Recomendaciones para
el control de calidad de
equipos y técnicas de
radioterapia guiada por
la imagen (IGRT)

setm










Recomendaciones para

el control de calidad de
equipos y técnicas de
radioterapia guiada por la
imagen (IGRT)

setm



© Sociedad Espafola de Fisica Médica
E-mail: secretaria@sefm.es
Pagina web: www.sefm.es

Edicion:

ADI ===
EDITORIALES

htpp://www.auladoc.com

Depésito legal: M-33135-2013
ISBN: 978-84-940849-6-6

Reservados todos los derechos. Ninguna parte de esta publicacion podré ser reproducida, almacenada
o trasmitida en cualquier forma ni por cualquier procedimiento electrénico, mecanico, de fotocopia,
de registro o de otro tipo, sin el permiso de los editores.



Grupo de trabajo de la Sociedad Espanola
de Fisica Médica de Radioterapia Guiada
por la Imagen (IGRT)

Coordinadora del grupo

M2 Cruz Lizuain Arroyo

Servicio de Fisica Médica y Proteccién Radioldgica. Institut Catala d'Oncologia
(ICO). Barcelona

Integrantes

A. Belén Capuz Suarez
Unidad de Radiofisica. Hospital Ramdn y Cajal. Madrid

José M. Delgado Rodriguez
Servicio de Radiofisica Hospitalaria. Hospital Universitario 12 de Octubre. Madrid

Vicente Crispin Contreras

Servicio de Radioffsica y Proteccion Radioldgica. Fundacion Instituto Valenciano de
Oncologia (IVO). Valencia



Sergio Garcia Gémez

Servicio de Radiofisica y Proteccion Radioldgica. Hospital Universitario Ntra. Sra. de
la Candelaria. Santa Cruz de Tenerife

Xavier Jordi Juan Senabre

Servicio de Radiofisica y Proteccién Radioldgica. Consorcio Hospitalario Provincial
de Castellén. Castelld de la Plana

Diego Jurado Bruggeman

Servicio de Fisica Médica y Proteccién Radioldgica. Institut Catala d'Oncologia
(ICO). Girona.

Dolores Linero Palacios
Servicio de Fisica Médica. Instituto Oncoldgico Teknon (IOT). Barcelona

Ismael Sancho Kolster

Servicio de Fisica Médica y Proteccién Radioldgica. Institut Catala d'Oncologia
(ICO). Barcelona

José Ignacio Tello Luque

Servicio de Fisica Médica y Proteccion Radiolégica. Instituto Médico de Onco-
Radioterapia (IMOR). Barcelona

Agradecimientos:

« Alajuntadirectiva de la SEFMy a su Comisién Cientifica por el apoyo prestado al
grupo de IGRT para realizar su trabajo y muy especialmente a Antonio Brosed,
Damian Guirado y José Pérez Calatayud por los comentarios, criticas y sugerencias
que han sido de gran utilidad en la redaccién de este documento.

« Alosintegrantes de los departamentos de Fisica Médica, donde los autores realizan
su trabajo, por su comprensién y colaboracién.

» A Coral Bodineau por su inestimable colaboracién en la edicién del documento..



indice

Capitulo 1. Introduccion..........cce00eee.. 13

B IS 11 1 e Yo 1V Tl of [ Y o PSR 15

Capitulo 2. Procedimientos clinicos
asociadosalGRT.......ccevveveecnecneeeses 19

T, INtroducCion ....ouiiiiiiiii ittt ittt 21
2. Incertidumbres en el proceso radioterdpico..................... 22

3. Mejora del tratamiento tras estimar las incertidumbres

poblacionales ........ooiiiiiiiiiii i e et 26
4. Valoracion demargenes .........c.veeeviuerenreenecoeaeoenncnns 27
5. Procedimientos de trabajo utilizando IGRT...................... 30
6. Referenciasy bibliografia ............ccooiiiiiiiiiiiiiiiiini.., 35

Capitulo 3. Sistemas basados en
ultrasonidos .......cceciviecececnccncenees 37

1. Descripciondelsistema........ccoviiiiiiiiiniiiiinnneeennnnnns 39
2, URrasonidos .....coviiiiineiiinnneeeeenenneesennnnessesannanss 43

3. Sistema opticode posicion ..........c.iiiiiiiiiiiiiiiiiiiien, 46



v ® N o U &

ManigUIES . .iiirieitriinieteirnneeeseennessesnnnesssnnnnenss 49

Seguridades y condiciones de funcionamiento ................. 51
Control de calidad delageometria ...........ccovvviieiennn.. 54
Control de calidad delaimagen ..............ccovviiiiiiiiane, 61
Efectos biologicos de los ultrasonidos ....................c..ee. 74
Referencias y bibliografia ............coooiiiiiiiiiiiiiiiiia... 75

Capitulo 4. Dispositivos electronicos
de imagen portal (EPID) y control de
calidadasociado.......ccvvvvviennecneenns 77

1.

v ® N o Uu &> W N

INtroducCion ..ottt ittt 79
EPID basados en fluoroscopia ........covieiineiinieinneennnnnn. 80
EPID basados en camaras de ionizacion liquidas................. 82
EPID basados en matrizactivay panelplano .................... 83
Sistemas comercializados .............coiiiiiiiiiiii i 85
Controldecalidad .........cooiiiiiiiiiiiiii it 85
Recomendacionesdeuso ........c.oviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiaenn, 97
Aplicacionesclinicas........ccoviiiiiiiiiiiiniirinneerennnnnn 98

Referencias y bibliografia ............cooiiiiiiiiiiiiiiiiiina.., 29



Capitulo 5. Equipos de RX
independientes de la unidad de
irradiacion .........ccc0iiiiiiiiiiieneeel.. 101

T, INtroducCion .....o.uiinniiiiiiiiii ittt iiiiriieeanaananes 103
2. ExacTrac5.5(BrainLAB) .......ccviiuiiiiiiiiiiiiiiiiiieenneenns 103
3. Descripciondeloscomponentes .........ccvviiiiiiiinnnennn. 104
4. Pruebas especificas del sistema ExacTrac X-ray 6D ............. 115

5. Control de calidad. Calibracion del ExacTrac

D ) D 122
6. Pruebas de seguridad y funcionamiento....................... 123
7. Pruebasgeométricas .........ooiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieaas 123
8. Referenciasy bibliografia ..............ccoiiiiiiiiiiiiii, 128

Capitulo 6. Equipos de rayos X
incorporados a la unidad de tratamiento.
Imagenes volumétricas.........cce00eeee..131

T, INtroducCion .....o.viiiniiiiiiiiii ittt iii it 133
2. Equipo SYNERGY e ELEKTA. ......coiiiiiiiiirinernnnnnannnnns 134
3. Sistema de tomografia computarizada con haz cénico

de megavoltaje (MVCBCT) de SIEMENS .........ccovvvivinnn.. 147
4. SistemalGRTdeVARIAN ...ttt ittt iiiiienaen, 161

5. Referenciasy bibliografia ...............coiiiiiiiiiiiiiia, 180



Capitulo 7. Control de calidad

de los equipos de IGRT basados

en imagenes producidas por
radiacionesionizantes ............c00.....183

1. Clasificaciondelas pruebas.........ccoeiiiiiiiiiiiinnennnnnn. 186
2. Pruebas que garanticen la seguridad del equipo ............... 186
3. Pruebas geométricas ymecanicas ........c.oeviiiiiiiiiiiiann. 187
4, Controlde calidaddelaimagen2Dy3D...........ccvvvvnnnnn. 190
5. Pruebasdeimagen3D...........coiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiaa 202
6. Periodicidad y tolerancias recomendadas...................... 207
7. Referenciasy bibliografia ..............coiiiiiiiiiiiiin, 210

Capitulo 8. Tomoterapia.......cccec0eee...215

1. Descripciondelsistema.......cccvviiiieiiiiiiernnnnneenennns 217
2. Elsistema de Tomoterapia Helicoidal .......................... 218
3. Formacidndelaimagen..........ccoviiiiiiiiiieeennnnnennns 222
4. Sistemaderegistroyfusion..........ccoiiiiiiiiiiiiiiiiinnn. 223
5. Algoritmo de utilizaciéon de laimagen fusion................... 225
6. Control de calidad del sistemadeimagen...................... 227
7. DosimetriaMVCT ..ottt iiniiiieeeneenns 252
8. Referenciasy bibliografia ...........ccooviiiiiiiiiiiiiiiin, 257



Capitulo 9. Técnicas de sincronizacion
del haz de radiacion con el movimiento
respiratorio...............................259

B PR 11 1 e Yo [V Tl of [ o SRt 261

2. Influencia del movimiento respiratorio en la
planificacion de los tratamientos de radioterapia............... 262

3. Métodos para la determinacién del volumen blanco

teniendo en cuenta el movimiento respiratorio ................ 262
4, Técnicade”gating” ..........ccouiiieiiinnnnerrennneeenennnnas 268
5. Seguimiento del movimiento del tumor. Técnica

de“tracking” ...........cooiueiiiiiiiiiiiiiii it 271
6. Correcciondeladosimetria .........covviiiiiiiiiiiiiieinnnnn. 275
7. Controldecalidad ............ciiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiie 275
8. Referenciasy bibliografia ............c.cciiiiiiiiiiiiiiiaa., 278

Capitulo 10. Dosis absorbida en las
exploracionesdelIGRT.........cce000000...283

1. Estimacidn de la dosis absorbida por el paciente
en exploraciones 2D con sistemas de imagen

POrtal (EPID). .ottt iiie it ii ettt eeennnneeeaannnnas 286
2. Estimacion de la dosis absorbida en exploraciones

2D con Rayos Xdebajaenergia..........ooviiiiiiiiiiiiiinnnn, 286
3. Estimacion de la dosis absorbida en exploraciones

2] 0 (2 I 288
4. Dosis impartidas con los distintos sistemas IGRT ............... 290

5. Referenciasy bibliografia ..............ccooiiiiiiiiiiiiina, 293



Capitulo 11. Otros sistemas de IGRT........299

1. Sistemas Opticos superficiales............ccoviiiiiiiiniinn.. 301
2. Marcadores fiduciarios electromagnéticos ..................... 304
3. Referenciasy bibliografia ..............ccoiiiiiiiiiiiiiia, 306

Capitulo 12. Calibracion de equipos tipo
CONEBEAM.......cccivitteecnncscccneesss307

1. Calibraciony pruebas especificas del sistema ELEKTA. .......... 309
2. Calibraciény pruebas especificas del sistema

MVCBSIEMENS . ....oitiitiiiiiiiiiitiittineineeneenesnnnes 321
3. Calibraciény pruebas especificas del sistema VARIAN .......... 328
4. Referenciasy bibliografia ............ccooiiiiiiiiiiiiiiiiaa., 335

Capitulo 13. Significado de términos
ysiglas....occiieiiiitiecriecnccsccsseeses337



Capitulo 1:
Introduccion






1. Introduccion

En los tratamientos de radioterapia externa, siempre se ha buscado la maxi-
ma precision tratando de controlar todos los parametros, que podian influir en
la distribucion de la dosis absorbida en el paciente en el momento de realizar
el tratamiento; desde un punto vista fisico, el objetivo de una 6ptima planifica-
cién es irradiar el volumen tumoral con la dosis absorbida prescrita y minimizar
la probabilidad de que tejidos y érganos cercanos, reciban un cierto valor de
dosis absorbida que puede dar lugar a efectos secundarios indeseables.

Conlosrecientes avances técnicosincorporados tantoalasunidadesdeirra-
diaciéon como en los sistemas de simulacién y planificacién, se han desarrollado
modalidades de tratamiento como la conformacidn tridimensional, la irradia-
cién con fluencia modulada (IMRT), las técnicas estereotéxicas intra y extra cra-
neales (SRT, SBRT), etc. que permiten acercarse al objetivo de una radioterapia
Optima. Para que realmente se consiga, es imprescindible que el tratamiento
se imparta de la misma forma en que fue planificado, lo cual depende de la
estabilidad de la unidad de irradiacion (que no vamos a considerar aqui) y de la
reproducibilidad de las condiciones anatémicas del paciente.

Con el fin de garantizar la reproducibilidad, desde los inicios de la radiote-
rapia, se han venido utilizando marcas anatémicas externas y sistemas de in-
movilizacién, que disminuian las incertidumbres producidas por los movimien-
tos de paciente, y se han utilizado sistemas de imagen con el fin de constatar
esa reproducibilidad.

Uno de los desarrollos de mayor trascendencia en los tratamientos con ra-
diaciones ionizantes es la incorporacién de las técnicas de imagen en el pro-
ceso. Esto ha sido una necesidad constante desde el comienzo de esta terapia
y ha sido modificado su uso de formas diversas. La necesidad de localizar los
volimenes tumorales y areas de riesgo que permitan limitar el campo de ra-
diacion generd un conjunto de equipos, que con el nombre de simuladores, y
utilizando radiaciéon de baja energia, permitian conocer la posicion de las es-
tructuras anatémicas de interés en la misma posicidon que el paciente tendria
en la unidad de tratamiento. Proporcionaban imagenes planas, que ademas de
permitir el calculo de la distribucién de dosis absorbida, se podian comparar
con las obtenidas en la unidad de tratamiento, confirmando de esta manera
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la bondad de la posicion de los pacientes. El inconveniente era el tiempo que
consumian, debia hacerse la puesta en tratamiento primero en el simulador y
luego compararla con las imagenes obtenidas en la unidad de tratamiento, y
lo mas importante, la falta de un sistema de referencia comun que permitiera
corregir desplazamientos con exactitud. Posteriormente, aparecieron los simu-
ladores TC que permitieron a partir de la adquisicion de imagenes planares
reconstruir la anatomia del individuo en imagenes transversales o tomogra-
mas y asi determinar los contornos externos e internos de forma mas precisa.
Probablemente estos son los origenes de los sistemas actuales. El traslado del
paciente a la unidad de tratamiento una vez realizado la planificaciéon sobre
estas imagenes, daba lugar a incertidumbres incompatibles con el interés en
disminuir los volumenes de irradiacidon y el aumento o escalada de la dosis.

Ha habido en la ultima década un interés por incorporar dentro de la uni-
dad de tratamiento sistemas de imagen que permitan verificar tanto la posi-
cién del paciente como el movimiento interno de los 6rganos antes y durante
la irradiacién. El movimiento interno, motivado por multiples circunstancias fi-
sioldgicas, hace que Unicamente podamos conocer en tiempo real la situacién
de los 6rganos. Por esto se dotan las unidades de irradiacién con sistemas que
producen diferentes tipos de imagenes: planas, tomogréficas, cine, etc. y que
permiten al oncélogo radioterapico definir la estrategia terapéutica en tiempo
real y adaptarla a las condiciones de los volumenes de interés.

La tecnologia se ha decantado por incorporar equipos de tomografia con-
vencionales (TC) acoplados geométricamente a la unidad de tratamiento a tra-
vés de los movimientos de la mesa o instalar directamente equipos radiogra-
ficos en el propio brazo de un acelerador. También se ha desarrollado una tec-
nologia donde, con las imagenes obtenidas degradando el espectro del haz de
fotones de la unidad de tratamientoy con la adquisiciéon de imagenes planares
girando el brazo del acelerador alrededor del paciente, puedan reconstruirse
imagenes tomograficas de suficiente calidad para hacer fusion con la utilizadas
en el simulador y que han dado lugar a la planificacion del tratamiento. Con
kV o MV esta tecnologia denominada CONE BEAM permite observar la repro-
ducibilidad de la posicion del paciente externamente y ademas los érganos
internos moviles; y si llega el caso, corregir el plan de irradiacion modificando
la posicién relativa de los haces con respecto a la posicion del paciente cuando
fue planificado.

Lo que actualmente se entiende como RADIOTERAPIA GUIADA POR LA
IMAGEN (Image guided radiation therapy, IGRT) es en primer lugar, la localiza-
cion del volumen tumoral, mediante equipos modernos de imagen, en espe-
cial los que aportan informacion funcional y bioldgica, y en segundo, el uso de
la imagen en la propia sala de tratamiento, como herramienta de verificacion,
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inmediatamente antes o durante el tratamiento. Tiene como objetivo dismi-
nuir la incertidumbre producida por el movimiento entre o durante las frac-
ciones, para asi disminuir los margenes y optimizar el disefo del tratamiento.
Queremos subrayar que la IGRT no es una técnica o modalidad de tratamiento,
es una herramienta que ayuda a controlar la calidad de los tratamientos de
Radioterapia externa y también de Braquiterapia.

El grupo de trabajo de IGRT de la SEFM, ha considerado solamente la se-
gunda acepcion del término IGRT, y como sistemas de IGRT a aquellos equipos
que se utilizan dentro de la sala de tratamiento, que tienen un sistema de re-
ferencia comun con el de la unidad de irradiacién y un software que permita
registrar ambos conjuntos de imagen, fusionarlos y a partir de la fusion calcular
las diferencias geométricas de forma automatica.

Cuando el grupo de IGRT inici6 su trabajo, habia pocos equipos instalados
en nuestro pais que cumplieran estos requisitos; actualmente se ha incremen-
tado su numero considerablemente y ademds nos atreveriamos a afirmar que
no se adquiere una nueva unidad de tratamiento que no disponga de algun
tipo de sistemas de IGRT.

El objetivo de este documento es la descripcion de los sistemas de IGRT
mas comunmente usados en el drea de la Radioterapia externa, equipos basa-
dos en ultrasonidos (capitulo 3) que permiten verificar y corregir las diferencias
geométricas entre la planificacién y la irradiacién de una forma rapiday simple;
unidades que producen imdagenes radioldgicas planas superponibles con las
imagenes de planificacion (capitulos 4 y 5), suministrando informacién sobre
las incertidumbres debidas a las distintas condiciones anatémicas del paciente;
y sistemas 3D que también permiten estimar los errores debidos al movimiento
de los érganos antes y durante el tratamiento (capitulos 6, 7 y 8). Ademas de la
descripcion de estos sistemas se incluyen recomendaciones relativas al control
de calidad de estos equipos o sistemas y la estimacion de la dosis absorbida
que recibiria el paciente en las técnicas de imagen producidas por radiaciones
ionizantes (capitulo 10).

También se dedica el capitulo 2 al estudio de los errores e incertidumbres
asociadas al proceso de radioterapia, y los protocolos mas estudiados para su
minimizacion. En el capitulo 9 se discuten los diferentes procedimientos usa-
dos para evaluar la influencia del movimiento respiratorio en la posicion del
volumen tumoral y de los érganos internos.
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Procedimientos clinicos asociados a IGRT

1. Introduccion

El objetivo fundamental, en radioterapia externa, es administrar al paciente
el tratamiento previamente planificado, habitualmente sobre una imagen es-
tatica de TC (Tomografia Computarizada). Esta imagen constituye la referencia
para colocar el paciente en la unidad de tratamiento (TC de referencia).

El conjunto de desviaciones e incertidumbres asociadas al proceso pueden
limitar e incluso hacer peligrar el objetivo clinico si no son tenidas en cuenta
correctamente.

En este capitulo no se van a abordar los errores’ en la ejecucion de los proce-
dimientos ni los factores humanos. Estos han de prevenirse y reducirse al maxi-
mo trabajando de acuerdo a buenos protocolos descritos y conocidos por el per-
sonal, como parte de un programa de garantia de calidad (Real Decreto 1998).

1.1. Desviaciones geométricas

Denominamos desviaciones geométricas a las diferencias de forma y posi-
cion entre los volimenes de interés del paciente en la unidad de irradiacion y en
la de referencia, ambas referenciadas al isocentro. El impacto negativo de estas
desviaciones se intenta prevenir planificando sobre volumenes expandidos, pre-
parando al paciente, utilizando inmovilizaciones, colocando referencias externas
Ccomo guia para situar el paciente en la posicién de tratamiento, etc. y finalmente
minimizar, verificando y corrigiendo dicha posicién.

Hay desviaciones que, aunque se identifican, no se corrigen. Se asumen por
falta de medios, por considerarse de poco impacto clinico o por planificar con
margenes suficientes. Aln asi, es necesario conocerlas para estimar la incerti-
dumbre en la posicién del paciente durante la irradiacion.

T Excepcion. Protocolo COVER, apartado 5.2.2.
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2. Incertidumbres en el proceso radioterapico

Realizar Radioterapia Guiada por la Imagen (IGRT) permite registrar, verificar
y corregir la posicion antes y durante la sesién de tratamiento, por lo que éste
puede ser administrado con gran exactitud. En la practica, sin embargo, algunas
fuentes de incertidumbre la limitan.

Segun define la Entidad Nacional de Acreditacion, en el documento CEA-
ENAC-LC/02, 1988, incertidumbre es la semiamplitud del intervalo dentro del
cual se encontrard, con cierta probabilidad, el verdadero valor del objeto a medir,
el denominado mensurando.

En este caso, el mensurando es la posicion respecto al isocentro de los volu-
menes de interés.

Aun en el caso de corregir las desviaciones detectadas en cada sesion al
realizar IGRT, la posicion final estara afectada por una incertidumbre, pues nun-
ca se puede corregir totalmente esa desviacion. La incertidumbre se puede es-
timar como la combinacién de las presentes en cada etapa del proceso y son,
entre otras:

« Incertidumbres en la delimitacién del volumen blanco y érganos de ries-
go, asociadas a la imagen utilizada para localizar los volimenes: TC, re-
sonancia magnética, tomografia por emision de positrones, ultrasonidos,
angiografia, etc.

La resolucion espacial de la imagen.

El procedimiento de superposicion de estas imagenes (en caso de no ser
imagenes de TC, o de utilizarse varios TC diferentes), al TC de referencia.

Delineacion de contornos.?

« Incertidumbres en la posicion del paciente en la unidad de tratamiento,
asociadas a diferencias en la posicion del paciente, variaciones de anato-
mia 0 movimiento de 6rganos entre sesiones.

Variaciones de anatomia y movimiento de érganos durante la sesién por
respiracion, latido cardiaco, peristalsis, deglucion, etc.

Las desviaciones de forma se pueden minimizar siempre, tratando en plazos
razonables de tiempo para evitar variaciones de la anatomia, sometiendo al pa-
ciente a una preparacion desde antes de adquirir el TC de referencia y hasta que
termine el tratamiento, utilizando radioterapia adaptativa, etc. Estas desviacio-
nes no las vamos a tratar en este capitulo.

2 Fuera del objetivo de este tema.
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Las desviaciones de posicion se deben a movimientos entre sesiones y den-
tro de cada sesion. Disminuyen con elementos limitadores del movimiento y
dispositivos de imagen que permitan colocar el paciente con exactitud.

No se abordan especificamente los movimientos intrafraccion, pero lo que se
detalla, es aplicable a ellos si se dispone de la tecnologia adecuada para detectar-
los y corregirlos. El presente documento incluye, ademas, un capitulo especifico
sobre el movimiento respiratorio.

En la tabla 1 se muestra un ejemplo de estimacién de la incertidumbre aso-
ciada a un procedimiento de colocacién del paciente en la mesa de la unidad de
tratamiento, que abarca desde la adquisicion del TC de referencia hasta la correc-
cién de posicion, previo a la administracion de la terapia.

i Incertidumbre FE
Fuentes de incertidumbre Observaciones SYNERGY tibica valores
(ELEKTA) . (mm)
Consideramos e
_ . U = ——
Asoci I imagenes sin defor- o TC -~
TC de sociada a macién Distribucion V12 e=30
) espesor de
referencia rectangular w = 0.9
corte TC de referencia sin e: espesor de 1=
contraste ni metales corte
Asociada al CBCT, reconstruc- . Dependiendodel Algoritmo
Proceso cion 3D, superposi-  Especificacion . hueso
) proceso de - . TC de referencia
de registro registro cion automatica con  ELEKTA del algoritmo
9 TC de referencia. Y 9 uy =05
Asociadaal Después del registro Uy = R
laza- e mT ey =
Mesa de la iﬁ:ﬁsze para colocar al pa- Distribucion 12 R =
unidad mesa con ciente en la posicion  rectangular . us = 0.3
L de referencia. R de’splazamlen- ’
escala digital to minimo mesa

Isocentros  No coinciden- El brazo de kV es
dela cia isocentro  perpendicular al
unidad kV-MV de MV

4
Incertidumbre total expandida con factor de o 5 B
cobertura (k= 2) U= k\lg U= 126

Tabla 1. Ejemplo de incertidumbres asociadas al proceso de colocacioén con desplazamien-
tos de mesa, guiado por imagen de CBCT3 de kV, superpuesto a TC de referencia utilizan-
do algoritmo de registro automatico de hueso en la unidad de tratamiento. Estimacién de
la incertidumbre minima asociada a la tecnologia utilizada, independiente del paciente.
Estimacion realizada en el Hospital Ramon y Cajal de Madrid.

Especificacion
ELEKTA

3 CBCT son las siglas del sistema de IGRT CONE BEAM COMPUTER TOMOGRAPHY del que se hablaré en el capitulo 6.
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2.1. Tipos de desviaciones

Segun se admite en el documento de la Comision Internacional de Medidas y
Unidades de Radiacion, ICRU 62, las incertidumbres pueden ser de tipo A (en ocasio-
nes denominadas de tipo aleatorio o mal llamadas “aleatorias”) o de tipo B (en oca-
siones denominadas de tipo sistematico o mal llamadas “sistematicas”). Conviene
senalar que, en ocasiones, las incertidumbres de tipo B o “sistematicas’; se estiman
a partir de desviaciones maximas, asignando un tipo de distribucién. Entendemos
como desviacion, la diferencia entre el valor de una medida y su valor de referencia.
Ni que decir tiene que siempre se intenta que esa desviacion sea minima.

Por extension, en algunos foros como el presente, a esa desviacion que sirve
para estimar la incertidumbre “sistematica’, se le califica también de “sistematica”.
Conviene ademas sefalar que, atendiendo a la definicién de desviacién, no tie-
ne mucho sentido hablar de desviacién “aleatoria”y si de incertidumbre de tipo
aleatorio o incertidumbre “aleatoria’, caracterizada por una desviacion tipica.

La desviacion sistematica depende del paciente y en principio es la misma
en todas las fracciones. Es consecuencia de que el TC de planificacion represen-
ta una imagen instantdnea, no representativa de la posicion del paciente.

La incertidumbre aleatoria, especifica de las fluctuaciones, depende del pa-
ciente y no es la misma en cada fraccién. En la figura 1 se muestra un ejemplo.

Figura 1. EI TC de referencia en este paciente se adquirié con el recto vacio. En una sesion
del tratamiento el recto aparece distendido, lleno de gas. Esta diferencia, a lo largo del tra-
tamiento, se puede considerar como una fluctuaciéon y por ende de tipo aleatorio. Si, por el
contrario, se hubiera capturado el recto distendido en la referencia, habria una desviacién
sistematica. Imagen obtenida en el Hospital Ramén y Cajal de Madrid.
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Desviaciones en la posicién y alineaciéon de un paciente

En una fraccién fde un paciente p, la diferencia entre la posicion relativa
al isocentro y la correspondiente en el TC de planificacién, puede expresarse
como:

d(p, f) = S(p) +r(p, f) (1)

siendo:
d(p, f): Desplazamiento del paciente p en la fraccién f
fe F{1,2, ..., Ng}
S (p): Desplazamiento sistematico en el paciente p

r(p, f): Desplazamiento aleatorio en la fraccion fdel paciente p; no es
funcion de f

Del desplazamiento medido en una fraccién no se pueden discernir com-
ponente sistematica y aleatoria, pero si se puede estimar lo que se conoce
como el error efectivo en un tratamiento de F'fracciones:

Serr = (d(p, [))r = S(p) + (r(p, f))F 2)

siendo:

Sefr(p) desplazamiento sistemético efectivo para el paciente p en el nime-
ro finito F'de fracciones del tratamiento

Si el nimero de fracciones fuera infinito:

F—oo: (r(p, f))r =0 ®)

En un caso mas realista, con un numero alto de fracciones, se asume
<r(p7f)>F; 0
Por ejemplo, F' > 30 = S,y = S, (de Boer et al. 2001).

Por otro lado, los desplazamientos aleatorios del paciente, pueden caracte-
rizarse por la desviacion tipica:

op = SD(d(p, f))r )
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2.2. Desviaciones en la posicion y alineacion de una poblacion

Entendemos por poblacién, un conjunto de personas que se tratan de una
misma localizacién, con el mismo procedimiento de inmovilizacién, simula-
cién, contorneo, y colocacidn en la misma unidad de tratamiento, o unidades
de tratamiento “gemelas”.

Una poblacion P, se puede caracterizar segun de Boer et al. 2001, con los
siguientes parametros:

u: Desviacién sistematica media de la poblacion.
>: Dispersion sistematica de la poblacion.
o: Desviacion tipica media de la poblacion.

Definidos segun las siguientes expresiones:

. ()
p=(S)E  2=5Dp(5)"  o=/(e2) ®)

a) u— 0, Si no es asi hay una desviacién sistematica en el procedimien-
to, independiente de la poblacién. Si 1 >1 se debe investigar e intentar
subsanar.

b) Por ser finito F, se define la dispersion sistematica efectiva para la
poblacion:

Yeps = SD(Spers)p 6)

y de nuevo, si el nimero de fracciones es elevado, se asume S .= S,
Por ejemplo: F'> 30 = S, .y =5,y Zr= X de Boer et al. 2001

c) Segun de Boer et al. 2007, se puede asumir que la distribucién de pro-
babilidad o, en la poblacion, es normal.

3. Mejora del tratamiento tras estimar las
incertidumbres poblacionales

Las soluciones posibles para administrar la dosis absorbida prescrita al vo-
lumen blanco son muchas:

o Introducir las desviaciones en el sistema de planificacién para simular
la distribucién de dosis absorbida y tomar decisiones en consecuencia.
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« Valorar si los margenes de seguridad son éptimos. Si no es asi valorar
si se hace verificacion y correccién de la posiciéon en algunas o todas
las sesiones.

» Realizar varias planificaciones con los desplazamientos mas desfavo-
rables y admitir sélo aquellas que cumplan los requisitos dosimétricos
aun en esas situaciones.

» Aumentar la dosis absorbida prescrita al tumor.

» Realizar radioterapia adaptativa: planificaciones distintas sobre referen-
cias actualizadas.

La soluciéon recomendada en los informes ICRU 50 1993, ICRU 62 1999 e ICRU
83 2010y la mas practica y aceptada, es simular la distribucién dosimétrica so-
bre un volumen denominado PTV (Volumen Blanco de Planificacion). El PTV es
el CTV (Volumen Blanco Clinico) mas un margen de seguridad para que el CTV
quede cubierto en el tratamiento por la dosis absorbida de prescripcion.

Un margen adecuado es el minimo que garantice la distribucion de dosis
absorbida en el CTV, sin comprometer los 6rganos de riesgo

Utilizar IGRT permite conocer las desviaciones geométricas en cada una de
las sesiones verificadas. Acumular esta informacién en un nimero significativo de
sesiones, posibilita estudiar estadisticamente su impacto. Si ademas se corrige la
posicidn en algunas o todas las sesiones, los margenes adecuados son menores.

4, Valoracion de margenes

El informe ICRU 62 1999, recomienda estimar un margen de configuracién
(SM) alrededor del CTV por desviaciones externas (de configuracion) y otro
margen interno por movimiento de érganos (IM). No especifica cémo calcular
el margen total a partir de éstos, pero si que si se suman linealmente para ob-
tener el PTV, éste volumen resulta demasiado extenso. Se propone estimar las
desviaciones tipicas de caracter sistematico y las desviaciones tipicas de carac-
ter aleatorio y combinarlas cuadraticamente.

Las desviaciones tipicas de caracter sistematico y aleatorias influyen
de distinta manera en la dosis absorbida. Las primeras tienen un impacto
mayor en la distribucion de dosis absorbida que las segundas, que simple-
mente la desplazan.

En concreto, Stroom et al. 1999, 2002 y Van Herk et al. 2004, defienden que
el margen total por desviaciones geométricas se ha de calcular:

127 ]
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a) Identificando cada fuente de incertidumbre, que se considere impor-
tante, por separado.

b) Estimando la desviacion tipica de cada una.

¢) Calculando la desviacion tipica sistematica combinada, X, como raiz
cuadrada positiva de la suma de los cuadrados de todas las desviaciones
tipicas sistematicas, si puede asumirse que no estan correlacionadas.

d) Calculando la desviacion tipica combinada de caracter aleatorio, o,
como raiz cuadrada positiva de la suma de los cuadrados de todas las
desviaciones tipicas.

e) Calculando un margen por desviaciones tipicas sistematicas, a partir de
%,y por incertidumbres aleatorias, a partir de .

f) Y, estos si, sumarlos.

4.1. Margen para obtener el PTV
Diferentes autores proponen expresiones para calcularlo.
Aqui se muestran las mas utilizadas.

Stroom et al. 1999, 20024

M =2¥+0.70 7)

M: margen para cubrir el 99% del CTV, en promedio poblacional, con al
menos el 95% de la dosis prescrita.

La relacion esta comprobada para las localizaciones: préstata, cérvix y pulmon.

Van Herk et al. 2000, 2004

M =25X+4+0.70 8)

M = 2.5% + 1.64(c — 0,) (©)

M: margen para que el 90% de la poblacién reciba una dosis minima en el
CTV del 95% de la dosis absorbida prescrita.

4 Puesto que para la obtencién de estas ecuaciones (7, 8 y 9) no se han tenido en cuenta rotaciones ni cambios de
forma, han de considerarse como cota minima para unos margenes seguros.
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6,: anchura de la penumbra del haz ajustada a una funcién gaussiana

. - Margen por desviaciones Dosis de o
Nivel de confianza - e Margen por desviaciones
(% pacientes) tipicas ST tipicas (caracter aleatorio)
(caracter sistematico) (%)

80 216Z 80 0.84 (c-0)

85 2312 85 1.03 (c-0y)

90 250 90 1.28 (c-0y)

95 279% 95 1.64 (0-0))

99 3362 99 2.34 (c-0p)

Tabla 2. Margen por desviaciones geométricas en funcion del porcentaje de pacientes en el
que se garantizaria una dosis absorbida minima en el CTV. Van Herk et al. 2000.

4.2. Margen para los organos de riesgo

Segun el mencionado informe ICRU 62, deben afadirse margenes en la pla-
nificacién a los érganos de riesgo para tenerse en cuenta sus desplazamientos,
empleando los mismos principios que se aplican al PTV. La delineacién de los vo-
limenes de planificacion para los rganos de riesgo, PRV, esta considerada prac-
ticamente imprescindible por la Comisidn Internacional de Unidades y Medidas
de la Radiacion en érganos de funcionamiento en serie, cuando la técnica em-
pleada es intensidad modulada y asi lo especifica en su informe ICRU 83, 2010.

Puede utilizarse la expresion:

M =1.3¥X+0.50 (10)

M: margen recomendado para drganos en serie o paralelos (Mc Kenzie
etal. 2002)

4.2.1. Respiracion

El movimiento respiratorio afecta a la posicion relativa del tumor y 6rganos
del paciente durante la sesién, que generalmente abarca varios ciclos respira-
torios. Ha de tenerse en cuenta en la definicion del margen, a no ser que se dis-
ponga de los medios para corregir durante el tratamiento o de administrar éste
s6lo cuando se encuentre el volumen blanco en la zona que se ha definido en
la planificacién. EI movimiento respiratorio puede ser muy amplio, y dominar
sobre el resto de desplazamientos.



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

En localizaciones como térax o abdomen, la imagen puede aparecer muy
distorsionada debido a la interferencia entre el proceso de barrido y el movi-
miento respiratorio.

Si la velocidad de barrido es alta el tumor puede aparecer en una posicién
que no es el promedio a lo largo del ciclo respiratorio. Si la velocidad de barrido
es baja, este problema es menor pero el ruido degrada la imagen.

Estos inconvenientes no existen utilizando técnicas de TC correlacionadas
con la respiraciéon. Consisten en separar, de las imagenes, las que corresponden
a distintas fases del ciclo. Asi, se puede delimitar el PTV:

« dibujando el CTV en cada una de las fases y tomando como PTV la en-
volvente de todos.

« delineando el CTV sobre laimagen promedio de todas.

+ delineando el CTV sélo en alguna/s fases del ciclo y administrar el tra-
tamiento sélo cuando el paciente se encuentre en esas fases: “gating’, o
“seguir”al tumor en su movimiento mientras se esta irradiando: “tracking”.

En el capitulo de 9 de este documento, se describen detalladamente estas
técnicas de IGRT 4D.

5. Procedimientos de trabajo utilizando IGRT

Los procedimientos de trabajo se pueden clasificar en dos grandes grupos:
protocolos ONLINE y protocolos OFFLINE.

A continuacién se describen distintos procedimientos en los que se supo-
ne que las correcciones se realizan con movimientos de mesa, pero es aplicable
a otro tipo de correcciones, como pueden ser: modificacién del angulo del co-
limador (Di Yang et al. 1998), desplazamiento de las mandibulas y laminas, giro
del cabezal, etc.

5.1. Protocolo ONLINE

Se verifica y corrige la posicidon en cada sesién y minimiza, por tanto, des-
viaciones sistematicas e incertidumbres aleatorias.

Si se tiene en cuenta el movimiento interfraccion y se corrige la posicion
inmediatamente antes del tratamiento, el margen tendra que incluir las incer-
tidumbres del movimiento intrafraccion.

[30]
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Si se aplican técnicas de correccion de la posicién durante la irradiacion, el
margen se puede estimar a partir de la incertidumbre del proceso de verifica-
cién y correccion de la posicion.

5.2. Protocolos OFFLINE

Se verifica la posicion registrando las desviaciones durante un nimero de
dias en los que se trata sin realizar correccién. Del anélisis a posteriori de los da-
tos, se toma la decision de modificar o no en fracciones siguientes la posicion,
con objeto de reducir las desviaciones sistematicas.

Hay varios protocolos en los que se ha analizado la repercusién que pue-
den tener en los margenes, sobre muestras muy amplias de pacientes (~2000).
Los que se comentan a continuacion parten de la base de que las correcciones
se realizan con desplazamientos de mesa, pero son aplicables también a rota-
ciones de ésta.

SAL (Bel et al. 1993): Shrinking Action Level. Se adquiere informacion de los
desplazamientos durante un nimero de dias y se corrige la posicion en las si-
guientes sesiones si el promedio de los desplazamientos registrados, supera
un umbral.

NAL (de Boer et al. 2001): No Action Level. Se adquiere informacién de los
desplazamientos un niumero determinado de dias y se corrige la posicién en el
resto. No hay umbral para la correccién.

La desviacién residual es del mismo orden en un protocolo NAL o SAL, se-
gun resulta de los estudios estadisticos y corroborados por simulaciones de
Monte Carlo por de Boer et al. 2001.

En el procedimiento NAL no hay nivel de accién, requiere menos carga de
trabajo y es mas facil de ejecutar. Por lo tanto es el que se va a describir.

5.2.1. OFFLINE NAL

Parte de la suposicion de que la componente no aleatoria del desplaza-
miento se mantiene invariable en todo el tratamiento y se puede hacer una
buena estimacién de ella con muy pocas sesiones. Asi, se disminuye la desvia-
cién en una fase muy temprana de la terapia.

Se registran los desplazamientos en los primeros 2, 3 o 4 dias del trata-
miento y en el resto de se corrige la posicion en una cantidad igual y opuesta al
promedio de estos desplazamientos.
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CX(p)=0 si f< Ny, (11)

CX(p) = —(d(p, f))N,,  si >N (12)

con:

CYA Correccion en el desplazamiento del protocolo NAL
f Numero de fraccion
N,, Nimero de fracciones en las que se hace registro

Segun demuestra de Boer (de Boer et al. 2001), la desviacion sistematica
de la poblacién, siempre que el nimero inicial de dias sin corregir sea bajo
y que las incertidumbres asociadas al registro y correccién sean pequenas,
queda reducido a:

g

hy ~
NAL N

si Nt>10; 1 < Ny, <5; Gregistro < 1 MM; Gesa < 1 mm.

<X

Y 4z Dispersion sistematica residual de una poblacion tratada con proto-
colo NAL.

Los protocolos detallados hasta ahora, corrigen los errores sistematicos, en
lo que se denomina, primer estado, a diferencia de la verificacion y, o, segui-
miento, con o sin correcciones adicionales, que se denomina segundo estado.

5.2.2. OFFLINE NAL+COVER (de Boer et al. 2002)

Se verifica la correccién NAL para detectar equivocaciones en su ejecucion,
si las hubiera. De no ser asi, se introduce una desviacion indeseable en el resto
del tratamiento.

El primer dia que se realiza la correccién NAL se hace la verificacién y sila des-
viacion obtenida es menor que un valor umbral, se continlia con este protocolo.

En caso contrario, se investiga la causa que hace superar el umbral y si es
posible, se subsana. De no ser asi, se verifica de nuevo al dia siguiente para
descartar el caracter aleatorio de dicha desviacion. Si se supera de nuevo el
umbral, el procedimiento NAL se inicia de nuevo.
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De Boer et al. recomiendan utilizar en un protocolo NAL+COVER, un valor
umbral de T' = 3c.

Con este valor se anade:

« Muy poca carga de trabajo a la del procedimiento NAL: poco mas de
una adquisicion mas por paciente, en promedio.

« Alta eficiencia de deteccidn.

5.2.3. OFFLINE eNAL (de Boer et al. 2007)

Es una extension del protocolo NAL, en la que se afnade verificacion se-
manal, y correccion en todas las fracciones siguientes a la primera verifica-
cion semanal. La modificacion puede ser una cantidad constante o creciente
con la fraccion.

De este modo se pueden detectar y corregir desviaciones no estocasticas
gue surjan en algin momento del tratamiento, tanto de forma brusca como
gradual. Estas pueden deberse, por ejemplo, a cambios de anatomia repen-
tinos del paciente, o paulatinos, por la respuesta de los tejidos a la radiacion.

Extendiendo la expresiéon del desplazamiento, para un paciente p en la
fraccion fde su tratamiento:

d(p, f) = S(p) +r(p, )+t f) tlp,1)=0 (13)

con:

t(p, f):Variacién interfraccion sistematica afiadida. Depende del paciente
y de la fraccion

t(p, f)= 0 en pacientes sin tendencias temporales ni repentinas.

La correcciéon eNAL es igual a la correccion NAL, hasta la sesion siguiente a
la primera verificacién semanal. Desde esta sesion, hasta cuatro sesiones des-
pués inclusive, (suponiendo tratamientos de 5 dias por semana), la correccion
es diaria y en una cantidad que se considera linealmente creciente con la frac-
cion. Las correcciones que se han de ejecutar diariamente, se pueden obtener
mediante el ajuste a una recta por minimos cuadrados de los desplazamientos
registrados, en funcion de la sesion.

Con cada verificacion semanal se actualizan las correcciones a realizar has-
ta la siguiente adquisicién, afadiendo los nuevos desplazamientos registrados
para reajustar la recta.
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Ademas del procedimiento de correccién elegido, el tipo de técnica de ra-
dioterapia guiada por la imagen que se utilice condicionard la magnitud de
la incertidumbre global. Enfatizamos la importancia que tiene conocerla para
optimizar los tratamientos.
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Figura 2. Ejemplo de sistematizaciéon de un procedimiento OFFLINE. Hoja de calculo con
pautas a seguir en el Hospital Ramén y Cajal en cada una de las sesiones de un tratamiento
con umbral T' = 30. Las correcciones se realizan con desplazamientos de mesa. El umbral
T = 0.3 cm, se obtiene a partir del andlisis poblacional y puede ser distinto para cada direc-
cién. En este caso se ha elegido con criterio conservador, como umbral T,,= T, = T. =30,
siendo 0,~ 0.1 cm, 0,< 0y< 0.
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Sistemas basados en ultrasonidos

1. Descripcion del sistema

1.1. Introduccion historica

El mundo de los ultrasonidos nace en 1880 cuando los hermanos Pierre
y Jacques Curie descubren el efecto piezoeléctrico. Este efecto consiste en la
produccién de un potencial eléctrico cuando se ejerce presion sobre algunos
cristales; posteriormente ambos hermanos, demostraron que los cristales se
pueden deformar aplicando cierto potencial y produciendo ondas sonoras in-
audibles (frecuencia mayor que 20 KHz) llamadas ultrasonidos.

En 1937, Sergei Sokolov inventa un sistema para producir imagenes me-
diante ultrasonidos

En 1947, Douglas Howry detecta estructuras de tejidos blandos al exami-
nar los ultrasonidos reflejados en distintas interfases.

En 1951, aparece el ecografo compuesto, en el que un transductor movil
producia varios haces ultrasénicos.

En los afos 50 el uso de frecuencias cada vez mas altas y tiempos de pulso
cada vez mds cortos permitié mejorar la resolucion y sensibilidad de los equipos.

En 1952, Howry y Bliss publican imagenes bidimensionales de un antebrazo
en vivo (Modo B de los ecografos), Wild y Reid imagenes de un carcinoma de
mama, de un tumor muscular y de un rifndn sano.

En 1957, se inician los estudios obstétricos a partir de los ecos procedentes
del feto.

En 1959, Satomura evalua el flujo de las arterias mediante el efecto Doppler
ultrasénico.

En 1963, un grupo de urélogos japoneses realizan examenes ultrasénicos
de la prostata en modo A.
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En 1968 aparece el primer escaner que realmente producia imagenes en
tiempo real con una resolucién aceptable.

En 1969 aparecen los primeros transductores transvaginales y transrecta-
les, bidimensionales.

