerca de un uso general del algoritmo aqui presentado.

Préstata.  El algoritmo se ha probado y utilizado en la practica clinica fundamen-
talmente para esta patologia, con un nimero de casos de en torno a 60 planificados
actualmente. Se comprueba la tendencia que muestran los dos casos clinicos presentados
en este trabajo:

1. En los casos con un sélo PTV, la ejecucion del algoritmo produce, tras una sola
optimizacion, planes cuyas curvas de isodosis siguen la curvatura del recto. Es
bastante frecuente, cuando la planificacién se hace de forma manual, tener que
generar dos ROIs consistentes en lobulillos de prostata que sobresalen alrededor
del recto para exigirles un objetivo de dosis minima y guiar al optimizador a
cubrir esas zonas. Esto se evita con la aplicacién del algoritmo SBAP, que ya
consigue esa curvatura como puede verse en la figura 6.2. Se observa, ademas,
que anadiendo manualmente los objetivos especificados para el recto, se consigue
una reduccién de la dosis integral en el mismo (véase el histograma de la figura
6.3), consiguiéndose sin mucho esfuerzo en la mayoria de los casos una curva por
debajo del punto Dygy = 40 Gy. En la figura 6.4 se observa més nitidamente,
ademds, que la distancia entre la curva DVH para el PTV y para el volumen
resultante de restar el recto al PTV se ensancha. Esto significa que se consigue
una proteccion més eficiente del recto al disminuir la dosis principalmente sobre
las regiones de interseccion entre PTV y recto. Finalmente, observando la tabla
6.1 puede observarse que el plan SBAP consigue practicamente el mismo nivel de
cubrimiento que el plan clinico pero con una conformacién bastante superior -a
costa de una homogeneidad ligeramente inferior-.

91



2. La misma tendencia del primer caso puede observarse en el segundo, con la par-
ticularidad anadida de tener que trabajar con dos volumenes. Mientras en una
planificacién manual debe decidirse cémo gestionar las intersecciones de ambos
volimenes y el gradiente de dosis que debe producirse conforme nos acercamos del
PTV1 al PTV2, con el sistema SBAP esto se hace de forma automatizada y el pro-
ceso de cara al usuario es exactamente el mismo que en el caso més simple de un
solo PTV. Puede observarse en la figura 6.6 como, de nuevo, las lineas de isodosis
(de las dos dosis de prescripcién presentes en este caso) se conforman mejor en el
plan SBAP que en el plan clinico a los PTVs correspondientes. Esto se corrobora
con el valor de CI dado en la tabla 6.2', con, de nuevo, la contrapartida de una
homogeneidad algo menor. Sin embargo, como puede apreciarse en el histograma
de la figura 6.7, la reduccién de la dosis en recto y vejiga es considerable, aun sin
anadir un objetivo especifico para este ultimo 6rgano. Es decir, simplemente la ge-
neracién de las ROIs y objetivos de los anillos y el volumen RESTO ya contribuye
a una mayor caida de dosis en las inmediaciones de los PTVs. Evidentemente, la
mayor diferencia en el recto responde al hecho de haber anadido objetivos sobre
este 6rgano para, precisamente, darle prioridad a su proteccion.

Ginecolégicos. Tal y como se explicé en la seccién 5.3, en el caso aqui propuesto
de localizaciones ginecoldgicas se seleccionaron tanto recto como vejiga como 6rganos
de riesgo a evitar en el PTV_UNIF y, posteriormente, se incluyé un objetivo manual
de dosis minima sobre el PTV completo (incluyendo las intersecciones con estos dos
6rganos). Se ha decidido presentar este procedimiento para ilustrar la versatilidad que
ofrece el algoritmo SBAP: no sélo puede aplicarse del modo habitual aqui programado,
sino que esta abierto a posibles innovaciones por parte del usuario. Esta manera de
proceder crea capas cuya forma reproducen las curvaturas con las que recto y vejiga
invaden el PTV por lo que se pide al optimizador que las lineas de isodosis recreen estas
mismas curvaturas. Con el objetivo de dosis minima se fuerza a que en las intersecciones
el optimizador aumente la dosis hasta llegar a la dosis de prescripcién. Como puede
observarse en las figuras 6.9 y 6.14, el resultado es similar al que se obtiene en los casos
de préstata: la conformacién de la linea de isodosis de prescripcién al PTV es bastante
apreciable. Igualmente, puede verse en el histograma de la figura 6.11 cémo se consigue
limitar las dosis altas recto, vejiga y cabezas femorales respecto al plan clinico. La dosis
en intestino delgado podria reducirse anadiendo un objetivo manualmente sobre este
organo, tal y como si se hizo en el plan clinico. Una vez mas, puede observarse en la
tabla 6.3 cémo se consiguen resultados muy similares en todos los parametros excepto
uno: el indice de conformacién es significativamente superior para el plan SBAP.

Cabeza y cuello. Tal y como se expuso en la seccién 5.4, las particularidades del con-
junto de patologias englobadas bajo la categoria de cabeza y cuello son considerables. En
muchos casos es tremendamente complicado obtener planes que cumplan con todos los

'Recordemos, de nuevo, que en los casos de multiples PTVs definimos el CI considerando sélo el PTV
de dosis mas alta.
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objetivos clinicos propuestos, por lo que es necesario tomar una decisién de compromiso
y escoger hacia qué objetivo debe orientarse el diseno del plan. Los cambios geométricos
en la anatomia al nivel de la clavicula hacen complicada la eleccién de segmentos y la
cantidad y cercania de los 6rganos de riesgo a los PTVs dificultan la obtencién de planes
con distribuciones de dosis sobre los PTVs homogéneas y uniformes. Esto se ve ademas
acuciado por el frecuente hecho de que el paciente suele tener graves molestias, por lo
que el tiempo de tratamiento total es un factor a considerar. Es por ello que el liston
para evaluar la calidad de los planes en estas localizaciones debe relajarse. También
debe observarse que esta dificultad se traduce en la necesidad de una mayor habilidad
del dosimetrista, ademas de un gran consumo de trabajo y tiempo hasta obtener un
plan aceptable. Por otra parte, es necesario escoger, en general, unos parametros dife-
rentes del algoritmo SBAP respecto a otras localizaciones, pero, en cualquier caso una
vez determinado un buen conjunto de parametros, el script funciona con normalidad,
reduciendo el trabajo a acometer manualmente y proporcionando rapidamente una solu-
cion aceptable. El conjunto de parametros que puede emplearse discutird en la siguiente
seccion. Respecto al plan clinico que aqui se presenta, puede comprobarse en la figura
6.14 cémo se consigue evitar que la linea de isodosis de prescripcion invada la garganta
y en la figura 6.13 cémo se consigue una curvatura mas pronunciada alrededor de la
médula, si bien el nivel de conformacion obtenido es inferior al del resto de patologias.
Esto podria mejorarse con un mayor niimero de segmentos a costa de un mayor tiempo
total en la administracién del tratamiento. En este trabajo, como sabemos, se ha optado
por respetar los criterios del caso clinico. Si se visualiza el histograma (figura 6.15) puede
comprobarse como se obtiene un nivel de cobertura y homogeneidad muy similar al del
plan clinico para el PTV1 y una caida mas cercana al nivel de dosis de prescripcion
en el PTV2, consiguiéndose reducir a todos los niveles las dosis absorbidas en ambas
glandulas pardtidas y en la médula espinal. Observando la tabla 6.4 se comprueba una
mayor cobertura en el PTV1, mejor homogeneidad y mejor conformacién que en el plan
clinico, cumpliéndose igualmente el objetivo del 95% del volumen del PTV2 cubierto
con su dosis de prescripcién. Se ha obtenido, por tanto, un plan superior con un coste
inferior, susceptible de ser mejorado con pequenos retoques si el usuario asi lo dispusiese.

Pulmén. Recordemos que en el caso aqui explicado de cancer de pulmén se ha segui-
do la estrategia de optimizar sobreescribiendo la densidad de los PTVs (véase la seccién
5.5), ya que el caso clinico se optimiz6 de esta manera. Sin embargo, el empleo de esta es-
trategia es independiente de la comparacién entre los planes producidos por el algoritmo
SBAP y una planificacién clinica. Como puede verse en el histograma de la figura 6.18,
el plan obtenido con SBAP mejora tanto la cobertura de la dosis de ambos PTVs como
la dosis que reciben todos los érganos de riesgo a excepcién del corazén, que recibe una
cantidad minima de dosis mayor con el plan SBAP. Los valores de cobertura en términos
de los volimenes de los PTVs de las dosis de prescripciéon pueden observarse en la tabla
6.5. Los relativamente bajos porcentajes de cobertura pueden explicarse por la presencia
de tejido con densidad practicamente aire en las expansiones que dan lugar a los PTVs.
Como en el resto de casos, el indice de conformaciéon mejora apreciablemente con el plan
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SBAP, obteniéndose un indice de homogeneidad ligeramente inferior. Puede observarse,
ademas, en la figura 6.17 como se consigue una mayor salvaguarda de la médula espinal
con el plan SBAP, quedando la dosis méxima en esta estructura reducida en torno a 6
Gy. Se comprueba, por ende, la idoneidad de utilizar este algoritmo en este tipo de pato-
logfas, preferiblemente en combinacién con la estrategia de sobreescritura de densidades
para mejorar el funcionamiento del sistema optimizador y obtener una dosimetria mas
robusta frente a desplazamientos del paciente o el tumor intra e interfraccién (véase, de
nuevo, la seccién 5.5).