En 1969 Fernando Bonilla se convierte en el pionero en la investigacién y
estudio de la ecografia en Espana.

En 1970, Kratochwill inicia la utilizacién de la sonda transrectal para valorar
la prostata.

En 1971 se introduce la escala de grises y es cuando el uso de los ultrasoni-
dos se extiende ampliamente para el diagnéstico clinico.

En 1983, Aloka introduce el primer equipo de Doppler a color que permitio
ver el flujo sanguineo.

En 1989 se desarrolla en Japon un sistema de visualizacion de imagenes en 3D.

En 1993, Troccaz y colaboradores, publican unos resultados experimenta-
les en los que se mide la posicidon de la préstata, justo antes de la irradiacion
para el tratamiento del carcinoma. Se inicia la IGRT por ultrasonidos.

En el afo 2000 aparecen los sistemas Opticos por infrarrojos para el segui-
miento de la sonda ultrasénica y posterior reconstruccion y fusion de imagenes.

En la actualidad varias marcas comerciales ofrecen dispositivos para la reali-
zacion de IGRT mediante ultrasonidos con sondas para multiples localizaciones.

1.2. Justificacion

Los sistemas de localizacion y alineacién mediante ultrasonidos se desarro-
llaron para ser utilizados en la colocacion de los pacientes con tratamientos de
radioterapia externa sobre 6rganos que son facilmente identificables median-
te imagenes ultrasonicas.

Los sistemas de radioterapia guiada por la imagen, basados en ultrasoni-
dos, se caracterizan por ser independientes de la unidad de tratamiento y por
tanto, tienen cierto grado de portabilidad que permite que un unico sistema
sirva para varias unidades de tratamiento ubicadas en distintas salas. Pueden
ser instalados posteriormente a la puesta en marcha de la unidad de tratamien-
to, y suelen ser mas econdmicos que otros sistemas de IGRT. Por otro lado, como
se vera mas adelante, no afaden efectos secundarios a los pacientes y pueden
utilizarse tantas veces como se considere necesario sin temor a sobrepasar
ningun limite.
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1.3. Descripcion del funcionamiento

Los sistemas de IGRT por ultrasonidos, estan compuestos basicamente de
un aparato de ultrasonidos o ecégrafo y un dispositivo mecanico u éptico que
permite conocer la posicién de la sonda del ecégrafo que toma la imagen de
los 6rganos de interés; posteriormente un sistema informético sitda sobre es-
tas imagenes los contornos de los érganos y el isocentro de la planificacién, e
informa de los desplazamientos que se deben realizar para que las imagenes
planificadas y las de la posicion real se superpongan, y asi obtener mas exacti-
tud en la administracién de la dosis absorbida.

En la actualidad existen varios sistemas de IGRT mediante ultrasonidos entre
los que destacan:

Sistema BAT de la firma NOMOS, SON ARRAY que comercializaba VARIAN,
I-BEAM de CMS y RESTITU fabricado por RESONANT MEDICAL (Figuras 1, 2,3y
4). Las companias CMS y RESONANT Medical fueron adquiridas por la empresa
ELEKTA dejando en el mercado el sistema Clarity® Soft Tissue Visualization muy
similar al sistema RESTITU.

Figura 1. Equipo Bat. Cortesia de IMOR.
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&

Figura 2. Equipo SonArray. Cortesia de Varian.

Figura 3. Equipo |-Beam. Cortesia de Elekta.

Figura 4. Equipo Restitu. Cortesia de Elekta.

[42]
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2. Ultrasonidos

Las ondas sonoras, son ondas de presion compuestas por ciclos de altas y
bajas presiones en las que el medio sufre compresiones y rarefacciones respec-
tivamente (Figura 5). Las ondas sonoras audibles son las que el oido humano
puede percibir y se encuentran en la franja entre los 20 y 20.000 Hz.

En la figura 5 se representa la naturaleza ondulatoria del sonido en el que
los maximos de intensidad coinciden con compresiones del medio donde se
propagay los minimos con rarefacciones o distensiones del medio.

o
(=]
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s ...\..l

Compresiéon Rarefaccion

Figura 5. Representacion gréfica de las ondas sonoras.

Se define como ultrasonidos, los sonidos por encima del limite superior de
frecuencia audible para el ser humano, por tanto, las frecuencias superiores a
20 kHz. Los ultrasonidos de uso médico se encuentran en la franja de frecuen-
cias entre 1 MHz y 30 MHz (Figura 6).



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

I T
INFRASONIDOS SONIDO AUDIBLE ULTRASONIDOS
[ Delfin
[
Beluga
Murciélago
Ra}én Aplicaciones
[ Gato Médicas
[ Perro
[ [ [
I Elefante
[ [
[ Humano
1-10° 1-10 1-10% 1-10% 1-10* 1-10° 1-100 1-107 1-108

FRECUENCIA (Hz)

Figura 6. Espectro sonico.

Las ondas sonoras no existen en el vacio y su propagacion en medios ga-
se0sos es muy pobre porque las moléculas estan muy separadas. La proximidad
de las moléculas hace que las ondas sonoras se propaguen mas rapidamen-
te, asi materiales densos como huesos y metales son excelentes transmisores
del sonido. La velocidad de propagacion del sonido en los tejidos blandos es
de aproximadamente 1540 m/s. Por el contrario, los pulmones e intestinos, al
contener aire, son malos conductores del sonido y no pueden ser visualizados
mediante aparatos de ultrasonidos; igualmente, al no trasmitir bien el sonido,
estructuras detras de estos 6rganos, no pueden visualizarse. También, por este
motivo, serd necesario interponer un gel o agua entre el transductor (emisor de
ondas sonoras) y el paciente, para evitar que haya una capa de aire.

Los ultrasonidos se producen mediante la vibraciéon de un cristal que cam-
bia de forma cuando se le aplica una senal eléctrica. El cristal se encuentra en-
capsulado adoptando distintas formas seguin el uso que se le vaya a dar. A este
dispositivo que contiene el cristal, se le lama sonda del ecégrafo o transductor.

En la figura 6 se representa (en color gris) la franja o zona del espectro séni-
co correspondiente a las frecuencias de ultrasonidos utilizadas habitualmente
en aplicaciones médicas (de 1 MHz a 30 MHz) asi como la zona audible de algu-
nos animales en relacién al oido humano.

2.1. El principio pulso-eco

Cuando el cristal del transductor es excitado eléctricamente, cambia de
formay vibra produciendo un pulso de sonido que se propaga a través de los

(44 ]
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tejidos. El cristal emite durante un instante y espera el retorno del eco reflejado
por las estructuras que se encuentran en el plano del haz de sonido. Cuando el
eco es recibido por el cristal, otra vez vibra y genera una tension eléctrica cuya
intensidad depende de la intensidad del pulso de sonido recibido.

Para generar la imagen en 2 dimensiones, el proceso de emisién y recep-
cién de ecos se repite a lo largo de varias lineas adyacentes y un dispositivo se
encarga de convertir cada linea de pulso-eco en un tono de gris para mostrarlo
como imagen. El negro indica que no hay eco, véase la figura 7.

Traductor Organo
4~ D (8
I
Pulso Pulso de
eléctrico  ultrasonido

G Conversién aimagen
, _‘r \

Figura 7. Generacion de la imagen.

2.2. Parametros fisicos de los ultrasonidos

+ Amplitud de la presién acustica (P [dB]): en la fase de compresion se
produce un aumento de presién con respecto a la presién atmosférica,
tipicamente de un orden de magnitud superior. Al maximo incremento
de presion con respecto a la presion atmosférica se le llama “Amplitud
de la presiodn acustica” o simplemente “Presidn acustica”. Se mide en de-
cibelios y determina el nivel de presién que realiza la onda sonora en
relacion a un nivel de referencia que corresponde a una presion de 20
micropascales en el aire.

+ Velocidad del sonido (¢ [m/s]): espacio recorrido por la onda por uni-
dad de tiempo. Depende del medio en el que se propaga.
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« Mddulo de compresibilidad (B [kg/m x s?]): cociente entre la amplitud
de la presién acustica y la disminucion relativa de volumen:

AP
B=-—— )
AVIV

+ Frecuencia (f [Hz |): ciclos de altas o bajas presiones por unidad de
tiempo.

+ Longitud de onda (X [m]): distancia entre dos puntos de méaxima pre-
sién consecutivos. Viene dada por:

A= g (2)
f
+ Intensidad acustica (7 [WW/m?]): potencia emitida por el foco por uni-

dad de area.

Impedancia acustica (Z[rayl ]): producto entre la velocidad de laonday la
densidad p del medio donde se propaga.

Z=cxXp 3)

2 -1

conl rayl=1 Nxsxm301l kgx m2xs

Las ondas al transmitirse en un medio, son reflejadas en la interfase entre
dos zonas de distinta impedancia.

3. Sistema optico de posicion

No seria posible realizar radioterapia guiada por la imagen si las image-
nes obtenidas con el ecégrafo no se pudieran situar en el espacio en relacion
con el isocentro de la unidad de tratamiento. En este sentido, las sondas de los
ecografos tienen en sus empufaduras una distribucién de esferas reflectantes
de rayos infrarrojos o, directamente pequefos emisores de infrarrojos que al
ser captados por unas cdmaras, permiten conocer la orientacion y posicién de
las imagenes obtenidas. Otros sistemas habian utilizado un brazo mecéanico
articulado con el que se podia conocer la posicion del isocentro, ejes de coor-
denadas y en ultima instancia, la posicion de las imagenes. Estos sistemas, con
tendencia a desaparecer, obligan a poner el carro del equipo que sustenta el
brazo en una posicién determinada de la sala, fija para todos los estudios, lo
gue no ayuda a alcanzar la precision deseada y lo hace incémodo de usar.

46 ]
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Los sistemas oOpticos de posicidon (Figura 8), consisten en unos emisores
de infrarrojos y un par de camaras fijas en la sala de tratamiento con posicién
relativa conocida. Por lo general, se sitian en el techo de la sala, centradas en el
eje de giro del brazo y dirigidas hacia el isocentro de la unidad de tratamiento.

El funcionamiento consiste en que los rayos infrarrojos emitidos desde la
empuiadura de la sonda (o reflejados por las esferas reflectantes, segun el
sistema empleado) son captados por las cdmaras que después de procesar la
senal recibida determinan la posicion de las esferas en relacion a un sistema
de referencia propio del sistema. Por otro lado, conociendo la posicién relativa
de cada una de las esferas de la empufiadura de la sonda, el sistema utiliza
el proceso de calibracion para determinar las transformaciones (traslaciones
y rotaciones) requeridas para convertir un punto dado en la imagen ultraséni-
ca en una coordenada 3D definida por el isocentro de la sala de tratamiento.
Finalmente, una vez conocida la orientacién del transductor y de las imagenes
obtenidas, el sistema informatico lo muestra en una pantalla.

Figura 9. Esferas reflectantes del sistema BAT.
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Figura 10. Emisores del sistema RESTITU.

Durante el uso clinico del equipo, si en una sesién de tratamiento se re-
quiere mover al paciente para corregir la posicion de los érganos respecto del
isocentro, se utiliza el dispositivo de seguimiento de la mesa. El dispositivo de
seguimiento de la mesa consiste en una barra rigida con una o dos articulacio-
nes, que por un extremo se fija a la mesa y por el otro tiene una distribucién de
esferas reflectantes o emisores de infrarrojos que permiten al sistema conocer
su posicion y el valor de los desplazamientos que sufre en cualquier direccién
cuando se mueve la mesa. El sistema indica el valor y sentido de los desplaza-
mientos que es necesario realizar al paciente e informa cuando se ha alcanzado
la posicion correcta (Figura 11).

Figura 11. Correcciéon de la posiciéon del paciente.
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La aplicacién de la técnica de IGRT mediante ultrasonidos es mas usual
para la localizacion y tratamiento de la préstata, pero también se puede utilizar
para las cavidades en la mama tras tumorectomia, higado y pancreas, segun la
informacion de algunas casas comerciales.

En algunos estudios, se publica que las diferencias observadas en localiza-
ciones realizadas mediante un sistema CT o localizaciones mediante el uso de
sistemas de ultrasonidos, no son estadisticamente significativas en la direccién
lateral y aparecieron diferencias sistematicas en las direcciones craneo-caudal
y AP pero con valores inferiores a 1 mm, resultado que no es clinicamente rele-
vante (Feigenberg et al. 2007)

4. Maniquies

Los maniquies son objetos de prueba que simulan tejido biolégico y se em-
plean para la realizacién de las pruebas de control de calidad del sistema. En prin-
cipio, deberian ser objetos que no varien en el tiempo por lo que los pardmetros
obtenidos con él inicialmente, como los relativos a posiciones o los relativos a
imagenes, se deberian poder reproducir en cualquier momento. De esta forma,
la comparacion de dichos parametros con los aceptados inicialmente como de
referencia, permitira determinar si el equipo esta en condiciones de ser utilizado
o ha sufrido variaciones que deban ser corregidas. Suelen tener forma de bloque
cuyo interior estd formado por un material que simula las propiedades acusticas
de tejido biolégico y que contiene unos objetos de prueba con posiciones, di-
mensiones y caracteristicas de atenuacion conocidas (Figuras 12, 13y 14).

Figura 12. Maniqui del sistema BAT.
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Figura 13. Maniqui del sistema RESTITU.

Figura 14. Interior de un maniqui.

El exterior del maniqui suele llevar unas marcas y escalas graduadas para
centrarlos en la sala de tratamiento con ayuda de los laseres y de esta forma
colocar un punto conocido por el sistema sobre el isocentro. De esta forma,
mediante el proceso de calibracidn el sistema reconocera la posiciéon del iso-
centro respecto a la sala de tratamiento y el sistema de coordenadas propio
del equipo.

El problema que presentan los maniquies, es que el material que contienen
estan compuestos en gran medida por agua y por tanto existe la posibilidad de
que se deshidraten, produciendo variaciones en la velocidad de propagacién
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del sonido y en el coeficiente de atenuacion (BAT User Manual, revisién 2006,
Millan et al. 2003) asi como variaciones en la formay posicion de los objetos de
control en el interior con lo que la imagen obtenida podria estar distorsionada
y no corresponder con la imagen de referencia.

En este capitulo se propone alguna prueba para el control del maniqui,
debido a la falta de estabilidad que presenta con el tiempo.

5. Seguridades y condiciones de funcionamiento

Como cualquier equipo utilizado en el diagnéstico o tratamiento de pacien-
tes, la garantia de calidad de todo proceso exige que antes de su utilizacién, la
empresa suministradora lleve a cabo las pruebas de aceptacion, se establezca
un estado de referencia y un control periédico del funcionamiento del equipo.

A continuacién, se describen las pruebas técnicas con las que se realiza
dicho control de calidad y los ajustes que se derivan de estas pruebas. Las prue-
bas correspondientes a este apartado y las correspondientes a la geometria
del sistema se han adaptado, para hacerlas de uso general, de las propuestas
en los manuales de los fabricante. En las pruebas correspondientes al control
de calidad de imagen, puesto que se tratan de imagenes ecogréficas, se han
seguido las recomendaciones del grupo de trabajo 128 de la AAPM (AAPM TG
128, 2008).

5.1. Verificacion del ordenador, monitor, carro de transporte y
dispositivo de seguimiento de la mesa

Objetivo Inspeccionar el sistema para mantener en buenas con-
diciones de orden y limpieza el cableado y equipo infor-
matico, de forma que se pueda desplazar el equipo de
manera practicay ser utilizado en un entorno adecuado
y a la vez permita detectar mas facilmente cualquier
anomalia, defecto o vicio que presente el sistema y sub-
sanar posibles fallos.

Conviene en este apartado hacer mencién del disposi-
tivo de seguimiento de la mesa, ya que sélo se utiliza
cuando, durante el uso clinico, se requiere mover al pa-
ciente. La utilidad de este dispositivo es conocer la po-
sicién inicial en la que se encuentra la mesa para, poste-
riormente indicar al operador los desplazamientos que
debe realizar en cada direccion y avisarle de cuando
han sido alcanzados.
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Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Elementos de limpieza (pafios, papel, jabdn neutro).
Dispositivo de seguimiento de la mesa.

Inspeccionar las condiciones de los cables del ordena-
dor y monitor para asegurar que no estan estropeados.

Comprobar que el carro que transporta el sistema, se
maneja facilmente y que las ruedas se mueven y frenan
adecuadamente.

Inspeccionar y mantener en condiciones el resto de sis-
temas auxiliares como, sistemas de alimentacion ininte-
rrumpida (SAl), impresoras, discos externos, puertos de
conexion a redes, etc. Asi mismo, mantener en buenas
condiciones el equipo de ultrasonidos (ecégrafo inter-
no) si es accesible.

Comprobar que las sefiales audibles se oyen adecuada-
mente y, si procede, funciona correctamente el control
del volumen.

Revisar que las sondas no estan deterioradas con crista-
les dafados o grietas en su superficie.

Limpiar la pantalla con un trapo humedecido (pero muy
escurrido) en agua con jabon neutro y aclarar con un
trapo seco.

Comprobar que las articulaciones del dispositivo de se-
guimiento estan perfectamente fijas con el fin de que
no haya posibilidad de que se mueva durante el uso
con pacientes. Asi mismo, inspeccionarlo para ver que
no esta estropeado ni tiene esferas reflectantes defec-
tuosas.

Mensual.

Funcional.

5.2. Verificacion de la seguridad eléctrica

Objetivo

Material

Comprobar que la derivacion a tierra no tiene fugas y
que el interruptor diferencial del que cuelga el equipo
funciona correctamente. Por seguridad, se realizara de
forma no invasiva.

No es necesario material especial.



Capitulo 3
Sistemas basados en ultrasonidos

Método

Periodicidad

Tolerancia

Acceder al cuadro eléctrico del que cuelga el enchufe
donde se conecta el equipo.

Comprobar que funciona correctamente el interruptor
diferencial correspondiente, cuando se pulsa el botén
de prueba. Tener la precaucion de no desconectar otros
equipos controlados por el mismo interruptor diferencial.

Mensual

Funcional

5.3. Control del maniqui

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Con los controles realizados sobre el maniqui de verifi-
cacion, se pretende comprobar y garantizar que el ma-
niqui esta en las condiciones adecuadas para utilizarlo
como referencia, y sobre el que poder realizar las distin-
tas pruebas, que deben ser reproducibles en el tiempo.

Maniqui para control de calidad.

Balanza con rango apropiado y resolucion de al menos
1g.

Inspeccion visual: verificar la correcta integridad fisica
del maniqui, observando que no esté roto o deforma-
do, que conserva sus marcas originales y que mantiene
intactas sus posibles referencias dpticas. Verificar igual-
mente que todos sus accesorios se encuentran en per-
fecto estado.

Control del peso: se debe pesar el maniqui (sin agua y
sin adaptadores) con las referencias dpticas (esferas re-
flectantes o emisores de infrarrojos, si dispone de ellos) y
comprobar que la variaciéon respecto al peso original es
inferior al 1 %. Un efecto habitual es que varie su peso en
1 g /afo (Figura 15).

Cuando la variacién del peso supere el 1 % no es nece-
sario desechar el maniqui, simplemente se deberd rea-
lizar un nuevo escaner para adquirir los volimenes de
interés como si de un nuevo maniqui se tratase.

Mensual

En la prueba de control del peso, 1 % del peso original.
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Figura 15. Control del peso.

6. Control de calidad de la geometria

A continuacion, se sugiere una serie de pruebas, mas o menos aplicables
a cada uno de los sistemas de IGRT mediante ultrasonidos, dependiendo del
sistema utilizado.

6.1. Calibracion del dispositivo de seguimiento de la sonda
ultrasodnica

Sistema optico

Como se comentaba en el apartado “Sistema éptico de posicion’, en la
introduccion, las camaras instaladas en la sala determinan la posicion de los
objetos que la empunadura de la sonda permite visualizar y de las imagenes
que la sonda capta. Pero previamente, el sistema requiere de dos pasos im-
prescindibles, uno es la realizacién de la calibracion del sistema 6ptico y otro la
asignacion del isocentro.

Cuando la empunadura con los emisores de infrarrojos se coloca sobre el
maniqui en la posicion que requiere el sistema, las camaras captan la posicion
de esta y la posicion del maniqui, de forma que determina la posicion relativa
de la sonda respecto a la posicién del maniqui; nétese que no es necesario que
el maniqui ocupe ninguna posicion determinada, pues se trata de posiciones
relativas. En particular, no es necesario que el maniqui esté en el isocentro.
Por otro lado, la geometria del maniqui y de la empufiadora de la sonda, son
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conocidas para el sistema por lo que con esta calibracion, basicamente el
sistema reconocerd la distancia y orientacion de un punto de referencia de la
sonda a un punto de referencia del maniqui.

Finalmente, mediante la prueba de asignacion del isocentro que serd el
punto de referencia del maniqui, el sistema sera capaz de reconocer la posicion
de la sonda en relacién al isocentro de la sala de tratamiento.

Se realiza en la sala del acelerador con los dispositivos alli instalados, y
debe hacerse cuando:

« El dispositivo de seguimiento, que esta montado sobre la sonda, ha
sido sustituido.

« Se ha sustituido algun elemento de este dispositivo (emisor o reflector).

o Los controles periddicos asi lo indiquen.

Objetivo Fijar el sistema en el estado en que reconozca la posi-
cién y orientacion de la sonda en relacién al maniqui
utilizado.

Material Maniqui para control de calidad.

Programa del equipo que registre la calibracién.

Método Algunos sistemas disponen del software especifico para
la realizacién de esta prueba por lo que, en el momento
que corresponda, se deberia seguir las instrucciones da-
das por el programa, pero en general se deberian seguir
los siguientes pasos:

Realizar un TC al maniqui, con una separacién maxima
entre cortes de 3 mm.

Transmitir al sistema de planificaciéon y contornear los
objetos de control del interior del maniqui con la mayor
exactitud posible.

Seleccionar como isocentro del plan el punto en el ma-
niqui que permite identificarse con las marcas externas.
Este punto se deberd hacer coincidir con el isocentro de
la sala de tratamiento en la prueba de asignacion del
isocentro mediante el uso de las marcas externas del
maniqui.

Enviar al sistema de IGRT de la sala donde se va a utilizar.
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Periodicidad

Tolerancia

Abrir la aplicacion correspondiente en el sistema (si la
tiene) o:

Crear un nuevo estudio para el maniqui, con un nom-
bre que permita reconocer el momento en el que se
realizé la calibracion.

Colocar el maniqui cerca del isocentro (no es necesa-
rio centrarlo con los laseres) de forma que:

- Las camaras puedan ver de forma continua los rayos
infrarrojos provenientes del maniquiy la sonda.

- Se pueda determinar la posicién del dispositivo de se-
guimiento cuando la sonda se coloca en su adaptador
y en cualquier dngulo.

Para la calibracion, se realizan dos pruebas:
Orientacion de la sonda

« Sirve para visualizar la orientacion de la sonda, con la
sonda colocada verticalmente sobre el maniqui, girarla
de 0 a 360 grados y comprobar la posicién que recono-
ce el sistema, al menos cada 45 grados.

» Si la deteccién del dispositivo se pierde, seguir
las indicaciones del programa.

Alineamiento de la cara del dispositivo
de seguimiento

» Permite al usuario alinear el dispositivo para cada una
de las posiciones alcanzadas en la prueba “Orientacion
de la sonda’, usando una imagen ultrasénica en vivo
y superponiendo las estructuras del estudio sobre las
imagenes, para posteriormente aceptar la superposi-
cion e incorporar asi las posiciones de referencia en el
sistema.

Anual
Para la medida de angulos: + 0.5°

Para la medida de longitudes: + 1 mm
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6.2. Verificacion de la calibracion

Una vez calibrado el sistema éptico de seguimiento, algunos sistemas tie-
nen incorporado una aplicaciéon que permite verificar la calibracion realizada
mediante un control para ver (pero no modificar) los alineamientos que se han
archivado para el dispositivo.

Si no se dispone de esta aplicacién para realizarla en este momento, la co-
rrecta calibracién quedara comprobada al realizar las verificaciones diarias.

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Comprobar la calibracién de la sonda.
Maniqui para control de calidad.

Programa del sistema que permite la realizacion de esta
prueba.

Colocar, centrar y alinear, con las luces laser, el maniqui
sobre la mesa del acelerador de forma que:

- Las cdmaras puedan ver de forma continua los rayos
infrarrojos provenientes del maniquiy la sonda.

- Pueda determinarse la posicion del dispositivo de se-
guimiento cuando la sonda se coloca en su adapta-
dory en cualquier angulo.

Acceder a la opcion que permite observar el alinea-
miento realizado previamente.

Comprobar que las estructuras almacenadas del alinea-
miento previo, coinciden con las estructuras de la ima-
gen en vivo. Si se observa alguna deficiencia se debe
calibrar de nuevo el sistema.

Si el sistema no tiene esta opcidn especifica de compro-
bacion rapida, se debe proceder como en la prueba de
control del sistema de coordenadas e isocentro.

Trimestral
Para la medida de angulos: + 0.5°.

Para la medida de longitudes: £ 1 mm.

6.3. Asignacion del isocentro

La asignacién del isocentro consiste basicamente en decir al sistema que
posicién ocupa éste en la sala de tratamiento donde estd instalado.
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Todos los dispositivos, una vez calibrado el sistema éptico, son capaces
de reconocer la posicion de la sonda y del maniqui, pero, en un sistema de
coordenadas intrinseco del propio sistema que es poco util para el usuario al
que le interesa que la posicion y orientacion de la sonda estén referenciadas al
isocentro. De esta forma, se pretende poder situar los objetos de control del
maniqui provenientes de la planificacion, y los érganos contorneados en su
debido momento, en la posicidén que deben ocupar en la sala de tratamiento.

Esta calibracién es sencilla, ya que consiste en colocar el maniqui en el iso-
centro haciendo coincidir las marcas que posee con las crucetas o las luces
laser que lo indican. A continuacién, mediante la aplicacién correspondiente,
se captura esta posicion y queda incorporada en el sistema como isocentro de
la unidad y sala de tratamiento.

Algunos sistemas, al recapturar la posicidn del isocentro de nuevo, presen-
tan la diferencia que ha detectado con la medida de la captura anterior, con
lo que permite valorar si ha sufrido alguna desviacion. Esta misma posibilidad
permite realizar varias capturas sin mover el maniqui y observar las diferencias
detectadas que, tedricamente, deberian ser cero y que, l6gicamente, las fluc-
tuaciones estadisticas y la resolucion del sistema hacen que no sea asi. Estas va-
riaciones, observadas en sucesivas capturas de la posicién del isocentro deben
estar dentro del limite de tolerancia.

Objetivo Asignar al sistema el isocentro en la sala de tratamiento,
en relacion al cual, se situaran los volimenes de interés
planificados.

Material Maniqui para control de calidad.

Programa del sistema que permite la realizacion de esta
prueba.

Método En este apartado es especialmente importante hacer

coincidir el punto que las marcas externas del maniqui
seflalan como isocentro con el isocentro de la sala de
tratamiento. Para ello, colocarlo, centrarlo y alinearlo
con los laseres de la sala o con la cruceta del colimador
del acelerador, sobre la mesa de tratamiento, haciendo
uso de las marcas externas del maniqui, que indican el
isocentro y que se usaron para hacer la planificacién de
la prueba calibracion del dispositivo de seguimiento.

Acceder a la pantalla especifica para la captura y adquisi-
cién del isocentro.

Salir de la aplicacion y recolocar el maniqui de nuevo.
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Comprobar, con la opcién que lo permita o siguiendo el
procedimiento de control diario, que el sistema recono-
ce correctamente la posicion de isocentro.

Periodicidad Anual

Tolerancia Para la medida de longitudes: + 1 mm

6.4. Control del sistema de coordenadas e isocentro

Esta prueba también se llama control de calidad diario del sistema ya que,
con la Unica realizacién de ésta, permite al usuario determinar si el sistema esta
en condiciones de ser utilizado para uso clinico o se debe realizar algun ajuste.

En esta prueba se admite una tolerancia de 2 mm ya que en ella concu-
rren una serie de factores subjetivos, como es el hecho de colocar el punto de
referencia del maniqui en el isocentro (colocar, centrar y alinear) con la ayuda
de los laseres de la sala (que probablemente ya tengan este grosor) y el que lo
puedan realizar distintas personas de forma rapida y 4gil.

Objetivo El objetivo de esta prueba es doble, por un lado, com-
probar con el uso el correcto funcionamiento de los
equipos y programas que conforman el sistema. Por
otro lado, comprobar que las estructuras e isocentro de
un plan de referencia conocido (planificacion realizada
sobre el maniqui) se sitlan correctamente en la sala de
tratamiento y coinciden con sus correspondientes ima-
genes en vivo.

Material Maniqui para control de calidad.
Programa del sistema que permite la realizacion de esta
prueba.

Método Consiste en usar el dispositivo tal como se haria con un

paciente pero utilizando el maniqui para comprobar el
correcto funcionamiento (Figura 16).
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Figura 16. Pantalla especifica para la determinacién del isocentro.

Colocar, centrar y alinear con las luces laser, el maniqui
sobre la mesa del acelerador. Realizar el alineamiento
del maniqui usando el plan del maniqui apropiado,
procediendo a través de la informacién del paciente y
captura de imagen, detenerse en la pantalla de alinea-
miento.

Alinear con cuidado los contornos con las imagenes
capturadas.

Registrar los desplazamientos observados en cada una
de las direcciones del espacio.

Los desplazamientos deben ser inferiores a la tolerancia establecida.

Periodicidad

Tolerancia

Diaria

+ 2 mm en cualquier direccién.

6.5. Control de los desplazamientos

Objetivo

Consiste en desplazar el maniqui una distancia conoci-
da (por ejemplo 4 cm) de la posicidn correcta en una
de las direcciones del espacio, para comprobar que el
sistema detecta este desplazamiento y se ha de hacer el
mismo desplazamiento en el sentido opuesto.
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Material Maniqui para control de calidad.
Regla con resolucion de 1 mm.

Método Colocar, centrar y alinear el maniqui sobre la mesa del
acelerador. Colocar la regla en la direccién del desplaza-
miento que se va a evaluar.

Desplazar la mesa 4 cm en una de las tres direcciones, cap-
turar laimagen y acceder a la pantalla de alineamiento.

Ajustar las estructuras del maniqui a la imagen captu-
rada y proceder a corregir el desplazamiento segun las
indicaciones del sistema.

Mover la mesa para alcanzar un desplazamiento cerca-
no a cero. Verificar que ahora las luces laser estan bien
alineadas.

Repetir lo mismo para cada uno de los tres ejes.
Periodicidad Diaria.

Tolerancia En cada direccion del espacio + 1 mm.

7. Control de calidad de laimagen

A continuacion se proponen las pruebas de control de calidad de laimagen
obtenida del ecografo, que contiene el sistema. La prueba 7.1 corresponde a la
prueba de calidad de imagen que propone el fabricante de uno de los sistemas
y el resto, por similitud, se han extraido y adaptado de las pruebas que el TG
128 ( Pfeiffer et al. 2008) recomienda para el control de calidad de sistemas
de ultrasonidos para braquiterapia de prostata. Asi mismo, las tolerancias pro-
puestas tienen su origen en dichas recomendaciones.

7.1. Verificacion de la unidad de ultrasonidos

Objetivo Consiste en comprobar, de forma cualitativa, que la ca-
lidad de la imagen obtenida por el ecoégrafo interno del
sistema se mantiene en las condiciones adecuadas para
poder usar el sistema. Por otro lado, que los controles que
permiten actuar sobre la calidad de la imagen, actuan co-
rrectamente.

Material Maniqui para control de calidad.

Regla con resolucion de 1 mm.
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Método Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Adquirir una imagen transversal y otra longitudinal del
maniqui y guardarlas en un archivo informatico para fu-
turas comparaciones con otras imagenes obtenidas en
iguales condiciones (Figura 17).

Seleccionar y aplicar cada parametro sobre el que se
pueda actuar. Confirmar que la configuracién cambia
entre distintas selecciones.

Ajustar los parametros donde sea aplicable: profundi-
dad de la imagen, ganancia, brillo, otros controles. No
salvar los cambios, salvo que se desee modificar expre-
samente.

Periodicidad Anual.

Tolerancia N/A.

Ean)
e T

Figura 17. Pantalla para el ajuste de laimagen.
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7.2. Visibilidad de la escala de grises

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Muchos equipos tienen almacenada una cufa pa-
trén de escala de grises que se puede utilizar para
comprobar la consistencia de los niveles de gris en el
equipo a lo largo del tiempo.

Programa del sistema que permite realizar esta prueba.
Localizar la imagen de la escala de grises.

Variar el brillo hasta que se visualice el maximo nimero
de pasos que se puedan contar (si la escala es discreta)
o hasta que se visualice la maxima longitud de la escala
(si ésta es continua).

Anotar estos valores, el nimero de escalones o pasos
visibles o la maxima longitud de la escala con la ayuda
de la herramienta para medir distancias.

Anual.

El nimero de pasos no debe variar en mas de 2 en la
escala discreta, o la longitud de la escala continua no
debe variar mas del 10 %.

7.3. Profundidad de penetracion. Sensibilidad del ecografo

La sensibilidad del ecdgrafo es el eco mas débil que puede ser detectado
y que se reproduce en el monitor lo suficientemente claro como para ser dis-

tinguido.

En el uso clinico, la sensibilidad se traduce como la maxima profundidad a
la que se llega en la exploracion de un paciente. La sensibilidad se ajusta va-
riando la ganancia (amplificaciéon de la sefal recibida) o la potencia de salida.

Objetivo

Material

Medir la sensibilidad del sistema que permite deter-
minar a qué profundidad es visible un objeto de bajo
contraste dentro del paciente. Asi mismo, determinar
posibles variaciones en la relacion sefal-ruido (SNR,
“signal to noise ratio”) que afectaria a la medida de la
profundidad.

Maniqui para control de calidad.

Programa apropiado.
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Método

Periodicidad

Tolerancia

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniqui y colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Usando las condiciones de exploracion mas habituales,
seleccionar la opcién que permita visualizar los objetos
mas alejados de la sonda. Los objetos mas profundos
empiezan a desaparecer cuando se alcanza la maxima
profundidad de penetracion.

Medir esta distancia con la herramienta del programa
que lo permita.

Anual.

Diferencia entre valor medido e inicial, inferiora 1 cm.

7.4. Uniformidad de laimagen

La falta de uniformidad en la imagen puede hacer pensar al usuario que
haya heterogeneidades en un tejido cuando realmente no las hay.

La falta de uniformidad puede ser debida a (Millan 2009):

» Reverberaciones producidas por un mal acoplamiento entre el paciente
y el transductor, o a otros artefactos.

« Problema de cristal roto en el transductor o mala conexién de los ca-
bles. Este problema suele producir rayas verticales en la imagen.

« Problemas con el software del ecégrafo o en el sistema de procesamien-
to de la imagen. Suele producir bandas horizontales cuando hay fallos

en el enfoque.

Objetivo

Material

Método

Verificar que el grado de gris de laimagen de un medio
homogéneo permanece constante en cualquier punto
de esa imagen.

Maniqui homogéneo sin objetos de prueba o con una
amplia zona homogénea.

Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.
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Periodicidad

Tolerancia

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar una
zona amplia para medir el valor medio del tono de
gris correspondiente a esa imagen que serd el valor
de referencia.

Reducir el tamafio a un valor minimo (pero compatible
con una correcta ejecucion de la prueba) de la zona se-
leccionada, y medir el valor medio del tono de gris co-
rrespondiente a la nueva area.

Repetir la medida en distintas zonas de la imagen con
este nuevo tamaro seleccionado.

Anual.

El valor del tono de gris de cualquier zona de la imagen
no debe diferir en mas de un 10% del valor de referencia.

7.5. Resolucion axial y lateral

La resolucion del ecografo es el tamafo del objeto mas pequeio que se
pueda observar; también informa sobre la capacidad del ecégrafo para discer-
nir objetos que tienen una posicion muy cercana.

La resolucion axial es la resolucion del sistema en el eje de propagacion del
haz de ultrasonidos y depende fundamentalmente de la frecuencia de emision
del transductor. Cuanto mayor es la frecuencia mejor es la resolucion obtenida.

La resolucién lateral es la resolucion del sistema en el eje perpendicular a
la de la propagacion del haz de ultrasonidos y depende de la profundidad, las
caracteristicas del foco y la ganancia del sistema.

Objetivo

Material

Método

Determinar el tamafo del objeto mas pequefio que
puede determinar el sistema, tanto en la direcciéon axial
(direccién de eje del haz de ultrasonidos) como en la di-
reccion lateral (perpendicular al haz) y comprobar que
permanece constante a lo largo del tiempo.

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.
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Periodicidad

Tolerancia

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Localizar las filas y columnas de los pequefios objetos
reflectores (puntos brillantes) en el interior del mani-
qui. Asegurarse de que el eje de haz es perpendicular
a los filamentos que generan estos puntos. Congelar
la imagen.

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir la altura y la anchura del punto del eje del haz
mas cercano a la sonda y del punto mas alejado. Si
como es habitual, la sonda se ha colocado en direccién
vertical emitiendo el haz de arriba abajo, la altura nos
informard de la resolucién axial y la anchura de la reso-
lucion lateral.

Registrar los valores medidos que deberan permanecer
constantes en el tiempo.

Repetir el proceso tanto en una captura de imagen lon-
gitudinal como en una transversal.

Anual.

La resolucién no debe variar mas de 1T mm del valor de
referencia.

7.6. Exactitud en la medida de la distancia axial

Objetivo

Material

Método

Comprobar que el sistema mide correctamente las dis-
tancias en la direccion del eje del haz de ultrasonidos y
que permanece constante a lo largo del tiempo.

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.
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Periodicidad

Tolerancia

Con el programa u opciéon adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Alinear la columna de los filamentos reflectores (que
debe tener el maniqui como objeto de prueba) en el
centro de la imagen. Asegurarse de que el eje de haz es
perpendicular a los filamentos. Si el maniqui contiene
un Unico filamento en direccion al eje del haz, utilizar
este para la prueba. Congelar la imagen.

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir la distancia que separa el filamento mas proximal
y el mas distal o la longitud del filamento si es el Unico
que tiene el maniqui.

Calcular el valor absoluto y relativo de la diferencia en-
tre la distancia medida y la de referencia.

Anual.

La diferencia entre el valor medido y de referencia debe
ser menor que 2 mm o menor que 2 %.

7.7. Exactitud en la medida de la distancia lateral

Objetivo

Material

Método

Comprobar que el sistema mide correctamente las dis-
tancias de un lado al otro del eje de haz de ultrasonidos
y que permanece constante a lo largo del tiempo.

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opciéon adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Visualizar la fila de filamentos u objetos de prueba en
el centro de laimagen. Asegurarse de que el eje del haz
es perpendicular a los filamentos. Congelar la imagen.
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Periodicidad

Tolerancia

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir la distancia que separa el objeto mas lateralmen-
te ala derecha y el de mas a la izquierda.

Calcular el valor absoluto y porcentual de la diferencia
entre la distancia medida y la de referencia.

Anual.

La diferencia entre el valor medido y de referencia debe
ser menor que 3 mm o menor que 3 %.

7.8. Ancho del haz. Resolucion en elevacion

La resolucion en elevacién, depende del grosor del haz de ultrasonidos,
gue depende a su vez del foco.

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Determinar el ancho del haz de ultrasonidos y compro-
bar que la resolucion en elevacion permanece constante.

Maniqui para control de calidad con plano inclinado
de 450°.

Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar los
parametros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Visualizar la imagen correspondiente a la franja que for-
ma el plano de 45°. La altura visualizada correspondera
a la anchura del haz. Congelar la imagen.

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir la altura de la franja (distancia entre el borde su-
perior e inferior).

Calcular el valor relativo de la diferencia entre la distan-
cia medida y la de referencia.

Anual.
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Tolerancia

7.9. Zona muerta

La diferencia entre el valor medido y de referencia debe ser
menor que 3 %.

La zona muerta es la distancia existente entre la superficie del transductor
y las primeras sefales de eco que forman una imagen real que se pueda visua-
lizar en la pantalla. La vigilancia de este pardmetro permite controlar que no se
ha deteriorado la sonda o el sistema que controla la emision de pulsos.

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Determinar la altura de la zona muerta y comprobar
gue permanece constante.

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniqui y colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opciéon adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Localizar y ajustar la visibilidad del primer objeto de
prueba més cercano al transductor.

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir la distancia de la parte superior de la imagen (la
mas cercana a la sonda) al objeto localizado.

Calcular el valor relativo de la diferencia entre la distancia
medida y la de referencia.

Anual.

La diferencia entre el valor medido y de referencia debe ser
menor que 3 %.

7.10. Visualizacion de estructuras pequenas

Objetivo

Estudiar la capacidad del sistema para detectar y re-
presentar estructuras de distintos tamanos y diferen-
tes densidades, a distintas profundidades. Para esto, se
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Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

utilizan maniquies que contienen pequefas estructuras
llamadas anecoicas (que no producen ecos) y que se Vi-
sualizan como circulos oscuros

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Localizar la imagen en la que se visualizan los circulos
oscuros.

Utilizar la herramienta de medida del programa para
medir el ancho del objeto mas grande y mas pequefio
de la primera fila y el mas grande y mas pequefo de la
ultima fila.

Calcular el valor relativo de la diferencia entre el ancho
medido y el de referencia.

Anual.

La diferencia entre el valor medido y de referencia
debe ser menor que 3 %.

7.11. Exactitud en la medida de areas

Objetivo

Material

Método

Determinar la exactitud con la que el sistema calcu-
la dreas de objetos conocidos que se visualizan en el
plano de la imagen y comprobar que esta exactitud se
mantiene con el tiempo.

Maniqui para control de calidad.
Programa apropiado.

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.
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Aplicar agua o gel a la superficie del maniquiy colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Adquirir una imagen de un objeto de prueba del que
se conozca el valor de su drea, asegurarse de que el haz
de ultrasonidos corta perpendicularmente el objeto.
Congelar laimagen.

Utilizar la herramienta del sistema para dibujar el con-
torno del objeto y calcular el drea del objeto.

Periodicidad Anual.

Tolerancia La diferencia entre el valor calculado y el nominal
debe ser menor que 5 %.

7.12. Exactitud en la medida de voliumenes

Los sistemas de IGRT por ultrasonidos, en general, no disponen de sistema
de reconstruccion paso a paso o corte a corte (“stepper”), en el que se puedan
dibujar los contornos de un cuerpo tridimensional para luego conocer su volu-
men. El sistema visualiza un corte y por la posicién y orientacién de la sonda, el
sistema es capaz de situarlo en el espacio superponiendo el corte previamente
dibujado en el planificador.

Si el sistema tiene la opcién de dibujar contornos sobre los planos visuali-
zados, la adquisicion de los volumenes se puede hacer de dos formas, adqui-
riendo diversos cortes consecutivos que cubran todo el volumen o utilizando
el sistema mecanico paso a paso, similar al utilizado con sondas cilindricas
endocavitarias.

Objetivo Verificar la exactitud con la que el sistema (si es que lo
permite) calcula los volumenes de los objetos conoci-
dos que puede reconstruir y comprobar que esta exac-
titud se mantiene con el tiempo.

Material Maniqui para control de calidad con objeto de prueba de
volumen conocido.

Programa apropiado.
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Método

Periodicidad

Tolerancia

Colocar el maniqui cerca del carrito del sistema y ejecu-
tar el programa de configuracion del apartado de ultra-
sonidos del sistema.

Aplicar agua o gel a la superficie del maniqui y colocar
la sonda de forma fija para visualizar una imagen.

Con el programa u opcién adecuada, seleccionar los
pardmetros de exploracion habituales y registrar estos
parametros.

Con alguna de las formas de adquisicién de voliume-
nes mencionadas anteriormente, adquirir la imagen
de un objeto de prueba del que se conozca el valor de
su volumen.

Utilizar la herramienta del sistema para dibujar diversos
cortes del contorno del objeto. Si el sistema permite se-
leccionar distintas distancias de separacion entre cortes, 2
mm suele ser un valor adecuado para el calculo del volu-
men del objeto.

Con las herramientas del sistema, calcular el volumen del ob-
jeto reconstruido.

Anual

La diferencia entre el valor calculado y el nominal debe ser
menor que 5 %.



Capitulo 3

Sistemas basados en ultrasonidos

Tipo de prueba Prueba Tolerancia Periodicidad
Seguridad Verificacion del ordenador, monitor,
carro de transporte y dispositivo de funcional mensual
seguimiento de la mesa
Verificacion de la seguridad eléctrica funcional mensual
Control del maniqui <1% anual
Geometria Calibracion del dispositivo de segui-
R P . 9 <0.5°0 <1 mm anual
miento de la sonda ultrasénica
Verificacion de la calibracién del )
? C.Fo de C. . c € <0.5°0 <1 mm trimestral
dispositivo de seguimiento
Asignacién del Isocentro <1 mm anual
Control del sistema de coordenadas -
<2mm diario
e lsocentro
Imagen Verificacion de la unidad de .
. funcional anual
ultrasonidos
Visibilidad de la escala de grises 2 pasos 0 <10% anual
Profundidad de penetracion.
. . <lcm anual
Sensibilidad del ecégrafo
Uniformidad de laimagen <1% anual
Resolucién axial y lateral <1 mm anual
Exactitud en la medida de la distancia
. <2mmo<2% anual
axial
Exactitud en la medida de la distancia
<3mmo<3% anual
lateral
Ancho del haz. Resolucién en
. <3% anual
elevacion
Zona muerta <3% anual
Visualizacion de estructuras pequefas <3% anual
Exactitud en la medida de areas <5% anual
Exactitud en la medida de volimenes <5% anual

Tabla 1. Resumen de las pruebas de control de calidad recomendadas en este documento
para los sistemas basados en Ultrasonidos.
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8. Efectos biologicos de los ultrasonidos

Las aplicaciones de los ultrasonidos se extienden en muy diversas ambitos
como pueden ser: guiado y sondeo (principalmente en el fondo del mar), medici-
nay biologia, tratamiento de alimentos, aplicaciones fisicas, quimicas y técnicas.

En funcion de la aplicacion, se utilizan ultrasonidos de distintas intensida-
des, en particular para el diagnéstico y la IGRT se utilizan intensidades en el
rango comprendido entre 1y 10 mW/cm?,

Los efectos producidos por los ultrasonidos se describen a continuacién
(Camala 2011, Menéndez et al. 2011).

8.1. Efectos térmicos

Los ultrasonidos, por agitacion molecular, pueden elevar la temperatura
del tejido de forma que produzcan cambios estructurales en macromoléculas
y membranas y variaciones en las tasas de las reacciones bioquimicas. Estos
efectos se suelen aprovechar para terapia con ultrasonidos.

8.2. Efectos de cavitacion

Se producen en los liquidos. Las ondas de amplitudes grandes y bajas fre-
cuencias (< 1 MHz) provocan variaciones de presiéon. Cuando disponemos de
una onda con una presién inferior a la tension de vapor del medio donde se
transmite, el liquido pasa a estado gaseoso lo que genera la formacion de pe-
quenas burbujas de gas (cavidades) que pueden dar lugar a otros efectos como
aumento de presion del medio, aumento de la temperatura del medio o la ro-
tura de los enlaces moleculares y produccion de radicales libres, H" y OH™ por
disociacién del agua.

La cavitacion depende de muchos factores:

« Frecuencia de los ultrasonidos: a mayor frecuencia, el tiempo de creci-
miento de burbuja de gas es pequeio y el efecto de cavitaciéon es me-
nor de manera que a las frecuencias de uso clinico, éste, no se produce.

» Viscosidad del medio: cuanto mas viscoso es el liquido, menor es el
efecto de cavitacion.

« Temperatura del medio: cuanto mayor es la temperatura, el efecto de
cavitacién aparece para intensidades acusticas menores. Por tanto, ma-
yor es la cavitacion.

« Intensidad acustica: a mayor intensidad, mayor efecto de cavitacion.
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8.3. Efectos mecanicos

Los efectos mecanicos se producen por movimientos de compresion y ex-
pansion que pueden fragmentar particulas. Este efecto se utiliza para la des-
truccion de célculos que se forman en el rifidn, vejiga o vesicula biliar (litotricia)
o para el tratamiento de tendinitis muscular por calcificaciones.

A pesar de estos efectos, a intensidades en el rango de ultrasonidos para
diagnéstico, no se ha observado, desde el inicio de su uso, (década de los 60),
ningun efecto nocivo para el ser humano.

El nivel de intensidad minimo para el que se ha observado efectos nocivos
en animales de experimentacién es de 100 mW/cm?y suelen aparecer tras mu-
chas horas de irradiacidn ultrasénica continua. La causa fundamental radica en
el fenémeno de cavitacion y formacién de burbujas en el interior de los orga-
nismos. Por otro lado, los efectos sobre estos animales son poco extrapolables
a los seres humanos.

Aungque no se han observado efectos en pacientes y operadores, se reco-
mienda prudencia y el cumplimiento de las recomendaciones actuales y futu-
ras del uso de ultrasonidos para diagndstico y terapia.
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Dispositivos electronicos de imagen portal
(EPID) y control de calidad asociado

1. Introduccion

La imagen portal es aquella que se obtiene usando la unidad de tratamien-
to como fuente de radiacion.

Histéricamente, la obtencién de imagenes portales del paciente ha sido, y
es, de gran utilidad en radioterapia. Los primeros sistemas utilizan como detec-
tor una pelicula radiografica dentro de un chasis entre dos placas metalicas (1
mm de cobre generalmente) cuyo objetivo es absorber la radiacion dispersa,
asi como generar electrones que aumenten la respuesta y mejorar la calidad de
imagen. El chasis se coloca a su vez sobre un accesorio independiente que per-
mite colocarlo en diferentes posiciones y orientaciones para que éste se orien-
te perpendicularmente al haz de radiacion. Para mejorar la calidad de imagen
se han ido desarrollando distintos tipos de pelicula, modificaciones en el chasis
y se han anadido pantallas de fésforo que mejoran la eficiencia de deteccidn.
Independientemente, estos sistemas presentan una serie de inconvenientes,
como la dificultad en la colocacién en posicidn y orientacién perpendicular al
haz de radiacion, el tiempo de procesado de la pelicula durante el cual existe el
riesgo de que el paciente se mueva, la posibilidad de infra o sobre-exposicidn
de la pelicula, la influencia del proceso de revelado en la imagen, las dificulta-
des en la comparacion con las imagenes de referencia y la obtencién de resul-
tados cuantitativos, etc. Ademas, si se quiere tener un registro informatizado
de las iméagenes, éstas han de ser escaneadas con el consiguiente incremento
en la carga de trabajo.

Para evitar algunos de estos problemas, desde los afios 50 se han venido
desarrollando distintos dispositivos electrénicos para producir imagenes por-
tales (EPID, Electronic Portal Imaging Devices), aunque hasta los afos 90 su uso
no ha sido generalizado. La base de estos dispositivos es diversa y ha ido evo-
lucionando a lo largo del tiempo. Desde el punto de vista geométrico, gene-
ralmente se encuentran integrados en la propia unidad de tratamiento y se
sitian mediante brazos mecanizados. Estos sistemas superan gran parte de los
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inconvenientes de las peliculas radiograficas comentados anteriormente: el
proceso de colocacion y orientacion perpendicular al haz es mucho mas simple
y preciso, laimagen se obtiene en tiempo real y directamente en formato digi-
tal por lo que se puede manipular informaticamente para mejorar la visualiza-
cién de las estructuras de interés (ajuste de ventana, filtros, etc.), etc. Ademas,
silas imagenes de referencia se encuentran en formato digital, tanto el proceso
de registro de imagenes como la estimacién cuantitativa de diferencias se sim-
plifica y se realiza de manera mas fiable.

En cuanto a la calidad de imagen obtenida, ésta depende de diversos fac-
tores. En primer lugar, presentan un reducido contraste debido al uso de ha-
ces de fotones de alta energia en los que predomina la interaccion Compton
y se reduce la fotoeléctrica. Por este motivo, es aconsejable utilizar la menor
energia disponible para obtener imagenes con el mayor contraste posible.
Seguidamente, en la mayoria de sistemas el software del equipo permite es-
coger entre diferentes relaciones calidad de imagen — dosis paciente, ya que el
ruido cuantico disminuye con la cantidad de radiacion que llega al EPID, pero
por el contrario esto incrementa la dosis recibida por el paciente para la ad-
quisicion de la imagen. Por ultimo, la tasa de dosis repercute en la calidad de
imagen de algunos EPID, ya que el proceso de lectura estd sincronizado con los
pulsos de radiacion.

La obtencion de imagenes practicamente en tiempo real permite la opciéon
de adquirirlas antes, durante, o después del tratamiento. En algunos sistemas
se permite también la adquisiciéon en forma de secuencia de cine, lo que per-
mite verificar facilmente si existen movimientos interfraccion o intrafraccion.

Existen otros usos de las imagenes portales adquiridas mediante EPID ade-
mas de la verificacion geométrica del tratamiento, como por ejemplo la dosi-
metria (Van Elmpt et al. 2008), el control de calidad de las unidades, el control
de calidad de tratamientos de IMRT y la dosimetria “in vivo”. Todos estos aspec-
tos se encuentran fuera de los objetivos del documento y no seran tratados.

A continuacion se presenta una breve descripcion del principio de funcio-
namiento y de las caracteristicas de los tres tipos de EPID mas extendidos. Una
vision mas detallada de cada uno de los equipos se puede encontrar en Kirby
etal. 2006 y Antonuk 2002.

2. EPID basados en fluoroscopia

Este tipo de EPID se encuentra disponible desde la década de 1980y aunque
actualmente ya no se comercializan, su uso sigue siendo relativamente comun.
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El principio de funcionamiento se ilustra en la figura 1. Se basa en la con-
version en luz visible de la radiaciéon que ha atravesado al paciente y su registro
mediante una camara de video.

' RayoJX '
‘altaE ¥ bajalE  metal (cobre, acero, laton ...)
re L I grosor=1-1.5mm
b '_IT!' 3 e e altaE
b onc Pantalla fésforo (Gd; O, S: Th)
visible

Visualizacién

e Conversor
.+ Rayos X

.
amara y le

Control
cémara

r Adqu;sicién ]

Figura 1. Principio de funcionamiento de los EPID basados en fluoroscopia.

El primer paso es convertir los rayos X incidentes en el EPID en fotones de
luz visible. Esto se consigue con un conversor de rayos X constituido por una
placa metélica y una pantalla de fésforo. La placa metalica (1-1.5 mm de cobre,
acero, latén, etc.) genera electrones de alta energia y absorbe los rayos X de baja
energia. Los electrones generados en la placa metalica, generan a su vez fotones
de luz visible en la pantalla de fésforo. Por ultimo, estos fotones visibles pasan
por una lente y se registran en la cdmara de video proporcionando la imagen.

Es conveniente retirar los componentes electrénicos del haz de radiacién
para evitar su deterioro. Para ello se utilizan uno o dos espejos, dependiendo
del sistema, que reflejan la luz visible originada en el conversor y hacen que
ésta llegue finalmente a la lente y a la cdmara situada fuera del haz directo.

La eficiencia cuantica de deteccion (DQE) de estos equipos es baja, situan-
dose en valores inferiores al 1% (Antonuk 2002) debido principalmente a la
baja eficiencia del conversor de rayos X (sélo un 2-4% de los rayos X proporcio-
nan una sefal medible) y al sistema éptico (sélo entre un 0.1y un 0.01% de la
luz llega a la cdmara).

Estos dispositivos son relativamente voluminosos y suelen presentar pro-
blemas de fiabilidad geométrica (deformaciones, desalineaciones, etc.).
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3. EPID basados en camaras de ionizacion liquidas

Este tipo de EPID se encuentra disponible desde la década de 1990.
Unicamente ha sido comercializado por un fabricante y actualmente ya no se
encuentra disponible.

El principio de funcionamiento se ilustra en la figura 2. Se basa en la utili-
zacion de camaras de ionizacion para detectar la radiacién que ha atravesado
al paciente. Antes de llegar a las cdmaras de ionizacién, y para aumentar la efi-
ciencia de deteccion, los rayos X atraviesan una ldmina de Tmm de plastoferrita
que tiene lafinalidad de generar electrones de alta energia y absorber los rayos
X de baja energia. Las cdmaras de ionizacién son liquidas (isooctano) para au-
mentar su respuesta (unas 300 veces mayor que en aire).
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Figura 2. Principio de funcionamiento de los EPID basados en cdmaras de ionizacion liquidas.

Para la obtencién de la imagen, las cdmaras de ionizacién liquidas se dis-
ponen en forma de matriz (256 x 256). El liquido es compartido por todas ellas,
y los electrodos se disponen en dos conjuntos de filas ortogonales formando
una red cuyos nodos corresponden a los pixeles de la imagen. Los electrodos
distribuidos en filas horizontales se encuentran en un plano inferior al liquido
y son los responsables de proporcionar el voltaje a las cdAmaras de ionizacién.
Los electrodos distribuidos en filas verticales se encuentran en un plano entre
la plastoferrita y el liquido y son los responsables de realizar la lectura.
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El proceso de lectura se realiza mediante escaneado: el voltaje se aplica
secuencialmente a cada electrodo y, para cada uno, se realiza el procesado
de los electrodos de lectura. Es posible modificar este proceso agrupando los
electrodos por pares para disminuir el tiempo y las unidades de monitor (UM)
necesarias para obtener una imagen, aunque a costa de una disminucién de la
resolucién espacial.

Las particularidades del proceso de lectura afectan a las caracteristicas del
dispositivo. La lectura proporcionada esta fuertemente relacionada con la tasa
de dosis absorbida, por lo que es muy importante la sincronizacion del proceso
con los pulsos de radiacién y ocasiona que estos equipos sean muy sensibles
a las fluctuaciones de la tasa de dosis absorbida. Debido a que Unicamente se
aprovecha la radiacion que llega a cada cdmara durante el tiempo de su lectu-
ra, la DQE es baja, situandose alrededor del 0.5% (Antonuk 2002). Por ultimo, se
trata de un dispositivo no is6tropo debido al caracter secuencial linea a linea
de la lectura.

Estos dispositivos son mas compactos y presentan una mayor fiabilidad
geométrica que los EPID basados en fluoroscopia. Sin embargo, existe la posibi-
lidad de irradiar la electrénica circundante, lo que contribuye a su degradacion.

4, EPID basados en matriz activa y panel plano

Este tipo de EPID se encuentra disponible desde el 2000 y es el que actual-
mente comercializan todos los fabricantes.

El principio de funcionamiento se ilustra en la figura 3 y es analogo al de
los detectores usados en radiologia digital. El primer paso es convertir los rayos
Xincidentes en fotones de luz visible utilizando un conversor de rayos X como
el de los EPID basados en fluoroscopia (placa metalica de aproximadamente 1
mm de grosory pantalla de fésforo). Estos fotones de luz visible son detectados
por un fotodiodo de silicio, que actia como un condensador e integra la sefal
hasta su lectura. Se trata, pues, de una deteccién indirecta de los rayos X. Los
sistemas basados en deteccion directa se encuentran actualmente en fase de
desarrollo y alin no estan comercializados.

[83]
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Figura 3. Principio de funcionamiento de los EPID de tipo AMFPI.

Para la obtencién de la imagen, la matriz de fotodiodos se fabrica sobre un
panel plano de silicio amorfo, lo que da nombre al tipo de dispositivo: matriz
activa y panel plano (AMFPI, “Active Matrix Flat Panel Imager”).

El proceso de lectura se controla mediante una matriz formada por tran-
sistores de pelicula fina (TFT) que actian como conmutadores de pixel. Al
igual que en los EPID de cdmaras de ionizacién liquidas, la lectura se realiza
mediante escaneado: las lineas de control de conmutadores de pixel se activan
secuencialmente y, para cada una de las lineas de control, se leen todos los
pixeles. Es posible modificar este proceso agrupando diversas lineas de control
para disminuir el tiempo y las UM necesarias para obtener una imagen, aunque
a costa de una disminucién de la resolucién espacial.

Las particularidades del proceso de lectura afectan a las caracteristicas del
dispositivo de una manera similar al caso de los EPID basados en camaras de
ionizacién liquidas, teniendo que el dispositivo no es isétropo debido al carac-
ter secuencial linea a linea de la lectura y presenta una dependencia con la tasa.
La diferencia estriba en que esta dependencia es mucho menor, ya que los fo-
todiodos actian como integradores de la sefial, a diferencia de las cdmaras de
ionizacién que Unicamente registraban la sefial del momento en que se leian.

Por tanto, estos EPID presentan las ventajas que ya tenian los de cdmaras de
ionizacion liquidas sobre los de fluoroscopia en cuanto a fiabilidad geométrica
y tamafio compacto. Ademas, superan a los de camaras de ionizacién liquidas
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en eficiencia, en estabilidad frente a la tasa de dosis absorbida y en resolucién
espacial, ya que la tecnologia asociada a los fotodiodos y TFT permite la fabri-
cacion de detectores mas pequefos.

Como desventaja frente a los otros tipos destaca la mayor degradacién con
la radiacion. Por un lado, la radiacion genera defectos en el panel plano de si-
licio amorfo que pueden llevar a su sustitucion. Ademas, existen componen-
tes electronicos no sélo en las zonas adyacentes, sino en los conmutadores de
pixel que se encuentran dentro del propio detector y cuya degradacion inutili-
za permanentemente el pixel asociado.

5. Sistemas comercializados

En la tabla 1 se presentan algunos de los sistemas comercializados junto
con sus caracteristicas técnicas:

6. Control de calidad

El control de calidad engloba todas las partes del proceso relacionadas con
la obtencién de valores cuantitativos de los errores geométricos. Para que es-
tos valores sean de uso clinico se deben realizar pruebas relacionadas con el
sistema mecanico que permite situar el EPID en su posicién de trabajo, con
el detector de formacion de la imagen, la imagen obtenida y el software de
procesado.

Existe poca bibliografia disponible que haga referencia al control de calidad
de los EPID (Pinza et al. 2008; Herman et al. 2001; Rajapakshe et al. 1996; Klein
et al 2009). Generalmente, la parte de interés particular se encuentra englo
bada en un marco mas amplio. En este documento nos centraremos Unicamen-
te en los aspectos relacionados directamente con la IGRT. Por este motivo, se
han recogido, prescindido, revisado o afadido pruebas a las proporcionadas
en la bibliografia disponible.

6.1. Pruebas de seguridad e integridad

Objetivo La integridad del EPID, tanto mecanica como eléctrica,
ha de verificarse ya que su degradacion puede ser sinto-
ma de un mal funcionamiento del mismo. Esto debe ser
asi para las diferentes posiciones del dispositivo y giros
de brazo.
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Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Actualmente, los EPID disponen de enclavamientos
de seguridad que permiten la deteccién de colisiones
ya sea con el paciente o con cualquier otro elemento.
En caso de producirse una colisién emiten un aviso
e impiden la realizaciéon de cualquier movimiento me-
canico hasta que deja de producirse la colision.

No es necesario ningln material especifico.

Para verificar la integridad, realizar una inspeccion
visual del sistema para comprobar si existe algun com-
ponente danado o deteriorado. Comprobar el correcto
recorrido del EPID hasta la posicién de trabajo.

Para verificar los enclavamientos de seguridad, presio-
narlos de manera que se simule una colision. Comprobar
que realizan la accion correcta.

Diaria.

Funcional (CEl 60976; CEl 62220).
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6.2. Pruebas geométricas y mecanicas

El primer requisito para la obtencion de imagenes utiles clinicamente
es que el detector se coloque en la posicion y la orientacion especificadas.
Factores como la escala de las imagenes, la minimizaciéon de distorsiones y, en
algunos sistemas, el centrado de la imagen, dependen de que el equipo se si-
tUe en la posicion correcta.

6.2.1. Consideraciones generales

La finalidad de estas pruebas es la de verificar la correcta posicién de los
elementos responsables de la deteccion. En la mayoria de dispositivos, estos
elementos se encuentran protegidos de los golpes, polvo, etc. por cubiertas
externas. Aunque estas cubiertas protectoras suelen presentar marcas que in-
dican la posicidn de los elementos que protegen, el hecho de verificar los com-
ponentes internos a partir de marcas externas siempre supone una fuente de
incertidumbre afadida. Por este motivo se recomienda retirar la cubierta pro-
tectora para realizar las pruebas mecanicas siempre que sea posible, excepto
para las pruebas con periodicidad diaria por cuestiones de tiempo.

6.2.2. Distancia foco-detector (DFD)

Objetivo El factor de ampliacién y, por tanto, la escala de la ima-
gen, se determina a partir de la distancia foco-detector
(DFD) tedrica, suponiendo que el objeto que se visuali-
za se encuentra en un plano paralelo al del detector que
pasa por el isocentro. Si la DFD fuese diferente a la teé-
rica, también lo seria la ampliacién determinada por el
sistema, lo que introduciria un error en la escala y en la
determinacion de la posicion del paciente en la unidad
de tratamiento.

Material Cinta métrica.

Método Medir la distancia del isocentro, o de cualquier otro
punto que esté en una posicidon conocida, al centro del
detector.

Realizar la operaciéon para las cuatro orientaciones
cardinales del brazo para verificar posibles efectos de
gravedad.

Periodicidad Diaria: brazo a 0° y una de las posiciones del EPID.
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Tolerancia

Mensual: cuatro orientaciones cardinales del brazo y to-
das las posiciones del EPID usadas en la practica clinica.

Determinarla en funcion de la distancia de trabajo para
que el error en el factor de ampliacion sea inferior al 1%.

6.2.3. Perpendicularidad al eje central del haz de radiacién

Obijetivo

Procedimiento 1
Material

Método

Procedimiento 2
Material

Método

El plano del detector debe ser perpendicular al eje cen-
tral del haz de radiacién. Si no fuera asi, ciertas zonas del
detector se encontrarian mas cerca del foco que otras,
lo que produciria distorsiones geométricas originadas
por la dependencia de la ampliaciéon con el punto del
detector considerado.

Se presentan dos posibles procedimientos para la reali-
zacion de la prueba. El segundo procedimiento es mas
facil de realizar, pero presenta el inconveniente de no
poder determinar los angulos en el eje longitudinal
para las orientaciones del brazo de 90°y 270¢°.

Esferas metalicas.

Colocar las esferas metalicas; en el centro del EPID y en
cada extremo del detector.

Adquirir una imagen en que se visualicen todas las
esferas.

Repetir la operacion para las cuatro orientaciones cardina-
les del brazo para verificar posibles efectos de gravedad.

Para cada imagen, evaluar la distancia entre los centros
de las esferas. Las distancias de la esfera central del de-
tector a las esferas de los extremos no deben diferir entre
ellas mas de 3 mm, ya que esto indicaria una inclinacién
superior a la tolerancia en alguna de las direcciones.

Nivel digital.

Determinar con el nivel digital el valor de los angulos
de la superficie del detector en sus ejes transversal y
longitudinal.
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Periodicidad

Tolerancia

Realizar la operaciéon para las cuatro orientaciones
cardinales del brazo para verificar posibles efectos de
gravedad. Para las orientaciones de 90° y 270° no es
posible determinar con este método el angulo en el
eje longitudinal.

Mensual.

+ 1.

6.2.4. Centrado con el eje central del haz

Objetivo

Procedimiento 1

Material

Método

La repercusion del centrado del detector con el haz de
radiaciéon depende del proceso de registro de imagenes
del sistema considerado. En la mayoria de sistemas, el
registro se realiza a partir de los contornos del campo
de radiacién y el centrado no interviene en los célculos.
No obstante, en algunos equipos el registro se realiza
utilizando los centros teéricos de la imagen obtenida y
la de referencia. Es en estos sistemas en los que cual-
quier deficiencia en el centrado del detector introduci-
ria un error sistematico en la estimacion de los errores
geométricos.

En cualquier caso, un correcto centrado permite no irra-
diar la electrénica asociada innecesariamente (para los
tipos de EPID en que influya) y también evita la pérdida
de visualizacion de detalles de interés.

Se presentan dos posibles procedimientos para la reali-
zacién de la prueba. El segundo procedimiento es mas
facil de realizar pero tiene asociada una mayor incerti-
dumbre, por lo que se recomienda sobre todo para su
realizacion diaria o en caso de que el centrado no inter-
venga en el proceso de registro de imagenes.

Puntero mecanico. Si el puntero no alcanza la superficie
del EPID, se puede utilizar un marcador laser.

Marcar el centro del detector con un papel milimetrado
sobre él.

Colocar el puntero mecdnico o el marcador laser en el
portabandejas.
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Procedimiento 2
Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Comprobar la alineacién del centro con el eje de rota-
cion del colimador (dado por el puntero, o por el marca-
dor laser con el puntero).

Regla milimetrada.

La luz de campo debe estar verificada previamente para
la distancia a la que se encuentra el detector.

Comprobar la alineacion de los centros del detector y
de la luz de campo.

Diaria: brazo a 0° y una de las posiciones del EPID.

Mensual: cuatro orientaciones cardinales del brazo y to-
das las posiciones del EPID usadas en la practica clinica.

Si se utiliza el centro del detector en el registro: £ 2 mm.

Sino se utiliza el centro del detector en el registro: £ 5 mm.

6.2.5. Rango completo de recorrido

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

En los EPID en que la posicién del detector se pueda
controlar manualmente en el plano de imagen, es con-
veniente realizar una comprobacién perioddica de que
el rango de recorrido se mantiene con el tiempo. Estos
movimientos suelen producirse en la practica clinica
para visualizar estructuras de interés o para evitar la
irradiacion de la electrénica adyacente.

Regla milimetrada.
Brazo a 0°.

Desplazar el EPID en la direccién lateral cubriendo todo
el rango y anotar los valores extremos del recorrido.

Desplazar el EPID en la direccién longitudinal cubriendo
todo el rango y anotar los valores extremos del recorrido.

Anual.

+5mm.
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6.3. Control de calidad de laimagen

Se proponen las siguientes pruebas correspondientes al control de calidad
de la imagen: respuesta frente a la dosis, uniformidad y artefactos, distorsion
y escalas geométricas, contraste-resolucién, resolucidon espacial, razén sefal
ruido (SNR), razén contraste ruido (CNR) y espectro de potencia de ruido (NPS).

Los detalles de su realizacion se presentan en el apartado 7.4.2, correspon-
diente a imagen 2D. Antes de realizar estas pruebas, es conveniente realizar
una serie de consideraciones.

6.3.1. Modos de adquisicidn de laimagen

La calidad de la imagen depende de diversos pardmetros, algunos de los
cuales son configurables por el usuario.

En primer lugar tenemos la energia de la radiacion. Cuanto menor sea ésta,
mayor serd el contraste de la imagen por lo que es preferible utilizar la energia
mas baja disponible siempre que sea posible. Algunos aceleradores disponen
incluso de un haz de MV de menor energia de uso exclusivo para la obtencion
de imagenes portales (Connell et al. 2010).

Seguidamente, algunos tipos de EPID presentan una dependencia con la
tasa de dosis. En estos casos, es conveniente utilizar la tasa mas baja posible
para favorecer la sincronizacion con los pulsos de radiacién y minimizar asi la
aparicion de artefactos.

Por ultimo, en algunos sistemas existe la posibilidad de escoger entre di-
versas opciones de calidad de imagen. En casos en que se requiera una alta
calidad de imagen, el sistema trabaja a maxima resolucién minimizando el
ruido, pero con el inconveniente que esto se consigue a expensas de aumentar
el nimero de UMy, por tanto, de la dosis absorbida por el paciente. Por otro
lado, se puede minimizar el nimero de UM necesarias, pero esto supone un
aumento del ruido. Algunos sistemas permiten reducir este ruido a costa de la
resolucién espacial de laimagen, ya que pueden combinar la lectura de pixeles
contiguos en un solo valor.

En definitiva, existen diferentes combinaciones de calidad de imagen /
dosis disponibles para ser utilizadas. Denominaremos modo de adquisicién a
cada una de las combinaciones de parametros que tengan influencia en la cali-
dad de imagen. Por ejemplo: combinaciones de energia / tasa de dosis / modo
calidad o baja dosis.
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6.3.2. Consideraciones generales

La obtencion de imagenes debe realizarse en las condiciones mas pareci-
das posibles a las de la practica clinica.

Los pardmetros mecanicos, tanto de la fuente de radiacion como del EPID,
deben de estar fijados. Por un lado, el brazo, colimador, etc. se situaran a 0° a
menos que se especifique lo contrario. Por otro lado, el EPID se colocara en
posicion de uso clinico (o representativa). En casos de utilizarse clinicamente
diferentes posiciones, se deberian verificar todas ellas.

Para monitorizar el comportamiento del EPID es conveniente realizar una
calibracion de ganancia de la imagen antes de realizar las pruebas. Esta cali-
bracion consiste en un ajuste automatico de las ganancias de los diferentes
detectores para mostrar una imagen uniforme en unas condiciones de refe-
rencia que dependen de cada sistema. Hay que prestar atencién al hecho de
gue en algunos sistemas, ésta puede afectar a la calibracion dosimétrica en
caso de utilizar el dispositivo para dosimetria. De esta manera la informacién
se recoge siempre en las mismas condiciones y se eliminan algunos elemen-
tos que podrian alterar los resultados obtenidos. En el caso de pruebas con
periodicidad diaria esto no seria necesario para no alargar el tiempo de reali-
zacion de las mismas.

En cuanto a los parametros de adquisicion, las pruebas se tienen que rea-
lizar para cada uno de los modos de adquisicién usados en la practica clinica.

En los casos en que haya que utilizar algin maniqui sobre la mesa de trata-
miento, se recomienda usar un tablero estructuralmente homogéneo para no
alterar el resultado.

6.4. Registro de imagenes

Objetivo La utilizacién clinica del EPID implica la evaluacion
cuantitativa de desplazamientos y rotaciones. El resto
de pruebas efectuadas controlan aspectos especificos
del sistema, pero es conveniente realizar una prueba de
su funcionamiento global. De esta manera, se reprodu-
ce el comportamiento del sistema en condiciones clini-
cas, a la vez que se obtiene informacién sobre la incerti-
dumbre de todo el proceso en conjunto.

Material Maniqui con marcas radiopacas en posiciones conoci-
das. Se puede utilizar el maniqui de la prueba de distor-
sién y escalas geométricas.
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Método

Periodicidad

Tolerancia

Imagen de referencia que reproduzca la configuracién
tedrica del maniqui utilizado.

Colocar el maniqui en el isocentro.

Adquirir la imagen del maniqui con uno de los modos
de adquisicion.

Repetir la operacion realizando desplazamientos y ro-
taciones conocidas del maniqui para diferentes orien-
taciones del brazo y posiciones del EPID representativas
de la practica clinica. Para no manipular excesivamente
el montaje, se recomienda efectuar las rotaciones y des-
plazamientos sobre la mesa de tratamiento.

Realizar el registro de cada una de las imagenes obteni-
das con laimagen de referencia.

Cuantificar el desplazamiento y la rotacién entre ambas
imagenes.

Comparar las diferencias obtenidas con las tedricas.
Mensual.

Desplazamientos: + 2 mm. Rotaciones: + 1°.
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Tipo prueba Prueba Periodicidad Tolerancia
Seguridad e integridad ~ Seguridad e integridad Diaria Funcional
Atri iari 0
Geor]ne.trlcas y Distancia foco-detector Diaria 1% f.acthr
mecanicas Mensual ampliacién
Perpendicularidad al eje central del haz Mensual 10
. Diaria
Centrado con el eje central del haz 205mm
Mensual
Rango completo de recorrido Anual 5mm
Respuesta con la dosis Diaria Reproducir ERI
Mensual
Uniformidad y artefactos Mensual Reproducir ERI
Distorsién y escalas geométricas Semestral 1 mm
Contraste-resolucién Diaria Reproducir ERI
Mensual
Resolucién espacial: resolucién a alto
contraste (cualitativa) o MTF (cuanti- Anual Reproducir ERI
tativa)
SNRy CNR (cuantitativa) Anual Reproducir ERI
NPS (cuantitativa) Anual Reproducir ERI
. L . .. 2mm
Registro de imagenes Registro de imagenes Mensual

10

Tabla 2. Resumen de tolerancias y periodicidades.

7. Recomendaciones de uso

7.1. Informacion proporcionada por las imagenes

Como se ha comentado previamente, las imagenes de EPID presentan
un bajo contraste, por lo que Unicamente permiten diferenciar estructuras
de contraste muy diferente entre si, es decir, tejido blando frente al hueso o
frente al aire.

Las imagenes portales permiten obtener los desplazamientos en las tres
direcciones del espacio. No obstante, para ello es necesario adquirir un minimo
de dos imagenes, lo mas ortogonales posibles, y combinar la informacién pro-
porcionada por ambas.
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En cuanto a las rotaciones, y considerando que el paciente se encuentra ali-
neado con el eje crdneo-caudal paralelo al eje de giro del brazo, es posible de-
terminarlas sobre el eje de giro antero-posterior del paciente (guifiada, o “yaw”
eninglés) y sobre el eje de giro medio-lateral del paciente (cabeceo, o “pitch” en
inglés), pero no es posible determinar la rotacién respecto al eje crdneo-caudal
del paciente (alabeo, o “roll” en inglés). Esta limitacion se soluciona en los sis-
temas de imagen 3D, que aportan mas informacién y permiten cuantificar las
rotaciones en el plano axial.

8. Aplicaciones clinicas

Debido a las caracteristicas de las imdgenes, su aplicacion principal es la de
la visualizacion de la estructura ésea del paciente. Por ello, se utilizan principal-
mente en localizaciones cuya posicién sea coherente con dicha estructuray en
la deteccion y estimacion de los errores de alineacion del paciente en la unidad
de tratamiento.

La visualizacion de los diferentes érganos es limitada debido al pobre
contraste del tejido blando. Por este motivo, generalmente se usan marcas fi-
duciarias de alta densidad electrénica que, una vez implantadas en el 6rgano
en cuestion, se visualizan en la imagen portal y permiten la localizacion del
o6rgano de manera indirecta. No obstante, generalmente no es posible la de-
teccion de deformaciones, cambios de volumen, etc. en los diferentes érganos
mediante este método.

Por otro lado, la rapidez de adquisicién permite obtener imagenes antes,
durante, o después del tratamiento. En algunos sistemas se permite también
la adquisicion consecutiva en forma de secuencia de cine. De esta manera se
puede verificar facilmente si existen movimientos interfraccién e inclusive in-
trafraccion.

En la tabla 3 se muestran las caracteristicas y los posibles usos del EPID:
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Traslaciones en las tres direcciones del espacio Si
Rotaciones en el eje antero-posterior del paciente Si
Rotaciones en el eje medio-lateral del paciente Si
Rotaciones en el eje craneo-caudal del paciente No
Errores de alineacién en la unidad de tratamiento (estructura ésea) Si
Movimientos internos de los érganos No
Movimientos internos de los 6rganos mediante marcas fiduciarias Si
Deformaciones de los érganos, cambios de volumen, etc. No
Errores interfraccion Si
Errores intrafraccion Si

Tabla 3. Uso clinico de las imégenes de EPID.
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Equipos de RX independientes de la unidad de
irradiacion

1. Introduccion

Durante la ultima década se han desarrollado y comercializado diversos
sistemas de imagen que permiten la verificacién y correccion de la posicidn
del paciente en los tratamientos de Radioterapia, aumentando la precisién en
la administracién de los mismos. Estos sistemas de imagen permiten la visua-
lizacién de las estructuras anatémicas que, dependiendo de la naturaleza del
emisor del haz de exploracion, pueden aportar informacion de las estructuras
6seas o de los tejidos blandos. Si ademds se introducen marcadores fiduciarios
en el interior o en las proximidades del volumen a tratar, también proporcionan
informacion de los movimientos de los 6rganos, sucedidos entre el momen-
to de la adquisicién de los datos anatémicos necesarios para el calculo de la
planificacion del tratamiento y la realizacion del tratamiento, asi como de los
movimientos que se suceden durante la sesién del tratamiento, permitiendo la
realizacion de los tratamientos dindmicos.

En este capitulo se detallara el equipo EXACTRAC e incluird una breve des-
cripcion del sistema de adquisiciéon de imagen de CYBERKNIFE, ya que aunque
con caracteristicas diferentes como unidad de radiacién, como equipo de rayos
X independiente de la unidad de radiacién presenta practicamente la misma
geometria y funciona de manera similar.

2. ExacTrac 5.5 (BrainLAB)

El sistema EXACTRAC es un sistema de permite una colocacion y alinea-
cion precisa del paciente en la unidad de tratamiento (BrainLAB 2007), para
tratamientos de radioterapia (Jin et al. 2008, Weiss et al. 2003) y radiocirugia
estereotaxica craneal y extracraneal (Wang et al. 2001), que utiliza marcadores
de infrarrojos (IR), cdmaras de video y de IR e imagenes de Rayos X (RX) para
determinar y corregir la posicion del paciente (Murphy et al. 2007, Serago et al.
2006). También permite controlar la posicion y los movimientos del paciente
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durante el tratamiento y proporciona informacion de los desplazamientos ocu-
rridos en cada una de las sesiones (Soete et al. 2002). Puede ser instalado en
cualquier acelerador y utilizado independientemente del sistema de célculo.

El moédulo adicional de “gating” permite sincronizar la administracion del
tratamiento con el movimiento ocasionado por la respiracion del paciente
(Willoughby et al. 2006).

3. Descripcion de los componentes

3.1. Plataforma de fibra de carbono

Es una plataforma formada por dos capas de fibra de carbono de 1.5 mm
que contiene un nucleo de espuma en su interior con la finalidad de reducir
los efectos de “build-up” La forma de este accesorio esta disefiada para que se
pueda utilizar en todos los escaneres y mesas de tratamiento.

Sobre la superficie presenta unas estrias que permiten la correcta y univoca
colocacién del colchén de vacio. También tiene un alojamiento, en la parte su-
perior, para la colocacién de un reposacabezas que proporciona una extension
Unica de la cabeza del paciente.

La funciéon de este elemento es conseguir que la posicion del paciente sea
reproducible y que mantenga la misma posicion en el momento de la adquisi-
cion de las imagenes en la realizacién del escaner (TC) para la planificacion del
tratamiento, que en el momento del tratamiento.

3.2. Colchén de vacio

El principal soporte para inmovilizar al paciente es un colchén de vacio que
se moldea con la forma del paciente, colocado sobre la plataforma de fibra de
carbono, para asegurar la posiciéon y proporcionar comodidad.

Este componente no es imprescindible para el tratamiento, aunque
BrainLAB recomienda la utilizacién conjunta con la plataforma de fibra de car-
bono para que la posicion se pueda reproducir mas facilmente.

3.3. Marcadores corporales

Son esferas de aluminio de 8 mm de didmetro recubiertas de una pintura
altamente reflectante en la zona infrarroja del espectro que se colocan sobre la
superficie del paciente. Los marcadores son, por tanto, visibles en el TC y detec-
tados por las camaras de infrarrojos.
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Estas esferas se colocan sobre unas bases de plastico adhesivas con un
orificio central sobre la que se introduce un pequefo soporte cilindrico que
contienen los marcadores corporales (Figura 1). El orificio de las bases permite
tatuar con tinta permanente la posicion de los marcadores en la piel del pa-
ciente para posteriores colocaciones del paciente en la unidad de tratamiento.

Figura 1. Marcadores.

Los marcadores, idénticos a los descritos pero con el centro de plastico,
permiten la alineacion del paciente y la verificacion de la posiciéon durante el
tratamiento. Estos marcadores son los que se utilizan para la adquisicién del
ciclo respiratorio del paciente en los tratamientos de “gating” (Verellen et al.
2003), asi como en la administracion de los mismos.

3.4. Camaras de infrarrojos (IR) y de video

En el techo o en la parte superior de la pared de la sala de tratamiento
(Figura 2), dirigidas hacia el isocentro del acelerador, se colocan 2 cdmaras de
IR a ambos lados de la mesa de tratamiento. Estas cdmaras detectan los marca-
dores corporales y calculan sus posiciones espaciales respecto de las coorde-
nadas del isocentro.
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Figura 2. Posicion de las cdmaras de IR (1) y de video (2). Cortesia de BrainLAB.

La resolucion de deteccion de un marcador es de 0.3 £ 0.1 mm (Wang et al.
2001) en los alrededores del isocentro y a la distancia de trabajo, que habitual-
mente, estd comprendida entre 2.5y 5 m.

En la figura 2 se muestran 2 modelos de sistema de cdmaras: el modelo
antiguo con las cdmaras de video y de IR separadas, en la parte superior de la
imagen, y el actual, con las cdmaras integradas en el soporte que se muestra
en esta figura.

Enfrente de la mesa, sobre la parte superior de la pared o en el techo, se co-
loca la cdmara de video que proporciona una verificacién independiente de los
marcadores, controlando la imagen del paciente en tiempo real y registrando
los desplazamientos sucedidos durante la sesién.

Es importante colocar las cdmaras a una cierta altura para evitar colisiones
accidentales que podrian producir desajustes del sistema, lo que haria necesa-
ria una nueva calibracién del sistema de camaras.

3.5. Sistema de RX (X-Ray 6D)

Este sistema de imagen de RX proporciona 2 imagenes oblicuas (Figura 3)
de alta calidad radiogréfica que permiten la verificacion y ajuste de la posicién
del paciente respecto a la posicion indicada por los marcadores corporales, au-
mentando la exactitud en la colocacion del paciente (Verellen et al. 2003, Yan
et al. 2003). Los desplazamientos del paciente se pueden realizar a partir de
la posicidn de estructuras internas rigidas o de marcadores implantados en el
interior o en las proximidades del volumen a tratar.
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Figura 3. Posicion de los tubos de RX y de los detectores respecto del acelerador. Cortesia
de BrainLAB.

El sistema estd constituido por:

Un generador de RX.

Dos tubos de RX instalados en unas cajas especiales introducidas en el
suelo a ambos lados del acelerador con una inclinacion de 40° respecto
de la horizontal. Las caracteristicas se muestran en la tabla 1.

Dos detectores planos de silicio amorfo sujetados en el techo a ambos
lados del acelerador, cuyas superficies estan colocadas perpendiculares
a los ejes de los haces de RX.

Consola de operaciones de los RX que permite seleccionar técnicas de
adquisicion de imagenes programadas para las diferentes localizacio-
nes anatémicas y que pueden ser modificadas por el usuario.

Mesa robdtica que permite realizar desplazamientos y rotaciones res-
pecto a los 3 ejes del espacio.

Las imagenes digitales proporcionadas por el sistema constituido por los
tubos de RX y el equipo de deteccion presentan una imagen digital de alta
calidad comparable a la calidad radiografica.
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Las unidades de deteccion estan constituidas por dos detectores de silicio
amorfo con una superficie de deteccién activa de 204.8 mm x 204.8 mm. En la
tabla 2 se presentan algunas de las caracteristicas de estas unidades.

Fabricante

Modelo

Capacidad calorifica del anodo

Angulo anédico
Diametro nominal del foco
Filtracion inherente

Generador

VARIAN Medical Systems
RAD-21/ SAPPHIRE

220 kJ (300 kHU)

120

0.6/1.2mm

1.5 mm Al (total)

40 kW. Alta frecuencia

Tabla 1. Caracteristicas de los tubos de rayos X.

Fabricante

Modelo

Peso

Dimensiones de la carcasa
Tipo de receptor

Pantalla de conversion
Tamarnio del detector
Matriz de adquisicion
Tamaiio de pixel

Maxima tasa de imagenes
Rango de energias
Resolucion espacial

MTF

DQE(0)

Falta de uniformidad

PERKIN ELMER

XDR 512-400

10.0 kg

5.0 cm % 33.5 cm x 32.0 cm (ancho % largo X alto)
Silicio amorfo

Csl

204.8 mm x 204.8 mm

512 %512

400 pm

7.4 fps

40-200 keV

2.5 pl/mm

>50% @1.0 pl/mma 75 kVp
>43%

Maximo 1%

Tabla 2. Caracteristicas de las unidades de deteccion.
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El sistema de RX mejora la precision en la alineacion del paciente, reali-
zando un registro de radiografias digitales reconstruidas (DRR), para cada tubo
de RX, generadas a partir de los datos de TC, con el paciente colocado en la
posicion exacta de tratamiento y de las imagenes digitales adquiridas del pa-
ciente en la posicién de tratamiento indicada por los marcadores corporales.
El registro de las imégenes se puede realizar de forma automética o manual,
basado en la deteccion de estructuras internas rigidas del paciente o de mar-
cadores implantados en el interior o en las proximidades del volumen a tratar.

El sistema de adquisicion de imagenes de EXACTRAC presenta una geome-
tria oblicua de forma que los ejes de los tubos de RX se cortan en el isocentro
de la unidad de tratamiento y con los respectivos detectores incidiendo con un
angulo de 90° sobre la superficie de los mismos.

La distancia de la fuente de RX al isocentro es de 222.3 cm y la de los detec-
tores al isocentro de 128 cm. Estas mayores distancias, comparadas con otros
sistemas de imagen utilizados en tratamientos de radioterapia, proporcionan
al sistema una gran resolucion espacial.

El tamafno maximo de la zona explorada en el paciente (FOV) es de 13.5
c¢m x 13.5 cm que corresponde al tamano maximo de laimagen que puede ser
adquirida por la superficie activa de los detectores.

3.6. Sistema de RX (CYBERKNIFE)

CYBERKNIFE es un acelerador lineal montado en un sistema robético que
permite movimientos en los 6 grados de libertad (3 de traslacién y 3 de rota-
cién). La energia nominal del haz de tratamiento es de 6 MV con una tasa de
dosis absorbida nominal de 800 UM/min a una distancia de 800 mm del foco.
El colimador secundario produce campos circulares de didmetros entre 5y 60
mm a la distancia de referencia de 800 mm. Hay dos tipos de colimador secun-
dario: de abertura fija y de abertura variable (Ilamado sistema Iris).

El sistema de imagen est4 formado por dos tubos de RX colocados en el
techo de la sala de tratamiento y dos detectores de imagen de silicio amorfo,
incrustados en el suelo, alineados con los tubos de RX (Figura 4). El sistema
presenta una geometria oblicua de forma que los ejes de los haces de rayos X
se cruzan ortogonalmente en un punto (isocentro virtual) situado a una altura
de 92 cm del suelo. La distancia de la fuente de RX al isocentro virtual es de 265
cmy la de los detectores de 65 cm.
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Figura 4. Posicion de los tubos de RX y de los detectores respecto a CYBERKNIFE. Cortesia
de ACCURAY.

La distancia de la fuente de RX a la superficie del paciente es habitualmen-
te de 250 cm en tratamientos craneales y de 240 cm en los extracraneales. El
haz de RX esta colimado a un valor nominal de 17 cm x 17 cm.