Conclusiones generales. Puede visualizarse un elemento comun en todos los planes
mostrados: la conformacién obtenida es significativamente superior a la que se tiene
en todas las planificaciones clinicas. En algunos casos esto tiene como contrapartida la
pérdida de algo de homogeneidad. Sin embargo, esta pérdida es asumible -los objetivos
de cobertura y dosis méxima se cumplen- e incluso en algtiin caso -como el de cabeza y
cuello- se consigue mejorar la homogeneidad. Esta conformacion tiene un impacto directo
en la dosis sobre los 6rganos de riesgo, especialmente aquellos situados en la proximidad
de los PTVs. Es por todo ello que, sin pérdida de la idoneidad de su empleo en los casos
de fraccionamiento convencional, el algoritmo SBAP se proponga como un método de
enorme potencial para planificaciones en SBRT (véase la seccién 2.2.4).

Debe notarse que, en todos los casos, el plan SBAP se ha obtenido tras un solo
conjunto de 40 iteraciones -una optimizacién-, sin refinar el plan posteriormente? Esto
supone, de entrada, dos ventajas fundamentales de la aplicacién del método:

En primer lugar, el tiempo necesario para conseguir un plan aceptable desciende de
forma considerable. Hemos estimado que, una vez escogido isocentro e incidencias, el
tiempo medio para obtener el plan ronda los 15 minutos, dado que practicamente to-
do el proceso estd automatizado -a excepcién de los objetivos a anadir manualmente-.
Esto contrasta con las planificaciones “clinicas” o manuales, especialmente en casos con
multiples PTVs con solapamiento y distintas dosis de prescripcién, en los que la obten-
ciéon de un buen plan puede llevar horas o incluso dias de trabajo. En estos casos, el
radiofisico o dosimetrista debe llevar a cabo un trabajo organizado sobre las regiones
de solapamiento, estableciendo las operaciones binarias con ROIs para poder guiar con-
venientemente al optimizador, decidiendo a su vez los niveles de dosis para cada una
de estas regiones. Este trabajo, incluso para usuarios expertos, puede ser complejo de
visualizar y ejecutar, lo que nos lleva a la segunda ventaja basica del empleo de este
método: la facilidad de uso. Asi pues, no sélo se consigue una reduccién del tiempo y el
esfuerzo -es decir, los recursos- necesarios para obtener un buen plan, sino que se abre
la puerta a que profesionales con menos experiencia o pericia puedan disefiar planes en
casos complejos.

Por 1ltimo, cabe preguntarse acerca de la justificacion de la efectividad del algoritmo.
Desde el punto de vista del funcionamiento del optimizador DMPO, visto en 3.2.3, el ob-

2Este refinamiento, consistente en afiadir o modificar objetivos a la optimizacién, puede llevarse a
cabo por un usuario con algo de experiencia empleando el algoritmo, mediante soluciones relativamente
sencillas e intuitivas si se comprende el funcionamiento del mismo.
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jetivo del trabajo es generar una serie relativamente grande de objetivos coherentes que
guien al mismo hacia la solucién 6ptima. El empleo de muchos objetivos incrementa el
numero de pardmetros a tener en cuenta en el problema (3.5) pero, a cambio, probable-
mente disminuya el nimero de minimos locales en el espacio de soluciones, favoreciendo
la aproximacion hacia una solucién 6ptima tras el nimero suficiente de iteraciones. Esto
se fundamenta en el hecho de que el optimizador funciona con objetivos de tipo DVH,
de modo que el computo sobre ROIs demasiado grandes puede ser costoso en términos
de célculo y el nimero de posibilidades para cumplir una determinada condicién sobre
el DVH es mayor. Es decir, subdividir un volumen grande en voliimenes més pequenos
parece tener sentido para guiar al optimizador. Ademds, el empleo las condiciones or-
denadas de uniformidad en las diferentes capas también puede contribuir a encontrar
un buen punto de partida, favoreciendo segmentos cada vez mas centrados en el tumor.
Asi pues, estas pueden ser razones que expliquen y justifiquen la utilizaciéon del método
propuesto.

7.2. Elecciéon de los parametros del algoritmo

En el algoritmo aqui presentado se ofrece al usuario la capacidad de seleccionar
una serie de parametros que condicionan el resultado final, permitiendo al mismo cierta
versatilidad para dirigir el plan resultante hacia unas u otras caracteristicas. En lo que
sigue, trataremos de discutir las posibilidades que ofrece el juego con los valores de estos
parametros. La configuracion que denominamos aqui habitual se corresponde con la del
caso 1 de céncer de préstata aqui presentado (ver subseccién 5.2.1). Esta configuracién
se ha probado ampliamente y parece proporcionar muy buenos resultados en la mayoria
de patologias, excepcién hecha del complicado caso de cabeza y cuello.