Los detectores pueden cubrir un drea de imagen de hasta 40 cm x 40 cm
con una matriz de adquisicion de 1024 x 1024 pixeles. Las imagenes obtenidas
se comparan con las radiografias digitales reconstruidas (DRR) a partir de los
cortes de TC, con los datos anatémicos del paciente adquiridos en el momento
de la colocacion, pudiendo corregir la posicion antes de iniciar el tratamiento y
durante el tratamiento.

El equipo permite la correccién de la posicién del paciente debida al mo-
vimiento respiratorio, mediante un sistema de seguimiento “Target Tracking”
que combina el sistema de imagen por RX con marcadores fiduciarios tanto
internos como externos y los 6 grados de libertad de la mesa de tratamiento.
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Circuito 3 fases

Tensiéon nominal del tubo 40-150 kV

Didmetro nominal del foco 0.6/1.2mm

Potencia nominal del anodo 40-100 kW

Filtro de Aluminio 2.5mm

Modos de disparo Sincronizado y asincrono
Colimacién Abertura fija

Tabla 3. Especificaciones de los tubos de rayos X del equipo CYBERKNIFE.

Tipo de receptor Silicio amorfo

Numero de pixeles 1024 x 1024

Numero de pixeles activos 1012x 1012

Tamaiio de pixel 400 um

Dimensiones de la carcasa 672 mm X 599 mm x 44 mm (largo x alto x ancho)
Tamarnio del detector 409.6 mm x 409.6 mm

Tiempo de integracion 66.45 ms

Rango de energias 40 keV-15 MeV

Rango dinamico >75dB

Tabla 4. Caracteristicas de las unidades de deteccion del equipo CYBERKNIFE.

3.7. Reconocimiento de los marcadores implantados

La posicion de los marcadores implantados en el volumen a tratar esta de-
finida a partir de los datos del TC, y también es posible reconstruir la posicién
actual de los marcadores en el paciente, colocado en posicion de tratamiento,
a partir de las imagenes en las 2 radiografias, por tanto se puede determinar la
transformacién necesaria entre los dos conjuntos de marcadores (BRAINLAB
2007). Esto permite corregir la posicién del paciente basada en los marcadores
internos.

Dependiendo del nimero de marcadores (n), el sistema tiene diferentes
posibilidades de calcular la transformacion necesaria entre ambos grupos de
marcadores.
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« n<2.Secalcula el centro de masas de ambos conjuntos de marcadores
y se determina el desplazamiento necesario. Esto implica que solo es
posible una correccién de traslacion.

e n>2.Serealiza un célculo isométrico entre ambos conjuntos de mar-
cadores. El resultado incluye una translacién y una rotacion para corre-
lacionar un punto entre ambos conjuntos de marcadores. Se calcula la
precision (desviacion tipica de los n marcadores) la cual representa
la coincidencia isométrica entre ambos conjuntos. Cuanto menor sea
éste valor, mayor sera la correspondencia entre ambos conjuntos de
marcadores.

3.8. Registro de imagenes

El registro automatico de imdgenes se basa en un método de optimi-
zacion para encontrar la maxima analogia entre los pares de imagenes: las
radiografias adquiridas y las DRR. Se optimiza la analogia desplazando una
imagen respecto de la otra. El calculo de similitud se basa en los gradientes
de grises en las imagenes y garantiza muy buenos resultados si dentro de las
imagenes se recogen cambios bruscos de gradientes procedentes de la misma
estructura.

Este método de optimizacién para encontrar la maxima analogia es rapido
y preciso, no es sensible a distorsiones y es capaz de corregir incluso desplaza-
mientos iniciales de gran magnitud.

Principio de deteccion de las camaras IR

Todas las sefales de infrarrojo reflectadas desde la superficie de los mar-
cadores son registradas electronicamente en un chip CCD (coupled charge de-
vice), dispositivo de carga acoplada de la cdmara. Antes de que las sefiales sean
detectadas y registradas, todas ellas se cortan en el punto focal de la camara,
como se muestra en la figura 5.
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Marcador

Proyeccién de los
marcadores

Camarade IR

Punto focal de la cdmara

Figura 5. Adquisicion de las sefales de los marcadores. Cortesia de BrainLab.

El sistema EXACTRAC calcula la posicidon de los marcadores en el espacio
a partir del punto focal de la cdmara. Una de las cdmaras sélo puede calcular
la posicién a lo largo de la linea virtual que une la posiciéon del marcador y la
posicion adquirida en el chip CCD y que pasa por el punto focal de la cdmara.
Esto implica que una sola cdmara proporciona numerosas posiciones posibles
del marcador a lo largo de la linea virtual (Figura 6).

o o

B

& S & »

Figura 6. La cdmara de la izquierda detecta las posibles posiciones del marcador pero sélo
a lo largo de una linea. La informacion aportada por la cdmara de la derecha determina la
posicion espacial Unica del marcador. Cortesia de BrainLab.

La segunda cdmara determina el tercer grado de libertad en el punto de
interseccidn de las lineas virtuales de las dos cdmaras. De esta manera se deter-
mina la exacta posicion en el espacio de un determinado marcador.

[113]



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

El sistema requiere varios marcadores para aumentar la exactitud de la po-
sicién del paciente, asi como para permitir la deteccion de movimientos, dis-
torsiones, rotaciones, etc.

Con la introduccién de marcadores adicionales, aumenta el nimero de re-
construcciones posibles de la posicion de los marcadores compatibles con el
sistema deteccion. Esto sucede porque, en teoria, una posicion del marcador
es posible en cada interseccién de las lineas virtuales calculadas desde la posi-
cion del marcador registrada en el chip CCD y que pasa por el punto focal de la
camara como se muestra en la figura 7.

N

V4

Posicién alternativa con
similar obtencién de datos

Figura 7. Ambigtiedades generadas por el sistema de deteccién. Cortesia de BrainLab.

Los marcadores en negro representan las posiciones reales de los marca-
doresy en blanco son los posibles valores de las posiciones compatibles con el
sistema de deteccion de las cdmaras. Situaciones como éstas son consideradas
por el sistema como ambigledades.

El sistema EXACTRAC evita las ambigiiedades comparando todas las posi-
bles detecciones de los marcadores por las camaras con las posiciones, reales
y posibles debidas a las ambigliedades, con una lista de referencia interna del
programa, llamada “Look-Up Table” que contiene la posicion real de los marca-
dores y que ha sido generada a partir de los datos de las imagenes del TC de
adquisicion para la planificacion del tratamiento. Otra manera posible de crear
esta tabla es adquiriendo la configuracion de los marcadores directamente por
las cdmaras de IR de la sala de tratamiento con el paciente colocado correcta-
mente en la posicion de tratamiento.
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Una rutina automatica del programa descarta todas las posiciones de los
marcadores calculadas que no concuerden con las contenidas en la “Look-Up
Table". Sila colocacion de los marcadores es correcta, esto es, no presentan una
configuracion simétrica, la mayoria de las ambigtiedades se resuelven al hacer
esta comparacion, pero pueden persistir ambigiiedades si:

e Elndmero de marcadores es reducido, inferior a 4 marcadores.

« Alguno de los marcadores estad dafiado o no es suficientemente reflec-
tante, por lo que deberia ser sustituido.

« Algun marcador esta ocultado a las cdmaras por otro marcador.
» Laanatomia del paciente obstaculiza la vision de algun marcador.

« El brazo del acelerador oculta a algun marcador.

4, Pruebas especificas del sistema ExacTrac X-ray 6 D

4.1. Calibracion del sistema

Para asegurar el correcto funcionamiento del sistema se debe efectuar la
calibracion diaria' del mismo, lo que implica la calibracién de las camaras de
infrarrojos (IR), la de video, del isocentro y del sistema de rayos X (RX). Para
este efecto EXACTRAC dispone de maniquies y aplicaciones especificas para la
realizacion de la calibracién de los sistemas indicados. Las aplicaciones infor-
maticas nos indican los pasos a seguir y registran los datos de la calibracion.

4.2, Calibracion de las camaras de IR

El sistema de cdmaras necesita un calentamiento minimo de 15 minutos
antes de proceder a la calibracion para que la electrénica funcione de manera
correcta.

Se coloca el maniqui de calibracién dentro del campo visual de las cAmaras,
cerca del isocentro, ya que en esta drea es donde se necesita una mayor preci-
sion para el tratamiento. Se debe manipular el maniqui de forma que no que-
den ocultos ninguno de los 25 marcadores reflectantes que estan incrustados
en las superficies del maniqui de calibracién (Figura 8).

T Frecuencia recomendada por el fabricante, aunque dependiendo del conocimiento del comportamiento del

equipo y experiencia adquirida por el usuario, éste podra decidir las frecuencias con la que realizara la calibraciéon y
verificacion del sistema.
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Figura 8. Maniqui de calibracion de las cdmaras. Cortesia de IOT.

Cuando todos los marcadores son detectados por las dos cdmaras, el pro-
grama de calibraciéon informa de la exactitud con la que se ha realizado la ca-
libracion. En este procedimiento se verifica que el campo de visién de las ca-
maras no estd obstaculizado y se determina la relacién espacial entre las dos
camaras de IR.

Es muy importante mantener inmovil el maniqui durante la adquisicion de
las sefales durante el proceso de calibracién.

4.3. Calibracion de la camara de video

El siguiente paso es el de calibracion de la cdmara de video y que consiste
en superponer la informacion espacial de las posiciones de los marcadores del
maniqui de calibracién con laimagen de video en tiempo real, estableciéndose
de esta manera, la relaciéon entre cdmaras de IRy de video (Figura 9).

Una vez realizada esta calibracién no se puede modificar la posicion ni el zum
de la cdmara ya que cualquier modificaciéon necesitaria una nueva calibracién
para asegurar el correcto funcionamiento del médulo de verificacidon por video.
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Figura 9. Calibracion de las cdmaras de IR. Cortesia de I0T. Cortesia de BrainLab.

Esta calibracion del sistema de cdmaras descrito, corresponde al modelo
antiguo pero que se describe en este documento para explicar el funciona-
miento de las camaras. En el modelo actual, el sistema estd precalibrado en
fabrica y lo que hace el usuario al realizar la calibracion, una vez que el sistema
de cdmaras esta fijado en el interior de la sala de tratamiento, es indicarle al
sistema de camaras la posicion del isocentro.

4.4, Calibracion del isocentro

La posicién del isocentro es primordial para todos los cdlculos del siste-
ma, ya que todas las distancias estan referidas a este punto y se debe tener
en cuenta que una incorrecta colocacion del maniqui conllevaria una posicién
errénea del paciente.

Al realizar la calibracién del isocentro, el sistema EXACTRAC conoce
exactamente la alineacién geométrica del acelerador con relacién a las ca-
maras de IR, que es lo que permitira colocar al paciente para el tratamiento
con gran precision.

Se coloca el maniqui de calibracién del isocentro sobre la mesa de trata-
miento, segun las indicaciones que aparecen en la superficie para su orienta-
cién (Figura 10) y se ajustan los laseres de la sala sobre las marcas frontales
y laterales que estan grabadas en el maniqui. Sobre la superficie también se
encuentran 5 marcadores con las mismas caracteristicas que las de los marca-
dores corporales, con una disposicidon concreta y asimétrica.

[117 ]



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

Una vez que estad correctamente colocado se le indica al sistema que el
maniqui se encuentra en la posicion del isocentro definiendo con este proceso
la posicion del isocentro del acelerador al sistema EXACTRAC.

Figura 10. Maniqui de calibracion del isocentro. Cortesia de IOT.

4.5, Verificacion de la calibracion

Este es el ultimo paso para determinar la correcta funcionalidad y exacti-
tud del sistema. Sin mover el maniqui de calibracién del isocentro, el sistema
EXACTRAC calcula un contorno del maniqui a partir de las coordenadas espa-
ciales de los marcadores de la superficie, detectados por las camaras de IR, de
los que también calcula los contornos (Figura 11).
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Figura 11. Verificacion de la calibracion. Datos de IOT.

Silos contornos y posiciones de los marcadores calculados y las imagenes
de video del maniqui de calibracién del isocentro son coincidentes, se puede
asegurar que las cdmaras de IRy la cdmara de video estén calibradas correcta-
mente, una respecto a la otra.

4.6. Calibracion del sistema de RX

Se debe realizar siempre después de la calibracion del isocentro para evitar
que los cambios de temperatura puedan afectar a la exactitud de la calibracion.

El maniqui contiene 8 marcadores planos, circulares y reflectantes en el IR
sobre dos de sus caras como se presenta en la figura 12.

Figura 12. Maniqui de calibracién de RX. Cortesia de 10T por BrainLAB.
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Para realizar la calibracién se dispone de una aplicacién especifica que nos
indica la correcta posicion del maniqui, sobre la mesa de tratamiento, de mane-
ra que las caras superiores estén colocadas perpendiculares al eje de los tubos
de RX. Manualmente o con ayuda de la mesa robética, si se dispone de ella, se
coloca el maniqui sobre la mesa de tratamiento y se realizan los movimientos
propuestos hasta que los indicadores de posiciéon y de dngulos sean correctos
(Figura 13).

Figura 13. Colocacion del maniqui de calibracion de los tubos de RX. En la parte izquierda
de laimagen la aplicacion indica los desplazamientos y rotacion de la mesa necesarios para
situar el maniqui en la posicién correcta. En la parte derecha indicaciones de la correcta
posicién del maniqui. Datos de IOT.

Para que esta colocacién sea posible, las marcas reflectantes deben ser vi-
sibles por las dos camaras de IR. Una vez colocado correctamente el maniqui
de calibracion se adquiere una imagen de RX con el tubo de la derecha y se
verifica que las cruces, que indican el centro de los marcadores sobre el mani-
qui de calibracién de laimagen adquirida, estan centradas dentro de laimagen
de los marcadores, que aparecen en la pantalla de la aplicacion como circulos
(Figura 14).

1120



Capitulo 5
Equipos de RX independientes de la unidad de irradiacion

[re—— P e el

]

L R b m e re e m m o il

Figura 14. Verificacion de la calibracion de RX. Datos de IOT.

Si la verificacion es correcta se procede a adquirir la imagen del segundo
tubo, procediendo de la misma manera que con el primer tubo. Si la verifica-
cién no fuese correcta se debe proceder con la calibracién del isocentro desde
el principio.

El fabricante recomienda realizar la verificacién del sistema diariamente
antes de comenzar los tratamientos, para garantizar el correcto funcionamien-
toy la precision en la administracion de los tratamientos.

4.7. Calibracion de la mesa de tratamiento

Este procedimiento permite definir las direcciones X, Y y Z de los movi-
mientos de la mesa del acelerador y determina la aceleracién y desaceleracion
de la misma. El fabricante recomienda realizar esta calibracion mensualmente.

Para realizar la calibracién se coloca, de forma arbitraria, el maniqui de cali-
bracién del isocentro sobre la mesa, dentro del campo de visién de las cdmaras
de IR (Figura 15) y se oprime el mando de “Motion Enable”. La mesa robdtica
se desplazara hasta colocar al maniqui correctamente en la posicién del iso-
centro realizando de manera secuencial los movimientos en las 3 dimensiones
del espacio. Se comprueba que el maniqui esta correctamente colocado en el
isocentro de la unidad de tratamiento con los laseres de la sala.

121



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

e e i i
[T Sr———

Figura 15. Calibracién de la mesa. Datos de |OT.

5. Control de calidad. Calibracion del ExacTrac
X-Ray 6D

Para asegurar el correcto funcionamiento del sistema se debe efectuar la
calibracion del mismo, lo que implica la calibracién de las camaras de IR, de la
camara de video, del isocentro, del sistema de RX y de la mesa de tratamiento.
Para este efecto EXACTRAC dispone de maniquies especificos para la realiza-
cién de la calibracion de cada uno de estos componentes, asi como un progra-
ma informatico que indica los pasos a seguir, como se ha descrito anteriormen-
tey registra los resultados de la misma.

La calibraciéon de las camaras de IR es basica para la colocacion precisa del
paciente ya que permite calcular las coordenadas espaciales de los marcadores
respecto a las coordenadas del isocentro del acelerador. Una calibracién diaria
garantiza una alta precision en la posicion del paciente.

La calibracion de la cdmara de video consiste en superponer la informacién
espacial de las posiciones de los marcadores con laimagen de video en tiempo
real, estableciéndose de esta manera, la relacién entre las cdmaras de IRy de
video. Se recomienda la calibracién diaria para la obtencién de una buena su-
perposicion de las imagenes.
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La determinacién de la posicién del isocentro es primordial para todos los
calculos del sistema, ya que todas las distancias estan referidas a este punto.
Una incorrecta calibracion del isocentro conllevaria una colocacién errénea del
paciente.

Al realizar la calibracion del isocentro, el sistema EXACTRAC conoce exac-
tamente la alineacién geométrica del acelerador con relacién a las cdmaras de
IR, que junto con la calibracién del sistema de RX sera lo que permitird la colo-
cacion del paciente para el tratamiento con alta precision.

Integrada en el sistema de EXACTRAC, existe la posibilidad de realizar ve-
rificaciones de cada una de las calibraciones y por supuesto se deben realizar
verificaciones completas sobre un maniqui para determinar la precision resul-
tante de todo el proceso de adquisiciéon de imagenes de TC, de reconstruccion
de las radiografias digitales, de adquisicién de las imagenes de RX y del regis-
tro de imagenes para conocer las incertidumbres y limitaciones del sistema de
imagen guiada.

6. Pruebas de seguridad y funcionamiento

Diariamente se debe comprobar que el equipo de RX no funciona con la
puerta de la sala de tratamiento abierta y que los indicadores luminosos situa-
dos en el interior y exterior de la sala, asi como los indicadores de la consola de
control de los RX funcionan correctamente.

7. Pruebas geométricas

7.1. Verificacion de la calibracion del isocentro

Independientemente de la calibracién diaria del sistema EXACTRAC se
puede realizar la verificacion de la calibracion del isocentro, colocando el ma-
niqui del isocentro sobre la mesa, de manera arbitraria, siempre que los 5 mar-
cadores reflectantes estén en el campo de visién de las camaras de IR. La apli-
cacion informatica de esta verificacion indicara que se inicie el movimiento de
la mesa para que el maniqui se coloque en la posicidn registrada del isocentro.
Debemos comprobar que el maniqui, en esta nueva posicién, esta alineado
correctamente con los laseres de la sala de tratamiento (Figura 16).
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Figura 16. Verificacion del isocentro. Datos de IOT.

7.2. Verificacion de la calibracion de RX

La calibraciéon de RX es necesaria para asegurar la correcta correccion y ve-
rificacion de la posicion del paciente para la administracion del tratamiento.

Se coloca el maniqui de calibracién del isocentro en la pocién del isocentro,
indicada por los laseres de la sala y se adquieren imagenes con ambos tubos
de RX. Estas imagenes adquiridas son comparadas con las DRR que el sistema
tiene registrada de la calibracion. El siguiente paso es realizar la fusién automa-
ticay el sistema proporciona las diferencias entre las posiciones del maniqui en

la calibracion y en la verificacion (Figura 17).
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Figura 17. Verificacion de la calibracion de RX. Datos de IOT.

Si la verificacion no fuese correcta, con desplazamientos superiores al nivel
de accion propuesto, (Tmm en el caso del Instituto Oncolégico Teknon), se de-
beria realizar la calibracién del sistema de RX.

7.3. Verificacion de la posicion del isocentro

Con este proceso, mediante la prueba de Winston-Lutz, se pretende eva-
luar la precisién de la calibracion de RX con relacién a la posicion del isocentro
mecanico del acelerador.

Se coloca un puntero en la posicién del isocentro indicada por los laseres
de la sala de tratamiento y se sustituye el puntero por una esfera metalica si-
tuada en el extremo de una barra de metacrilato de forma que al sustituir el
puntero por la esfera, el centro de la esfera coincide con la posicion del isocen-
tro mecanico.

Se adquieren las imagenes de los 2 tubos de RX en las que aparece la po-
sicion del isocentro de la calibracién de RX, indicada en la figura 18 por la cruz
de color azul.
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Figura 18. Imagen adquirida de RX de la posicion del isocentro. Datos de IOT.

Esta aplicacion permite definir un circulo del mismo radio que la esfera me-
talica, que busca en la imagen adquirida para cada uno de los tubos de RX,
ajustarse a la proyeccion de la esfera tomando como referencia el nivel de gri-
ses y calcula la distancia entre la cruz, posicion registrada por el sistema del
isocentroy el centro del circulo. Para que la calibracion del isocentro de RX con-
tinUe siendo valida, esta diferencia entre la posicién del centro del circulo y la
posicion del isocentro de la calibracién debe ser inferior a 0.7 mm? (Figura 19).
En caso de superarse este valor se deberia realizar la calibracién completa del
sistema, ya que éste es el valor de la precision en la posicidn del isocentro de
la unidad de radiacién en la que estd instalado este sistema de imagen guiada.

2 El fabricante admite incertidumbre en la posicion del isocentro de la unidad de tratamiento de 0.7 mm.
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Figura 19. Verificacion de la precisién del isocentro: Imagenes adquiridas con RX de la posi-
cién del isocentro mecénico. Datos de 10T.

En la tabla 5 se presenta un resumen de las tolerancias y frecuencia de las
pruebas de calidad especificas de este tipo de equipos. Las pruebas relativas a
la calidad de imagen se discuten en el capitulo 7 de este documento.

Prueba Periodicidad Tolerancia
Verificacion de los indicadores acusticos y luminosos Diaria Funcional
Verificacion del funcionamiento del equipo de RX Diaria Funcional

Verificacion del funcionamiento del interruptor

Diaria Funcional
de la puerta
Verificacion de la calibracion del sistema Diaria +1mm
Calibracion del sistema Diaria +0.7 mm
Calibracion de la mesa de tratamiento Mensual +1mm
Pardmetros de los tubos de RX: Fugas de radiacién, kV, Anual Estado de
maAs, etc. referencia

Tabla 5. Resumen de las pruebas de calidad especificas del sistema “ExacTrac”.
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Equipos de rayos X incorporados a la unidad de
tratamiento. Imagenes volumétricas

1. Introduccion

En la década de los 90, coincidiendo con el auge de las técnicas de
conformacién 3D, IMRT, radiocirugia, etc., se considera que la informacion
facilitada por lasimagenes 2D no es suficiente para asegurar la reproducibilidad
del tratamiento, y que se necesitan imagenes volumétricas que se puedan
comparar con las de la planificacion.

En 1996, se utilizé en Japdn por primera vez, un TC para control por laimagen
de un tratamiento de radioterapia (Uematsu et al. 1996). En la sala de tratamien-
to, con un acelerador lineal de electrones SIEMENS, se instalé un TC TOSHIBA,
coaxial con el acelerador; mediante un giro de 180° la mesa de tratamiento se
podia utilizar tanto en el TC como en el acelerador. El objetivo era la verificaciéon
del centraje y la posicion del paciente en tratamientos de radiocirugia.

El primer sistema comercializado se instala en 2000 en USA; consiste en un
acelerador y un TC SIEMENS (equipo PRIMATON) que se desliza sobre unos rai-
les, de forma que la mesa de la unidad de tratamiento quede dentro del tunel
del TC sin necesidad de desplazarse. Distintas empresas perfeccionan este sis-
tema, intentando disminuir la incertidumbre, y en el periodo 2000-2003 se ins-
talan combinaciones de equipos en USA 'y Japon (Uematsu et al. 2000). Aunque
el software para la determinacién de las diferencias en la posicion es escaso, se
continlla investigando y utilizando.

En esta combinacion de TC y acelerador lineal, a las incertidumbres propias
de cada uno de los equipos se le afade la debida al movimiento de la mesa
y consecuentemente del paciente. Su utilizacion resulta ademas complicada
pues necesita una sala de tratamiento amplia y el precio es alto, por lo tanto, es
una solucién que no estd al alcance de muchas unidades de radioterapia.

Como alternativa se disefia un TC de haz cénico (CONE BEAM CT) monta-
do en el brazo de un acelerador lineal (Jaffray et al. 1999, 2000, 2002), cuyo
funcionamiento es similar a un TC convencional de haz en abanico, excepto

[133]



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

que laimagen volumétrica se obtiene en una sola rotacion del tubo de rayos
X'y del detector.

El primer equipo CONE BEAM TC integrado en un acelerador lineal fue co-
mercializado por ELEKTA y montado en su acelerador SYNERGY, posteriormen-
te VARIAN lo instala en su equipo TRILOGY y SIEMENS en el ONCOR.

Actualmente todos los aceleradores lineales producidos por estas y otras
empresas, llevan acoplado, si el comprador lo solicita, un sistema de CONE
BEAM CT o un equipo de imagen equivalente.

2. Equipo SYNERGY de ELEKTA

2.1. Descripcion general.

ELEKTA SYNERGY es un acelerador lineal de electrones con varias energias
disponibles de fotones y electrones, que incorpora un tubo de rayos X perpen-
dicular al foco de MV (Figura 1). Ambos, foco de MV y foco de kV, estén enfren-
tados a sendos paneles detectores planos de silicio amorfo (a-Si), posibilitan-
dose la adquisicion de imagenes estaticas que permiten recolocar el paciente y
dindmicas para observar el movimiento de estructuras.

Figura 1. Fotografia del equipo ELEKTA SYNERGY. Cortesia de Elekta.
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2.2, Tipos de imagen

La reconstruccion volumétrica puede usarse para la verificacion de la po-
sicidn del paciente y en algunos casos del PTV. El algoritmo de reconstruccion
estd basado en el de retroproyeccién“Feldkamp”, optimizado para la geometria
especifica de adquisiciéon de este equipo (cénica) (Dong et al. 2006, Uematsu
et al. 2000, Jaffray et al. 1999) Entre las limitaciones de este algoritmo estan la
influencia de la radiacion dispersa en la reconstruccion y la posible presencia
de artefactos por el endurecimiento del haz.

2.3. Comparacion de imagenes

Las imdagenes adquiridas en la sala de tratamiento con el equipo de IGRT se
pueden comparar con las enviadas desde el sistema de planificacion, admitien-
do un registro 2D-2D y 3D-3D.

Unaimagen 2D de MV se puede comparar con la radiografia de reconstruc-
cién digital correspondiente superponiendo contornos dibujados en ambas. El
operador de la unidad dibuja los limites del campo y estructuras anatémicas
en ambas imagenes y posteriormente traslada los trazos de una sobre la otra.
Se desplazan los contornos de dichas estructuras anatémicas de la imagen de
referencia sobre la adquirida y automdaticamente el programa muestra los des-
plazamientos necesarios para colocar correctamente el isocentro, calculados a
partir de las diferencias entre las posiciones de los limites de campo.

Una imagen 2D de kV se puede comparar con la radiografia de recons-
truccion digital correspondiente, midiendo distancias entre los contornos
dibujados en ambas, o entre contornos dibujados en la imagen de referencia
y estructuras visibles en la imagen radiolégica. Una vez fijado el isocentro en
la imagen de referencia, se trasladan las estructuras delineadas de ésta a la
adquirida o viceversa.

Las imdagenes 3D se pueden superponer con el TC de planificacién, una vez
reconstruida la representacion volumétrica. Para ello, se debe transferir dicho
TC de planificacion con las estructuras delineadas y al menos un campo, a fin
de situar el isocentro. La aplicacion sélo permite importar un Unico isocentro.

Hay dos modos de efectuar esta operacion:

Superposicion manual. Se desplaza un TC sobre el otro hasta que coin-
cidan en ambos las regiones anatdmicas de interés, siendo de gran ayuda vi-
sualizar los contornos de la imagen de referencia sobre el TC realizado en el
acelerador. Este tipo de registro se puede realizar en todo tipo de imagenes, y
es la Unica posibilidad en el registro de imagenes 2D-2D.
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Superposicion automatica. El programa hace coincidir, en la medida de lo
posible, la informacién contenida en un paralelepipedo definido por el usuario
gue ha de contener la parte de anatomia de mayor interés. El software dispone
de dos algoritmos para realizar este procedimiento: “hueso”y “escala de grises”.
Este procedimiento sdlo es posible en el registro de imagenes 3D-3D.

El algoritmo de hueso trabaja con cambios bruscos de valor de gris; es rela-
tivamente insensible al ruido y bastante rapido, pero puede dar problemas con
artefactos, estructuras moéviles, mesa de tratamiento o fusién de vértebras, ya
gue podria confundir una vértebra con otra (Jaffray et al. 2000). Necesita que el
volumen a registrar sea grande; es bastante util en localizaciones donde predo-
mine hueso, como en el cerebro.

El algoritmo de escala de grises trabaja con los valores de gris de los voxe-
les de todo el conjunto de datos. Es mas lento que el anterior, pero da mejores
resultados en los casos en los que predomine tejido blando en la zona a fusio-
nar (Jaffray et al. 2002) como por ejemplo en la zona pélvica y térax.

La reconstrucciéon 3D no requiere mas de 5 segundos en cualquiera de los
protocolos de adquisicion de los mismos.

Realizada y aceptada la superposicién, se pueden corregir mecanicamente
las traslaciones con desplazamientos de mesa desde la consola de tratamiento.
En caso de disponerse de una mesa 6D, también las rotaciones (ver figura 2).

En el caso de la fusién 3D-3D, siempre hay que definir qué zona se quiere
comparar. El sistema lo llama “clipbox”, que se define inicialmente y luego se
guarda. No obstante se puede modificar en cualquier momento. El fabricante
sugiere revisar la posicion del paciente si tras realizar la fusion de las imagenes
alguna de las correcciones obtenidas en los tres ejes del espacio supera los 3°
en rotaciones o 10 mm en translaciones. De tal forma que no se aconseja llevar
a cabo correcciones superiores a dichos valores mencionados y se deberia re-
visar el procedimiento.

2.4. Aspectos técnicos de los equipos dedicados a IGRT en el
ELEKTA SYNERGY

2.4.1. Sistema iViewGT™

Consiste en un detector plano de a-Si que se enfrenta al foco de MV en di-
reccion perpendicular al eje de radiacién y gira solidario al cabezal de la unidad.

La captura de laimagen puede ser Unica, doble o en modo cine (hasta dos-
cientas cincuenta y seis imagenes por secuencia). Los algoritmos de adquisi-
cién actuan sobre los datos en bruto antes de que la imagen sea mostrada en
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pantalla, pero ésta se puede manipular con algunas herramientas del progra-
ma. Se pueden capturar imagenes en tiempo real de cada uno de los segmen-
tos de un tratamiento con intensidad modulada, y ampliar el control al campo
dosimétrico.

Figura 2. Imagen representativa del proceso de fusion 3D-3D realizada por el equipo de
imagen del acelerador ELEKTA. Coloreado en purpura se muestra el TC y en verde el CBCT
adquirido in situ. La zona punteada es el volumen que tiene en cuenta a la hora de realizar
dicha fusién (“clipbox”), seguin el criterio de grises. Finalmente en rojo destacan las correc-
ciones de traslacion de la mesa.

En la tabla 1 se detallan las especificaciones técnicas del detector y la pan-
talla de visionado.

El panel de a-Si del iViewGT™ incluye en la superficie superior capas de
diversos materiales, predominantemente cobre, para que este detector sea efi-
ciente con energias en el rango de MV. Externamente la carcasa de plastico que
lo recubre detecta automaticamente colisiones. La retracciéon de este panel es
posible desde la consola de mandos, pero no su extension.

ELEKTA recomienda usar el maniqui Las Vegas (ELEKTA num. 1007379 01)
para evaluar la calidad de imagen del iViewGT™, En esta prueba se examinan
ambas resoluciones: la espacial y de contraste. Dicho maniqui es un bloque de

137



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

aluminio con orificios de varios didmetros y profundidades (Figura 3). Ver con
nitidez un determinado agujero implica una especifica resolucién para un haz
de fotones de una calidad concreta.

Diametro Agujero (mm)

Contraste (%)

= 5,1 3,4

£

o 4 5 3,7 2,5

g 23 1,5

g, 3,25 1 '
1,2 08

E 2,0

3 10 06 04

=}

5 05 6MV 18 MV

(a1

Figura 3. Maniqui Las Vegas, utilizado para el control de calidad del iViewGT

En las condiciones de medidas se dispone el maniqui Las Vegas a una DFS
de 100 cm, se programa un haz de 12 cm x 12 cm y 10 UM. En la imagen re-
gistrada se deben poder distinguir los agujeros mostrados en la figura 4, que
corresponden a la resolucion espacial y de contraste indicados en esta figura.
Segun el fabricante, el iViewGT™ superara la prueba de calidad de imagen si
al menos se ven los orificios indicados con un circulo en la figura 4, pero en
un detector en buen estado seria posible detectar mas agujeros que los reco-
mendados, y a medida que se degrada la calidad de imagen esta prueba no se
superara satisfactoriamente.
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6 MV mm 18 MV

X | X X X X 1 X | X X X X

Profundidad desde 4.5 mm a 0.5 mm

Figura 4. Resultados con el maniqui Las Vegas, utilizado para el control de calidad del
iViewGT™. En el eje horizontal la profundidad y en el vertical el diametro. Se indican con
circulos los agujeros que se deben distinguir y con aspas los que no, en las energias de 6 y
18 MV.

Componente Si amorfo (a-Si)

Recorrido longitudinal del brazo retractil 25cm

Desplazamiento maximo respecto al isocentro 11.5 cm, en cualquier sentido
Distancia al isocentro 60 cm

Peso del detector mas el brazo 143 kg

Reproducibilidad mecanica en el isocentro 2 mm

Dimensiones 410 mm x 410 mm
Tamafo de campo maximo en isocentro 260 mm x 260 mm
Resolucién de laimagen 1024 x 1024 pixeles, 16 bits
Tamano de pixel en el isocentro 0.25 mm

Tasa de adquisicion 3 imagenes/s

Tamaiio de la pantalla de visionado 21"(50 cm)

Tamano matriz de visionado 1280x1024 pixeles, 16 bits.

Tabla 1. Caracteristicas técnicas detalladas del detector iViewGT™ del equipo ELEKTA
SYNERGY .
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N° de imagenes promediadas Umbral de contraste % (densidad)

1 0.98
10 0.22
50 0.20

Tabla 2. Umbral de contraste esperado segun las especificaciones del fabricante en el
iViewGT™ del equipo ELEKTA SYNERGY.

2.4.2. X-Ray Volume Imaging (XVI).

Combinacién de un haz de Rayos X de kV y un detector plano de a-Si que
se enfrenta al foco en direccion perpendicular al eje de radiacion. El sistema,
que gira solidario y perpendicular al cabezal, dispone de un tubo retractil de
colocacién manual. Adquiere en un giro, todo el volumen completo con un haz
coénico de radiacién; es lo que se denomina“Tomografia Computarizada de Haz
Coénico” ( Cone Beam Computed Tomography : CBCT).

El brazo del tubo tiene dos ranuras en las que se introducen filtros y colima-
dores. Estos ultimos definen la longitud del campo de radiacién de 2, 10y 20
c¢m, centrado en el isocentro en sentido craneo-caudal y tres didmetros deno-
minados S, M o L (Small, Medium, Large), en sentido transversal.

El detector ha de situarse en distintas posiciones transversales en funcién
del colimador elegido, (ver figura 5).

S: Eje del haz de RX centrado.
Reconstruccion hasta 25 cm
Giro del brazo 210°

M: Eje desplazado 11.5cm
Reconstruccion de didmetros hasta 40 cm
Giro del brazo 360°

L: Eje desplazado 19 cm
Reconstruccion de didmetros hasta 48 cm
Giro del brazo 360°

Figura 5. Tipos de colimadores del sistema XVI, con sus didmetros y arcos necesarios para su
adquisicion en el equipo ELEKTA SYNERGY.
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El sistema proporciona, por lo tanto, conjuntos de datos volumétricos so-
bre un campo de vision cilindrico méximo de 25 cm de longitud por 48 cm
de didmetro.

En cada grupo de colimadores S, My L hay otros modelos de colimadores
que varian el didametro que se puede adquirir. La tabla 3 resume las caracteristi-
cas de todos los colimadores y la figura 6 muestra algunos de ellos.

Tipo de colimador Dimensiones fisicas (cm x cm)

S10 27x5.6
S20 55x5.5
15x 15 3.2x3.2
M2 0.7x5.5
M10 22x55
M15 3.1x5.6
M20 55x5.5
L2 0.7x5.5
L10 28x5.5
L20 55x5.5

Tabla 3.Tipos y especificaciones concretas de los colimadores en el XVI del ELEKTA SYNERGY.

Cuando se encuentran replegados, tubo y detector de kV se sitiana 115 cm
del isocentro y sin interferir en los tratamientos.

Figura 6. Colimadores S20 y M10, respectivamente.
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Figura 7. Filtros FO y F1, respectivamente.

2.4.2.1. Caracteristicas del detector

Panel de silicio amorfo, basicamente igual al del iViewGT™, con los materia-
les que lo hacen eficiente en la deteccién de energias de kV.

Voltaje nominal 150 kV

Tamario focal 0.4-0.8 mm

Angulo anédico 140

Capacidad calorifica del &nodo 445 kJ (600 kHU)
Capacidad calorifica total 890 kJ (1200 kHU)
Filtracion total 26 mmAly 0.1 mm Cu

Tabla 4. Caracteristicas del tubo de RX en el equipo ELEKTA SYNERGY.

2.4.3. Caracteristicas de las adquisiciones

Para adquirir un CBCT se requiere un arco minimo de 18.7°. En el caso de rea-
lizarse un giro completo, se adquirirdn unas 650 imagenes planas (“frames”). Cada
imagen, junto con el angulo con que es adquirida se almacena y utiliza para ge-
nerar la reconstruccion 3D. El nimero de imagenes 2D necesarias para la correcta
reconstruccion volumétrica depende de la calidad de la imagen requerida y del
limite de dosis que se considere apropiado. El giro del brazo (“gantry”) puede rea-
lizarse en ambos sentidos.

El equipo reconstruye durante la adquisicién, reduciendo tiempo del pro-
ceso. Existen una serie de parametros ajustables para mejorar la calidad de la
adquisicion: resolucion de la matriz de reconstruccién, voltaje (kV), intensidad
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por tiempo (mAs), recorrido del cabezal, area de irradiacion y colimacién del
haz de kV.

En cuanto a comunicacion, se requiere protocolo DICOM CT para importar el
TC de simulacion, DICOM RT para importar plan, imagenes bidimensionales y es-
tructuras, y DICOM CT para exportar el CBCT realizado en la unidad de tratamiento.

En la tabla 5 se detalla los parametros de los protocolos de adquisicién pro-
gramados por defecto en el “XVI". Se le permite al usuario modificar y ahadir
segun su criterio. Para las adquisiciones 2D, tanto estaticas como dindmicas, se
puede usar cualquiera de estos colimadores. Se suele usar uno de los centrados
(S), siendo el S20 el mas frecuente.

Nombre Tipo Colimador V (kV) I-ttotal (mAs) “Frames” D (mGy)'
del Protocolo
Cabezay Cuello 3D S20 100 36.1 361 0.9
Pulmon 3D M20 120 650 650 16
Pelvis 3D M20 120 650 650 16
Prostata 3D M10 120 1040 650 25
Pulmoén 2D S20 120 5.0 5 -
Cabeza 2D S20 100 0.5 5 -
Pelvis AP 2D S20 120 5.0 5 -
Pelvis Lat 2D S20 120 6.4 5 -
Toérax Dinamica 15x15 120 150.0 150 -
Cine Dindmica S20 120 150.0 150 -
120kVM20FO0 Dinamica M20 120 150.0 150 -
120kVM10FO Dindmica M10 120 150.0 150 -
120kVS20F0 Dindmica S20 100 150.0 150 -

Tabla 5. Protocolos de adquisicion volumétrica y plana que por defecto incluye el sistema “XV/".

2.4.3.1. Caracteristicas de calidad de imagen 2D

Medida con el maniqui TOR 18FG y un milimetro de cobre colocado sobre
él. Contiene objetos con contrastes entre 16 % y 2.7 %, y bloques con pares
de lineas de 0.5 a 5.0 pares de linea por milimetro. Se debe irradiar el maniqui
segun los pardmetros de la tabla 6.

T Segun el fabricante es la“nominal scan dose” (del inglés, dosis nominal del estudio), medida con el método CTDI.
ELEKTA solo facilita estos datos para las adquisiciones 3D.
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Parametros Valor

kv 120
mA 10
ms 25
Imagenes 15

Tabla 6. Parametros usados en la adquisicién de la imagen 2D del maniqui Leeds TOR 18FG
para evaluar la calidad de imagen 2D del XVI.

Los valores medidos deben ser:
- Visibilidad de bajo contraste menor que 2.7%.

- Resolucion espacial igual a 1.4 pl/mm.

2.4.3.2. Caracteristicas de calidad de imagen 3D y precisién geométrica

La medida se realiza con el maniqui Catphan 503. Es cilindrico y tiene cua-
tro médulos que permiten determinar, en una sola adquisicion los pardmetros
de la tabla 7. La adquisicion se realiza con el colimador S y seleccionando el
protocolo CAT - Image Quality, resumido en la tabla 8.

Parametros Valor esperado

Visibilidad de bajo contraste <2%

(usando LDPE y poliestireno)

Resolucién espacial 7 pl/cm
Uniformidad < 2% en una regién de 15 cm de didmetro
Precision geométrica axial® y sagital <1mm

Tabla 7. Parametros esperados tras el analisis del CBCT adquirido al maniqui Catphan 503.

Finalmente, la tabla 9 resume los errores que el fabricante asume en el
equipo ELEKTA SYNERGY. La precision geométrica 2D, definida como desvia-
ciéon entre el centro de las imdagenes adquiridas de kV y el isocentro de MV debe
ser menor que 1.0 mm (4 pixeles). En cambio la precision geométrica 3D, defi-
nida como la diferencia entre los isocentros kV y MV debe ser inferior a 0.7 mm.

2 Depende del operador.
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kv 120

mA 25

ms 10

FOV (cm) 25

Numero de proyecciones 2D 650

Recorrido del brazo (°) 360
Reconstruccion Durante la adquisicién (“on line”)
CTDI (w) 16.8 mGy

Intervalo de la matriz de reconstruccién 1.5mm

Tabla 8. Parametros de adquisicion del protocolo CAT-Image quality.

Error medio Error maximo
(mm) (mm)
Coincidencia isocentros kV-MV 0.7 1.0
Fusion con algoritmo de hueso entre CT referencia y CBCT 0.5 1.0
Correccion con desplazamientos de mesa 1.0 2.0

Tabla 9. Errores asumidos por el fabricante en el registro CBCT y 2D.

2.5. Caracteristicas del ELEKTA AXESSE

El acelerador lineal de electrones de ELEKTA modelo AXESSE es el mas re-
ciente3 que dicho fabricante tiene en el mercado (ver figura 8). En cuanto a la
parte de imagen tiene el mismo “hardware” que el ELEKTA SYNERGY, es decir
mismas caracteristicas fisicas en ambos paneles, tubo de RX y sistema informa-
tico XVI. En el dltimo mencionado, la version es la mas reciente, tal que soporta
la aplicacién Symmetry.

3 En 2013 Elekta pone en el mercado el equipo ELEKTA VERSA HD.
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Figura 8. El acelerador lineal de electrones de ELEKTA modelo AXESSE. Cortesia de ELEKTA.

Symmetry permite adquirir directamente un CBCT 4D, de tal forma que es
capaz de realizar una fusion de imagenes 3D-3D correlacionadas con la respira-
cion (ver figura 9). Esto se lleva a cabo mediante un analisis de la anatomia y de
la respiracion a partir de la anatomia interna en movimiento, sin necesidad de
sustitutos externos. Una vez reconstruido, Symmetry incluye un flujo de trabajo
para una 6ptima fusién de imagenes, tal que cada fase reconstruida del ciclo
de respiracién se fusiona automaticamente con la imagen 3D de referencia.
Finalmente, el sistema arroja los vectores de correccion, bien para posicion pro-
medio, bien para una fase determinada.

Figura 9. Visualizacion de la forma de trabajo de la aplicacién Symmetry. Cortesia de ELEKTA.

El acelerador ELEKTA AXESSE se vende con varios maniquies para la realiza-
cién del control de calidad, entre ellos el “Quasar Respiratory Motion Phantom”
(ver cap.9).
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3. Sistema de tomografia computarizada con haz
co6nico de megavoltaje (MVCBCT) de SIEMENS

3.1. Introduccion

El tercer método que permite adquirir imagenes tridimensionales del pa-
ciente (volumétricas) en la posicién inmediatamente antes y durante la aplica-
cién del tratamiento (en tiempo real y en el interior de la sala donde se realiza
el tratamiento) es la tomografia computarizada con haz cénico de megavoltaje
(MVCBCT). Decimos el tercer método desde la perspectiva de la calidad de
imagen, fundamentalmente atendiendo a la resolucién de bajo contraste
(tejidos blandos) y a la resolucién espacial obtenida, realizada con baja dosis
absorbida de radiacion. Aunque la diferencia en la calidad de las imagenes,
es cada vez menor al recurrir a procesos de optimizacion en los protocolos de
adquisicion. Todo ello no supone, obviamente, desconsideracién hacia otras
virtudes que posee el sistema.

e

Figura 10. Fotografia del equipo ONCOR SIEMENS. Cortesia de Siemens Healthcare.

3.2. Descripcion del sistema de tomografia computarizada con
haz cénico de MEGAVOLTAJE (MVCBCT)

Este sistema de imagen se basa en el concepto de tomografia de haz coni-
co (Cone beam CT) que se desarrollé hace algunas décadas en el campo de la
radiologia diagnéstica e intervencionista. Debe distinguirse de la tomografia
computarizada convencional (TC) y del sistema de Tomoterapia en que, en el
caso de MVCBCT, el haz de radiacion utilizado es extenso y de megavoltaje.
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El sistema de MVCBCT proporcionado por el fabricante SIEMENS Oncology
Care Systems, CONCORD CA, se denomina MVision™ y utiliza el haz de trata-
miento propiamente dicho y el EPID del acelerador lineal (ver figura 10),“Oncor
Impression Plus Expression Avangard” (disponible también en otros modelos,
ARTISTE, PRIMUS).

MV cone-Beam Ct

+ Haz de tratamiento se usa para la imagen

- Media rotacion + cone angle: 200 grados

+ 1imagen por grado = 200 proyecciones

« Arco habitual: 270°-110°

« Velocidad por brazo 1 rotaciéon por minuto

- Tiempo adquisicién: 45-60 segundos

- SID:fijaa 145 cm

» Tamano de campo:de 5x5a 27.4cm x 27.4 cm
+ UM totales por MVCBCT: 2-10

BEE
Lo R
e

Figura 11. Principios bésicos de tomografia computarizada de haz cénico de megavoltaje
(MVCBCT).

La reconstruccién de una imagen 3D se realiza a partir del conjunto de las
imagenes proyectadas 2D (Figura 12).

El flujo de trabajo de IGRT con MVCBCT lo constituyen los pasos anteriores
y otros dos adicionales, a saber, el registro de la imagen obtenida con otra de
referencia, y, finalmente, el que consiste en la colocacién y alineamiento del
paciente a partir de coordenadas respecto al isocentro de la maquina.

El sistema esta integrado con el acelerador lineal, y esta formado por un
panel plano y una estacién de trabajo, todos estos elementos estan presentes
en cualquier acelerador lineal convencional moderno. No es necesario anadir
ningun otro sistema al equipo de tratamiento (ver figura 10).
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La energia del haz utilizado para la obtencién de la imagen es de 6 MV, la
dosis se suministra a tasa de dosis baja, mediante un tamano del campo de
exploracién (Cone Beam) de 27.4 cm x 27.4 cm y a una distancia fuente-panel
plano de 145 cm, de ahi el nombre de MVCB. La imagen y el haz de MV com-
parten el mismo isocentro.

El detector es un panel plano (AG9) similar a una cdmara digital de rayos-X
para imagen portal.

Figura 12. Reconstruccion MVCBCT.

Figura 13. Registro de laimagen de tomografia cénica de megavoltaje.

Adquisicién de la imagen

La adquisicién se realiza con un solo arco isocéntrico. La longitud del arco
descrito por el brazo del acelerador lineal para la toma de las proyecciones es
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de 200¢. Este proceso es similar al realizado con un TC convencional, salvo que
en aquel para reconstruir una imagen 2D se utiliza las sefales de un sistema
lineal de detectores y en este se utiliza una matriz 2D.

El conjunto de datos reconstruidos es una imagen 3D. Esta imagen resul-
tante no tiene artefactos. La imagen puede ser reconstruida en 2D en cualquier
punto y en las tres orientaciones principales.

3.3. Sistema portal. Sistema de deteccion de laimagen. EPID
de a-Si

El detector es el sistema portal del acelerador lineal. Los sensores del sis-
tema portal son fotodiodos de silicio amorfo (a-Si) que estan depositados so-
bre un sustrato de cristal, con una capa centelladora (ver figura 14 y 15). Los
pixeles tienen un pitch de 400 um y hay 1024 x1024 pixeles que cubren un
area aproximada de 40 cm x 40 cm. El panel de a-Si se acciona sincronizado
con el acelerador lineal funcionando con baja tasa de dosis absorbida (nomi-
nal de 50 UM/min modificada) con una frecuencia de pulsos mas alta que en
el modo convencional (ver figura 16). La adquisicién de las imagenes de cada
una de las proyecciones tiene suficiente calidad para que puedan utilizarse en
una reconstruccién 3D. De este modo, se suministra al paciente una pequefa
dosis absorbida de radiacién. Las imagenes que se obtienen tienen suficiente
resolucién y permiten registrar el tejido 6seo y las cavidades aéreas de la ana-
tomia del paciente con las imagenes de TC obtenidas para la planificacién do-
simétrica. Las precisiones que se consiguen son del orden del milimetro, lo que
permite centrar al paciente en la posicién de tratamiento de una forma exacta.

Centelleador

Descripcion i #== (Cristal Plano
Técnica

Figura 14. Proceso de deteccién del panel plano.

[150]



Capitulo 6
Equipos de rayos x incorporados a la unidad de tratamiento. Imagenes volumétricas

Nuevo panel plano AG9 (1000 ST)

Placa protectora de aluminio LANEX fino
Placa de cobre — -~ Detector TFT
Placa de grafito Sustrato

Seccion transversal del detector

Figura 15. Disefio del panel plano.

MVCB Sintonizacion

* Comparacion sintonizacion haz modo MVCB con modo baja tasa 50 UM/Min

RILE

/ —|] !l ﬂ ﬂ ]I Dosis absorbida mas alta por pulso

Misma duracion - o =
pulso de radiacién ~ 3,4 us

-
g 0

-
H il " " || " |E " IDosisabsorbida mas baja por pulso

s

e Frecuencia de repeticion del pulso
de radiacion mas baja ~ 24 ms

= Frecuencia de repeticién del pulso
de radiacién mas alta ~ 4 ms

Figura 16. Frecuencia de pulsos en acelerador lineal en modo MVCBy en tasa de 50 UM/min.

Para adquirir estas imagenes se realizan tres correcciones automatica-
mente. La primera, una correccién del “offset”, para corregir corrientes os-
curas (“dark current”) en cada pixel. Segunda, se corrige la ganancia para
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homogeneizar las diferentes sensibilidades de los pixeles. Tercera, se realiza
una correccién de los pixeles dafados, reemplazandolos, en su caso, por el
valor medio de los 8 pixeles adyacentes.

Como se ha dicho, se disefia un modo especial de disparo-adquisicion
para maximizar el cociente sefal/ruido y asi evitar artefactos en la sefal.
Este modo lo acciona directamente el acelerador lineal al escoger la utili-
dad MVCB.

3.4. Haz con baja tasa de dosis

Para utilizar el MVCB el acelerador se debe calibrar dosimétricamente (de-
terminacién de la dosis absorbida en condiciones de referencia) segun el pro-
tocolo elegido en la calibracién clinica (por ejemplo el TRS 398).

Por cuestion de seguridad, las unidades monitoras que se fijan en el siste-
ma monitor del acelerador difieren de las unidades monitoras suministradas en
la adquisicion de “Cone Beam”. Asi, por ejemplo, si fijamos 10 UM en el sistema
monitor del acelerador lineal, las unidades monitoras utilizadas en la adquisi-
cién serian 10*0.9 + 5%, es decir, estarian entre 8.55y 9.45 UM.

El MVCB requiere por una parte muy bajas tasas de dosis en cada proyec-
cion (entre 0.1 a 0.01 MU) y que la estabilidad del haz sea completa y éptima.
Esto solo se alcanza si se realiza un ajuste especial de la potencia del haz (“beam
peaking”). Como el MVCB requiere que el haz se forme rapidamente, los pa-
rametros del haz se ajustan de tal manera que la dosis por pulso se reduzca
aproximadamente al 10% de su valor en condiciones normales, y la frecuencia
de repeticion de los pulsos se ajusta a 250 pps, manteniendo la misma tasa de
dosis que en el modo convencional de baja tasa de dosis.

De esta forma, los pardmetros dosimétricos de ajuste de la maquina, cono-
cidos como “Softpots”, se ajustan para que:

» la dosis por pulso sea de aproximadamente 0.0033 MU, es decir, unas
6 veces menor que la dosis por pulso normal en baja tasa de dosis con
haces de 6 MV (50 UM/min).

« una frecuencia alta de pulsos (cerca de 250 pulsos por segundo), que
es cerca de 6 veces mas alta que la frecuencia de la baja tasa de dosis
normal que tiene el equipo con haces de 6 MV (50 UM/min).

Cuando se alcanza la dosis en la proyeccién considerada el haz se interrum-
pe y una sefal dispara la lectura del panel plano. El tiempo entre proyecciones
dependerd de la cantidad de unidades monitoras dadas por proyeccién, del
tiempo de integracién del haz y del margen que se fije para tener en cuenta
gue el movimiento del brazo del acelerador puede no ser suave. La velocidad
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del brazo vy el tiempo de radiacién se sincronizan para conseguir las 200 pro-
yecciones que resultan ser las adecuadas para obtener una buena resolucién
en laimagen 3D. Sin embargo, el Unico pardmetro que puede controlar el usua-
rio son las unidades monitoras (Figura 17).

MVCB Sintonizacion

*Tiempo de adquisicion para cada imagen proyectada

Tiempo total de adquisicion por imagen proyectada

D e EEE R TR PERRE >
Posicién1 del brazo del acelerador lineal Posicién 2 del brazo

Tiempo de emision radiacion

Acumulacién dosis haz'y

transmision a la consolam'— //_|
Lectura del panel plano //_|

Margen de seguridad por el movimiento del brazo no uniforme 1

Figura 17. Secuencia de adquisicion, lectura y descarga por imagen en cada proyeccién.

Las caracteristicas del sistema se detallan en la tabla 10.

+ Geometria de la adquisicion

Distancia fuente-eje (SAD) 100.0 cm
Distancia fuente panel plano (SID) 145.0 cm

Angulo del cono 7.8°

Méximo tamano de campo proyectado en el isocentro  27.4 cm x 27.4 cm

Longitud craneo caudal de la imagen (CIL)
« Haz de rayos X

Energia del Haz

Filtracion anadida

Factor de campo

Exposiciones disponibles
« Panel plano

Tipo de detecciéon

Denominacion

Formato de la matriz

5.0-27.0 cm (mordaza independiente)

6 MV
Filtro aplanador

1 MU =1 cGy a dmax para un tamano de
campo de 10 cm x 10 cm a 100 DFS

2.7-54 MU (8.0 MU)

Indirecta
RID 1640 AG9-ES
1024x1024 pixeles
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Conversor
Nombre del centellador
Material del Centellador
Tamano del pixel
Area
Tasa nominal de “frames”
Maxima tasa de “frames”
Tiempo de lectura
« Procedimiento de adquisicion
Numero de proyecciones
Incremento angular de las proyecciones
Inicio y final de los angulos del brazos
Méxima velocidad de rotaciéon del brazo
» Parametros de reconstruccion
Méximo campo de visién
Matriz de reconstruccién direccién x,y , z
Lado del voxel en mm (x, y, z)
Espesor de corte de laimagen reconstruida

Filtro de proyeccion (“Projfilt”)

Proyeccién (“Binning”)
Filtro de transmisién (“Transfilt”)
« Difusion

Correccion de uniformidad

Espesor de corte presentado

Placa de cobre de 1 mm
“Kodak Lanex fast”

133 mg/cm? Gd,0,5:Tb
0.4 mm

40.96 cm x 40.96 cm
0.16 “frame”/s

7 "frame”/s

140 ms

200
1°
270°-110°

1 vuelta/min

27.0cmx27.0cm x 27.0cm

128,256,512
2,1,0.5

1,3,5mm

'

“Edge enhancing’; “Edge preserving’,

“Smoothing”
162

Promedio

Cabeza y cuello, pelvis factores

de correccién

3 mm

Tabla 10. Caracteristicas del sistema MVCBCT (SIEMENS).

3.5. Reconstruccion de laimagen

La reconstruccion MVCBCT (CONE-BEAM CT) implica una geometria isocén-
trica fija, como en TC convencional, y una relacién fija entre la imagen plana y
la fuente. En el caso de un acelerador la geometria entre la fuente de radiacion,
el paciente y el panel plano no se conoce de forma precisa, por ello el sistema
MVCB debe disponer de una herramienta que tenga en cuenta esta situacion,
permitiendo caracterizar la reconstruccién de cada punto en el volumen 3D
respecto de laimagen 2D. La manera en que el sistema lo realiza consiste en
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generar el proceso por el cual mediante un maniqui cuya geometria se conoce
muy bien, establece una correspondencia entre los puntos del maniqui y las
proyecciones de éste en las imagenes. De esta forma, se elimina la necesidad de
medir los pardmetros para cada angulo del haz y los factores geométricos que
son relevantes para la geometria de la adquisicion (CBCT). Se miden y se cap-
turan en una serie de transformaciones homogéneas obtenidas mediante un
proceso simple de calibracién. Este proceso se denomina Calibracién geomé-
trica del “Cone Beam” (en inglés, Cone Beam Geometry Calibration) (Figura 18).

- ——
Bolitas

Bolitas F “"I ]
s grandes _ . s pequenas o "I'

- a5 .
1 ]
Matrices de proyeccion

Figura 18. Calibracion geométrica.

Para reconstruir las imagenes 3D de MVCB (ver figura19y 20) se deben rea-
lizar los siguientes pasos para cada voxel en el volumen de reconstruccion:

1. Obtener informacion del haz no atenuado (/). Este I, es esencial en la
reconstruccién 3D ya que va a permitir calcular la atenuacion del haz y
por lo tanto los numeros CT. Esto se realiza dentro del procedimiento
denominado calibracién de la ganancia (“Cone beam gain”).

2. El voxel 3D lo proyectamos a la imagen plana del “flat-panel” usando la
matriz de proyeccion. En un sistema de coordenadas homogéneo, la
posicion del voxel (del volumen de interés) X = [x,y,z,1] se proyecta a la
posicion del pixel en la imagen x = [wu,wy,w] = [u,v,1] con la matriz de
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proyeccion P, por la aplicacion x = PX; las matrices de proyecciéon son
directamente utilizadas en un algoritmo de retroproyeccién basado en
un método (“voxel-driven filtered”). Estas matrices se obtienen mediante
el procedimiento denominado calibracién geométrica (“Cone beam geo-
metry calibration”), y son, por tanto, el objeto de dicho procedimiento.

3. Se utiliza un algoritmo de conversién para obtener el coeficiente de
atenuaciéon de cada pixel y, a partir de él, los nimeros CT de la ima-
gen. El CBCT reconstruido es de un cubo de 274 mm x 274 mm x 274
mm. Previamente, la imagen portal se ha corregido por ganancia, “off-
set”y “dead pixel”, después se le aplica una conversion logaritmica tal
como N(u,v) = In[l(u,v)/l,] donde N(u,v) es el nuevo valor del pixel en las
coordenadas u, v en el “flat-panel” e I, es la intensidad sin atenuacién. El
cubo reconstruido estéa centrado en el isocentro del acelerador.

4. El dato de cada pixel perteneciente a la imagen proyectada es pesado
y filtrado tomando este nuevo valor N(u,v).

5. El pixel con laintensidad filtrada es retroproyectado al correspondiente
voxel en el volumen de reconstruccion (filtrada porque aun después de
256 proyecciones el objeto no queda totalmente resuelto) (ver figura
20). Cada véxel en el volumen tiene un centro que se refiere al isocen-
tro de la maquina. El punto de partida es, a partir de las matrices de
proyeccioén, el centro del véxel del volumen 3D que se proyecta sobre
un punto de la imagen del “flat-panel”. Este proceso se realiza para to-
dos los puntos en el volumen de reconstruccion y para cada una de las
imagenes proyectadas. Asi, cualquier objeto (es decir, paciente) que se
encuentre dentro del volumen de reconstruccion es enteramente pro-
cesado por las matrices de transformacion.
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Source

Reconstruccién

Método Feldkamp generalizado

1) Correccion pixeles muertos
2) Correccion ganancia y offset
3) Conversién logaritmica /o

Proyeccion
radiografica

N(u,v) = — [ulhdl = —In (“ulfiv))

4) Correccién coseno
5) Sinograma
6) Convolucién

1, e~ Jnid
7) Retroproyeccién o€

Plano imagen

Figura 19. Algoritmo de reconstruccion.

3.6. Software de reconstruccion

Es el paquete de software que va a servir para registrar la imagen obteni-
da en MVCB con las imagenes de TC de planificacion. Se denomina “Coherence
Adaptive Targeting” (AT). Es una aplicaciéon basada en la plataforma Syngo
(Entorno SIEMENS) para utilizarse en la radioterapia guiada por la imagen.
Principalmente entrafa un analisis de imagenes volumétricas adquiridas in-
mediatamente antes del tratamiento y se acoplan con imagenes de TC con-
vencional, utilizadas en la planificacién del tratamiento, incluyendo estructuras
contorneadas, puntos de referencia y descripciones de haces. Los datos de la
planificacion se alinean con los de tratamiento. Puede realizarse un registro au-
tomatico o manual. A partir de este analisis se determinan las modificaciones
en la posicion del paciente y permite tener un registro de las posiciones del
paciente a lo largo del tratamiento radioterapico.

Tiene dos fases:

1. Fase de planificaciéon: importacion de los datos del sistema computari-
zado de planificacion de tratamientos (TPS).

2. Fase de tratamiento: realizar la adquisicién volumétrica con el MVCB y
registro con el TC del paciente.
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«  Reconstruccion del FOV
» Plano giro

- Regioén cilindrica donde la recons-
truccién es buena

- Peor calidad en los bordes
« Alolargo del eje de rotacion:

- Region compleja

«  Volumen de reconstruccion:
« Arbitrar tamano del cubo

« Arbitrar numero de voxeles
Cube size

Vozel Size = Number vozels

« Para R2, se fija 28 cm con 256 de re-
solucion

Figura 20. Proceso de reconstruccion.

3.7. Nuevos avances en MVCBCT

En la actualidad el fabricante SIEMENS ofrece una nueva variante de MVCB;
difiere de lo expuesto hasta aqui en que ya no se trata del propio haz de trata-
miento, sino de un nuevo haz de 4 MV que se produce al hacer incidir el haz de
electrones en un blanco de carbono del mismo modo que se hace en la pro-
duccion de electrones, invalidando esta opcién en la maquina. El resultado en
la calidad de la imagen es netamente significativo (Figuras 21y 22).
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Figura 21. Sistema k-View de SIEMENS con MVCB con filtro de carbono.

Figura 22. Sistema k-View de SIEMENS con MVCB con filtro de Carbono. Comparacion cali-
dad de imagen. Gentileza de Ali Bani-Hashemi.

3.8. Caracteristicas Técnicas del CBCT del ARTISTE

La diferencia mas importante del sistema de imagen que se instala en los
aceleradores ARTISTE es la posibilidad que tiene este sistema de desplazamien-
to lateral (lamado modo EFQOV “Extended Field of view”). Ademas el equipo in-
corpora nuevas posibilidades para la realizaciéon del CBCT.

Asi mientras que en el caso del ONCOR el volumen de reconstruccién era
de 27.4 cm x 27.4 cm x 27.4 cm, en el ARTISTE, con el modo extendido se pue-
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den obtener imagenes de un volumen de 40 cm x 27.4 c¢cm x 27.4 cm (las di-
mensiones se refieren en torno al isocentro).

o Respecto a la realizaciéon de TC por haz cénico, el ARTISTE permite las
siguientes configuraciones

» CBCT con longitud de arco completa (360°) mientras en el ONCOR el
arco era de 200°. El ARTISTE permite también utilizar una longitud de
arco corta.

« Angulo de Inicio y finalizacién del arco: en el caso de la longitud larga,
el brazo va de -180° a 180° (si se hace en el sentido a favor de las agujas
del reloj).

« Enelcasodelalongitud corta de angulo (200°), en direccién de sentido
horario puede comenzar entre 170°y 350°. (En direccién de sentido an-
tihorario el comienzo puede ir de 10° hasta 190°).

« El modo EFOV sélo se puede realizar para una longitud de arco larga
(3600°).

Otra variable que aparece como seleccionable es la opciéon de muestreo
(aunque SIEMENS no aconseja valores diferentes de 10). Para arcos de 360° las
posibles frecuencias de muestreo son de 9, 10 y 20 (1/10 de proyecciones por
grado). Asimismo, permite configurar el total de proyecciones (imagenes pla-
nares a utilizar en la reconstruccion) de 180, 360, 400, 450 y 600 (también para
arcos de 360°). En el caso de arcos de 200°, permite seleccionar la opcién de
muestreo en 5, 10y 20 y con un total de proyecciones de 100, 200 y 400.

Respecto a las pruebas y calibraciones recomendadas por SIEMENS para
el ARTISTE, la mayor diferencia se produce en la calibracion de las ganancias.

En la calibracién de ganancia 2D sélo se realizan dos adquisiciones, y en
ambos casos se pone en el porta-accesorios un accesorio consistente en una
[damina de acero. El mismo accesorio se utiliza en la calibraciéon de ganancia del
CBCT.También se requiere hacer una calibracién de ganancia especifica para la
calibracién geométrica.

Otra diferencia es que en el ARTISTE, en las calibraciones de ganancia 3D se
usan arcos de 360°. Se adquieren dos imagenes

« Gain_CB Para el panel de imagen centrado
e Gain_CBEFOV Para el panel de imagen desplazado

Para finalizar, la frecuencia de pruebas y calibraciones recomendadas por
SIEMENS se presentan en la tabla 11.
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Alineacion mecanica del panel plano Diaria
Control de calidad de laimagen Semanal
Calibracion de ganancia 2D Dos por mes
Calibracion de ganancia 3D Dos por mes

Calibracién de ganancia para calibracién geométrica ~ Dos por mes

Calibracion geométrica Dos por afio
Chequeo de calibracion de XRETIC Mensual
Calibracion de dosis absorbida del haz de imagen La misma que en los haces de tratamiento

Tabla 11. Frecuencia de la pruebas de control de calidad propuestas por SIEMENS.

4, Sistema IGRT de VARIAN

El control del tratamiento radioterdpico mediante la imagen, en los acele-
radores VARIAN de ultima generacion se realiza con un sistema de imagen por
rayos X compuesto por un tubo y un detector o “flat panel’; ademds del equipo
electrénico de imagenes portales (EPID) o “Portal Vision”. El equipo de rayos X
estd montado en dos brazos perpendiculares al estativo (“gantry”) del acelera-
dor lineal y por lo tanto al “Portal Vision”.

Asi el acelerador dispone de dos sistemas de imagen que pueden trabajar
simultdneamente: uno de rayos X en el rango de kV cuyo nombre comercial
es“On Board imager” (OBI) y otro en el rango de MV, de tal forma que podemos
obtener pares de imagenes ortogonales simultdneamente (una de kV y la otra
con MV) o pares de imagenes ortogonales con cada sistema independiente
moviendo el estativo del acelerador. Los movimientos de los dos sistemas pue-
den ser controlados por el mismo mando emisor de infrarrojos.

El OBI también puede trabajar en modo 3D, rotando hasta 360° alrededor
del paciente mientras toma un conjunto de imagenes que mediante un soft-
ware da lugar a una reconstruccion 3D de la zona de interés; este modo de
trabajo es lo que se conoce como “Cone Beam Computed Tomography” (CBCT).

Tanto el modo de trabajo 2D como el CBCT disponen de software que per-
miten superponer de forma manual o automatica, las imagenes utilizadas en
la planificacién, con las tomadas antes del tratamiento, evaluar las diferencias
en la posicion y corregirlas manual o automaticamente. El modo de trabajo en
2D es adecuado para la correccién de las diferencias en la posicion en el inicio
(“set-up”) o entre las distintas sesiones, y el CBCT proporciona informacion de
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los tejidos blandos y de las estructuras 6seas, aunque también permite la co-
rreccion de los movimientos.

El sistema se puede usar para verificar y corregir la posicion del paciente
previo al tratamiento utilizando las herramientas de registro basado en la ana-
tomia del paciente o las correspondientes al registro por marcas fiduciarias. La
adquisicion de imagenes, el registro de imagenes y las herramientas de correc-
cién estan disponibles en una misma estacion de trabajo, de tal forma que las
imagenes pueden ser utilizadas inmediatamente antes del tratamiento.

1. Gantry 3. Detector Mv
2.DetectorKV 4. Fuente KV

Figura 23. Esquema y fotografia del sistema OBI de VARIAN instalado en un equipo TRILOGY.
Cortesia de VARIAN Medical Systems.

El sistema de imagen OBI fue instalado en el 2005 en los aceleradores li-
neales VARIAN, especialmente en el equipo TRILOGY (Figura 23); en el afio 2010
VARIAN saca al mercado su nuevo acelerador TRUE BEAM que incorpora un
nuevo sistema de imagen cuyas diferencias con el sistema OBI se explican en el
parrafo 4.4y siguientes.

4.1. Especificaciones técnicas del sistema OBI

El sistema OBI de VARIAN esta formado por un emisor de RX y un detector
de silicio amorfo, los cuales se pueden mover alrededor del paciente mediante
los brazos robotizados y colocarse en cualquier angulo; cuando no se utilizan
se retraen a una posicién segura. Todos estos movimientos se controlan me-
diante un mando a distancia en la sala de tratamiento o en la consola del OBI.
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4.1.1. Emisor de RX

El emisor de RX estd compuesto por un tubo de RX 'y un colimador. El tubo
tiene un angulo de blanco de 14°y dos focos de 0.4 y 0.8 mm que pueden ser
seleccionados por software. Las caracteristicas del emisor de RX se resumen en
la tabla 12.

El colimador permite trabajar con campos simétricos y asimétricos, cada man-
dibula tiene un recorrido entre +250 mmy —35 mm en el isocentro y los tamaros de
campo maximos y minimos en funcién de las distancias se detallan en la tabla 13.

La posicion de cada mandibula se controla por software en la consola de
operacion. Dispone de un control automatico, “TRACK ON/OFF” que ajusta la
posicion de las mandibulas a la posicion del detector de rayos X, de forma que
solo se irradie el drea activa, protegiendo la zona circundante.

En la tabla 14. se muestra la atenuacién del haz de RX por los distintos com-
ponentes del emisor de RX.

Modelo del tubo de RX G242
Anodo Tungsteno (dnodo rotatorio de 102 mm)
Capacidad calorifica del anodo 445 kJ (600.000 HU)

Capacidad calorifica de la carcasa 1480 kJ (2.000.000 HU)

Anodo: 2000 W (162.000 HU/min) al 100% del calor

almacenado; 1000 W (81.000 HU/min) al 80% del calor
Tasa de enfriamiento almacenado

Carcasa: 2000 W (162.000 HU/min) (maxima)

Puntos focales 04mmx0.6mm o 0.8 mmx 1.1 mm

Angulo del blanco 140

Tabla 12. Especificaciones técnicas del emisor de RX.

Distancia Foco-Eje Distancia Foco - Tamaio decampo  Tamaro de campo maximo
(cm) Imagen (cm) minimo (cm x cm) (cm x cm)
80 80 en el isocentro 1.6x1.6 40 x 40
100 100 en el isocentro 20x20 50 x50
80 162 distancia maxima 3.2x3.2 81x81
100 182 distancia maxima 36x3.6 91 x91

Tabla 13. Dimensiones del campo de rayos X.
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Fuente de RX 0.8
Montaje de la fuente de RX 2.0
Ventana de acrilico del colimador 0.4

Tabla 14. Atenuacion del haz de RX (en mm de Al equivalente).

Por lo tanto, la filtracién total del conjunto del emisor de RX es de 3.2 mm
de aluminio equivalente.

4.1.2. Unidad de deteccion

La unidad de deteccién esta formada por un detector de silicio amorfo con
una superficie activa de 397 mm x 298 mm. Las caracteristicas de la unidad de
deteccion se resumen en la tabla 15.

Modelo del detector PaxScan 4030CB

Tipo de detector Silicio amorfo

Matriz maxima de pixeles 2048 x 1536

Area activa del detector 397 mm x 298 mm

Tamafio minimo de pixel 194 um x 194 um

Pantalla de conversion Csl:Tb

Tasa maxima de imagenes 15 fps

Rejilla Ratio 10:1 con transmision > 70%
Rango dindmico 18.400:1

Rango de operacion limitado cudnticamente 10 nGy - 18.000 nGy

Tabla 15. Especificaciones técnicas de la unidad de deteccion.
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Figura 24. Unidad de deteccién. Cortesia ICO.

4.2. Modos de trabajo

El sistema trabaja en cuatro modos diferentes, tres de ellos en 2D: imége-
nes de fluoroscopia o radiograficas que se usaran para comparar con las radio-
grafias digitales reconstruidas (DRR) y una tercera tridimensional que propor-
ciona cortes de tomografia computarizada (CBCT) que se pueden comparar
con los cortes de TC utilizados en la planificacién del tratamiento. También
existe la posibilidad de hacer una verificacion previa al tratamiento basada en
la adquisicion de imagenes de fluoroscopia en el caso que el tratamiento sea
controlado por la respiracion.

La técnica de trabajo (kV y mA) se selecciona en la consola de operacion,
pero también se puede utilizar una de las técnicas preprogramadas y ajustarla
a las caracteristicas concretas del paciente

4.2.1. Modos de trabajo planares o 2D

Este es el modo de trabajo en el que el sistema OBI trabaja con imagenes
planares. En la tabla 16, se resumen las caracteristicas técnicas del modo de
adquisicion en 2D.
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Radiografia digital de alta calidad (“single gain”):
2048 x 1536 pixeles (agrupamiento 1x 1 @ 7.5 fps)

Radiografia digital de calidad estandar (“dual gain”):

1024 x 1536 pixeles
Modos de imagen
(agrupamiento 2 x 1 @ 11 fps) (modo utilizado para los

modos de adquisicion CBCT)

Fluoroscopia pulsada: 1024 x 768 pixeles (agrupamiento
2x2@15fps)

Rango de tensiones 40 - 125 kVp (grafia y escopia pulsada)
Rango de intensidades 10 - 80 mA (grafia y escopia pulsada)
Rango de tiempos (grafia) 4-250 ms

Rango de tiempos (escopia pulsada) 2-32ms

> 1.29 pl/mm (para agrupamiento 2 x 2)
Resolucién espacial alto contraste

> 2.58 pl/mm (para agrupamiento 1 x 1)

Resolucién bajo contraste < 2.33% (para agrupamiento 2 x 2)

Tabla 16. Caracteristicas del modo de adquisicién 2D.

El procedimiento de trabajo en modo 2D consta de 3 fases distintas: ad-
quisicion de imdgenes, registro de imagenes con las correspondientes de
referencia y aplicacién al plan de tratamiento de los desplazamientos de la
mesa encontrados en el proceso de registro.

En la fase de adquisicion de imagenes, la aplicacion del OBI dispone de
distintos protocolos predisefiados para adquirir las imagenes en modo 2D de-
pendiendo de la localizacion (tabla 17).

Pelvis Pelvis Lateral Cabeza AP Cabeza Térax AP Torax Abdomen AP Abdomen
AP Lateral Lateral Lateral

Tabla 17. Modos de adquisicién 2D.

Para cada una de las técnicas, estan predefinidas unas caracteristicas fijas
de exposicién (kVp, mA y ms). Asimismo, es posible escoger el espesor corres-
pondiente de la zona de exploracién (pequeio, mediano y grande) de tal forma
que el sistema nos modifica automaticamente los mAs en funcion del espesor.
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Figura 25. Ejemplo de adquisiciéon 2D (derecha) con su imagen de referencia asociada
(izquierda). Datos de ICO-SFMPR.

En el proceso de registro de imagenes, la aplicacién dispone de ciertas he-
rramientas para facilitar y automatizar el proceso de registro de las imagenes
adquiridas con las de referencia (véase apartado de registro automatico). En
este proceso la aplicacién nos da las coordenadas (vertical, longitudinal y late-
ral) actuales de la mesa, los desplazamientos que deberian realizarse en cada
una de las direcciones (“Shift") y que vienen determinados por el proceso de re-
gistroy las posiciones finales de la mesa, una vez realizado los desplazamientos
indicados (véase las imagenes para cada uno de los modos de trabajo).

Finalmente se pueden aplicar de forma automatica los desplazamientos
indicados por la aplicacién.

Es posible realizar de distintas maneras el procedimiento de registro para
verificary corregir la posicién del paciente previamente al tratamiento, depen-
diendo del nimero de imagenes adquiridas, presencia de marcas fiduciarias y
verificacion de tratamientos controlados por la respiracion.

En este modo de trabajo adquirimos una sola imagen que es comparada
con laimagen de referencia o DRR, de tal forma que el resultado final es el des-
plazamiento de la mesa en 2 de las 3 dimensiones. En la figura 26 se muestra el
proceso de registro trabajando en modo 2D.
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Figura 26. Ejemplo del proceso de registro con una sola imagen (“2D Match”). Datos ICO-
SFMPR.

En este modo de trabajo se adquieren 2 imagenes ortogonales y se com-
paran con las imagenes de referencia, de modo que el resultado final es el des-
plazamiento en las 3 dimensiones (Figura 27).

e - |" ..:j =

Figura 27. Ejemplo del proceso de registro con dos imagenes ortogonales (“2D/2D Match”).
Datos ICO-SFMPR.
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Para usar este modo de trabajo, es preciso que al paciente se le hayan im-
plantado al menos tres marcas fiduciarias. Se requieren 2 imagenes ortogona-
lesy la localizacion de estas marcas respecto al isocentro de tratamiento utiliza
las imagenes del TC de referencia. Las marcas fiduciarias en el TC de referencia
pueden detectarse tanto previamente en el propio sistema de planificacion
como directamente en la aplicacién del OBI antes de realizar el proceso de re-
gistro (Figura 28).

Figura 28. Ejemplo del proceso de registro con marcadores fiduciarios (“Marker Match”).
Datos ICO-SFMPR.

También es posible realizar verificaciones previas al tratamiento para aqué-
llos que funcionan con control del ciclo respiratorio (“gating”) adquiriendo
imagenes de fluoroscopia para verificar el correcto movimiento de la zona de
tratamiento.

4.2.2. Modos de trabajo tridimensionales o 3D

En modo de trabajo 3D, el sistema reconstruye una serie de proyecciones
que se adquieren al girar el estativo del acelerador. Estas imagenes se compa-
ran con las imagenes del TC de referencia.
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4.2.2.1. Registro de imagenes tomograficas (“3D/3D Match (CBCT)”)

Las imagenes de CBCT se obtienen a partir de 360 o 655 proyecciones
adquiridas en una rotacion parcial o completa del equipo, respectivamente.
Puede trabajar en dos modos de adquisicion: uno utilizado en zonas de peque-
fio didmetro como cabeza y cuello, en el que el detector se centra en el eje de
rotacion con lo que se obtiene un didmetro maximo de reconstruccién de 25
c¢m, modo “full-fan”; y el segundo o “half-fan” en el que el detector es desplaza-
do 14.8 cm, de forma que en cada proyeccién de los primeros 180° de rotacion
solo se obtiene una mitad de la imagen, y en los 180° siguientes la otra mitad.
El modo “half-fan” con un didmetro maximo de reconstruccion de 45 cm es
adecuado para zonas grandes como pelvis, etc. La calidad de laimagen es peor
gue cuando se trabaja en modo “full-fan”.

Unos filtros especiales de aluminio denominados “bow tie filter” (Figura 29)
colocados manualmente, atendan la exposicion en los limites del campo, re-
ducen la dispersion del haz y la dosis absorbida en piel a la vez que permiten
mejorar la calidad de la imagen, de tal forma que se recomienda su uso tam-
bién para la adquisiciéon de imagenes planares; Osei et al. publican que la dosis
absorbida en piel, puede llegar a disminuir en un 23 % cuando se utilizan estos
filtros (Osei et al. 2009).

:l.m-J-l-i

e e

Figura 29. Filtros para adquisicion CBCT “half fan” (izquierda.) y “full fan” (derecha.) Cortesia
de VARIAN Medical Systems.
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4.2.2.2. Protocolos de adquisicién y proceso de reconstruccion

Las caracteristicas de los protocolos predefinidos para la adquisicion del
CBCT son los que se muestran en la tabla 18.

Protocolo ms por Recorrido Nimero de
proyecciéon angular proyecciones
Cabeza dosis estandar 100 20 20 200° 360
Cabeza alta calidad 100 80 25 2000 360
Cabeza baja dosis 100 10 20 2000 360
Térax baja dosis 110 20 20 3600 655
Pelvis 125 80 13 360° 655
Pelvis con ampliacion 125 80 25 200° 360

Tabla 18. Caracteristicas de adquisicion de los protocolos CBCT.

Todos los protocolos trabajan con una distancia fuente-detector de 150
cm. Tanto los protocolos de cabeza como el de pelvis con aumento utilizan un
modo “full fan” mientras que el resto trabajan en modo “half fan".

En el proceso de reconstruccién de las imagenes planares, basado en la
retroproyeccion filtrada (convolucion del tipo “Shepp-Logan” con filtro de re-
construccion “Modified Blackman window”), es posible seleccionar el filtro de
preprocesado, el grado de filtrado de la reconstrucciéon que va desde la op-
cién “Ultra-Smooth” hasta la opcion “Sharp” y el filtro de postprocesado. Para
los filtros de pre y postprocesado las dos Unicas opciones son “Adaptive Noise"”
o desactivar dicho filtro.

La matriz de reconstruccion de la imagen puede ser de 128 x 128, 256 x
256,384 x 384 0 512 x 512. También se aplica a las imagenes un algoritmo de
supresion de artefactos de anillo, del cual podemos seleccionar su intensidad
(“Weak’, “Medium” o “Strong”). El espesor de corte de las imagenes reconstrui-
das, podemos seleccionarlo desde 1 mm hasta 10 mm en pasos de 0.5 mm
hasta los 5 mm.

En latabla 19, se especifican algunas de las caracteristicas técnicas del CBCT

Rango de numeros CT -1024 a +3072

Desviacion del numero CT + 40 HU en un maniqui de 20 cm de didmetro

6 pl/cm en modo de adquisicion “full fan” (“Standard
dose head” con espesor de corte de 2.5 mm) y 4 pl/cm en
modo de adquisicion “half fan” protocolo de pelvis con
espesor de corte de 2.5 mm)

Resolucién espacial
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Resolucién de bajo contraste

Ruido

Uniformidad del nimero CT

Linealidad del nimero CT

Diametro de reconstruccion (“Field of
view”)

Matriz de reconstruccion

Espesor del corte

Tiempo de adquisicién y reconstruccion

CTDlw tipicas

Exposiciones tipicas

Carga de trabajo

Objeto de 15 mm de didmetro en 1% CATPHAN 504, con
un espesor de corte de 2.5 mm en modo de adquisicién
“half fan” (protocolo de pelvis)

1% con dosis CTDIw de 50 mGy en un maniqui de agua
de 20 cm de diametro y cortes de 10 mm

+ 40 HU del centro al extremo en un maniqui uniforme
de 20 cm de didmetro

Coeficiente de regresion lineal entre niumero CTy ate-
nuacion 0.95, en una calibracién de 4 puntos

24 cm de didmetro x 15 cm largo (“full fan”)
45 cm de didmetro x 14 cm largo (“half fan”)
128 x 128, 256 x 256,384 x 384,512 x 512
1-10 mm

100 s por 512 x 512 x 70 cortes y 650 proyecciones de
entrada

Cuerpo: 1.8 - 2.6 mGy/100 mAs

Cabeza: 2.7 mGy/100 mAs
Cuerpo: 680 mAs (protocolo de pelvis)

Cabeza: 145 mAs (“Standard Dose Head")

> 20 escaner de cuerpo/hora

> 100 escaner de cabeza de baja dosis /hora

Tabla 19. Caracteristicas técnicas del equipo “Cone Beam Computed Tomography”.

*""ﬂf‘-’

Figura 30. Ejemplo del proceso de registro con CBCT (“3D Match"). Datos ICO-SFMPR.

[172]



Capitulo 6
Equipos de rayos x incorporados a la unidad de tratamiento. Imagenes volumétricas

4.3. Procesos de registro automatico

En el proceso de registro automatico para lasimagenes 2D se puede definir
el rango de busqueda y una serie de pasos distintos para los cuales se define
el método de medida de la similitud o funciones objetivo, el optimizador del
proceso, el tipo de interpolacion, la resolucion del paso y el valor de tolerancia
a partir del cual se considera finalizado el paso del proceso de registro.

Las opciones disponibles para la medida de la similitud incluyen la infor-
macién mutua, la correlacion cruzada y el patrén de intensidades. Los optimi-
zadores disponibles son el “Direction Set’, el “Downhill simplex”y el optimizador
exhaustivo. En cuanto a la interpolacion, ésta puede escogerse lineal o por ve-
cino mas cercano.

Existen unas caracteristicas predeterminadas para el registro automatico y
que vienen descritas en la tabla 20.

Numero de Medida de

Modo de trabajo Resolucién X Optimizador Interpolacion
pasos la similitud
Paso 1: 2 mm .
“2D Match” 2 . Patrgn de “Direction Set” Lineal
Paso 2: 1 mm intensidades
Paso 1:2mm | formacion “Downbhill
“2D/2D Match” 2 . ” Lineal
Paso 2: 1 mm mutua Simplex
Paso 1: 8 mm
“3D Match” 3 Paso 2: 4 mm Informacioén “Downbhill Lineal
(CBCT) ! mutua Simplex”
Paso 3: 2 mm
Algoritmo de
“Marker Match” deteccion de
marcadores

Tabla 20. Caracteristicas del proceso automatico de registro para los distintos modos de
trabajo

En el modo de trabajo “Marker Match’, el sistema trabaja con un algoritmo
de deteccion de las marcas fiduciarias y compara las coordenadas de dichas
marcas en las imagenes de referencia con las correspondientes en lasimagenes
adquiridas. El algoritmo de deteccién necesita que se especifique el nimero de
marcadores implantados, el didmetro y su longitud. Se han estudiado diferen-
tes tamanos de marcadores, longitudes entre 3 y 5 mm y didmetros desde 0.8
a 1.1 mmy se ha visto que la imagen obtenida no es muy nitida, si el diametro
es inferiora 1 mmy la longitud a 5 mm.
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Hay multitud de publicaciones sobre las desviaciones detectadas en la
posicion de los 6rganos (especialmente de la préstata) mediante técnicas de
imagen complementadas con marcadores fiduciarios, pero el analisis de estos
estudios supera el objetivo de este documento.

En el esquema que se presenta en la figura 31, se puede ver el funciona-
miento del proceso de registro automatico.

Fixed image Similarity Similarity value

pixels

\ 4
b Interpolated
reprocessor preproc moving Optimizer
image pixels

Moving image
pixels

Transform
parameters

Interpolator

A

Preproc. moving
images pixels

Figura 31. Esquema del proceso de registro automatico. Cortesia de VARIAN Medical
Systems.

Es posible modificar las caracteristicas de los pasos del proceso de registro
automatico o afadir otros, si el usuario asi lo considera, aunque VARIAN asegu-
ra que dicha configuracion predefinida de los parametros es la que obtiene los
resultados éptimos.

En el proceso de registro automatico 2D, también es posible definir un ran-
go de valores de pixel a tener en cuenta en el proceso, de tal forma que las
areas de la imagen con valores de pixel fuera del rango seleccionado seran ig-
noradas en el proceso de fusién. De todas formas, esta opcidn se utiliza sobre
todo en el registro de imagenes 3D, donde la asociacién entre nimeros CT y
regiones anatémicas resulta mas sencilla. Por ultimo, en el caso de registro de
imagenes 2D/2D, se puede dar mas peso al resultado del registro para una de
las dos imagenes: en el caso de una pelvis, por ejemplo, en la que obtenemos
dos imagenes ortogonales (una AP y otra lateral), uno de los desplazamientos
(el crdneo-caudal) del proceso de registro viene dado por ambas imagenes. No
obstante, en este caso concreto, laimagen lateral nos puede proporcionar una
menor exactitud que la AP. De esta forma se define un factor de peso para la
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imagen lateral (por defecto, esta fijado en un valor de 0.3) durante el proceso
de registro automatico 2D.

De manera muy parecida al caso del proceso de fusién automatico para las
imagenes 2D, en el caso 3D también se trata de un proceso de registro por pa-
sos con rango de busqueda (de manera predeterminada £ 25 mmy + 5°) y con
las opciones descritas anteriormente. Se pueden modificar las caracteristicas
de los pasos del proceso de registro automatico o afadir otros como en el caso
2D, si el usuario asi lo considera aunque VARIAN asegura que dicha configura-
cion predefinida de los parametros es la que obtiene los resultados éptimos.

Tal como se ha comentado anteriormente, es posible definir un rango de
numeros CT de la imagen a tener en cuenta en el proceso. Este rango de valo-
res podemos seleccionarlo manualmente o también es posible seleccionar el
rango de numeros CT predefinido para hueso (rango predefinido entre 200 y
3000 HU) o para tejido blando (rango predefinido entre 0y 200 HU).

Siempre es necesario revisar el proceso de registro automatico tanto en el
caso 2D como en el 3D. Utilizaremos las herramientas de visualizacion disponi-
bles y el registro manual para afinar el proceso y validarlo.

4.4, Especificaciones técnicas del sistema VARIAN True Beam
Imaging System

4.4.1. Emisor de RX

La diferencia principal entre el emisor de RX del OBl y del sistema de ima-
gen TRUE BEAM radica en el tubo de RX. El sistema TRUE BEAM dispone de otro
modelo de tubo de RX (GS-1542) que tiene unas caracteristicas algo distintas
que el utilizado en el sistema OBI (G242). El tubo de RX, GS-1542 tiene un an-
gulo de blanco de 14° pero el tamafio del foco grueso es de 1 mm a diferencia
de los 0.8 mm del foco grueso del sistema OBI (el foco fino se ha mantenido en
0.4 mm). Otra caracteristica destacable del tubo de RX GS-1542 es la capacidad
calorifica maxima del anodo que es de 1.05 MJ (1.5 MHU), bastante mas eleva-
da que en el caso del tubo de RX del OBI que era de 0.4 MJ (0.6 MHU).