En primer lugar, se solicita el niimero de capas en que se quiere subdividir la ROI
conocida en este trabajo como PTV_UNIF. El niimero de capas tiene, por un lado, el
efecto de simplemente aumentar el niimero y el peso total de los objetivos referidos a los
PTVs en la optimizacién. Por el otro, subdividir en exceso puede tener el efecto de tener
capas excesivamente estrechas, con un nimero de véxeles pequeiio, por lo que cumplir un
objetivo de uniformidad se dificulta (a menor niimero de vixeles, mas impacta sobre la
uniformidad unos pocos véxeles dificiles de cumplir). Esto puede conducir a una pérdida
de eficiencia en la optimizacién, con regiones minusculas y objetivos que contribuyan en
exceso a la funcién objetivo. En este trabajo se ha empleado el valor de 4 capas excepto
en el caso de cabeza y cuello, en el que es conveniente aumentar el nimero de capas
precisamente para favorecer los objetivos de cobertura y homogeneidad sobre los PTVs.

Respecto a las dosis dadas a los objetivos sobre las capas mas interna y mas externa,
debe considerarse, por un lado, el valor absoluto de estas dosis y, por otro, la diferencia
entre ambas. Una diferencia mas estrecha supondra buscar una mayor homogeneidad
de la distribucién de dosis, mientras una mas grande favorece la creacién de gradientes
de dosis desde el centro del PTV hacia fuera, lo que potencialmente produce una mejor
conformacién y una mayor proteccion de los 6rganos de riesgo. Nétese como en el caso
2 de préstata empleamos una diferencia mas pequenia de la habitual (fijada en 106 % -

95



104 % de la dosis de prescripcion), mientras en el caso de cabeza y cuello empleamos una
diferencia mayor. Con ello, conseguimos una distribucion méas homogénea en el primer
caso y mas conformada en el segundo de lo que darfa el algoritmo SBAP con la con-
figuracion habitual. Respecto al valor absoluto de estos niveles, fijar el valor medio de
ambos valores en el 105 %, como en el caso de la configuracién habitual, suele propor-
cionar buenos resultados en la mayoria de los casos. Sin embargo, en casos en los que
cuesta mayor trabajo conseguir la cobertura requerida puede hacerse crecer este valor.

Otros parametros que entran en juego son la profundidad desde la piel a evitar en
el PTV_UNIF o la distancia al anillo A1 del PTV_UNIF. La primera deberia escoger-
se segun la energia utilizada en la planificacién, pues es sabido que una mayor energia
nominal tiene una profundidad del méximo superior, por lo que seria conveniente au-
mentar esta distancia si se emplea una energia superior a 6 MV, la correspondiente con el
parametro habitual fijado. Respecto a la distancia al anillo A1, escoger un valor pequeno
repercutird en incrementar la tendencia hacia la conformacién. Sin embargo, escoger un
valor demasiado pequeno puede propiciar una pérdida de cobertura al exigir una gran
calda de dosis demasiado cerca del volumen a tratar. Este objetivo, no obstante, se com-
plementa con el de la dosis exigida al anillo A1, que puede hacerse mas o menos exigente
segun las caracteristicas geométricas del caso. Finalmente, esto mismo puede aplicarse a
la dosis exigida al volumen RESTO. Nétese que en el caso particular de cabeza y cuello
estas dosis son mayores, es decir, los objetivos de reducir la dosis fuera del PTV son
menos exigentes.

7.3. Limitaciones y posibilidades de mejora

Variaciones por patologia y objetivos sobre OARs. A lo largo de este trabajo se
han ido presentando casos en los que se han propuesto modificaciones posibles que aplicar
al algoritmo. Entre ellas: anadir objetivos sobre érganos de riesgo manualmente, estra-
tegias especificas para patologias como canceres ginecoldgicos o de pulmén, diferentes
conjuntos de valores para cada caso u objetivos sobre los PTVs anadidos manualmente
para reforzar una intencién de cobertura o limitacién de dosis méxima. Una posible solu-
cién a implementar consiste en generar diferentes algoritmos por patologias. Por ejemplo,
en casos de préstata, utilizar la plantilla de pardmetros ya fijada y anadir objetivos de
forma automaética sobre el recto. En casos de cabeza y cuello, se emplearia otra plantilla
de valores y se anadirian objetivos sobre médula y parétidas, y asi sucesivamente con
el resto de localizaciones. Otra opcién es solicitar al usuario en el propio proceso del
script sobre qué organos de riesgo quiere anadir objetivos y con qué niveles de dosis.
En el primer caso, estos objetivos deben tener unos niveles de dosis dependientes del
fraccionamiento empleado, por lo que es posible emplear el valor de un porcentaje de la
dosis de prescripcién, probablemente modificable por el usuario al igual que se hace ya
con los parametros ya existentes. La plantilla a emplear en cada localizacion deberia tes-
tearse hasta encontrar unos valores éptimos sobre un conjunto de casos suficientemente
extenso y variado, lo que supone una considerable carga de trabajo. No obstante, si se
valora que la mejoria que supondria el realizar este trabajo compensa lo suficiente, se
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debe proponer como una sofisticacién del algoritmo en futuras versiones del mismo.