Las propiedades mecdnicas del colimador no se han modificado: el coli-
mador permite trabajar con campos simétricos y asimétricos, cada mandibula
tiene un recorrido entre +250 mm y - 35 mm en el isocentro, igual que en el
sistema OBI. Los tamaiios de campo maximos y minimos en funcién de las dis-
tancias también son los mismos que los correspondientes al sistema OBI. En
cuanto a la filtracién en el caso del emisor de RX del TRUE BEAM, la filtracion
total del conjunto del emisor de RX es de 3.0 mm de aluminio equivalente a
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75 kV, es algo inferior a la del OBI. En la tabla 21, se especifican las filtraciones
equivalentes para cada uno de los componentes del emisor de RX.

Filtracion inherente 2.7
Estructura del colimador 0.0
Ventana de acrilico del colimador 0.3

Tabla 21. Atenuacion del haz de RX (en mm de Al equivalente) a 75 kV.

El emisor de RX dispone de una cdmara de ionizacion de normalizacion,
que mide la exposicion del tubo de RX para compensar por las fluctuaciones
de la exposiciéon entre pulsos. Esta compensacién se utiliza en las adquisiciones
de CBCT.

4.4.2. Unidad de deteccion

La unidad de deteccién, un Paxscan 4030B, es exactamente la misma que
la utilizada en el sistema OBI.

4.5. Modos de trabajo

4.5.1. Modos de trabajo planares o 2D

El sistema de imagen TRUE BEAM incorpora un filtro de titanio de 0.89 mm
de espesor (5.6 mm de aluminio equivalente a 100 kV), que sirve para endu-
recer el haz de RX y absorber los fotones de mas baja energia. Este filtro esta
instalado permanentemente a la salida del haz de RX.

Una novedad respecto al sistema OBl es que el equipo proporciona un indi-
cador de la dosis en superficie de entrada del paciente, que se va acumulando
para las distintas exploraciones 2D que se le realizan al paciente, de tal forma
que queda registrado este valor junto a la sesién de tratamiento. El Servicio de
Fisica Médica del ICO ha verificado el indicador de dosis, encontrando que la
diferencia entre la dosis superficie medida y la registrada por el indicador esta
dentro del 15%, en todos los casos estudiados. La recomendacién de este do-
cumento es que el usuario deberia hacer esta verificacion, para la mayor parte
de los protocolos que se usan en el departamento, por lo menos al principio
del uso del equipo, buscar la correlacion entre ambos valores y la diferencia
considerarla como una incertidumbre en el valor de dosis superficie registrada
por el sistema.
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El sistema de imagen del TRUE BEAM incorpora algunas modalidades de
imagen para la verificacion de la posicion del paciente respecto al sistema OBI
del TRILOGY:

e kV “Beam’s eye view”: esta modalidad de imagen permite adquirir una
imagen de kV antes o después del tratamiento en la posicién del brazo
correspondiente al campo de tratamiento.

« kV durante el tratamiento: esta modalidad de imagen adquiere una
imagen de kV ortogonal al campo de tratamiento por cada ciclo respira-
torio (en el caso de que estemos realizando tratamientos con control de
la respiracién por “gating”). La adquisicion de la imagen se realiza justo
antes o después de la irradiacion del tratamiento. Este tipo de imagen
se utiliza para monitorizar el movimiento interno del paciente durante
el tratamiento.

4.5.2. Modos de trabajo tridimensionales o 3D

Las caracteristicas de los protocolos predefinidos para la adquisicion del
CBCT en el caso del sistema de imagen del equipo TRUE BEAM son los que se
muestran en la tabla 22.

Protocolo ms (por Recorrido Ndmero de
proyeccion) angular proyecciones
Cabeza 100 20 20 200° 360
Toérax baja dosis 125 20 20 3600 655
Pelvis 125 80 13 360° 655
Pelvis con ampliacién 125 80 25 2000 360

Tabla 22. Caracteristicas de adquisicién de los protocolos CBCT.

Para el protocolo de cabeza el sistema interpone en el haz de forma au-
tomatica el filtro “Full fan”, (Figura 32); para los protocolos de pelvis y térax
interpone en el haz de forma automatica el filtro“Half fan”, y para el protocolo
de pelvis con ampliacién el sistema no interpone ninguno de los dos filtros
(es decir, la adquisicion tan solo se realiza con el filtro de titanio de 0.89 mm
de espesor).
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Figura 32. Filtros para adquisicion CBCT. A) Tipo “Half fan”. B) “Full fan” . Cortesia de VARIAN
Medical Systems.

4.6. Caracteristicas de laimagen

Las especificaciones técnicas de imagen son exactamente las mismas que
para el OBI.

El sistema de imagen del TRUE BEAM* incorpora un sistema para ajustar las
posiciones del isocentro de MV y kV por software, a diferencia del sistema OBI
del TRILOGY, donde cualquier desajuste en la posicién de los isocentros (de tra-
tamiento y del sistema de imagen kV) debe ajustarse por hardware. Este ajuste
en el caso del sistema de imagen del TRUE BEAM, se denomina “IsoCal”

4.6.1. Procedimiento “IsoCal”

El sistema de imagen TRUE BEAM incorpora un procedimiento en el cual
el sistema determina la posicién del isocentro del sistema de kV respecto al
isocentro del sistema de MV.

El objetivo es determinar el alineamiento entre el sistema de MV (isocentro
de tratamiento) y el sistema de kV y generar las correcciones necesarias de la
fuente y el detector de kV como una funcién del angulo de brazo.

La calibracién “IsoCal” genera dos conjuntos de valores:

» Vectores de desplazamiento 2D, que representan el desplazamiento
de la imagen requerido para que el isocentro de MV se proyecte en el
centro de las imagenes kV y MV. Estos desplazamientos se utilizan para
registrar las imagenes 2D con el isocentro de tratamiento.
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« Para obtener estos desplazamientos se utiliza un maniqui cilindrico de
geometria conocida con una serie de insertos esféricos de tungsteno
distribuidos en su periferia (Figura 34). Se compara cada proyeccién
obtenida con la distribucion de insertos tedrica. Se realizan dos series
de medidas, una usando el haz de MV para determinar el isocentro de
MV y los posibles errores en la posicion de los brazos que sustentan el
detector de MV, y otro conjunto de medidas usando el haz de kV para
determinar el isocentro de kV y los posibles errores en la posicién de los
brazos que sustentan el detector de kV.

El proceso general es el siguiente:

« Encontrar el eje de rotacion del brazo: el sistema, a partir de la compa-
racion de las proyecciones obtenidas de las esferas de tungsteno en el
maniqui y las proyecciones teodricas, determina la posicion del eje de
rotacion del brazo.

« Determinar el isocentro en ese eje: el isocentro de MV se supone que
se encuentra en la interseccién del eje de rotacion del brazo y el eje de
rotacién del colimador. En cuanto al isocentro de kV, se supone que se
encuentra en la interseccion del eje de rotacion del brazo y una linea
perpendicular que pasa por el foco de RX.

» Proyectar los isocentros a los planos de los detectores de MV y kV para
determinar los vectores de correccion.

« La aplicacion nos dara un vector de correccidn para cada proyeccion,
tanto para el sistema de imagen de MV como para el sistema de ima-
gen de kV. Estos desplazamientos seran tenidos en cuenta automati-
camente por la aplicacién a cada imagen obtenida, para proceder a
realizar procesos de registro y verificacién de la posicion del paciente
(Figura 33).

Para realizar esta calibracion es preciso un maniqui especifico de VARIAN, el
maniqui “IsoCal”, que consiste en 16 esferas de tungsteno de 4 mm de diame-
tro distribuidas en un cilindro de una resina de acetato (DELRIN) formando un
patron especifico. Este patrdn es Unico para cada proyeccion correspondiente
a cada angulo de rotacion del brazo.

4 El procedimiento “IsoCal” inicialmente estaba disponible Gnicamente en los aceleradores lineales TRUE BEAM y el
maniqui se entregaba como un accesorio de este equipo; actualmente se considera como una opcién de cualquier
CLINAC con sistemas de imagen y se puede instalar en todos los sistemas OBI y “Portal Vision” de VARIAN.
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|Tracking BBs in kV images | I Review screen |

Figura 33. Proceso completo para la determinacién de los vectores de desplazamiento me-
diante el maniquiy aplicacién “IsoCal” Cortesia de VARIAN Medical Systems.

Figura 34. Maniqui“/soCal” utilizado en la determinacién y ajuste de los isocentros del siste-
ma de imagen y del acelerador lineal. Cortesia de VARIAN Medical Systems.
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Control de calidad de los equipos de IGRT
basados en imagenes producidas por
radiaciones ionizantes

Se ha de establecer un programa de garantia de calidad de todo el proceso,
el cual exigird que después de la instalacion del sistema de IGRT y antes de su
utilizacion, la empresa suministradora lleve a cabo las pruebas de aceptacion,
en presencia de un fisico médico con suficiente experiencia.

En la aceptacion se comprobara que se ha instalado adecuadamente tanto
el hardware como el software, cudl es la funcién de cada uno de los compo-
nentes, la coincidencia de los parametros dados en las especificaciones con los
medidos por el usuario, tanto los geométricos (abertura del campo, distancias,
etc.) como los deimagen (kVp, mAs, etc.), el funcionamiento de los mecanismos
de seguridad, la disponibilidad de las distintas opciones de trabajo, la integra-
cién del sistema de IGRT con el acelerador y con los sistemas de informacion.
También se deberan identificar las posibles limitaciones de todo el conjunto.

Una vez aceptado el equipo, se establecera un estado de referencia a partir
de los resultados obtenidos en una serie de pruebas técnicas y se propondra la
periodicidad en el control de calidad del funcionamiento del equipo.

En este capitulo se incluye la descripcion de estas pruebas técnicas inicia-
les, que en su mayoria seran las mismas con las que se realizara el control de
calidad periédico, asi como los ajustes derivados, necesarios para que el equi-
po vuelva al estado de referencia inicial.

Podemos decir que tanto el hardware como el software de estos sistemas
afectan porigual a la calidad de laimagen, a la exactitud de la localizacién, a la
dosis de radiacion y a la facilidad de operacidn, y por lo tanto ambos han de ser
cuidadosamente verificados.

Se tratan aqui los equipos ligados a la unidad de tratamiento y que produ-
cen tanto imagenes planas como volumétricas, no se distingue entre los equi-
pos cuya fuente de irradiacion es la misma que la de la unidad de tratamiento
0 equipos con tubos de rayos X. Se describen las pruebas de modo general y en
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el capitulo 12, se detallan algunas de ellas que son caracteristicas del modelo y
marca del equipo de IGRT, asi como los procesos de calibracion.

Se han considerado aparte, por sus caracteristicas especiales, los equipos
de rayos X externos a la unidad de tratamiento que producen dos imagenes
oblicuas y simultaneas, cuyas pruebas especificas se han explicado en el capi-
tulo 5, como complemento a la descripcién de estos equipos. También, y por
los mismos motivos, se ha considerado el equipo de Tomoterapia como algo
distinto y sus pruebas de control de calidad se explican en el capitulo 8, a con-
tinuacién de la descripcion de su funcionamiento.

En la confeccion de los procedimientos para la realizacién de estas pruebas
se han tenido en cuenta, ademas de las recomendaciones de las empresas fa-
bricantes, la bibliografia disponible y muy especialmente las recomendaciones
del TG 179 de la AAPM (Bissonnette et al. 2012), y del Protocolo de la SEFM de
2008 (Pinza et al. 2008), sobre control de calidad de Aceleradores Lineales de
Electrones para uso Médico, aunque lo mas importante es la experiencia de los
autores en la realizacidn de estos controles de calidad.

1. Clasificacion de las pruebas
» Pruebas que garanticen la seguridad del equipo
« Pruebas geométricas y mecanicas
« Determinacién y asignacion del isocentro
« Rango de distancias y tamafnos
« Control de calidad de laimagen
« Uniformidad y ruido
» Resolucion de alto y bajo contraste
« Calibracion de los niumeros CT

« Verificaciéon del proceso de comparacion (registro y fusion) y obtencion
de resultados (desplazamientos lineales y rotaciones etc.).

2. Pruebas que garanticen la seguridad del equipo

» Interruptor de puerta: comprobar que al abrir la puerta de la sala de
tratamiento, o acceder al laberinto, si no existiera la puerta, se detiene
lairradiacién del sistema de imagen.
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« Alarmas luminosa y acustica: verificar todos los indicadores acusticos y
luminosos de radiacién para el sistema de imagen.

o Interruptor de “hombre muerto” en el mando de control del equipo:
comprobar que se bloquea el movimiento si alguno de los interrupto-
res laterales del mando de control no se presiona.

« Interruptor de emergencia: verificar que al pulsar cualquier interruptor
de emergencia la radiacion se detiene.

« Detectores de colision: verificar que se activa una sefal acustica y
que se interrumpen los movimientos al presionar la carcasa del equi-
po de imagen.

« Calentamiento previo: para su utilizacion el equipo de rayos X necesita
de un tiempo de calentamiento, se ha de comprobar que el calenta-
miento del tubo no se realiza si éste no esta en su posicion de trabajo.

« Inhibidor del brazo del tubo de kV y del panel detector: el programa
debe generar un inhibidor de radiaciéon cuando el tubo de RX 'y el panel
de deteccion no estan en su correcta posicion para irradiar.

« Centradores laser: verificar su funcionamiento y alineacion.

3. Pruebas geométricas y mecanicas

3.1. Verificacion de la precision en el movimiento de los
elementos mecanicos

Se ha de comprobar el correcto nivelado de los equipos de imagen: emisor
y detector, la reproducibilidad de la posicion del tubo de RX y del detector, las
distancias del foco al plano del detector, etc.

3.2. Verificacion de la coincidencia del isocentro de la unidad
de tratamiento con el isocentro del equipo de imagen (en
modo 2D y 3D)

Se ha de verificar que la reticula digital generada por la aplicacion del
equipo de imagen coincide con el isocentro del acelerador. Para determinar
la discrepancia, se utilizard un maniqui cuyo centro se pueda localizar en las
imagenes de RX planas y tridimensionales; el maniqui deberia ser un cubo de
material equivalente a agua, con marcas radiopacas en la superficie de las di-
ferentes caras y una en el centro del volumen; es importante que el material
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de las marcas sea de baja densidad para que no se produzcan artefactos en las
imagenes.

Existen diferentes maniquies en el mercado, pero quizas el mas comple-
to, para este propdsito, es el que se muestra en la figura 7.1, disefado por
Bissonnette (Bissonnette 2007), consiste en un bloque de material acrilico con
5 esferas huecas de un material de baja densidad. Una de estas esferas esta
situada en el centro del maniquiy su didmetro es de 12 mm, las restantes de 8
mm de didmetro, estan distribuidas de forma que al analizar las imagenes, se
pueda distinguir la derecha de la izquierda y el anterior del posterior. Las pro-
yecciones de las cuatro esferas no centrales deberian ser concéntricas con unos
anillos, también de baja densidad, incrustados en las caras externas, cuando el
maniquiy los haces estan alineados. Las diferencias en las posiciones, permiten
evaluar desplazamientos y rotaciones del eje del haz del sistema de imagen.

El procedimiento consiste en colocar el maniqui en el isocentro, alineado
con la reticula del campo y los centradores laser; se realiza un disparo con el
foco a 100 cm de su centro y el detector a una distancia aproximada de 50 cm.
Repetir el disparo para los dngulos de brazo de 0°,90°, 180°y 270° y evaluar las
diferencias entre la imagen de la marca radiopaca y el indicador del isocentro.

La aplicacién 3D (CBCT) requiere una reconstrucciéon de una serie de pro-
yecciones para obtener las imagenes 3D. Es por este motivo, que el sistema
dispone de un isocentro propio para este modo de trabajo. Se ha de verificar
que el indicador del isocentro en modo 3D coincide con el isocentro del ace-
lerador. Para determinar la discrepancia, se utilizard el mismo maniqui ante-
riormente mencionado. Centrarlo en el isocentro con la luz del campo y los
centradores laser y realizar una adquisicién CBCT con uno de los protocolos de
trabajo. Medir la distancia entre el centro de la imagen del objeto y el indicador
del isocentro para las imagenes reconstruidas.

En cuanto a la verificacion de la coincidencia del isocentro de la unidad
de tratamiento con el isocentro del equipo de imagen se ha tener en cuenta
que existen equipos que corrigen la posicién del isocentro del sistema de ima-
gen por software para hacerla coincidir con el isocentro de la unidad de trata-
miento. Tanto el equipo iViewGT de ELEKTA como el del True Beam de VARIAN
realizan una correcciéon por software del isocentro del sistema de imagen, de
forma que la discrepancia entre los dos isocentros puede ser inferior a =1 mm.
No obstante, otros sistemas de IGRT, como el OBI' de VARIAN no realiza esta
correccion adicional y la tolerancia especificada por el fabricante es de 1.5 mm
al igual que el equipo MVision de SIEMENS, cuya tolerancia en la exactitud me-
canica del sistema de imagen es de 2 mm.

T Actualmente el equipo OBI de Varian, puede disponer opcionalmente del software y hardware necesarios para
realizar esta correccion.
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Figura 1. Maniqui” Quasar Penta Guide” de la empresa MODUS MEDICAL DEVICES Inc.

3.3. Exactitud en la localizacion. Modo 2D y 3D

El objetivo de esta prueba es comprobar que la aplicacién tras el proceso
completo de registro y fusion, de las imagenes de un objeto con las de refe-
rencia, sugiere como desplazamientos de mesa los necesarios para colocar el
objeto en el isocentro.

La exactitud en la localizacion se puede determinar por la colocacion y re-
colocacion de un maniqui en el isocentro de la unidad a partir de las imagenes
2D o 3D. La exactitud puede verse afectada por el hardware (movimiento de
la mesa, posicién de los brazos, etc.) y por el software (algoritmos de registro
y de fusion).

La prueba consiste en:

« Centrar un maniqui en el isocentro, (en el caso de 2D puede ser el mis-
mo maniqui utilizado para la determinacién del isocentro, en el caso
de 3D se recomienda un maniqui que disponga de heterogeneidades).

« Obtener las imagenes que serviran de referencia.
o Desplazar la mesa unas distancias conocidas.
« Registrar y fusionar las nuevas imagenes con las de referencia.

« Comprobar que los desplazamientos propuestos por la aplicacién coin-
ciden con los efectuados manualmente.
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En cuanto a la exactitud en la localizacién, tanto en modo 2D como 3D,
se ha de tener en cuenta lo comentado en la prueba anterior, que existen
equipos que corrigen la posicion del isocentro del sistema de imagen por soft-
ware para hacerla coincidir con el isocentro de la unidad de tratamiento. Para
estos equipos, las tolerancias especificadas por los fabricantes suelen ser de £ 1
mm en la exactitud en la localizacién 2D y 3D, mientras que en los equipos que
no incorporan correcciones adicionales por software (MVision de SIEMENS), la
tolerancia es de + 2 mm.

Es importante recordar que la resolucién espacial de las adquisiciones pue-
de afectar directamente la exactitud en la localizacién, por lo tanto si se pre-
tende obtener una desviacion menor que 2 mm en la localizacién, la resoluciéon
espacial de las imagenes adquiridas no podra ser inferior a 5 pl/cm (1 par de
lineas por cada 2 mm). Esto se ha de considerar en aquellos equipos que uti-
lizan haces de MV, en los que la resolucién espacial obtenida en las imagenes
de CBCT es sustancialmente inferior que la obtenida por equipos que utilizan
haces de kV.

4, Control de calidad de laimagen 2Dy 3D

El control de calidad de la imagen de los dispositivos que se utilizan en
los equipos de radioterapia externa presenta similitudes y diferencias con los
dedicados a diagndstico por la imagen. Si se entiende una imagen de calidad
como aquella que permite conseguir el objetivo clinico deseado, es obvio que
los requerimientos en cuanto a resolucién espacial, contraste, etc., son diferen-
tes ya que su finalidad es la de verificar y no la de diagnosticar. Por este motivo,
aunque los pardmetros a evaluar sean los mismos que en diagndstico, las tole-
rancias y la metodologia pueden presentar diferencias en algunos casos.

Las pruebas se presentan por separado para imagenes planas (2D) y volu-
métricas (3D). En funcion del equipo se realizaran unas u otras.

4.1. Tipos de pruebas: objetivas y subjetivas

Tradicionalmente, el control de calidad de la imagen se ha realizado me-
diante una valoracion subjetiva de la visibilidad de patrones de resolucién y
objetos de diferente contraste. El resultado de este tipo de pruebas aportan
una descripcién cualitativa de la calidad de imagen (Beutel et al. 2000) y depen-
den en gran manera del observador. Existen métodos, denominados métodos
psicofisicos, que estudian la respuesta del observador frente al estimulo con la
finalidad de establecer una relacidon que permita pasar de medidas subjetivas
a valores objetivos.
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Una caracterizacion completamente objetiva del sistema de imagen re-
quiere la determinacién cuantitativa de una serie de pardmetros y funciones
(ICRU 54; Dobbins 2000; Beutel et al. 2000), como son la funcién de transfe-
rencia de modulacion (MTF, “Modulation Transfer Function”), la razén sefal-
ruido (SNR, “Signal-to-Noise Ratio”), el espectro de potencia de ruido (NPS,
“Noise Power Spectrum”) y la eficiencia cudntica de deteccion (DQE, “Detective
Quantum Efficiency”). En concreto, el valor de DQE es especialmente relevante,
ya que combina las caracteristicas de la resolucién espacial y el ruido en un
Unico parametro. Para obtener estos pardmetros, es necesario que el sistema
sea lineal e invariante a traslaciones, por lo que es necesario conocer la relacién
entre la sefal proporcionada y la dosis recibida y, si la relaciéon no es lineal, se
deben aplicar las correcciones necesarias a la imagen para que lo sea.

Las pruebas subjetivas presentan la ventaja de ser intuitivas, de ser sufi-
cientes para pruebas de constancia, de necesitar menos recursos y de realizarse
mas rapidamente que las objetivas. Por otro lado, la incertidumbre que tienen
asociada es mayor, si bien los requerimientos en radioterapia son mas laxos. En
cuanto a las pruebas objetivas, son las que permiten caracterizar el estado y la
evolucion del sistema independientemente del observador, asi como realizar
comparaciones con otros equipos. El principal problema de este tipo de prue-
bas es que, a diferencia del caso de los equipos de Radiodiagndstico, no existen
procedimientos consensuados y unificados de como estimar algunos de estos
pardmetros. La estimacion de la DQE no se tratard en este documento para
energias de MV, ya que es especialmente problematica puesto que requiere el
conocimiento de parametros como el kerma o la fluencia de entrada para las
calidades de haz utilizadas.

El tipo de pruebas a realizar se deja a eleccién del usuario en funcion del
equipamiento de que disponga, de la carga de trabajo, o del nivel de precisién
y control que desee obtener.

4.2.Imagenes 2D

4.2.1. Distorsién y escalas geométricas

Objetivo La cuantificacion de las discrepancias entre la imagen
obtenida y la de referencia exige que la escala sea co-
rrecta en toda la imagen.

La escala de laimagen se obtiene a partir de la distancia
tedrica entre el foco de radiacion y el plano de imagen.
Aunque esta distancia ya se verifica en la prueba corres-
pondiente, existen otras causas de variacion.
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Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Complementariamente, otro aspecto a considerar es la
posible variacion de la escala dependiendo de la zona
considerada. Esto se conoce como distorsion y tiene
lugar porque la ampliacion transversal es funcion de la
distancia del punto imagen al eje central.

La distorsion es una aberracion presente principalmen-
te en los EPID basados en fluoroscopia debida al siste-
ma 6ptico. Ademas, el montaje mecdanico de estos siste-
mas (desplazamiento o curvado del espejo, etc.) puede
introducir una dependencia de esta distorsién con el
angulo de brazo.

Maniqui con marcas radiopacas en posiciones conoci-
das que cubran todo el detector. Existen multiples po-
sibilidades de construccion de estos maniquies: rejilla
metalica, red de esferas o hilos, etc.

Imagen de referencia que reproduzca la configuracion
tedrica del maniqui utilizado.

Colocar el maniqui en el isocentro.

Adquirir la imagen del maniqui. En caso de EPID basa-
do en fluoroscopia, adquirir imagenes con el brazo a 0°,
909, 1800y 270°.

Realizar el registro de imagenes con la imagen de refe-
rencia.

Verificar la existencia de distorsiones.

Medir las distancias entre puntos conocidos en los ejes
XeY.

Semestral.

+1 mm.

4.2.2. Funcion de respuesta del detector

Objetivo

Conocer la relacién entre la exposicion y el valor de
pixel proporcionado por el detector en todo el rango
del detector. Mediante esta informacion se podra apli-
car la teoria de sistemas lineales invariantes a traslacio-
nes que permiten obtener los diferentes parametros
objetivos.
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Material

Método

Periodicidad

Método

Periodicidad

Tolerancia

Asimismo, la calidad de imagen en cuanto a ruido, ni-
vel medio de gris, etc. tiene relacién directa con la dosis
absorbida. Una degradacién del sistema puede llevar al
mantenimiento de la calidad de imagen a expensas de
un aumento de la dosis al paciente. Por tanto, es impor-
tante verificar la estabilidad del sistema a lo largo del
tiempo.

No es necesario material especifico.

Procedimiento 1: determinacion de la funcion de res-
puesta

Se obtienen imagenes para diferentes exposiciones, cu-
briendo el rango utilizado clinicamente.

Para cada imagen se obtiene el valor medio de pixel
(VMP) en una region de interés (ROI) centrada de 100 x
100 pixeles.

Se presenta el VMP en funcion de la dosis en el detector,
determinada a partir de los datos de calibracién del haz
utilizado.

Estado de referencia inicial (ERI).
Procedimiento 2: constancia

Adquirir una imagen. Se puede utilizar una imagen ob-
tenida en alguna otra prueba (uniformidad, ruido, reso-
lucién-contraste, etc.), con la condicién de mantenerla
en futuros controles.

Anotar un indicador de la dosis utilizada y el VMP de
una ROI predefinida.

Mensual: todos los modos de imagen.

Reproducibilidad con respecto al ERI.

4.2.3. Uniformidad y artefactos

Objetivo

Un requisito indispensable de cualquier sistema de ima-
gen es que laimagen de un objeto uniforme sea unifor-
me y esté libre de artefactos que puedan influir en las
valoraciones clinicas.
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Material
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Periodicidad

Tolerancia

4.2.4.Ruido
Objetivo

Se entiende como artefacto toda variacién no desea-
da de la imagen introducida por el propio sistema de
adquisicion y procesado. Un buen conocimiento y se-
guimiento de los posibles artefactos de imagen es
fundamental para la correcta valoracién clinica de las
imagenes.

El utilizado durante el proceso de calibracién de ganan-
cia de laimagen (depende de cada sistema).

Como senal de entrada para obtener laimagen se toma-
rd la disposicién utilizada en la calibracién de ganancia
de laimagen, ya que es cuando el sistema se ajusta para
proporcionar una imagen uniforme de salida a partir de
la entrada proporcionada.

Adquirir una imagen que cubra todo el detector en las
mismas condiciones que en la calibracion de ganancia
de laimagen.

Valorar y analizar los artefactos. En los sistemas digitales
que lo permitan es conveniente registrar y monitorizar
los pixeles o lineas defectuosas, asi como su estado de
agrupacion.

Para el calculo de la uniformidad, el primer paso es ob-
tener el VMP en toda la imagen y en cinco regiones de
interés (ROI), cada una de una cuarta parte del tamafio
total de la imagen, correspondientes a los cuatro cua-
drantes de la imagen y a la zona central. La uniformidad
se obtiene como el mayor valor de las ROI anteriores,
entre el VMP de laimagen completa, en tanto por ciento
(Pinza et al. 2008; ICRU 54; CEI 60976).

Mensual.

Reproducibilidad respecto del ERI. En caso de aparecer
nuevos artefactos, valorar su relevancia clinica conjun-
tamente con algun médico especialista

La desviacidn tipica o la varianza de los valores de pixel
de una imagen uniforme proporciona una caracteriza-
cién rapida y sencilla del ruido, suficiente para pruebas
de constancia. Sin embargo, no aporta informacion so-
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Material

Método

Periodicidad

Método

bre la correlacién espacial del ruido ni tampoco sobre
su relacion con la sefal ni con el contraste. Para ello,
se utilizan la NPS (o espectro Wiener) o la NNPS que
proporcionan informaciéon acerca de la textura y
composicion espectral del ruido, la SNR y la CNR
respectivamente.

Se presentan los procedimientos para la determinacion
de la desviacion tipicay de NPS y NNPS para los usuarios
que quieran realizar una caracterizacion mas completa.

El utilizado en la prueba de uniformidad.
Procedimiento 1: desviacidn tipica

Adquirir una imagen uniforme. Se puede utilizar la ob-
tenida para la prueba de uniformidad.

El ruido se obtiene como la desviacién tipica de una
ROI que abarque un tamafio suficientemente grande
de la imagen. Este valor es suficiente para pruebas de
constancia, pero si se desea realizar comparaciones, es
necesario linealizar la imagen previamente utilizando la
curva de respuesta del sistema.

Mensual.
Procedimiento 2: NPS y NNPS

Se usard la metodologia propuesta en la norma CEl
62220.

NPS 2D se define como la transformada de Fourier de
la autocorrelacién de la funcién de ruido, tal y como se
muestra en la ecuacion (1):

NPS(u,v) = <2‘A/<b(w,y) — 5) ¢~ 2mituztvy) g dy’2> (1

donde 0(z,y) es el valor de pixel en la coordenada (z,y)
y b es el valor medio de pixel.

Adquirir imagenes uniformes, es decir, en las mismas
condiciones que en la calibraciéon de ganancia de laima-
gen. El nimero de imagenes ha de ser tal que el nUmero
total de pixeles independientes a analizar sea de cuatro
millones como minimo. En caso de que la cantidad de
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Periodicidad

Tolerancia

radiacién utilizada no sea la misma para todas las ima-
genes obtenidas (diferentes UM, etc.), modificar el valor
de los pixeles de las imagenes deseadas con la funcion
de respuesta para obtener asi imagenes equivalentes.

Corregir la posible no uniformidad de las imagenes me-
diante la sustraccién del ajuste de los datos a un poli-
nomio de segundo grado. Se puede también restar una
imagen de otra, computacionalmente es menos costo-
so, aunque la técnica de sustraccion por ajuste de poli-
nomio es mas precisa.

Escoger el drea de analisis. Esta area serd la misma para
todas las imagenes.

El proceso se esquematiza en la figura 2. Dividir el drea
de andlisis en ROI. Cada ROI consta de 256 x 256 o0 128
x 128 pixeles, a eleccién del usuario. Las ROI se super-
ponen de forma que, a lo largo de los ejes horizontal y
vertical, la mitad de cada ROI se superpone con la mitad
del ROl anterior.

Obtener la NPS bidimensional como el promedio de las
transformadas de Fourier bidimensionales de cada ROI.

Obtener la NPS unidimensional en el eje deseado como
el promedio en la NPS bidimensional de siete lineas a
ambos lados del eje deseado, excluyendo el propio eje.

El NPS suele presentar una dependencia con la expo-
sicién por lo que se recomienda realizar su determina-
cién en el rango de cantidades de radiacién usadas en
la practica clinica.

Por ultimo, el NNPS es el NPS normalizado por la dosis,
por lo que se obtiene realizando el cociente entre el NPS
y la dosis utilizada, proporcionada por la funcién de res-
puesta del sistema obtenida previamente.

Anual.

Reproducibilidad respecto el ERI.
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Figura 2. Las ROI para la determinacién del NPS.

4.2.5. Relacién senal-ruido (SNR) y relacién contraste-ruido (CNR)

Objetivo

La cuantificacién de la degradacién de la sefal debida
a la presencia de ruido se realiza mediante la SNR. De
las diversas definiciones posibles de este parametro se
escoge la expresada en la ecuacion (2) dado que el inte-
rés fundamental es el de ver hasta qué punto se pueden
distinguir objetos de diferente densidad:

SNR = lua— psl (2)

\/0124 —I—JJQB

donde py ; son los valores medios de niveles de gris y
G 4, son las desviaciones tipicas del ruido en las regio-
nes Ay Brespectivamente.

Dada la relacion de la SNR con el contraste se mide
también la CNR definida mediante la ecuacion (3):

CNR = lpea = ps| (3)

0B

donde A se considera como el medio de fondo.
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Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Maniqui con objetos de diferente contraste. Se puede
utilizar el maniqui de la prueba de contraste-resolucion,
o un maniqui de ldaminas con dos densidades diferentes.

Obtener una imagen del maniqui. En el caso del mani-
qui de l[dminas, se han de diferenciar los materiales de
diferente densidad y se puede variar el nUmero de lami-
nas para obtener diferentes espesores que conduzcan a
imagenes con diferentes contrastes.

Definir ROI en las zonas con las densidades deseadas y
obtener el nivel medio de grises y la desviacién tipica
para cada uno.

Obtener SNR y CNR mediante las expresiones anteriores.

Anual.

Reproducibilidad con respecto al ERI.

4.2.6. Resolucidn espacial

Objetivo

La caracterizacidon cuantitativa de la resolucién espa-
cial del sistema se realiza mediante la MTF, que expre-
sa la capacidad de transmitir la amplitud de una sefal
en funcién de su frecuencia espacial. Existen multiples
métodos de determinar la MTF: fuente puntual, rendija,
patrones de barras, borde, etc. Si bien en el caso de ra-
diodiagndstico existen métodos bien establecidos (CEl
62220), en el caso de los haces de megavoltaje utiliza-
dos en los EPID aparecen complicaciones experimenta-
les (Cai et al. 2005; Gopal et al. 2008; Gopal et al. 2009)
asociadas a la elevada componente de radiacién dis-
persa y a la baja atenuacion que dificulta la obtencion
de bordes opacos, fuentes lineales o puntuales, etc. Se
presentan, pues, dos procedimientos para la determina-
cion de la resolucion espacial.

En el primer procedimiento se determina la resolucién
de objetos de alto contraste a partir de la estimacion del
usuario del limite de visibilidad de patrones de barras
de distintas amplitudes y separaciones.

En el segundo procedimiento se determina la MTF. En
el caso de haces de diagndstico, se propone la metodo-
logia de la norma CEI 62220 que utiliza el método del

[198 ]



Capitulo 7
Control de calidad de los equipos de IGRT

Material

Método

Periodicidad

Material

borde. Para haces de alta energia se determina a par-
tir de patrones de barras cuadradas. Este es el caso de
algunos maniquies comercializados, si bien el software
asociado suele presentar valores de MTF relativos a la
frecuencia mas baja disponible en el maniqui (RMTF).
Si bien esto es suficiente para pruebas de constancia,
dificulta la comparacién directa de sistemas. Para evitar
este problema, se adopta la metodologia propuesta en
la referencia Gopal et al. 2009, que conlleva una renor-
malizacion a frecuencia cero (Gopal et al. 2008; Gopal et
al. 2009).

Por otro lado, la respuesta de los diferentes detectores
puede ser o no isotropica, por lo que la resolucién es-
pacial puede ser diferente en ambos ejes, como en el
caso de los EPID basados en fluoroscopia (Bissonnette
etal 1994).

Procedimiento 1: resolucion alto contraste
Maniqui de patron de barras.

Colocar el maniqui sobre la superficie del detector. En
caso de presentar dependencia de la resolucion espa-
cial con el eje del detector, orientar ligeramente (~2°)
el maniqui con respecto al eje considerado. En caso
contrario, orientar el maniqui oblicuamente a los ejes
(p.ej. 45°).

Adquirir una imagen y valorar cual es el patrén visible
con mayor numero de pares de lineas por milimetro.

En caso necesario, rotar el maniqui 90° para realizar la
prueba en la direccién del otro eje.

Anual.
Procedimiento 2: MTF
Para haces de kilovoltaje: borde de tungsteno.

Para haces de megavoltaje: maniqui de patrones de ba-
rras cuadradas. Para poder efectuar una normalizacion
el maniqui debe disponer de un escalén de unos 10 cm
de longitud, fabricado con el mismo material y grosor
que el resto de las barras.
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Método

Para haces de diagndstico se utiliza la norma CEIl 62220.
Se coloca una plancha de tungsteno con el centro del
mismo en el eje de un campo de radiacion de 14 cm
x 14 cm. El maniqui se situa sobre la superficie externa
del detector situando éste a una distancia de 145 cm. Se
angula el borde 1-4° respecto a cada eje a fin de evitar
efectos de “aliasing”. Disponiendo la plancha sobre el
eje positivo y negativo de cada direccion. Se mide tam-
bién la imagen correspondiente al campo utilizado sin
el maniqui. Se procede a dividir laimagen del borde por
la imagen del campo abierto y se calcula la MTF.

Para haces de megavoltaje se sigue la metodologia es-
pecificada en la referencia Gopal et al. 2009:

Colocar el maniqui en el isocentro con el escalén de
normalizaciéon, en caso de disponer de él, sobre el eje
central del haz. En caso de presentar dependencia de la
resolucién espacial con el eje del detector, orientar lige-
ramente (1-4°) el maniqui con respecto al eje conside-
rado para evitar efectos de “aliasing”. En caso contrario,
orientar el maniqui oblicuamente a los ejes (459).

Adquirir una imagen.

Determinar el factor de ampliacion M, como la diferen-
cia de niveles de gris entre el escalén y el fondo adya-
cente en aire.

Definir ROI sobre cada patréon de barras, caracterizado
por fciclos/mm de frecuencia espacial, y obtener la va-
rianza estadistica asociada V(f).

Calcular el valor de MTF para la frecuencia espacial
considerada mediante la ecuacién (4):

A
MTF(f) = (\/5) i 4

donde M es el factor de normalizacién a frecuencia 0;
¢y son coeficientes de correccién de arménicos cuyo va-
lor depende del nimero total de primos py del nimero
de primos diferentes entre si p’ que factorizan n: ¢, = O si
p>p,cp=1sip>1,c,=-1sip=1.
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Periodicidad

Tolerancia

En caso necesario, rotar el maniqui 90° para determinar
la MTF en la direccion del otro eje

Anual.

Reproducibilidad con respecto al ERI.

4.2.7. Contraste-resolucion

Objetivo

Material

Método

Periodicidad

Tolerancia

Estimar conjuntamente el contraste y la resolucion es-
pacial del sistema de forma cualitativa y subjetiva.

Maniqui con objetos de diferentes tamafos y contras-
tes. En haces de megavoltaje el mas extendido es el ma-
niqui Las Vegas (Figura 3) que se suele proporcionar con
la mayoria de equipos, y que consiste en un bloque de
aluminio de 1.5 cm de grosor con agujeros de diferentes
tamanos y profundidades (contrastes).

Colocar el maniqui en el isocentro.
Ajustar el tamafo de campo al tamafio del maniqui.
Adquirir la imagen.

Registrar los objetos visibles y comparar el resultado
con el del ERI.

Mensual.

Reproducibilidad con respecto al ERI.
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Figura 3. Maniqui Las Vegas.

5. Pruebas de imagen 3D

Las pruebas que permiten caracterizar la calidad de las imagenes 3D en los
equipos basados en tecnologia CONE BEAM CT, pueden ser las mismas que las
que se realizan en el control de calidad de los TC, aunque no se puede pedir
el mismo rango de tolerancia. Al ser estos equipos de haz ancho, la radiacién
dispersa de baja energia producida no es despreciable dando lugar a un mayor
nivel de ruido y un peor contraste; ademas los detectores de imagen pueden
superar los 40 cm de lado siendo su eficiencia inferior a la de los detectores de
los TC multicorte.

Para el control de calidad de las imagenes CBCT se recomienda disponer
de uno o varios maniquies de geomettria cilindrica, de un material de densidad
electrénica similar al agua, con insertos de distintas densidades que cubran un
rango entre -1000 y 1000 numeros CT, con patrones de lineas y marcas radio-
pacas que permitan verificar escalas, espesores de corte, etc.

Se describen aqui las pruebas realizadas con un maniqui Catphan 503 (“The
Phantom Laboratory’; Salem, NY, US) que es uno de los mas utilizados y que en
muchos casos se suministra como accesorio en la adquisiciéon de equipos de
tipo CBCT o en los TC.

El maniqui Catphan 503 formado por diferentes médulos de material plas-
tico y diametro de 20 cm, se acopla a un contrapeso para poder colocarlo so-
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bre la mesa de tratamiento. Tiene unas marcas en su superficie que permiten
situarlo con ayuda de los laseres y unos tornillos para su nivelado. Consta de
cuatro modulos cilindricos que permiten valorar en una sola adquisicién vo-
lumétrica varios parametros de calidad de imagen reconstruida 3D (Figura 4).

Se recomienda hacer las pruebas con un protocolo de trabajo para un ob-
jeto de didmetro inferior a los 20 cm (cabeza) y con otro de didmetro superior
alos 20 cm (pelvis).

5.1. Visibilidad a bajo contraste y precision de la
reconstruccion 3D

El médulo CTP404, dispone de insertos de materiales con distintas densi-
dades desde aire (UH -1000) hasta teflon (UH 990), por lo que se pueden anali-
zar los nimeros CT (nimeros Hounsfield) y su reproducibilidad..

En este tipo de equipos es importante comprobar la exactitud de los nume-
ros Hounsfield, sobre todo si las imagenes adquiridas se utilizan en un calculo
de distribucion de dosis absorbida (radioterapia adaptativa). Se ha de tener en
cuenta que los equipos de CBCT presentan diversos inconvenientes al respec-
to: la radiacién dispersa y los artefactos afectan a la exactitud de los nimeros
Hounsfield. Asimismo, la exactitud de los nimeros Hounsfield se ve afectada
cuando las condiciones de adquisicion de las imagenes difieren de aquéllas
usadas en la calibracion (medios heterogéneos, tamarno del paciente, etc.), so-
bre todo en las adquisiciones realizadas con haces de kV. No obstante, las em-
presas suministradoras de estos equipos, siguen incorporando correcciones en
los algoritmos de produccion de las imagenes para mejorar la integridad de los
numeros Hounsfield de estas imagenes.

Figura 4. Maniqui Catphan usado en el control de calidad de los TC y los equipos imagen del
tipo CONE BEAM. Cortesia de ICO-SFMPR.
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Entre estos insertos, los de poliestireno y polietileno de baja densidad
(LDPE) son especialmente utiles para valorar la visibilidad a bajo contraste
de una forma objetiva calculando la razén entre los valores medios y desvia-
ciones tipicas de los niveles de gris obtenidos en las imdgenes reconstruidas
de estos materiales.

Con este mismo médulo que lleva insertados cuatro cilindros de 3 mm de
diametro en los vértices de un cuadrado de 5 cm de lado se puede verificar la
exactitud geométrica y la linealidad espacial. Dispone también de unos alam-
bres con los que se puede medir el espesor del corte (Figura 5).

A modo orientativo, la desviacion geométrica en las imagenes de CBCT ad-
quiridas con cualquier equipo es inferiora T mm.

[mmmeems e mme mm
ol k] T Ee -

R S — | n ey gl TS W e

Figura 5. Imagen y software para la verificaciéon de la exactitud geométrica. Datos de 1CO-
SFMPR.

5.2. Resolucion espacial o de alto contraste

El médulo CTP528 de material homogéneo con un patrén de barras entre
1y 21 pl/cm permite evaluar la resolucion espacial de alto contraste que se
corresponde con el nimero de lineas visible por el operador (Figura 6).

204



Capitulo 7
Control de calidad de los equipos de IGRT

A modo orientativo, la resolucion de alto contraste en las adquisiciones de
CBCT con haces de kV esta entre las 8 y las 11 pl/cm (en Bissonnette et al. 2012
se publican valores entre 6 y 9 pl/cm) mientras que en los equipos que utilizan
haces de MV la resolucion de alto contraste en las adquisiciones de CBCT esta
entre las 3y las 5 pl/cm.

LTI

Figura 6. Imagen y software para la determinacién de la resoluciéon de espacial o de alto
contraste. Datos de ICO-SFMPR.

5.3. Uniformidad y ruido de la imagen

El modulo CTP 486 es una seccién del maniqui totalmente homogénea con
la que se puede determinar la uniformidad de la imagen con el mismo proce-
dimiento que el utilizado en las imagenes planas, seleccionando 5 regiones de
interés de 1 cm?. Una de ellas en el centro del corte marcado como central y las
cuatro restantes en la periferia de este mismo corte.

Aunque no hay consenso para el valor para la uniformidad, lo mas habitual
es definir la uniformidad como la diferencia, en valor absoluto, entre el valor
medio de los nimeros CT de la periferia y el valor de la region central, expre-
sandolo en numeros CT.
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U = IW(ROI)IJETW@MG - W(ROI)centro| (5)

siendo el valor medio de los nimeros C'T'en cada una de las regiones de interés.

Algunos autores definen un indice de uniformidad (IU) como:

|W(R01)periferia - W(ROI)centT0| (6)

U = -
CT(ROI)centro

Para calcular este indice el valor medio de los CT(ROI) debe ser expresa-
do en valor de pixel, ya que si se usara los numeros C'T, el cociente seria inde-
terminado, porque el valor de denominador estaria muy cerca de cero.