Juego con los pesos de los objetivos: crear un abanico de soluciones. Otra
cuestiéon que no se ha abordado hasta el momento es la posibilidad de mantener los
mismos objetivos de optimizacién, pero jugar con los pesos relativos de los mismos.
Esto supone un paso mas hacia la versatilidad de la solucién obtenida. Por ejemplo,
pueden definirse diferentes combinaciones de pesos, dando mas relevancia a los objetivos
de proteccién del tejido sano o a los de cobertura del PTV, segiin se desee. Esto haria
que el usuario escogiese, en una escala lineal de tantos grados como se desee, sobre qué
punto concreto desea obtener una soluciéon. Esta se propone como otra posible mejoria
en futuras versiones del sistema.

Una patologia sin buenos resultados: cancer de mama. Se ha probado y utili-
zado en la practica clinica el algoritmo en varias patologias diferentes. Sin embargo, no
en todas se han obtenido resultados adecuados. Resulta especialmente distintivo el caso
de las irradiaciones completas de mama, al menos empleando una técnica IMRT step
and shoot®. Las caracteristicas geométricas de los PTVs en estos casos -consistentes en
la mama completa més los margenes correspondientes- y la disposicién de los érganos de
riesgo (pulmén y corazén en caso de mama izquierda) tras la pared costal hace idéneo el
uso de haces tangenciales al propio contorno del pulmén. Sin embargo, el optimizador no
es capaz de generar segmentos adecuados con esta disposicion y si se incluye un mayor
numero de incidencias, la dosis sobre pulmoén y, en su caso, corazén, aumenta respecto
a los planes que se obtienen con una técnica 3DCRT segmentada. Esto se obtiene esen-
cialmente igual para una variedad de pardmetros del algoritmo probados, de modo que
puede concluirse que el algoritmo SBAP no deberia utilizarse para esta patologia con
una técnica IMRT step and shoot.

3Es posible que utilizar técnicas de arcoterapia de intensidad modulada produzca un mejor resultado.
No hemos podido comprobar este extremo por carecer de esta técnica en el Hospital Universitario Virgen
Macarena.
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Parte 1V

Apéndices
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Apéndice A
Estructura del script

En lo que sigue se especifica, secuencialmente, qué hace el script desarrollado para
este trabajo con comentarios sobre cémo implementarlo en el cédigo de Pinnacle.

Nombre del script principal: “SBAP.Script”

1. Presentacion y explicaciéon del script. Mensaje de informacion sobre el script.
Esto se hace con el comando InfoMessage = "Mensaje";.

2. Clasificacion de voliumenes por tipo.

a) Mensaje de informacién (se pide introducir el valor 1 para PTV, el valor 2
para ROIs a excluir (SIP) y el valor 3 para el resto).

b) Se hace “Current” la primera ROI.

c¢) Se ejecuta el fichero-bucle “RoiTipos.loop”. Este bucle genera variables en
el Store con los nombres de cada ROI para poder solicitar el tipo al usuario.

1) Comando de creacién de variable en el Store global con el nombre de cada
ROL. El cédigo para hacer esto es':
Store.StringAt.Command = "Store.FloatAt.";
Store.At.Command.AppendString = RoilList.Current.Name;
Store.At.Command.AppendString = " = \"\";";
Store.At.Command.Execute = 1;
Store.FreeAt.Command;

2) Se crea una variable llamada Nombre en el Store de cada ROI con el
nombre inicial de cada una, para poder restaurarse mas adelante.

d) Abre una ventana para configurar las variables Tipo. Aqui se crea por primera
vez en la ejecucién del programa una ventana de editor de Store (WindowList.
MyStoreEditor), por lo que se incluye un comando Unrealize. Esto hace que
cuando se ejecuta dos veces seguidas salga esta ventana dos veces.

'En el resto del script se generan cédigos muy similares para crear variables. Pueden obtenerse a
partir de éste.
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e)

f)

9)

Se define la variable NumPTVs en el Store de RoiList para contar el nimero
de PTVs (que tienen Tipo = 1).

Se ejecuta el fichero-bucle “RoiGuardarTipos.loop”. Este bucle cuenta el
nimero de PTVs, guarda en el Store de cada ROI el tipo asignado, asigna
nuevos nombres a las ROIs con el tipo delante para poder ordenarlos y borra
las variables que no son PTVs para solicitar dosis solo de los PTVs en el paso
siguiente.

1) Comando de creacién de variable en el Store de cada ROI: se crea una
variable Tipo para cada una y se le asigna el valor de las variables con el
nombre de cada ROI (introducidas en el editor del Store).

2) Si Tipo = 1, se incrementa en 1 la variable NumPTVs.

3) Se cambia el nombre de cada ROI anadiéndole el tipo delante (ntmero).

4) Si Tipo != 1, se borra la variable con el nombre de la ROI del Store, por
lo que sélo quedan las variables de los PTVs.

Se ordenan los volimenes por nombre (ahora mismo por tipo) y se ejecu-
ta el bucle-fichero “RoiRestaurarNombres.loop”.Este bucle restaura los
nombres de las ROIs, modificados para poder ordenarlas.

1) Se asigna de nuevo el nombre almacenado en la variable Nombre del Store
de cada ROI a cada una de ellas.