Otro indice es el de no uniformidad (INU) definido como:

‘ﬁ(RO[)ma’m‘mo — ﬁ(ROI) minimo ‘ (7)
W(ROI) mdzimo -+ W(R01>mz’nzmo

expresando los CT(ROI) en valores de pixel.

INU =

En cuanto a la definicion de ruido (“noise’; N) es la misma que la definida
para las imagenes planas: el coeficiente de variacion de la intensidad de pixel
en la region central del corte.

o U(RO[)centro
B ﬁ(ROI)centro

N(%) 100 (8)

siempre que el numerador y denominador estén expresado en valores de pixel

Aunque también se puede definir a partir de los nimeros C'T'como:

O Fondo
N(%) = =— —100 9
( 0) CTFondo - CTaire ©

Con la expresion (6) se obtienen valores para la uniformidad, en las adqui-
siciones de CBCT con haces de kV, inferiores al 1% y menores que 1.5 % para
el ruido, con la expresién (8). En cuanto a las imégenes con haces de MV, los
valores de la uniformidad y el ruido son mayores, del orden del 3%.
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5.4. Resolucion de bajo contraste

Elmodulo CTP 515: dispone de tres grupos de 9 discos con didmetros entre
2y 15 mm y contraste de 1%, 0.5 % y 0.3%. La resolucion de bajo contraste se
determina a partir del didametro del objeto mas pequefno que se puede ver con
el menor contraste.

En el caso de imagenes obtenidas con kV-CBCT se pueden resolver discos
de 7 mm con contraste del 1%, pero si las imagenes son obtenidas con MV, la
resolucién esta en objetos de 2 cm con el mismo contraste de 1% ( Figura 7).

Figura 7.Imageny software utilizado en la determinacién de la resolucion de bajo contraste.
Datos de ICO-SFMPR.

6. Periodicidad y tolerancias recomendadas

El resultado de las verificaciones puede ser muy dependiente de la marca
y modelo del equipo de IGRT, de las técnicas de imagen (kV, MV, mAs, filtros,
espesor del corte, etc.), de las herramientas (software, maniquies, etc.) utiliza-
das para realizar las pruebas; alguna de las pruebas explicadas aqui necesitan
de un utillaje que no todos los departamentos de Fisica Médica disponen. Por
todo esto se considera mas adecuado que dar unos valores de tolerancia fijos,
referir los resultados del control de calidad periédico a los valores obtenidos
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en las pruebas de aceptacion y en el establecimiento del estado de referencia,
siguiendo el mismo criterio que el TG 179 (Bissonnette et al. 2012).

En la descripcién de la mayoria de las pruebas se da un valor de tolerancia
a modo orientativo, corresponden a valores obtenidos por los autores con los
equipos y maniquies que se han comentado aqui. No es una recomendacion
sino un valor que puede orientar a los usuarios, sobre todo si tienen poca ex-
periencia en el control de calidad de equipos de imagen, por ello se ha creido
mas interesante introducir una tabla (Tabla 1) con estas tolerancias asi como la
frecuencia de realizacion. En el TG 179, en algunas pruebas de imagen (resolu-
cion de alto y bajo contraste, uniformidad, ruido, etc.) se recomienda una fre-
cuencia mayor (mensualmente) al principio, hasta conocer el comportamiento
del equipo; en funcién de éste, las pruebas se pueden demorar (hasta seis me-
ses), si el equipo demuestra que estos pardmetros de imagen son estables y
esta es la frecuencia recomendada en la tabla 1.

Prueba Periodicidad Tolerancia
Verificacion de los indicadores acusticos y luminosos Diario Funcional
Verificacion del funcionamiento del interruptor de la puerta Diario Funcional
Verificacion de la seguridad anticolision Diario Funcional
Verificacion del interruptor “hombre muerto”en el mando a . .
. . Diario Funcional
distancia
Verificacion del interruptor de emergencia Diario Funcional
Verificacion de inhibicion de radiacion por posicion de brazo o .
Diario Funcional
del tubo de RX o del panel detector
Verificacion centradores laser Diario +2mm
Verificacion de la coincidencia del isocentro del acelerador I
. . . Diario +2mm
con el isocentro del sistema de imagen (2Dy 3D)
Transferencia de informacion al sistema de imagen Semanal Funcional
Coincidencia entre imagenes 2D y verificacion del desplaza-
Mensual +2mm

miento de la mesa

Mensual o después
Calibracion geométrica completa (capitulo 12) de intervencion +1mm
técnica
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Prueba Periodicidad Tolerancia
Coincidencia entre imagenes 3D y verificacion del desplaza-
; Mensual +2mm
miento de la mesa
Verificacion de la exactitud en el movimiento vertical del
Mensual +2mm
detector
Verificacion de la ampliacion de la imagen. Precision en la
L Mensual +2mm
posicion del tubo de rayos X'y del detector
Imagen 2D: Resolucién espacial Semestral Estado d.e
referencia
L. . E:
Imagen 2D: Resolucion de bajo contraste Semestral stado d'e
referencia
Imagen 2D: Uniformidad y ruido Semestral Estado d.e
referencia
Imagen 3D: Resolucion de bajo contraste Semestral Estado d.e
referencia
L . <2mm (>
Imagen 3D: Resolucion espacial Semestral (>5
pl/cm)
Imagen 3D: Uniformidad y ruido Semestral Estado d.e
referencia
Imagen 3D: Ausencia de artefactos Semestral Funcional
Imagen 3D: Espesor de corte Semestral Estado d‘e
referencia
Imagen 3D: Reproducibilidad y exactitud de los numeros Estado de
) Semestral )
Hounsfield referencia
. . . E:
Imagen 3D: Linealidad espacial Semestral stado d.e
referencia
Determinacion de la dosis absorbida (capitulo 11) Anual Estado d'e
referencia
Archivo y recuperacion de pacientes Segun uso Funcional

Tabla 1. Periodicidades y tolerancias de las pruebas de control de calidad de los equipos de
IGRT, recomendadas en este documento.

6.1. Controles diarios

Los autores de este documento de acuerdo con lo publicado en el TG 179
consideran imprescindible la realizacion de controles diarios en los equipos de
IGRT de tecnologia TC, con los que se podrian detectar cambios o errores pro-
ducidos por colisiones, intervenciones técnicas no programadas, etc., ademas
de disponer de un registro de los pardmetros y de las condiciones de trabajo,
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a partir del cual tomar decisiones en cuanto a frecuencias o tolerancias en el
programa de control de calidad definitivo.

Se recomienda preparar un conjunto de pruebas, tanto geométricas como
de imagen, que se puedan realizar con un maniqui sencillo, (por ejemplo un
cubo de pléstico con marcas radiopacas en su caras) y que proporcionen un
maximo de informacién en un tiempo minimo. La tolerancia aceptada en la
geometria diaria es de + 2 mm de acuerdo con el TG 179, aunque en desacuer-
do con el TG 142 (Klein et al. 2009) que proponen una tolerancia inferior + Tmm,
cuando se trata de técnicas de SBRT. Se considera que una exactitud de 2 mm
en la geometria, es suficiente para la finalidad de estas pruebas, que consiste
en verificar la integridad y funcionalidad del sistema, dedicando un tiempo ra-
zonable a su ejecucién.

En el capitulo 12 de este documento se describen las pruebas de calibra-
cién de los equipos de tipo CONEBEAM (Elekta, Siemens y Varian), son pruebas
mas complejas que necesitan un tiempo importante para su realizacion y que
permiten ajustar y mantener los parametros geométricos de estos equipos en
tolerancias inferiores al milimetro.
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Tomoterapia

1. Descripcion del sistema

1.1. Introduccion

Una linea de desarrollo que ha seguido pasos diferentes a los explicados
en los capitulos precedentes, pero con el mismo fin, que es verificar que la po-
sicion y anatomia del paciente eran en el momento del tratamiento, la misma
gue cuando se inici6 la planificacién, es la de TomoTherapy. Desarrollada por
R. Mackie (Mackie et al. 2003), en el entorno de la Universidad de Wisconsin,
el sistema trata de mantener la geometria de un TC convencional y sustituir el
tubo de rayos X por un acelerador de 6 MV al que se le modifica el espectro con
el fin de que pueda realizar imagenes tomograficas de suficiente resolucién y
contraste a partir de un haz de fotones préximo a los 3 MV. De esta manera se
genera una maquina que permite irradiar terapéuticamente al paciente y en
la misma posicidon y geometria obtener imagenes tomogréficas que pueden
compararse con las obtenidas en un tomografo convencional con el que se
hace la planificacion dosimétrica: es la Tomoterapia Helicoidal (Figura 1).

Figura 1. Equipo de Tomoterapia. Cortesia de ACCURAY.
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El objetivo de este capitulo es analizar el estado del arte del sistema de
imagen de una Tomoterapia Helicoidal, las capacidades que tiene y el control
de calidad que debe hacerse para mantenerlas a nivel 6ptimo.

2. El sistema de Tomoterapia Helicoidal

La Tomoterapia Helicoidal es una unidad concebida para realizar tratamien-
tos con intensidad modulada y registrar con la misma maquina la posicién de
los 6rganos de interés de manera que pueda corregirse la irradiacion antes o
después de cada sesion, dependiendo del método que se use y las variaciones
que se produzcan. El sistema puede conseguir modular la fluencia por varias
vias, variando la emisién de fotones, la velocidad del brazo, la velocidad de la
mesa o cambiando de forma muy rapida la posicién de las [dminas del colima-
dor multildmina o modificando la abertura de las mandibulas.

El dispositivo es similar al utilizado en los equipos de diagnéstico. Un estativo
perfectamente disefado para girar rapidamente, integra toda la electrénica de ge-
neracion del haz y la informacién electrénica es transferida mediante un sistema
de“escobilla”hacia la consola de control y los ordenadores de procesado (Figura 2).

' 2+ g

Figura 2. Situacion de componentes en el equipo de Tomoterapia. Cortesia de ACCURAY.

El acelerador es compacto consistente en un caindn y una guia aceleradora
de 30 cm de longitud capaz de acelerar electrones de 6 MeV. Al incidir sobre
el blanco produce un haz de fotones de 6 MV. Los fotones son directamente
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limitados por las mandibulas del colimador y por el colimador multildmina. No
dispone como en los aceleradores convencionales de filtro aplanador, ya que al
ser una maquina destinada a la modulacién el aplanamiento de la distribucién
espacial de fotones no tiene sentido.

Esto produce varias ventajas, la tasa emitida es mayor, la radiacién dispersa
en la cabeza es menor y sobre todo la ausencia de filtro aplanador homogeniza
la calidad del hazy el espectro es casi igual del centro del haz a la periferia.

El colimador primario dispone de un par de mandibulas independientes que
le dan al haz la forma de abanico (“fan beam”). Estd fabricado de una aleacién
gue contiene un 95 % de tungsteno. En la direccion hacia delante tiene un es-
pesor de 22 cm que permite reducir la radiacién de fuga en tratamientos con un
numero alto de unidades monitor. Las mandibulas pueden variar continuamente
de 0 a 5 cm de abertura en el isocentro, pero en la maquina disponible para uso
clinico, en general, se provee con tres aberturas 1, 2.5y 5 cm. El tamaio en la di-
reccion transversal es de 40 cm. La abertura para la ejecucion del TC es de 5 mm.

El colimador multilamina es digital, sélo admite dos posiciones las laminas
estan interpuestas, o retiradas del haz. Dispone de 64 l[dminas que se mueven
mediante un sistema de aire comprimido. Las ldminas estan divididas en dos
grupos de 32 laminas que interdigitan de manera que se reduce significativa-
mente el tiempo de colocacion del paciente en posicidon de tratamiento a valo-
res del orden de los 20 ms. La proyeccion de la lamina en el isocentro es de 6.25
mm y tiene un espesor de 10 cm de una aleacion de tungsteno al 95%.El disefio
del machihembrado es tal que las fugas son menores de 0.5 % de la tasa de
fluencia energética del haz abierto. El isocentro estd a 85 cm del foco (Figura 3).

Fotones de 6 Mv
Sin filtro aplanador / Punto focal: 1.5 mm
Tasa: 850 cGy/min

N8

85 cm|

+—— Colimador Primario: 0 a 5 cm ancho x 40 cm

" Multitamina

Mesa de tratamiento
Volumen n max. de tratamiento: 40 x 160 cm

"~ FovTc40cm
50 cm|

Abertura del estativo 85 cm

\ Detector de CT. 738 canales

Figura 3. Caracteristicas y posicion de los componentes en relacién con el haz en abanico
(Fan Beam). Cortesia de ACCURAY.
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La mesa no permite giros, se mueve exactamente igual que la de un to-
mografo convencional. La precision de los movimientos es submilimétrica y
los movimientos estan automatizados y sincronizados con el giro del “gantry”
y la posicion de las ldminas. Los tratamientos, por tanto, son coplanares y la
irradiacion es helicoidal.

La modulaciéon se consigue controlando bdsicamente dos parametros.
El “pitch” y el denominado factor de modulacion. El “pitch” se define como el
cociente entre el desplazamiento de la mesa en una rotacion del brazo y el
tamano de abertura del campo. Cuanto menor sea el “pitch” habra mas homo-
geneidad, pero mayor tiempo de irradiacion. Contrariamente a lo que sucede
en los sistemas de diagndstico, en terapia el “pitch” es menor de 0.5 y general-
mente estd comprendido entre 0.2 y 0.5. Con un “pitch” menor que 0.5 el voxel
es irradiado en mas de una rotacion, con lo que la resolucién en la direccién
longitudinal es mayor que la que produciria el ancho del campo. Debido a que
el haz no es paralelo se produce un artefacto dosimétrico (“Thread artifact”)
(Kissick et al. 2005). La figura 4 muestra en una isodosis superficial este efecto
para un“pitch”igual a 1.

El otro factor a tener en cuenta es el factor de modulacién: razén del tiempo
maximo respecto al tiempo promedio de las ldminas abiertas. A mayor factor
de modulacién la conformacién serd mejor, pero el tiempo de tratamiento sera
mayor. Cada ldmina cambia de posicion cada 7 grados. Cada lamina sélo tiene
dos posiciones abierta o cerrada. El tiempo de recorrido depende del periodo
de rotacion (T = 20 s, t7o= 392 ms). El tiempo de permanencia en una posicion
promediada en el segmento, define la intensidad del segmento.

120
100

60

zindex

40

20
150

150 .
100 50 x index

y index 50

Figura 4. Efecto de pérdida de dosis similar al roscado de un tornillo debido a la divergencia
del haz (“Thread artifact”). De Kissick et al. 2005.
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La formacién de la imagen se produce a través de la seial que recibe un
dispositivo lineal de detectores de xenén, alineado permanentemente con el
haz, que reciben la sefal una vez que ha atravesado el paciente. El dispositi-
vo de detectores es el utilizado en los antiguos escaneres de General Electric.
El sistema detector dispone de 738 canales con dos cavidades de ionizacion.
Estas cavidades estan llenas de gas xendn a una presion aproximada de 5
atmoésferas. Las cavidades estan divididas por una lamina de tungsteno de
0.32 mm. La longitud del septo es de 2.54 cm en la direccién del haz. Las cargas
producidas en dos cavidades adyacentes son colectadas juntas para dar la se-
Aal de un canal del detector. La separacién entre cada canal es de 1.21 mm. El
detector estd a una distancia de 135 cm. Dado que la proyeccién de la abertura
maxima del colimador en la direcciéon transversal es de 40 cm en el isocentro,
éste es el FOV. De los 738 canales solamente 540 son usados para adquirir ima-
genes. La curvatura del dispositivo de detectores es de 110 cm de radio, lo que
indica que esta ligeramente desalineado con respecto a la fuente .

Para la formacién de la imagen se utiliza una abertura de colimacion de
5mmy un pitch de 1, 1.6 y 2.4 para todas las variedades de imagen.

Los parametros de radiofrecuencia del acelerador son ajustados de manera
que nos proporcionen un haz de 3.5 MV, frecuencia de repeticion de pulso baja
y una menor emision. Un sistema DAS adquiere la sefial de las cdmaras de ioni-
zacion cada 3 ms. El pulsado de acelerador es controlado por el DAS de manera
que la lectura de los elementos del detector esté sincronizada.

El punto focal es préoximo a 2 mm de manera que la resolucién espacial que
puede conseguirse es préxima a la de un TC convencional.

Una vez adquiridos los datos, la resolucidn espacial estd ligada al tama-
Ao de la matriz. Este puede ser definido en tres pasos. El valor estandar es de
256 x 256 y tedricamente puede utilizarse cualquiera que éste definido me-
diante un valor entero sélo limitado por la frecuencia de Nyquist definida como
0.5 x tamafo de pixel. Asi, con una matriz de 512 x 512, tendriamos un tamafo
de pixel de 0.78 mm y el valor de la frecuencia de Nyquist seria 0.64 mm~"
Aunque tedricamente el tamano seleccionado puede ser indefinido, éste estd
limitado por la frecuencia de muestreo en la adquisicion de datos.

El limite de Nyquist para el muestreo es:

FNmuestreo = M/dS (1)

donde M es la ampliacion en el isocentro y ds es el ancho del haz de muestreo
gue depende del tamaro del detector y de la fuente.
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Con una fuente préxima a 2 mm el ancho del haz de muestreo es de
0.926 mm y la frecuencia de muestreo de Nyquist 0.91 mm~". Por tanto a partir
de una matriz de 737 x 737 no es posible mejorar la resolucién espacial.

3. Formacion de laimagen

En losinicios de la tomografia computarizada los algoritmos de reconstruc-
cién que se utilizaban eran los de retroproyeccion filtrada. Este sistema esta
basado en la suposicion de que cada pixel puede ser caracterizado por un pa-
rametro simple y, el coeficiente de atenuacién lineal, y que el logaritmo de la
medida es la integral de linea de p. El problema es que el haz no es monocro-
matico y ademds se endurece a medida que atraviesa el tejido y su energia
media se incrementa. Por tanto, no podemos atribuir condiciones de linealidad
en funcién del espesor absorbente. Esto da lugar a diferentes tipos de artefacto
y a sistemas de correccion o de mitigacion del efecto. A pesar de los sistemas
de correccion el ruido introducido hace perder las caracteristicas de contraste
especialmente cuando el nivel de fluencia foténica es bajo. Por ello es mejor re-
solver el problema mediante procedimientos iterativos tales como “Maximum
likelihood reconstruction” (Olivera et al. 1998) cuando se prevé una menor fluen-
cia. Ademas de potencialmente mejorar el ruido, permite facilmente correc-
ciones para reducir efectos de dispersion y difuminacién (“blurring”) en los
procesos de reconstruccién. Una modificacién de este tipo de algoritmos se
referencia como “Nuyts Transmission-MLAlgorithm”, o NT-ML (Nuyts et al. 1998)
y puede ser expresado en una ecuaciéon como:

Pt = kg S > dij®i 2)
! ? NP > dijo - exp(— Zg di,&ﬂf)

en la que el valor de n para cada pixel j en cada iteracion £, se relaciona con la
anterior modificaAndose en el valor expresado en el sumando, donde NP es el
numero de pixeles en cada dimensién de laimagen y a representa un factor de
relajacién. Los valores d; json factores de ponderacion que tienen en cuenta la
influencia de cada pixel sobre el “rayo-suma”. El valor de ¢; representa la lectura

con el paciente para cada incidencia ¢ 0 con una referencia en aire ¢o.

Este algoritmo ha funcionado de forma mas eficaz que otros de las mismas
caracteristicas. A pesar de ello en los sistemas comerciales se mantienen los
algoritmos de retroproyeccion filtrada.
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4, Sistema de registro y fusion

Una de las ventajas de disponer de un sistema de imagen dentro de la uni-
dad de tratamiento es la facilidad de disponer de procesos de colocacion del
paciente en la unidad, guiados por la imagen, que nos aseguren que los volu-
menes de interés se mantienen dentro de la geometria que se diseiié y acepto
en la planificacién. El cuerpo humano es un sélido muy poco rigido que sufre
alteraciones por deformacion de su estructura al situarse en la unidad de trata-
miento, cambios de volumen por modificaciones de los volumenes de interés
debido a los efectos de la radiacién o a la propia enfermedad y movimiento
internos de érganos motivados por el funcionamiento fisiolégico de los mis-
mos, que pueden ser ciclicos (respiracion, movimiento cardiaco, etc.) o com-
pletamente aleatorios, como los que se derivan, por ejemplo, de cambios de
posicion por llenado de érganos, como vejiga o recto. Los cambios de posicidn
de unos o6rganos, afectan a la situacion relativa de otros e incluso el sistema
6seo, verdaderamente rigido, tiene infinidad de posibilidades de cambios de
posicién a través de las articulaciones, que permiten su movimiento. La varia-
cién de los cambios es muy amplia y su importancia depende de la situacién
de los volimenes y sus propias caracteristicas de arquitectura radiobioldgica.

Los cambios de posicion tratan de reproducirse y minimizarse de acuerdo a
las instrucciones que se fijan en la puesta en tratamiento para reproducir la ad-
quisicién de datos previos a la planificacién. De manera, que la primera linea de
control de calidad esta en el propio disefio de los tratamientos, que deben ser
lo mas facilmente reproducibles entre las diferentes posibilidades existentes e,
inmediatamente, el entrenamiento del personal de forma que entienda dénde
estan los puntos criticos en la reproducibilidad y los niveles de riesgo. Por otro
lado, las condiciones psicofisicas del paciente unidas a los efectos particulares
de la patologia hacen que la colaboracién del paciente dificulte las tareas de re-
produccion de la posicion. Los sistemas de inmovilizacion tienden a minimizar
este efecto incluso con una minima colaboracién del paciente.

Con estas premisas por delante, la nueva radioterapia guiada por la ima-
gen nos debe proporcionar la visualizacion, suficientemente objetiva y precisa,
para poder tomar decisiones sobre los cambios producidos entre fracciones y
dentro de una fraccion. Las imagenes que proporcionan los sistemas pueden
ser planares o tomogréficas y pueden ser hechas con baja energia o con alta
energia. El contraste y el ruido son los elementos mas limitantes ya que la reso-
lucién espacial depende mas de las condiciones geométricas del foco y de las
propiedades del detector y sistemas de reconstruccion. Estas imagenes, reali-
zadas con la mismas condiciones geométricas que el tratamiento requieren un
conjunto de herramientas que nos permita cuantificar la falta de coincidencia
de los patrones geométricos que muestran.
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En el caso de la Tomoterapia se pretende que estas herramientas se ha-
gan en base a imagenes tomograficas adquiridas en las condiciones de trata-
miento y luego un software de fusién nos permite determinar los cambios que
deben realizarse en las seis variables que constituyen los grados de libertad
(traslaciones y rotaciones) del sélido (paciente) que en su forma elemental con-
sideraremos rigido.

El algoritmo utilizado para realizar la fusion entre las imagenes kV y MV es
el de“Informacion Mutua”. Este sistema estd basado en el andlisis de la cantidad
de informacion compartida en el registro de las dos imagenes. Utiliza el con-
cepto de entropia definido como:

H(A)= - p(a)-logp(a) 3)

donde a representa los valores que toma la variable aleatoria A y p(a) la pro-
babilidad del valor a.

La entropia es un concepto relacionado con la medida de la incertidum-
bre sobre el valor de una variable aleatoria y el desorden de su distribucién de
probabilidad. Cuando todos los valores tienen igual probabilidad el valor es
maximo. Si la variable puede tomar una serie de valores con mayor probabili-
dad que otros la incertidumbre de conocerla sera baja y su entropia también.

Para emplear este concepto en el registro de imagenes se utiliza el concep-
to de entropia conjunta, que mide la cantidad de informacion que tenemos en
dos imagenes cuando son observadas conjuntamente y se define como:

H(A7 B) = Zzp(av b) ) logp(a,b) (4)

El concepto de entropia conjunta se puede visualizar si se realiza un histo-
grama acumulado conjunto de las imagenes A y B. Esto es una representa-
cidén en un sistema cartesiano del conjunto de puntos con un nivel de intensi-
dad de gris dependiendo del nimero de veces que un véxel de intensidad a en
laimagen A coincide con un voxel de intensidad b en la B.

Asi los puntos del histograma serdn oscuros si hay pocas coincidencias
y brillantes si hay muchas. Alineadas las imagenes al disminuir el nimero de
coincidencias, los niveles de intensidad se dispersan en el histograma y el nu-
mero de regiones oscuras aumenta.

Si las imagenes estan alineadas, como todos los voxeles coinciden presen-
tan puntos brillantes. Si son idénticas estardn en una linea recta coincidente
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con la bisectriz. Si las imagenes no estan alineadas, se utiliza la entropia con-
junta para cuantificar esta dispersién. Cuanto mayor sea la dispersion en el his-
tograma conjunto mayor serd la entropia conjunta.

La informacion mutua permite encontrar una transformacion que mini-
mice la entropia conjunta concentrando los valores del histograma y se define
como:

I(A,B) = H(A) + H(B) — H(A, B) (5)

Esta definicion se interpreta considerando la informacién mutua como la
cantidad de informacién que no es exclusiva de las dos imagenes. Cuando se
suman las entropias por separado de A y B hay informacién compartida (mu-
tua) que se mantiene cuando se resta la entropia conjunta. La maximizacion de
la informacién mutua minimiza la entropia conjunta.

5. Algoritmo de utilizacion de la imagen fusion

La utilizacién de la imagen en el proceso de tratamiento proporciona varios
mecanismos para la toma de decisiones previos a la ejecucion del tratamiento.
El esquema general del proceso es el indicado en el esquema adjunto (Figura 5).

CALCULO Planificacién Dosimetria

SR MINIHA CES Inversa Fisica

Puesta en
Tratamiento
Fusion
= Imagenes
Posicion CT-MV

Correcciéon

Imagen Mv

Ejecucion Ultima
Tratamiento Sesién

FIN

Figura 5. Esquema general del proceso tomoterapico.
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Se parte de las imagenes obtenidas mediante un TC-kV convencional, que
son transferidas al sistema de planificacion de la tomoterapia. En él, se definen
los volumenes de interés a irradiar o proteger. Se disefian los minihaces que
participaran en el proceso de optimizacion y se establece la estrategia de opti-
mizacién mediante la planificacién inversa. El resultado optimizado y aceptado
es transferido, para su célculo, a un maniqui sobre el que se realiza una verifica-
cién dosimétrica de la distribucion del campo de radiacién. Esto asegura que
el sistema proporciona la distribucion espacial de fluencia que se aplicara al
paciente en cada sesion y que el planificador calcula, al menos en un maniqui
homogéneo la dosis absorbida como nos muestra en los resultados. En el mo-
mento de la puesta en tratamiento, se realiza una tomoimagen (MV) y median-
te la técnica de fusidn descrita, se analiza la congruencia de ambas imagenes
en todos los cortes con visualizacion transversal, sagital y coronal. La manipu-
lacion manual o automatica de los seis grados de libertad, 3 traslaciones y 3
rotaciones necesarias para hacer coincidir los dos conjuntos de imagenes, nos
definen la discrepancia de las superficies externas y los volimenes internos
con respecto a los planificados.

La fusion automatica utiliza un método de reduccion selectiva de la tasa de
muestreo (down-sampling), para definir que pixeles utilizara en la fusion. Esta
reduccion puede ser:

- Imagen completa, mediante el sistema de informacién mutua sin umbral

- Umbral de deteccion de hueso para pixel cuya densidad es mayor
que 1.1 g/ cm?

- Umbral para identificar hueso y tejido para pixeles con valores de
densidad 0.3 g/ cm?

Una vez definidos los pixeles sobre los que va a actuar el programa se apli-
ca un sistema de reduccion de la tasa para definir la cantidad que intervendran
en el proceso. Realizada la fusion se corrigen las discrepancias a través de:

Translaciones solamente.

- Traslacionesy giro en el eje de giro del acelerador (“roll”)

- Traslacionesy giro en el eje de giro perpendicular al plano de la mesa
("yCIW”)

- Translaciones + “roll”+"yaw”

Translaciones + los tres giros

Ademas, el sistema permite la superposicion del conjunto de contornos
dibujado en la imagen kV y la distribucién de dosis absorbida calculada .De
esta manera y cuando los desplazamientos son minimos el operador puede
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hacerse una idea de la validez del célculo en relacién con la posicion relativa de
los érganos de interés con la distribucion de dosis.

Aceptadas las correcciones pueden ejecutarse algunos movimientos de
forma automatica y otros no, por ejemplo el “yaw”y el “pitch” (Figura 6).

D o m—

Figura 6. Pantalla de visualizacién de la fusién kV-MV con las herramientas correspondien-
tes. De Radiofisica IMO.

6. Control de calidad del sistema de imagen

6.1. Pruebas de seguridad: estabilidad e integridad

La operacion de cualquier dispositivo que genere radiaciones ionizantes
implica la existencia y consiguientemente la comprobacién de las seguridades
de funcionamiento del sistema que impidan dafos para el paciente, los opera-
dores y el publico en general.

6.1.1. Mesa de Tratamiento

Objetivo La disposicion de la mesa de tratamiento en una ins-
talacion finalizada es el sistema de referencia hacia el
que hay que orientar todas las demas determinaciones
y esto por varios motivos:
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Método

Periodicidad

Tolerancia

La mesa debe estar situada de tal manera que los planos
en los que se definen los desplazamientos de la misma
estén orientados de acuerdo a la posicién del sistema
de coordenadas definido en la sala. Por tanto las direc-
ciones de los movimientos de translacion definen en
realidad el sistema de coordenadas de la unidad.

La mayor parte de las pruebas que se realicen para com-
probar la geometria de irradiacion y el desplazamiento
se realizan teniendo como soporte la mesa de trata-
miento.

Comprobar que la mesa esté nivelada y situada de for-
ma coherente y que las direcciones de desplazamien-
to son correctas a lo largo de todos los rangos de estos
desplazamientos.

La mesa permite movimientos manuales y automaticos
motorizados y debe comprobarse que estos son correc-
tos en direccion, sentido y médulo de desplazamiento.
Es decir ortogonales.

Ademas deberad comprobarse como le afectan las de-
formaciones del tablero cuando se sitien encima de la
mesa elementos de diferente peso, volumen y forma y
en que parte del mismo se situen.

Semanal.

Los desplazamientos deben ser inferiores a 1 mm.

6.2. Pruebas geométricas y mecanicas

6.2.1. Sistemas de centradores laser

Objetivo

Uno de los primeros procesos en un programa de ga-
rantia de calidad en Tomoterapia es la comprobacién o
determinacion de las referencias sobre las que va a estar
definida la geometria de irradiacion.

El sistema dispone de dos referencias laser: una fija y
una movil. La referencia fija esta definida por dos lase-
res que visualizan rectas contenidas en los planos XY
e YZ y que se cruzan en un punto donde definimos el
isocentro de la maquina. El punto esta desplazado 70
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Método

cm fuera del plano de giro del acelerador, para permitir
trabajar sin la molestia de hacerlo dentro del tunel de la
maquina. Esta referencia esta definida igualmente en el
sistema de planificacién y debe coincidir con la misma
en los planos que definen el isocentro y ejes en el TC.

El sistema movil esta definido también por dos rectas
que definen un punto cuya posicion relativa con respec-
to al laser fijo nos indica la posicion relativa del paciente
o del maniqui de manera que podamos reproducir esta
posicién de forma repetible. Las lineas que definen los
laseres méviles se situan en referencias definidas sobre
la superficie del paciente o mediante sistemas fiducia-
rios asociados a él (Marcos estereotaxicos, moldes, etc.).

Debido a que cada par de laseres define planos distin-
tos con un eje en comun, debe en primer lugar buscarse
la concordancia de las direcciones que definen los ejes
de coordenadas y el punto de interseccién. Por ello de-
beran definirse tres pruebas independientes:

Concordancia del origen de coordenadas o isocentro.
Paralelismo de los ejes.

Rotacidn relativa de los planos definidos por estas rec-
tas para que sean en su caso ortogonales al plano que
definira el giro del sistema mecanico que contiene el
mecanismo de irradiacién.

Situar sobre la mesa del equipo un conjunto de laminas
de plastico perfectamente homogéneas niveladas con
un nivel de precision (se puede disponer de un dispositi-
vo con dos laminas en cruz perfectamente ortogonales
y que se ancle en la mesa del equipo de manera que sea
perfectamente ortogonal con la misma. En realidad, los
planos que definen el sistema de coordenadas deben
estar situados de forma relativa para que las direcciones
de los mismos sean paralelas a los desplazamientos de
la mesa).

Se procede a nivelar el dispositivo y se actua sobre el
sistema de definicion de las lineas del laser para que
coincidan con las marcas definidas por el dispositivo.
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Periodicidad

Tolerancia

Una vez realizada la concordancia de un diedro se reali-
za con el mismo procedimiento la del otro hasta que el
triedro esté perfectamente definido.

Una vez finalizado se ejecuta por el mismo procedi-
miento el posicionamiento de los laseres moviles.

Comprobar que los laseres méviles responden a los des-
plazamientos correctamente en direccion, sentido y mo-
dulo de desplazamiento con respecto a los laseres fijos.

Diaria.

<1 mm.

6.2.2. Sistema de colimacion. Alineamiento de componentes

6.2.2.1. Coincidencia del eje del haz y el eje del colimador primario

Objetivo

Como se ha comentado previamente el sistema de ace-
leracion es compacto de manera que la pieza que lo for-
ma debe estar perfectamente alineada con el blanco y
con el sistema de colimacién que son piezas también
independientes.

Las mandibulas del colimador que define el ancho del
campo en la direccion Y (paralelo al desplazamiento
longitudinal de la mesa) se mueven pivotando sobre un
punto que se encuentra 50 mm detras de la posicién
del blanco. El blanco define un recta que pasa por él y
es perpendicular al plano de la mesa. De esta manera,
al pivotar el conjunto la emisién de radiaciéon que deja
pasar una pequefa abertura simétrica a ambos lados
del eje del la abertura, modificara de forma sensible la
fluencia que pueda observarse en el plano de la mesa.
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Figura 7. Determinacidn de la localizacion del eje del haz y coincidencia con el eje del coli-
mador, mediante localizacion del punto maximo de fluencia recogido con una camara cilin-
drica. De Radiofisica IMO.

Método

Periodicidad

Tolerancia

Situando sobre el plano de la mesa una camara cilindri-
ca de 12 cm de longitud y 8 mm de didmetro, situada
paralela a la direccién del eje Y permite al mover el sis-
tema de colimacion sobre su eje que se vea una curva
similar a la de la figura 7 donde la posiciéon del punto
maximo de fluencia indicard que el eje del colimador
primario coincide con la recta que pasando por el blan-
co es perpendicular a la mesa de tratamiento.

Aceptacion y cambios del acelerador.

<1 mm.

6.2.2.2. Perpendicularidad del plano de giro del haz de radiacion con el
plano de la mesa. Alineamiento de la direccién Y del haz

Objetivo

Método

Una vez definido el eje del haz, sin ambigliedad, en re-
lacion al colimador primario debemos asegurarnos que
el plano de giro debe contener este eje.

Se sitda una pelicula a una distancia de aproximada-
mente 20 cm alejada del isocentro (100cm del foco)
y se selecciona un campo estatico con un tamano de
25 mm de abertura en la direccion Y y la mitad de las
l[dminas cerradas; estos es, se abren las laminas de la 1
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a la 32. Esto nos mostrara un hemicampo de radiacion
del maximo posible en la direccidon negativa del eje X.
Posteriormente se selecciona otro campo estatico a 180
grados con la misma abertura pero con las [dminas que
cubren el eje X positivo abiertas y la otras cerradas. Al no
estar la pelicula en el isocentro las proyecciones de am-
bos hemicampos tendran tamanos diferentes (Figura 8).
Comparando dos perfiles transversales observariamos
la falta de perpendicularidad con la rotacién. La figu-
ra 9 muestra la imagen y los perfiles medidos en una
prueba. En caso de falta de alineamiento se realiza un
desplazamiento asimétrico de la direccion y de las man-
dibulas hasta que el centro del haz tenga una minima
componente en la direccién Y.

Debe tenerse en cuenta que la posicion del plano de
corte es relativa tanto a la posicion del estativo que gira
como a la del colimador con respecto al mismo. Podria
pensarse que en vez de corregir los giros de posicion del
colimador este podriamos colocarlo paralelo a la mesa de
tratamiento o plano xy y corregir la posicion del estativo.

Plano de giro sin

Fuente perpendicularidad

Pelicula

Figura 8. Esquema del efecto sobre la pelicula en la determinacion de la perpendicularidad
del plano de giro del haz de radiacion con el plano de la mesa.

Es obvio que es mas facil cualquier correccion sobre la
posicion del colimador que modificar la posicion del
estativo. Se entiende que la construccion mecanica del
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estativo es lo suficientemente robusta para que una vez
colocada en su posicion de trabajo el plano de giro del
estativo es practicamente perpendicular al plano xy. Asi
pues, las pequenas diferencias que pudieran existir se
corrigen girando y desplazando las mandibulas de ma-
nera que el efecto de la mala alineacion en el giro sea
minimo.

Figura 9. Andlisis de la pelicula para la determinacion de la perpendicularidad del plano de
giro con la mesa. De Radiofisica IMO.

Periodicidad

Tolerancia

Objetivo

Método

Aceptacion y cambios del acelerador.

<1 mm.

La correccién o alineacion de un ancho de campo no
implica necesariamente que el movimiento simétrico
de las mandibulas en uso clinico sea correcto. Como he-
mos indicado el sistema se ofrece en general con tres
tamanos de campo (10, 25, y 50 mm). Una vez alineado
por el procedimiento anterior la posicion intermedia,
nos quedaria comprobar que ésta se mantiene para las
otras posiciones.

Situar en el plano del isocentro un pelicula y seleccionar
un tamano de campo de 50 mm en la direccién Y. Se se-
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Periodicidad

Tolerancia

lecciona un procedimiento que abra un conjunto de I3&-
minas en 2 6 3 grupos espaciados cada 7 ldminas apro-
ximadamente, y se realiza una exposicion. Sin mover la
placa se selecciona un campo de 10 mm en la direccion
del eje Y y se abre otro conjunto de grupos de ldminas
intercalados con las posiciones que anteriormente es-
taban cerrados y se realiza una nueva exposicion. El
resultado de la doble exposicion se veria como en la
figura 10.

Analizando diferentes perfiles en la direccion Y, se ob-
servara si los centros de ambos bloques coinciden lo
que indicaria a su vez que las mandibulas se estdn mo-
viendo simétricamente.

El procedimiento puede repetirse utilizando el tamano
de 25 mm.

(Se entiende que en el procedimiento anterior donde
se movieron asimétricamente las mandibulas para bus-
car la concordancia del haz en las posiciones 0 y 180
grados, una vez fijadas esas posiciones, las mandibulas
se mueven simétricamente a ambos lados. Por eso hay
que comprobar la posicién del centro en esta prueba).

Aceptacion y cambios en el acelerador.

Desplazamiento < Tmm.

Alineacion del centro del campo con la posicion
de las mandibulas

Figura 10. Patrén de imagen que se observard en la pelicula utilizada para observar el cen-
trado y simetria en la posicion de las mandibulas.
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6.2.2.4. Paralelismo de las mandibulas en plano XY

Objetivo Verificar si la posicion de las mandibulas o el plano de
corte coinciden estrictamente con el plano XY o esta
ligeramente girado con respecto a él, como ilustra la
figura 11.

Alineacion del plano de giro
y del colimador

Figura 11. Esquema de las desviaciones posibles entre el plano de corte y la situaciéon de
plano que forma el campo con las mandibulas.

Método Situar una pelicula en el isocentro y realizar una impre-
sion con una abertura de colimador de 50 mm en la di-
reccionY, con todas las ldminas abiertas. Posteriormente
realizar otra exposicién a 180 grados con una abertura
de campo de 25 mm.

El resultado de la doble exposiciéon se analizaria me-
diante la obtencién de perfiles en la direccion Y aambos
extremos de los campos.

Periodicidad Cambios en el acelerador.

Tolerancia <1 mm.

6.2.2.5. Alineamiento del sistema detector-mandibulas

Objetivo Una vez que la posicion del colimador ha sido defini-
da debe de comprobarse la alineacién con el sistema
detector. Se trata de observar que la sefial que recoge
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Método

#
i

Gas Cavities

2\

_

el detector es maxima cuando pivotamos el colimador
en la direccion Y. El procedimiento es similar al que se
ha descrito para observar la posicion simétrica del coli-
mador respecto al eje del haz. En este caso se analiza la
sefial que proporciona el sistema detector.

Se desplaza la mesa en direccion longitudinal de mane-
ra que deje espacio totalmente libre al haz de radiacion
entre el foco y el sistema detector.

Se define un procedimiento estatico con todas las 1a-
minas abiertas y la maxima abertura de colimacion y
ambas mandibulas abiertas que serd tomado como de
referencia. Se recoge la sefal que proporciona el siste-
ma detector.

Se definen un conjunto de procedimientos estaticos
asimétricos en ambas direcciones del eje Y, y a la misma
distancia del centro, de manera que la sefal se reduzca
un porcentaje significativo del maximo.

El resultado serd un conjunto de sefales como las de las
figuras 12y 13.

= Photon Source

Focus Point Transverse (IEC-x) Beam Profile

fi B
SOTTTEL:
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Figura 12. Sefales obtenidas con el conjunto de detectores comparadas con la obtenidas
en un tanque de agua Y utilizadas para ver el alineamiento del sistema detector con el cam-
po definido por las mandibulas. De Radiofisica IMO.
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Analizando la concordancia de los perfiles que estén
igualmente separados del centro podemos conocer si
existe un centrado del haz. Probablemente deba hacer-
se una matriz con los datos para tratar de analizarlos nu-
méricamente mejor en caso de que el desplazamiento
no pueda inferirse directamente de la observacion de
los perfiles obtenidos.

T&G DATA (AVERAGED)

Wﬁ'.'I'.',‘r.'r#:mr'rﬁ;.'ﬂ'-'.'|\w,‘1.‘si'il-'{.'[t;;rm;alwi‘

100.0 200.0 300.0 400.0 500

DAS CHANNEL

Figura 13. Centrado del MLC mediante el sistema de detectores.

Periodicidad

Tolerancia

Cambios de acelerador o modificaciones de la posicion
del multildmina.

En la direccién transversal (Eje X) la tolerancia debe ser
del orden de los 2 mm y en la direccion Y el centro del
sistema detector debe estar dentro de 5 mm del eje
del haz.

6.3. Calidad de laimagen

6.3.1. Visor de imagenes

Objetivo

Las imagenes que se obtienen con un equipo de tomo-
terapia se relacionan con el sistema laser a través de un
visor de imagenes del que dispone tanto la pantalla del
planificador como del operador. Una de las primeras ne-
cesidades es comprobar que el centrado de los laseres
se corresponde con la imagen adquirida.
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Método

Para verificar esto se utiliza un dispositivo cilindrico que
puede nivelarse y que tiene identificadas los ejes en los
extremos del tubo de manera que al centrarlo con los 13-
seres en las posiciones correspondientes se sitla dentro
del sistema de coordenadas definido para la maquina.
Se realiza una imagen. En la imagen obtenida se obser-
vara el objeto que representa el centrado (Figura 14).

Figura 14. Comprobacién de la representacion en el visor de imégenes del sistema de coor-
denadas. De Radiofisica IMO.

6.3.2. Uniformidad en un medio uniforme

Objetivo

Método

La verificacidon de la distribucion de numeros CT es
fundamental ya que de ello depende parte del proce-
so de calculo. Para observar la capacidad del sistema
de reproducir las caracteristicas del material del que se
pretende realizar una imagen se utiliza un maniqui de
material uniforme como puede ser un cilindro de agua
o de un material de fabricacién homogénea.

Disponer de un maniqui cilindrico de agua o material
equivalente que posea una alta uniformidad en su
construccion.

Se realiza una adquisicion de imagenes para un “pitch”
determinado y un tamafio de matriz.
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En la imagen adquirida se selecciona una ROI de apro-
ximadamente 2 cm de didmetro sobre la que se deter-
mina el valor medio del numero CT, colocando la ROI
en cuatro puntos periféricos, a 1 cm hacia el interior del
maniquiy en el centro de laimagen (Figura 15). Se com-
paran los valores medios del nimero CT.

Tolerancia: < 25 HU diferencia

Figura 15. Uniformidad. De Radiofisica IMO.

Definimos la uniformidad como la diferencia maxima
entre los valores medios en las zonas periféricas y el
central. Esto podemos expresarlo como porcentaje del
valor central. También podemos definir un “indice de
Uniformidad” como:

IU=1[1—-(Lmax—Lmin) / (Lmax + Lmin)] x 100 ©)

El proceso se debe repetir para otros “pitch” y tamanos
de matriz.
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Figura 16. Procedimiento de verificacion de la uniformidad. De Radiofisica IMO.

Periodicidad

Tolerancia

Anual.

No debe existir una diferencia en los valores periféricos
con respecto al central en mas de 25 unidades.

6.3.3. Ruido de Imagen

Objetivo

Una imagen tomogriéfica de un objeto uniforme mues-
tra variaciones aleatorias y sistematicas en los nimeros
CT alrededor de un valor medio.

El ruido es la parte de la imagen que no lleva informa-
cién pero que se anade a la sefal modificAndola. Esta
sefal es aleatoria y afecta a los valores de los numeros
CT. El origen es complejo y esta implicito el propio me-
canismo de emisién. Asi distinguimos el ruido electré-
nico del ruido cuantico. Cuando se sobrepone sobre la
imagen una sefal no informativa sistematica hablamos
de “artefactos”. El efecto en la imagen es establecer un
limite inferior a la deteccidn del contraste que puede
detectar un observador.