3. Introducir dosis para los PTVs.

a)

b)

Se genera el mensaje de informacién: “Indica para cada PTV su dosis de
prescripcion en cGy”.

Se abre una ventana del editor del Store con las variables actuales del Sto-
re global. S6lo quedan las variables con nombres de los PTVs. El usuario
introduce los datos y cierra la ventana.

Se ejecuta el bucle-fichero “RoiGuardarDosis.loop”. Este bucle guarda
una variable en el Store de cada ROI de tipo 1 con la dosis de prescripcion
correspondiente.

1) Comando de creacién y asignacién de la variable Dosis para cada ROI si
la variable Tipo de esa ROI vale 1.

2) Se liberan las variables Nombre del Store de cada ROI, pues no se van a
volver a utilizar.

Se ordenan los PTVs por dosis y se les asigna un indice. Todo lo que sigue
se ejecuta so6lo si NumPTVs es >= 1. Se genera la variable Minimo del Store
de la ROIList y se le asigna el valor de dosis del primer PTV (segin el
orden inicial). Se genera una variable i en el Store de la ROIList y se le da
el valor 0. Se ejecuta el bucle-fichero “RoiOrdenarPorDosis.loop”. Este
bucle ordena los PTVs por dosis. Para ello llama a otro bucle interno para
hacer comparaciones dos a dos de las dosis.
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1) Se crea una variable Control en el Store de la ROIList, que cada vez
que se ejecuta el bucle se asigna al valor NumPTVs - 1. Mientras que 1
(inicializada a 0) sea menor que Control:

a’ Se hace Current el ROI con indice i (empezando por 0). Para utilizar
el indice de una lista hay que emplear el comando Round.

b’ Se inicializa la variable j del Store de la ROIList al valor de 7 + 1.
Se le da a Minimo el valor de dosis de la ROI actual.

¢’ Se ejecuta el bucle-fichero “RoiOrdenarPorDosisBucleInterno.loop”.
Este es un bucle interno para realizar comparaciones de los niveles de
dosis de los PTVs.
» Sij (indice del PTV actual) es menor que NumPTVs se ejecuta lo

siguiente:

e Si Minimo es menor que la variable Dosis de la ROI actual,
entonces se reordena el ROI actual y se coloca en la posicion i y
se asigna a Minimo el valor de dosis de la variable actual.

e Se anade 1 al valor de j.

d’ Se anade 1 a i y se reejecuta el bucle salvo que se alcance el valor
Control.

4. Introducir parametros.

a) Se pide al usuario que acepte o modifique los pardmetros de la optimizacién.
Se ejecuta el fichero “Parametros.conf”.

1) Crea las variables del Store global, inicializadas a un valor estandar: Num-
Capas (4), DistanciaSuperf (0.5), DistanciaAnillo (0.1), DosisCapalnt
(106), DosisCapaExt (104), DosisAnillol (91), DosisAnilloTot (72.5),
DosisResto (45).

2) Se genera un mensaje explicativo de cada pardmetro y una ventana de
edicién del Store.

5. Generacién de volimenes de planificacién.

a) Se crea el volumen “BODY” utilizando el umbral de aire de Pinnacle. Se
emplea el valor por defecto.

1) Se le asigna Tipo = T.

2) A este volumen se le realiza una contraccién uniforme de la distancia es-
pecificada en DistanciaSuperf para excluir la zona maés superficial de los
PTVs de uniformidad y evitar optimizar en puntos demasiados cercanos
a la piel. Se genera asi un volumen llamado “BODYINT”. Esto se hace
empleando el objeto RoiFxpandControl, con un cédigo como el siguiente
(cualquier expansién o contraccién se hace de modo similar):
RoiExpandControl.TargetRoiName = "BODYINT";
RoilList.BODY.RoiExpandState = "Source";
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RoiExpandControl.ConstantPadding = Store.FloatAt.DistanciaSuperf;
RoiExpandControl.UseConstantPadding = "1";
RoiExpandControl.Expand = "0";

RoiExpandControl.DoExpand = " Contract";

b) Se ejecuta el bucle-fichero “RoiGestionarPTVs.loop”. Este bucle contiene
varios sub-bucles. Recorre los distintos PTVs para trabajar con ellos. Busca,
en cada caso, las ROIs a evitar (tipo 2) y crea capas y anillos. Se recorre para
cada PTV (es decir, un nimero de veces NumPTVs).

1) Se resetea el estado de expansién/contraccién de todas las ROIs.

2) Se toman DosisMaz como el valor de la variable Dosis de la ROI cuando
el PTV actual es el primero (i = NumPTVs) y DosisMin como el valor
de la variable Dosis de la ROI cuando el PTV actual es el dltimo (i =
1). Esto puede hacerse al haber ordenado los PTVs por dosis.

3) Se generan variables en el Store de la ROIList con el nombre y la dosis
del PTV actual (NombrePTV y DosisPTV).

4) Se marca el PTV actual como “Source”.

5) Se marca el volumen “BODYINT” como “Avoid Exterior” para quitar
las zonas pegadas a la piel de los PTV_UNIF.

6) Se genera la variable CurrentIndez en el Store de la ROIList con valor
igual al indice de la ROI actual y ejecuta el bucle-fichero “RoiBusca-
rROIsAEvitar.loop”. Este es un bucle secundario para encontrar ROIs
a evitar en la generacién de los PTV_UNIF.

= Se recorren todas las ROIs comprobando su tipo. Si es del tipo 2
(OAR a evitar), 4 (capas creadas), 5 y 6 (anillos creados) (esto lo
veremos posteriormente), se marcan las ROIs como “Avoid Interior”
para excluirlas del PTV_UNIF.

7) Para volver a la ROI actual (la ROI Current se ha ido modificando en el
sub-bucle anterior) empleamos la variable CurrentIndez.

8) Se genera una variable Nombre en el Store de la ROIList con el nombre
del PTV actual mas “_UNIF” (si el PTV se llama PTV50 se generard
una variable Nombre igual a “PTV50_UNIE”).

9) Se genera el PTV_UNIF mediante una expansién. Se le asignan tres va-
riables a su Store interno: Nombre con el nombre original del PTV (Nom-
brePTV), Dosis con su dosis (DosisPTV) y Tipo = 7.

10) Se ejecuta el script “RoiHacerCapas.Script”, que puede funcionar in-
dependientemente. Este script genera capas dentro del PTV con sus co-
rrespondientes objetivos de optimizacién (tipo Uniform dose). Las capas
estan basadas en las longitudes maximas en las tres dimensiones del PTV.

El PTV debe ser la ROI actual (Current) que, en este caso, es el recién
generado (PTV_UNIF).
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al

b/

Se obtienen las dimensiones de la ROI actual ejecutando “RoiObte-

nerDimensiones.lib”. Este fichero obtiene las dimensiones (méxi-

mas) en X, Y y Z de la ROI actual. Se guardan en el Store de la

propia ROI con los nombres DimX, DimY y DimZ.

= Se buscan las coordenadas méximas y minimas de los contornos de
esta ROI (mediante el comando RoiList.Current.BinaryVolume.XMax,
por ejemplo) en cada dimensién (x, y, z) y se restan.

= Se multiplica el resultado por el tamafno de véxel en cada dimensién
y se guarda el resultado en las variables del Store de cada ROI
DimX, DimY y DimZ.

Se define la variable del Store de la ROIList NumCapas, cuyo valor

se toma de la variable NumCapas del Store global, introducida o

aceptada por el usuario.

Se define una variable auxiliar, Aux. Si se quieren 4 capas, por ejem-

plo, hay que dividir cada dimensién méaxima en 8 trozos. Por ello, se

hace Auzr = 2 * NumCapas. Se crean tres variables (PasoX, PasoY,

PasoZ) con los valores (DimX/Auz, DimY/Aux, DimZ/Auz).

Ahora se rehace Aur = NumCapas - 1 para obtener los margenes de

la primera contraccién (habra que multiplicar Paso por Auz).

Se resetea el estado de Expansiéon/Contraccién de todas las ROIs.
Se crea una variable en el Store de la ROIList con la dosis de pres-
cripcién del PTV actual (DosisPresc).

Se ejecuta el bucle para realizar las contracciones (NumCapas ve-

ces). Se guarda el indice de la ROI actual en CurrentIndez. El bucle-

fichero es “RoiRealizarContracciones.loop”. Las capas se gene-
ran de més interna a mas externa.

= Se marca la ROI actual como “Source”.

» Se definen las variables del Store de la RoiList (MargenX, Mar-
genY, MargenZ) como (PasoX*(k-1)/2, PasoY*(k-1)/2, PasoZ* (k-
1)/2). Recordemos que k se recorre de NumCapas a 1. La divisién
por 2 se hace porque hay que especificar las contracciones en ambos
sentidos de cada eje (por ejemplo, X positivo y X negativo).

= Se divide, sin embargo, s6lo MargenZ por 10, pues en la direcciéon
craneo-caudal podemos contraer menos.

= Se colocan estos margenes en las casillas correspondientes del ment
Expansién/Contraccién y se selecciona la opcién 0 en “UseCons-
tantPadding”, es decir, margenes no uniformes.

= La primera contraccién es sin evitar capas. Para evitar las siguien-
tes, cada capa generada se marca como “Avoid Interior”. Se crea la
variable NombreCapa del Store de la ROIList como el nombre del
PTV actual mas “_C” y el niimero dado por NumCapas - k + 1.
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Asi, C1 corresponde a la més interna, C2 a la siguiente, etc. Para
ello, se crea la variable Indice con el valor NumCapas - k + 1.

Se contrae con todo lo seleccionado, generando un nuevo volumen
con el nombre dado (comando RoiExpandControl.TargetRoiName
= NombreCapa).

Se le asigna Tipo = 4 a esta ROIL. Como vimos, esto hace que
se excluya de los nuevos PTV_UNIF en “RoiBuscarROIsAEvi-
tar.loop”.

Se marca como “Avoid Interior”.

Se crea la variable Denominador como NumCampas - 1.

Se crea la variable NivelMenor como la DosisCapaFExt del Store

global (de la seccién 3) dividida por 100 (el usuario la da en %).

Se comprueba que la ROI actual tiene volumen mayor que 0 (puede

darse el caso de que los margenes de contraccién sean demasiado

exigentes). Si es mayor que 0, se hace lo siguiente:

e Se crea la variable DosisObj con el valor DosisCapalnt del Store
global dividida por 100.

e Se crea la variable Paso con el valor (DosisObj - NivelMenor) /
Denominador.

e Aprovechamos la variable Indice creada anteriormente y le res-
tamos 1 para que tenga el valor NumCapas - k.

e Se multiplica Paso por Indice.

e A DosisObj se le resta Paso para obtener la dosis equiespaciada
de cada capa (en tanto por uno).

e Se multiplica DosisObj por DosisPresc, se crea un objetivo IMRT
(por defecto es “Uniform Dose”), se coloca como dosis DosisObj.

e Aprovechamos la variable Indice y le sumamos 1 para darle un
peso a cada objetivo que vaya incrementandose con cada capa
(Weight = Indice = NumCapas - k + 1).

e Se ejecuta el fichero “CrearObjetivosCapas.lib” | que crea
un objetivo de dosis minima para la tltima capa.

e Se genera un nuevo objetivo de optimizacién.

e Para cambiarlo a tipo “Min Dose” hay que ejecutar un cédigo
Awk mediante un comando “SpawnCommand” debido a que el
lenguaje de Pinnacle por si solo no permite hacerlo. No nos
centraremos aqui en los detalles particulares de este cédigo.

e Se crea una nueva variable del Store de la ROIList DosisObj2,
con el valor DosisPresc*1.03 y se da este valor a la dosis del
objetivo y peso igual a NumCapas.

e Ya se han generado las capas y anillos del PTV concreto, por lo
que volvemos al fichero “RoiGestionarPTVs”.

104



)
7)

11) Se actualiza la variable i y hacemos Current al PTV de indice NumPT Vs
- i. Para ello, creamos la variable Avanzar con este valor y la empleamos
como indice de la nueva ROI Current.

Se genera el volumen “TOTAL”. Para ello, se ejecuta el bucle-fichero “ROI-
SeleccionarTodos.loop”. Con él se seleccionan todas las ROIs creadas y se
marcan como “Source”.

1) Se recorre cada ROI y se comprueba su Tipo. Si es 4, 5 0 6 (capas y
anillos), se marcan como “Source”.

Se le coloca como nombre “TOTAL” y se expande, de modo que la ROI
generada es la suma de todas las capas y anillos creados (debe ser un volumen
cerrado). Se le da Tipo = 7 y se marca como “Avoid Interior”.

Se genera un anillo sobre este volumen. Para ello, podemos usar la configura-
cién actual, pues todas las capas y anillos estdn marcados como “Source” y
“TOTAL” estd marcado como “Avoid Interior”, de modo que una expansién
producird, en efecto, un anillo. Se coloca 1 cm de espesor a esta nueva ROI,
con nombre “TOTAL_A1”, se expande y se le da Tipo = 7.

Se genera un objetivo IMRT de tipo “Max Dose”, de nuevo, con el cédigo Awk.
Se utiliza la variable DosisObj con el valor de la variable DosisAnilloTot del
Store global dividido por 100 y multiplicado por la variable DosisMin (dosis
de prescripcién minima de las dadas a los PTVs). Se usa esta variable para
darle dosis al objetivo “Max dose” de “TOTAL_A1". Como peso, se le da 0,5.

Se crea el volumen “RESTQO”. Para ello:

1) Se resetea el estado Expand/Contract de todas las ROIs.
2) Se marcan “TOTAL” y “TOTAL_A1” como “Avoid Interior”.

3) Se marca “BODY” como “Source”. Se coloca 0 como margen uniforme y
se expande.

4) Se le asigna Tipo = 7.

5) Se anade también un objetivo IMRT de tipo “Max Dose” con el cddi-
go Awk. Se actualiza DosisObj al valor de DosisResto del Store global
dividido por 100 y multiplicado por DosisMin. Se le da peso 0,5 también.

Finalmente, se eliminan los anillos internos (A0) y el volumen “BODYINT”.
Para ello, se recorre el bucle-fichero “RoiEliminarAnillosInternos.loop”,
que recorre todas las ROIs de la ROIList y las marca como “Source”.

1) Se resetea el estado de todas las ROIs.
2) Sila ROI tiene Tipo = 6 (anillo interno), se elimina mediante el comando
Destroy

Se elimina el volumen “BODYINT” mediante el comando Destroy.

Se genera el mensaje final del script.
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