El ruido se mide con la determinacion de la desviacion
tipica de los valores CT en un maniqui homogéneo.

240



Capitulo 8
Tomoterapia

Método Adquirir una imagen de un maniqui cilindrico de agua
o de un material equivalente homogéneo, para un ta-
mafno de matriz'y “pitch” determinado. Seleccionar en la
imagen una ROl que cubra practicamente toda la ima-
gen centrado en el maniqui. Realizar una estadistica y
determinar la desviacion tipica 6 o7

Expresar el ruido como porcentaje del coeficiente de
atenuacion efectivo del agua 4, mediante la siguien-
te expresion:

Ruido = ocp - CS - 100/ fagua (7)

donde CS, factor de escala de contraste, representa el
cambio del coeficiente de atenuacion efectivo cuando
cambia el nimero CT en dos materiales conocidos.
Normalmente un material es el agua y otro un plastico.
Se expresa como:

CS - (Mplastico - ,uagua)/(CTplastico - CTagua) (8)

Debe tenerse especial cuidado con el muestreo que se
realiza que dependerda del tamafo de la ROl para que
esté de acuerdo con el criterio de Nyquist y no produzca
“aliasing” (Figura 17).

Figura 17. Medida del ruido en la imagen. De Radiofisica IMO.
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Periodicidad

Tolerancia

Anual.

Dentro de un 2 %.

6.3.4. Resolucion espacial de alto contraste

Objetivo

Corresponde a la capacidad que debe tener el sistema
de imagen para discriminar dos objetos que estan proxi-
mos sin que la imagen difuminada de uno de ellos altere
la capacidad de localizacién del otro. Depende de:

El ancho de abertura efectivo del detector en el isocen-
tro (A@ff).

El tamafo de punto focal.

La densidad de muestreo que de acuerdo con el criterio

de Nyquist debera ser menor que A /2, siendo la fre-
cuencia de Nyquistiguala 1/A4.

Conviene expresar la resolucién como el nimero de pa-
res de lineas por cm mas que por el tamafio minimo que
puede detectarse, la relacion entre ambos valores seria:

Objeto (mm) = 10/(2 - [Ip/em)) )

Método

El objetivo es determinar la capacidad de resolucion.

Existen dos sistemas para su determinacién uno subje-
tivo utilizando patrones de resolucion y el otro mas ob-
jetivo obteniendo la FTM ( Funcién de Transferencia de
Modulacién) en funcién de la matriz de reconstruccion
y del“pitch”

A. Prueba subjetiva.

Se debe disponer de un inserto con una resolucion co-
nocida, consistente en un conjunto de filas de huecos
realizados en un material acrilico. Cada fila dispone de
5 huecos cuyos centros estan espaciados una distancia
igual a dos veces el ancho del hueco. Cada fila esta se-
parada de las adyacentes 5 mm. El inserto se introduce
en un maniqui del mismo material. Los didmetros de los
huecos de cada fila son 1.75, 1.5, 1.25, 1.00, 0.75, 0.61,
0.5,y 0.4 mm, en los insertos comerciales (Figura 18).
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Escala de huecos desde 2 mm hasta 0.8 mm en pasos de 0.2 mm

M

Tolerancia: visualizacion de la linea de 1.6 mm

Figura 18. Maniqui para la medida de resolucién espacial de alto contraste. De Radiofisica IMO.

Se realiza una imagen para una matriz de reconstruc-
cién dada y un “pitch” determinado y se observa sobre
la imagen el valor de la fila de huecos que pueden ser
discriminados individualmente (Figura 19).

Fine

1.4 mm

Normal
0.35Ip/mm

Coarse

Figura 19. Medida de resolucién espacial de alto contraste. De Radiofisica IMO.
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B. Prueba objetiva

Disponer de un inserto con un hilo de tungsteno con
un didmetro de 0.4 mm. El inserto se introduce en un
maniqui de un tamano regular (25 cm de didmetro). Se
adquieren imagenes para diferentes tamafos de matriz
y de “pitch”. Con la matriz cubica obtenida promedian-
do la sefal de cada corte se determina una funcién de
dispersion lineal a partir de la cual podemos obtener la
FTM calculando la transformada de Fourier. Para la ob-
tencion de la funcion de dispersién lineal conviene utili-
zar el método de Nickoloff y Riley. (Nickoloff et al. 1985 ).
La figura 20 muestra curvas de FTM obtenidas para dife-
rentes tamanos de matriz por Meeks (Meeks et al. 2005).

—a— 256 Matrix, 1.6 Pitch
—=— 512 Matrix, 1.6 Pitch
—e— 268 Matrix, 1.6 Pitch

T T T T
0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 035 04 045 0.5
Spatial Frequency (Ip/mm)

Figura 20. Curvas FTM para un equipo de tomoterapia para diferentes matrices y un “pitch”
de 1.6 (Meeks et al. 2005).

Pueden obtenerse las curvas FTM partiendo de la funcion
escaldén cuyo dispositivo experimental es mas simple. Se ob-
tiene un perfil de la funcién escalén y a partir de él se puede
obtener la funcién de dispersion lineal. El proceso se com-
pleta como se ha indicado anteriormente (Figura 21).
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Resolucion de alto contraste
1,2 4
1
0,8 7
FTM
0,6 7
0,4

0,2

0 T T T ™ 1
0 0,1 0,2 0,3 04 05

Figura 21. Medida de la FTM a partir de la funcion escalén. De Radiofisica IMO.

Periodicidad

Tolerancia

6.3.5. Contraste
Objetivo

Dada la dificultad de obtener un ajuste adecuado de la
funcion de dispersion el método subjetivo se presenta
como el mas conveniente para la pruebas de control de
calidad.

Anualmente y tras cambios en el acelerador.

Debera poderse resolver un patrén hasta las 0.3 pl/mm
o discriminar un hueco, préximo a 1.6 mm de didmetro.

Una de las principales ventajas de los sistemas tomo-
gréficos es su capacidad para discriminar imagenes
cuyo contraste es bajo. De forma general podemos
definir el contraste como la diferencia en el promedio
de los numeros CT de dos regiones adyacentes de la
imagen. En el caso de la Tomoterapia estd caracteris-
tica cobra mucha importancia debido a que la fuente
es de alta energia. Sabido es que el contraste es muy
dependiente de la energia. A medida que la energia
disminuye la capacidad de contrastar aumenta; esto
es debido a la variacion del coeficiente de atenuacion
con la energia. En el caso de la Tomoterapia existe una
proporcionalidad entre los nimeros CT y el coeficiente
de atenuacion lineal.
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La visibilidad del bajo contraste esta limitada principal-
mente por las caracteristicas del ruido. El contraste es
por tanto dependiente de la dosis absorbida recibida
(Figura 22).

BEARG LD Wedeia Lafifinti B804

Figura 22. Efecto de la dosis absorbida en el contraste. De Radiofisica IMO.

Método

Es una prueba subjetiva puesto que un conjunto de
observadores que analicen la capacidad de discriminar
objetos con contraste muy similar estd influenciado por
consideraciones psicofisicas dificiles de cuantificar.

Disponer de un maniqui con diferentes insertos repre-
sentando a diferentes valores de contraste. Cada inserto
de una longitud aproximada de 6 cm dispone de un con-
junto de cavidades de diferente diametro (25, 20, 15, 10,
7y 3 mm), caracterizados por disponer de diferentes den-
sidades muy préximas. Las cavidades se llenan de aire,
aguay soluciones azucaradas de distinta concentracion.

Se realiza una imagen con una matriz de 512 x 512 y
“pitch” 1 (Figura 23).
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OOOOD°

Figura 23. Maniqui de resolucién de bajo contraste. De Radiofisica IMO.

Varios observadores de forma independiente determi-
nan el objeto mas pequeno visible. Se utilizan los si-
guientes criterios:

1. Se debe cumplir un criterio de certeza del 50% para la
perceptibilidad.

2. La estima para los tamafnos de hueco resolubles puede
ser interpolada entre los patrones disponibles.

3. Las condiciones de visién son determinadas para cada
observador.

4. La posicion de los huecos es conocida por el observador.
Se realiza la media de los valores y la desviacién tipica.

Se representa graficamente el didmetro visible en fun-
cién del porcentaje de la densidad electrénica relativa al
medio del entorno (“background”). Estas son las curvas
denominadas curvas contraste-detalle en la figura 24
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187
16

Didmetro (mm)
oo
I

Curva contraste-Detalle

T 1
20 40 60 80 100 120

% de diferencia de densidad electrénica

Figura 24. Curva contraste-detalle, para la medida de la resolucion de bajo contraste. De

Radiofisica IMO.

Periodicidad

Tolerancia

Anual y cambios del acelerador.

Visualizacién de objetos de 3.5 mm con un 3 % de
contraste.

6.3.6. Linealidad del contraste. Calibracion de los nimeros CT

Objetivo

La variacion del contraste es una funcion de la densidad
y del coeficiente de atenuacién lineal del material. En
muchas situaciones conviene saber la capacidad que
tiene el sistema para discriminar contraste en funcién
de estos pardmetros y ademads su relacién con la densi-
dad electrénica nos permite efectuar célculos de la do-
sis absorbida.

La metodologia usada es la determinacién del nimero
CT en funcién de estos parametros mediante la reali-
zacién de imagenes de un maniqui de caracteristicas
conocidas (Figura 25).
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Figura 25. Maniqui con insertos de densidad electrénica relativa conocida. Se muestra la
variacién de la densidad electrénica con respecto al nimero MV CT. De Radiofisica IMO.

Método

Periodicidad

Tolerancia

Realizar una imagen de un maniqui con un conjunto de
insertos de 2.5 cm de didametro cuya densidad y coefi-
ciente de atenuacion lineal sea conocido (Figura 25).

Disefar una ROl suficientemente grande dentro de cada
inserto que permita realizar una estadistica aceptable.

Representar los numeros CT en funcion de la densidad y
del coeficiente de atenuacion.

Comprobar la linealidad de la relacién.
Anual y después de cambios del acelerador.
Discrepancia menor que 30 HU para agua.

Discrepancia menor que 50 HU para hueso y pulmon.

6.3.7. Control de calidad del software de fusion

Objetivo

Las aplicaciones de que dispone la Tomoterapia estan
dirigidas a poder tomar decisiones sobre la posicion
de estructuras que son susceptibles a cambios inter-
fraccion no importa cudl sea la causa. Es necesario, por
tanto, verificar el desempeno tanto de las herramientas
manuales como automaticas que nos permiten hacer el
registro y la fusién de dos grupos de imagenes, las obte-
nidas en el tomdgrafo, utilizando kV y las obtenidas con
la Tomoterapia de MV.
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Método

Para ello se utiliza un maniqui (Maniqui SEFM para con-
trol de calidad en planificadores), que disponga de ele-
mentos geométricos volumétricos objetivos de manera
que pueda apreciarse la concordancia de las estructu-
ras y observar sin ambigiiedad los desplazamientos ne-
cesarios para la mismay los giros (Figuras 26 y 27).

Realizar un TC-kV al maniqui e introducirlo en el sistema
de planificacién en una posicién conocida con respecto
a las coordenadas del laser del TC y unas rotaciones de-
finidas mediante marcas fiduciarias externas.

Realizar tres traslaciones y tres giros de valor conocido
relativos a la posicién en la que se ha realizado el TC-kV
Marcar sobre el maniqui las proyecciones de los laseres.

Realizar una planificacion definiendo la posicién de los
laseres de referencia en la que se realizé el TC-kV y trans-
ferir dicha planificacién a la unidad.

Figura 26. Maniqui de fusién. Detalle del registro previo de los dos tipos de imagenes. Se
muestran las rotaciones. De Radiofisica IMO.
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Figura 27. Maniqui de fusion. Visién sagital. Se observa la posibilidad de realizar el registro
de forma objetiva. De Radiofisica IMO.

Situar el maniqui en la mesa de tratamiento de manera
que los laseres coincidan con las marcas proyectadas,
después de ejecutar las traslaciones y los giros conoci-
dos correspondientes. Realizar una tomoimagen.

Realizar el registro de ambas imagenes y observar los va-
lores de correccion que ofrece la aplicacion (Figura 28).

= S rd 4

ol ]

|

f

P W e— ] - g a

Figura 28. Detalle de la aplicacién de registro y fusion de la Tomoterapia. De Radiofisica IMO.
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Comprobar con los valores tedricos establecidos.

Realizar el proceso de forma independiente: solo trasla-
ciones, solo giros con cada angulo, combinaciones sim-
ples de traslacién y giro, etc.

Verificar la discrepancia de la posicion de la distribucién de do-
sis absorbida con respecto al PTV definido en la planificacion.

Periodicidad Semestral y después de cambios tanto en el TC como en
la Tomoterapia.

Tolerancia Distancia entre dos puntos homélogos menor de 2 mm.

7. Dosimetria MVCT

Uno de los aspectos criticos de la utilizacion de la tomoterapia es el au-
mento de la dosis absorbida, sobre la que recibe el paciente debida a su plan
de irradiacion, como consecuencia del nimero de imagenes que se utilizan
posicionamiento diario del paciente. Por lo tanto, la determinacién de la dosis
absorbida adicional en los procedimientos de imagen es fundamental, ya que
puede ser un factor limitante.

La valoracion y limitaciéon del uso de los procedimientos de imagen para
la colocacion del paciente, es una soluciéon de compromiso que depende de la
dosis absorbida y de la fiabilidad en la repetibilidad de la posicién. Sin embar-
go, el movimiento interno de érganos ha demostrado la necesidad de utilizar
un procedimiento de registro y fusién para cada sesion de tratamiento. Varias
publicaciones demuestran que puede conseguirse un contraste aceptable
para el tejido blando con una dosis absorbida promedio multiescaner entre 1
y 3 cGy. La dosis multiescaner promedio (MSAD) se define como la dosis resul-
tante de la realizacién de un conjunto de cortes tomogréficos, medida median-
te una camara de ionizacién colocada en el centro de un maniqui y realizando
un procedimiento de adquisicion de imagenes del maniqui completo. De esta
manera se pretende incorporar en cada corte no solamente la radiacién directa
de la fuente sino también la radiacion dispersa.

Por otro lado, ésta es una dosis puntual en el centro del maniqui y variara
cuando el punto se aproxime a la periferia del contorno del paciente, asi como
su distribucion espacial y la posibilidad de que pueda la distribucién dosimé-
trica ser anadida a la distribucion generada por el haz terapéutico; por ello es
necesario caracterizar el haz para poder estimar la dosis absorbida y su distri-
bucién en el paciente cuando se toman las imagenes previas al tratamiento.

El procedimiento se lleva a cabo a través de los siguientes pasos:
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1. Determinar las caracteristicas energéticas de haz a través de las curvas
porcentaje de dosis en profundidad (PDP).

2. Situar un maniqui cilindrico homogéneo con una cdmara centrada en el
mismo y realizar un procedimiento de imagen para un “pitch“igual a 1.

3. Estimar la dosis absorbida promedio.
4. Repetir para otros “pitch".

5. Realizar la prueba de contraste en funcion de la dosis y estimar la pérdida del
mismo de acuerdo a una disminucién de la emisién del haz de exploracién.

La caracterizacién comienza por la determinacién de las caracteristicas
energéticas del haz que nos permitan aplicar los parametros de obtencién de
la dosis absorbida. Un método simple consiste en determinar para un campo
estatico el PDPy a partir de aqui el indice de calidad del haz.

Las caracteristicas geométricas del haz hacen que sea especialmente com-
pleja su caracterizacion ya que tiene un tamafio de 4 mm x 400 mm.

Se miden curvas de rendimiento en profundidad para distintos tamarnos
de campo desde 50 x 400 mm, hasta el valor nominal del campo que se utiliza
para la realizacién de las tomoimagen. El autor del capitulo realizé las medidas
con una cdmara A1SL, Standard Imaging y fueron tomadas punto a punto. Las
figuras 29(a) y 29(b) muestran los PDP para diferentes tamanos de campo. Esto
permite extrapolar al tamafio de campo de la tomoimagen los defectos me-
trolégicos que pudieran producirse y determinar de esta manera el indice de
calidad equivalente para obtener los parametros dosimétricos.

PDP Tomoimagen

1,24
+ Campo 50 x 400
T » Campo 30 x 400
Campo 25 x 400
x Campo 20 x 400
0,8 « Campo 10 x 400
o Campo 5 x 400
o
£ 06"
0,44
0,24
0 v v v v y
0 50 100 150 200 250

Prof (mm)

Figura 29(a). PDD de la tomoimagen para diferentes tamafios de campo. De Radiofisica IMO.
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PDP Tamafio de campo

12
1 e e e e
.
— " +10mm
0,8
=30 mm
06 50 mm
a ' W" x100mm
a X 150 mm
04 0200 mm
—t ¢ * v
02— ——e—*
0 T T T T T )
0 10 20 30 40 50 60

Tamafno de campo

Figura 29(b). PDD de la tomoimagen para diferentes tamafios de campo. Variacién con la
profundidad. De Radiofisica IMO.

La observacion de la figura nos muestra el porcentaje de dosis a la profun-
didad de 10 cm convertido a una distancia foco superficie de 100 cm de 0,55
que equivaldria a un haz de aproximadamente 3.5 MV de energia nominal.

Se miden perfiles del haz estatico mediante dosimetria fotografica a una pro-
fundidad correspondiente al isocentro de la maquina en un maniqui rectangular.
Se observa el efecto de la energia comparado con el haz terapéutico (Figura 30).

Perfil transversal
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-300 -200  -100 q 100 200 300

20
O
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/
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<

H
D

Tasa de fluencia energética relativa

Distancia al eje

Figura 30. Perfiles transversales de la tomoimagen y el terapéutico, observandose el efecto
de la energia sobre el perfil. De Radiofisica IMO.
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Se mide el perfil longitudinal para una rotacién completa sin movimiento
de mesa en dos posiciones diferentes. Por un lado en el eje central y por otro en
la periferia del maniqui. Los resultados se muestran en la figura 31.

Perfil rotacion completa
1,200

1,000-% —e— Central
—a— Periferia

0,800

%

0,600

0,400 7

0,200 7

0,000 T T T T
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Distancia (cm)

Figura 31. Perfiles longitudinales para una rotacién completa. Central y periférico. De
Radiofisica IMO.

De acuerdo con ello se determina la diferencia de dosis absorbida con la
mesa estética para diferentes posiciones desde la periferia superior del mani-
qui hacia la mesa y observa el efecto de atenuacion de la mesa. Las medidas se
repiten a 90 y 45 grados y se concluye que la distribucién de dosis absorbida
es practicamente circular en el plano central del maniqui, aumentando la dosis
del centro a la periferia.

La determinacion de la dosis absorbida promedio se hizo para diferentes
rangos de exploracidn para observar la dosis acumulada en el centro del ma-
niqui. Se tuvieron en cuenta los tres tipos estandar de exploracién que corres-
ponden a un desplazamiento de la mesa de 4,6 y 12 mm por rotacién. El tiem-
po de coleccion se fijé en funcién del periodo y de la longitud de recorrido de
la mesa. Se eligié un periodo de rotacion de 45 s, muy superior al utilizado en la
toma de imagenes de manera que pudiera aumentarse el tiempo de coleccién
y, por tanto, la cantidad de carga colectada debido a radiacién dispersa sobre
la cdmara. Se seleccionaron tres recorridos de exploracion de 180, 100 y 50 mm
y se centré la cdmara en la mitad del recorrido.

Los resultados se muestran en la figura 32.
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MSAD

1,27

‘I 4
la) ——fino
< | —s—normal
s 08 —a— Qrueso
3
& 0,61
o
S04 //
§ " /‘//—A—A

0,2

0 T T T T 1

0 50 100 150 200 250

Longitud de exploracion (mm)

Figura 32. Valor normalizado de MSAD segiin modo de exploracién. De Radiofisica IMO.

La figura 33 muestra los resultados publicados por Meeks et al. para un
equipo de Tomoterapia, en funcién del “pitch” normalizados para el “pitch”igual
a 1. Como puede observarse el valor de la dosis decrece de forma potencial a
medida que el pitch es mayor.

A Dosis absorbida media

0.8
0.6

04

Dosis absorbida normalizada

0.2

>
>

0 0.5 1 15 2 2.5 3 35 4 4.5 Pitch

Figura 33. Variacion de la dosis media en funcion del “pitch” (Meeks et al. 2005 ). Puede ob-
tenerse un contraste adecuado con una dosis media entre 1y 3 cGy.
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Las imagenes MVCT adquiridas con una unidad de tomoterapia demues-
tran que puede obtenerse un contraste aceptable con una dosis media entre 1
y 3 cGy. La dosis MSAD es una dosis puntual promedio, medida en un maniqui
cuando se explora una determinada longitud del mismo. Esto permite estimar
la dosis recibida por el paciente asumiendo una distribucién de curvas de iso-
dosis cilindricas.

Sin embargo, con los datos medidos puede ponerse en marcha una maqui-
na que nos calcule la distribucién de dosis en una variedad de casos clinicos.
De acuerdo con ello, la determinacién en diferentes maniquis muestra desvia-
ciones aceptables entre los puntos medidos y calculados.

Las imagenes MVCT de estructuras como el recto y las préstatas, con una
dosis préxima a 1 cGy permiten una clara identificacion de estructuras con
un 8-10% de diferencia de densidad electrénica con respecto al tejido circun-
dante. Pueden determinarse diferencias menores (2 %) aumentado la dosis
hasta 8 cGy, pero esta no es una opcién que el usuario pueda seleccionar en
modo clinico.
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Técnicas de sincronizacion del haz de radiacion
con el movimiento respiratorio

1. Introduccion

El movimiento del paciente durante la irradiacién es la fuente mas impor-
tante de los errores aleatorios en un tratamiento de radioterapia. El movimien-
to intrafraccién puede ser causado tanto por el sistema esquelético-muscular
como el respiratorio, cardiaco y gastrointestinal.

Los movimientos respiratorios pueden afectar a todos los tumores situados
en el térax y en la cavidad pélvica, aunque la importancia es mayor en el caso
del cancer de pulmoén, primero por la primordial incidencia de esta enferme-
dad en la poblacién y en segundo lugar por la alta dosis absorbida necesaria
en el control tumoral.

La introduccién de las nuevas técnicas de localizacién y planificacion en
este tipo de tumores, conduce a esperar una mejor respuesta y sobre todo una
disminucién de la toxicidad. Sin embargo, distintos estudios (Lagewaard 2007)
ponen de manifiesto que se ha incrementado el riesgo de errores hasta en un
31%, debido principalmente al uso de técnicas conformadas 3D que producen
distribuciones de dosis absorbida muy ajustadas a la forma del tumor, pero con
la posibilidad de dejarse parte del volumen subdosificado.

Los errores potenciales debidos al movimiento respiratorio se producen en
todas las etapas del tratamiento radioterapico, en la localizacién y delineacion
de volumenes, planificacién, administracion y verificacion del tratamiento y
por lo tanto se ha de disponer de protocolos que eliminen, minimicen o com-
pensen dichos errores.
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2. Influencia del movimiento respiratorio en la
planificacion de los tratamientos de radioterapia

La planificacion de los tratamientos de tumores de pulmén se ha venido
haciendo a partir de imagenes de TC, obtenidas mientras el paciente respira
normalmente. Debido al movimiento inducido por la respiracién, en las ima-
genes pueden aparecer artefactos, y los volumenes tener tamanos, formas y
posiciones erréneas.

Globalmente se puede considerar que el efecto del movimiento se tradu-
ce en un desplazamiento del volumen blanco respecto de la distribucién de
dosis absorbida. Se produce como un “difuminado” de las curvas de isodosis,
este difuminado o emborronado se puede expresar aproximadamente como
la convolucion de la distribuciéon de dosis absorbida calculada por el sistema
de planificacion con la funcion de distribucion de probabilidad del vector que
representa el desplazamiento respecto de la unidad de tratamiento (Beckham
et al. 2002; Cho et al. 2002; Chetty et al. 2003; George et al. 2005), y aunque la
funcion de convolucién no describe exactamente las variaciones en la dosis ab-
sorbida, puede ser Util a la hora de estimar margenes en el disefio de los volu-
menes PTV o CTV. En esta aproximacién no se incluyen los errores sistematicos,
gue ya son tenidos en cuenta en los diferentes protocolos de IGRT comentados
en el capitulo 2.

En el disefio de los margenes tanto del GTV como del CTV se deberian con-
siderar algunas componentes que contribuyen al error geométrico total como
son: el movimiento respiratorio y cardiaco que producen artefactos durante el
TC de planificacion y diferencias en la dosis absorbida suministrada durante el
tratamiento, las variaciones diarias del movimiento respiratorio, los cambios
que se producen en los érganos, el crecimiento o disminucién del volumen
tumoral y otros cambios anatomicos debidos al tratamiento (atelectasias, obs-
trucciones bronquiales, etc.), ademas de las incertidumbres producidas por las
diferencias en la delineacién de los volumenes introducidas por la persona o
personas que realizan esta tarea.

3. Métodos para la determinacion del volumen blanco
teniendo en cuenta el movimiento respiratorio

Se han desarrollado diferentes métodos que intentan reducir el impacto
que tiene el movimiento respiratorio en la distribucién de dosis absorbida: de
una parte, los métodos en los que en la determinaciéon del volumen blanco
intentan incluir el rango total de movimiento del tumor durante el escaner
(TC) de localizacién y que conlleva un incremento del riesgo de irradiacion del
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tejido sano; de otra, un grupo de técnicas o métodos que se basan en la sincro-
nizacién del movimiento con la emisidn de radiacion (“respiratory gating”) en
los cuales el volumen irradiado se ajusta bastante al volumen real. Son técnicas
complicadas que necesitan mucho tiempo y que no son adecuadas para todo
tipo de pacientes.

Dentro del primer grupo podemos considerar los métodos que utilizan un
TC lento, aquellos en que las imagenes se obtienen manteniendo la respiracion
y los métodos llamados 4D.

3.1. Método basado en escaner lento

Se ha discutido mucho sobre la influencia de la velocidad, el tipo (helicoi-
dal, multicorte, haz en abanico) y ndmero de cortes del TC, en la obtencién de
imagenes adecuadas para la planificacién de los tratamientos de radioterapia
(Feldkamp et al. 1984; Jaffray et al. 1999; Siewedesen y Jaffray 2001; Lagerwaard
etal.2001; Lewis 2001; Wurstbauer 2005; Kalender 2006) y se han medido para
los distintos tipos de TC, las variaciones en los volimenes blanco, segun se con-
sidere el volumen interseccion de los obtenidos en las diferentes fases del ciclo
respiratorio o el volumen envolvente, obteniendo valores alrededor del 60%
para el volumen interseccién respecto del volumen envolvente.

Una aproximacion bastante aceptable para generar imagenes representa-
tivas de la distribucién de tejido durante el tratamiento es usar un TC lento.

Se considera un TC lento, cuando trabaja a una velocidad aproximada de
4 s/corte, y en cada posicion de la mesa se promedian varias imagenes que
corresponden a mas de un ciclo respiratorio. La principal ventaja es que el cal-
culo de dosis absorbida se hace a partir de un volumen cuya geometria es mas
representativa de la que tendrd durante el tratamiento; en cualquier caso se
han de afadir a este volumen margenes que tendran en cuenta las variaciones
debidas a que el movimiento respiratorio no es siempre constante.

Lagerwaard et al. (2001) evaluaron los resultados de un TC lento frente a
otro convencional de tipo helicoidal, en un grupo de 10 pacientes, a los que
se les hicieron tres escaneres de cada tipo. En todos los casos, los volimenes
obtenidos con el TC lento (4 s/corte de 3 mm, indice de reconstrucciéon 3 mm)
siempre eran mayores que los obtenidos con el convencional (corte 3 mm e in-
dice 2.5 mm) en un 14% en promedio y que ademads las imagenes del TC lento
eran mas reproducibles.

Aunque los escaneres lentos disimulan los efectos del movimiento, la des-
ventaja principal es que la imagen queda borrosa, lo que puede dar lugar a
errores en la delineacién del volumen blanco y de los 6rganos criticos y tampo-
co dan una informacion temporal de los efectos del movimiento, como los 4D,
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que se verdn mas adelante. Este tipo de localizacién es apropiado para tumores
periféricos y que no estén cerca del mediastino o de la pared costal, pero no es
recomendable para tumores en el higado, pancreas o riidn. Es una solucion
para aquellos centros donde no se disponga de equipamiento especifico para
este tipo de tratamientos.

3.2. Respiracion mantenida o forzada

Se trata de obtener dos escéneres de localizacién, uno durante la inspira-
ciény el otro en la fase de espiracion, mientras el paciente mantiene la respira-
cién de forma auténoma o con la ayuda de un equipo externo. La ventaja sobre
el escaner lento es que la imagen del volumen queda menos emborronada, ya
que la respiracion esta mantenida, la desventaja es que el tiempo necesario
para hacerlo es mas del doble de un escaner normal. Los TC actuales muy rapi-
dos permiten obtener los cortes suficientes de la zona donde estd el volumen
en una de las fases de la respiracion, pero depende mucho de las condicio-
nes del paciente, ya que no todos pueden mantener la respiracion durante el
tiempo de la exploracion. Con este método se disminuyen los artefactos en el
mediastino y en el pulmén, pero esta lejos de ser la solucién, ya que el tiempo
durante el que se realiza el TC es mucho menor que el tiempo de un tratamien-
to convencional, durante el cual no seria posible que el paciente mantuviese la
respiracion. Con los nuevos equipos de radioterapia que producen tasas de do-
sis absorbida muy altas y las técnicas de modulacién volumétricas (RAPIDARC,
VMAT) seguramente se podrd aproximar el tiempo de irradiacion al del escaner.

De la fusidn de las imagenes producidas en inspiracion y espiracion, se ob-
tendrd el rango de movimiento del volumen, la envolvente de estas dos posi-
ciones dard el volumen blanco. En el caso de tumores de pulmdn, se puede uti-
lizar la herramienta MIP' (“maximum intensity projection”) si esta disponible en
el TC; en este caso, la imagen resultante tiene como valor de véxel el maximo
valor encontrado en inspiracion y espiracion, y corresponderd al “GTV movil”.
La distribucién de dosis absorbida se deberia calcular en las imagenes que
corresponden al TC mds adecuado segun la forma de respirar del paciente, por
ejemplo: si el paciente tarda mas tiempo en exhalar que inhalar, se elegiria el
conjunto de cortes correspondientes al periodo de exhalacién.

Aunque tedricamente las imagenes obtenidas con este método se podrian
utilizar en las técnicas de “gating”, no siempre son adecuadas porque la posi-
cién de los érganos puede ser diferente debido a las contracciones o esfuerzo
de mantener la respiracion.

T MIP:“mdximum intensity projection” es un método de proyeccién plana de un volumen 3D, en el que en el plano
de visualizacién solamente se representan los voxeles de mayor intensidad (mayor numero CT) que ha atravesado la
linea de proyeccion a lo largo de su camino. Es adecuado para representar heterogeneidades, huesos, etc. pero no da
informacion de la profundidad relativa.
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3.3. Escaner correlacionado con la respiracion. Imagenes 4D

El método se basa en la utilizacion de la informacién anatémica del pa-
ciente referenciada a los cambios temporales producidos por el ciclo respira-
torio. Las imagenes producidas se llaman “imagenes 4D" y se deben utilizar
en todo el proceso de radioterapia: en la planificacion, en el tratamientoy en
la verificacion.

La técnica consiste en realizar un escaner de planificacion mientras se re-
gistra el ciclo respiratorio del paciente. Se han utilizado diferentes métodos
para grabar el ciclo respiratorio: imagenes fluoroscopicas, sistemas opticos,
espirémetros, calibres de esfuerzo, termémetros que miden el cambio de tem-
peratura del aire expulsado por la nariz (Ohara et al. 1989, Ford et al. 2002, Low
et al. 2003, Wagman et al. 2003, Keall 2004, Wolthaus et al. 2005). Uno de ellos,
patentado y comercializado por VARIAN, consiste en colocar sobre el térax o
abdomen del paciente (fuera del campo de tratamiento) un pequefio bloque
de plastico (Figura 1) con unas marcas o lentes reflectantes de luz infrarroja, el
cual se mueve simultdneamente con la respiracion.

Mientras se realiza el TC de planificacion, un haz de luz infrarroja ilumina
el bloque de plastico, las marcas reflejan la luz que es captada por una o mas
camaras de infrarrojos, grabandose asi el movimiento de los puntos, que se
traduce en una curva representativa del ciclo respiratorio. Un software especial
analiza la curva y los cortes de TC se clasifican y ordenan en relacién a su posi-
cién temporal en la curva de la respiracién (Figura 2). De esta forma se dispone
de varios conjuntos de cortes de TC, cada uno de los cuales corresponden a una
fase del ciclo respiratorio. Al finalizar el proceso, el software permite elegir las
fases de la curva respiratoria en las cuales reconstruir el escaner.

De un escaner 4D se puede obtener mucha informacion; si el volumen
tumoral se delimita en cada uno de los conjuntos, la envolvente de estos vo-
limenes daria el rango total del movimiento del GTV o del CTV (Figura 3),
y se corresponderia con el volumen blanco interno ITVZ. El inconveniente es
el tiempo necesario para realizar este trabajo, siendo muy dependiente del
software disponible.

2 Volumen blanco interno (ITV) que resulta de afadir al CTV un margen interno (IM) que depende de las incerti-
dumbres producidas por los cambios fisioldgicos, movimientos, variaciones de tamano, etc. del tumor y de los tejidos
adyacentes ( ICRU Report 62).
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Figura 1. Bloque de plastico con lentes reflectantes de luz infrarroja. Cortesia de ICO-SFMPR.

Inhalation

“Imge acquired”
signal to RPM system

X-ray on _I
1

stcouch
position

positio couch
position

Figura 2. Esquema de la correlacién entre la curva respiratoria y los cortes del TC en el caso
de utilizar el método imagenes 4D. Cortesia de VARIAN Medical Systems.

Una alternativa es usar la funcion MIP y al igual que en el caso anterior
la imagen resultante tendra como valor de voxel el maximo valor encontrado
en el conjunto de imagenes 4D. La imagen que se utilizard en el sistema de
planificacion para la determinacion del ITV, serd una imagen formada por los
maximos valores de nimeros CT durante el ciclo respiratorio y no dependera
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del tiempo que el tumor estd en una localizacién, por lo tanto, este método de
andlisis es muy sensible a variaciones raras de la respiracion.

Otra alternativa es utilizar una técnica promediada que genera una imagen
3D en la que cada voxel es el nUmero CT promediado del conjunto de imagenes
obtenidas con la técnica TC-4D, considerando que los voxeles mas brillantes
corresponden a los puntos donde mas probablemente se encontrard el tumor.
En este caso, se asume que los limites del volumen tumoral son marcadamen-
te definidos y que la imagen promedio esta suficientemente contrastada para
que se pueda delimitar el ITV con precision. Se puede usar también como un
escaner de respiracion mantenida, reconstruyendo solamente los cortes que
corresponden a las fases de inspiracion y de espiracion.

En el caso de determinar el ITV a partir de los extremos del ciclo respira-
torio, inspiracién y espiracion, se ha de tener en cuenta que algunos tumores,
no se desplazan la misma distancia en las dos fases, sino que se da una cierta
histéresis (queda algo de aire remanente en el pulmoén), en este caso es reco-
mendable utilizar un tercer grupo de imagenes que corresponden a la fase me-
dia del ciclo respiratorio. También en el caso de desplazamientos muy grandes
respecto del tamano del tumor, es aconsejable afadir fases intermedias.

Figura 3. Delineacion del volumen blanco interno (ITV) a partir de un escéner 4D. a) en-
volvente del volumen delineado en cada fase. b) a partir de la funcion MIP. Adaptado de la
referencia 22.

Como se comenta al principio del capitulo, existen otros métodos mas so-
fisticados en los que el objetivo es delimitar el volumen tumoral, sin agregar
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margenes que tengan en cuenta el movimiento, e intentar durante el trata-
miento que el haz de radiacién se ajuste a la posicion temporal del volumen,
son las técnicas llamadas de “gating” o “tracking”.

4. Técnica de “gating”

Se basa en adaptar la emisién de la radiacion de la unidad de tratamiento al
patron respiratorio del paciente, mediante un software especial; se controla la
emision de radiacion por el acelerador, de forma que solamente irradie durante
una fase del ciclo respiratorio (es lo que se llama ventana de“gating”), parando
y reiniciando la irradiacién en sincronismo con el ciclo respiratorio.

A pesar de que esta técnica fue desarrollada en Japon a final de la década
de los 90, (Ohara et al. 1989, Kubo y Hill 1996), su uso no esta muy extendido,
ya que los inconvenientes son importantes; uno de ellos es que esta funcién no
esta disponible en todos los aceleradores lineales?, ni hay sistemas de planifica-
cién comercializados cuyo software implementen técnicas de “gating”, el otro
es que pocos pacientes tienen una respiracion suficientemente regular para
que el haz de radiacién se pueda sincronizar con el movimiento respiratorio. A
estos inconvenientes se ha de anadir que el tiempo total de tratamiento es muy
superior al de un tratamiento convencional debido a las frecuentes paradas de
emision de la radiacion. Es recomendable entrenar previamente a los pacientes
debido a que la curva respiratoria esta sujeta a variaciones en el periodo o en
el desplazamiento, es muy importante eliminar estas variaciones que pueden
dar lugar a artefactos en el TC y errores sistematicos en el tratamiento, pero
asi y todo es dificil conseguir un patrén uniforme de la curva respiratoria. En
algunos casos, el patron respiratorio establecido durante la simulacién, cambia
durante el tratamiento y es necesario ademas de parar la irradiacion, volver a
inicial el proceso, tomando otro nuevo patron, etc.

Como se ha dicho, el objetivo de la técnica es mejorar la precision en la
irradiacion del PTV y disminuir el volumen de tejido sano irradiado; la mayor
ganancia en la utilizacién del “gating” corresponde a volUmenes con gran mo-
vilidad, volumenes con un vector de movilidad 3D de al menos 1 cm. También
el volumen absoluto del PTV influye, ya que pequefas reducciones en PTV
grandes puede ser mdas importante que un porcentaje mayor de reduccién en
un volumen pequeio.

La delimitacion del PTV se puede hacer a partir de un TC 4D, eligiendo un
intervalo en la curva de respiracién donde se ha de irradiar y reconstruyendo
solamente las imagenes que corresponden a esa fase de la respiracion, es lo

3 Actualmente los modelos de aceleradores lineales VARIAN TRILOGY y TRUEBEAM, el ELEKTA AXESSE y el sistema
EXACTRAC de BRAINLAB disponen de esta funcion.
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que se llama “gating” retrospectivo. O al hacer el escaner, si éste dispone de
sistema de sincronizacién, tomar solamente las imagenes que corresponden a
una fase concreta de la respiracién, es “gating” prospectivo.

El “gating” prospectivo necesita de un estudio previo del movimiento del
tumor, para elegir la fase o intervalo en que se tomaran los cortes del TC y se
irradiard al paciente (Figura 4).

El procedimiento general es:

» Registrar la curva del ciclo respiratorio, simultdneamente con la adqui-
sicion de las imagenes de TC.

o Delimitar el PTV en una de las fases de la curva.

« Incorporar esta informacion al software que controla la emisién del haz
de radiacion, eligiendo que lo haga en la fase seleccionada.

Para ello, se debe colocar sobre el paciente el mismo maniqui con el que
se ha hecho la adquisicion de los cortes y proceder de la misma forma. El siste-
ma utilizado y desarrollado por VARIAN es el “Real time position management”
(RPM) que estd formado por un software de adquisicion de las imagenes 4D, el
software de control del acelerador, ademas de el maniqui con los puntos re-
flectantes y las camaras infrarrojas. Los nuevos TC actualmente en el mercado
disponen de software para generar imagenes 4D.

Inhalation

Exhalation

Scan

=

Axial scan trigger, xial scan trigger, Axial scan trigger,
1%t couch position 2™ couch position 3" couch position

Figura 4. Esquema de funcionamiento de un TC trabajando en un modo “gating” prospecti-
vo Cortesia de VARIAN Medical Systems.
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La curva que representa el movimiento respiratorio esta definida por dos
variables: la amplitud que indica el desplazamiento relativo a dos posiciones
extremas del movimiento respiratorio y que generalmente corresponden a la
inhalacién y exhalacién. La segunda variable es la fase y ésta es calculada me-
diante un algoritmo que ajusta la curva respiratoria a una sefal periddica.

Se consideran asi dos formas de “gating” que han sido discutidas amplia-
mente en diferentes trabajos publicados (Vedam et al. 2001; Shen et al. 2003;
Mageras y York 2004), “gating” en amplitud, en la que el haz de radiacién se
activa cuando la sefal respiratoria esta dentro de una ventana de amplitud pre-
fijaday el“gating”en fase si es el angulo de fase el que controla el haz (Figura 5).

Generalmente se suele tomar como ventana de “gating” la parte del ciclo
donde el volumen tumoral se mueve menos (final de la exhalacién) o donde el
volumen pulmonar es mayor (final de la inhalacién). La razén entre el tiempo
real de irradiacién y el tiempo total se denomina ciclo de trabajo (“duty cycle”)
y es una medida de la eficiencia del método.

En cualquier caso, el control de la movilidad del tumor durante el trata-
miento estd todavia por resolver; se pueden utilizar sistemas de imagen portal
(EPID), pero es dificil identificar las imagenes si no hay marcas 6seas cerca o se
dispone de marcadores fiduciarios. Kupelian et al. 2005 y Underberg et al. 2006
han descrito cambios relativos al volumen y a la posicién durante el tratamien-
to, tanto con técnicas convencionales como esterotaxicas.

El sistema de imagen y la aplicacidon del médulo de “gating” de ExacTrac
permite sincronizar el disparo de los tubos de RX con la respiracion del pa-
ciente para que el disparo se realice en un momento determinado del ciclo
respiratorio. Este momento se hace coincidir con la posicién de referencia
del tumor, en la que se realizard la irradiacién, y con los limites del drea de
“Beam On" en los que se verifica el desplazamiento maximo del tumor en la
zona de irradiacion.
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(a)

Figura 5. Gating en amplitud y en fase.

5. Seguimiento del movimiento del tumor. Técnica de
“tracking”

Otra forma de sincronizar la respiracion con el haz de radiacion, es que
éste siga el movimiento del volumen. El cabezal del acelerador y la mesa de
tratamiento tienen cierta libertad de movimientos, de forma que al respirar
el paciente, el volumen y la puerta de entrada del haz se mueven en conso-
nancia. La forma del campo se puede disefiar de manera que el haz incluya
solamente la seccién transversal del volumen con un margen muy pequefio
dependiente de la penumbra. El tamafo del campo seria equivalente a la
asintota del tamafo de un campo de “gating”, cuando se utiliza una ventana
de “gating” muy pequena.

Este procedimiento fue propuesto por Keall et al. 2001 y posteriormente
revisado y mejorado (Brewer et al. 2004; Dawson et al. 2004; Diez et al. 2004;
Suh et al. 2004; Keall et al. 2005; Papiez et al. 2005; Trofimov et al. 2005; Webb
2005; Wijesooriya et al. 2005; Yan et al. 2006.) El objetivo principal fue desa-
rrollar un modelo de la curva de movimiento de la respiracion humana que
permitiera anticipar la posicion del volumen debido al movimiento respirato-
rio. Los colimadores multildmina dinamicos o el desplazamiento del paciente
proporcionarian un suministro de la dosis absorbida mas exacto que cuando se
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utiliza IMRT estatica y ademas permitirian afadir margenes mas pequeinos con
el consiguiente ahorro de dosis absorbida en el tejido sano.

En una técnica de “tracking” se pueden considerar cuatro etapas (Keall et
al. 2006):

« ldentificacién de la posicion del volumen tumoral.

» Anticipar el movimiento de forma que dé tiempo a situar el haz de irra-
diacién.
» Resituar el haz de radiacion.

« Adaptar la dosimetria incorporando los cambios en las diferentes es-
tructuras.

Identificacion de la posicion del volumen tumoral en funcion del movi-
miento respiratorio. Se puede hacer a partir de imagenes fluoroscépicas direc-
tas o con marcadores metalicos, o de alguna marca u 6rgano anatémico que
subrogue el movimiento del tumor. También se puede detectar, sin necesidad
de imagenes radioldgicas con marcadores activos (tipo Calypso) implantados
en el tumor.

Anticipar el movimiento. La unidad de tratamiento necesita de un tiempo
para“mover” el haz de radiacién hasta la posicién donde intercepte al volumen
blanco. Seppenwoolde et al. 2002, estiman un tiempo minimo de 90 ms para
la localizar la posicién del volumen y activar el haz; en el caso del CYBERKNIFE
donde hay movimientos mecanicos del brazo del acelerador, el tiempo es ma-
yor, alrededor de 200 ms, por lo que hay un tiempo de desfase entre la posicién
del volumen y la irradiacién, que puede variar entre 100y 200 ms.

A partir de las imagenes radiolégicas o sefales que representan el movi-
miento respiratorio, y mediante modelos matematicos, se puede ajustar la po-
sicion del volumen tumoral a una funcién del tiempo mas o menos compleja,
de forma que permita calcular la posicién del volumen en los siguientes mili-
segundos. Se trata de anticipar la posiciéon del volumen para que el equipo se
prepare para irradiarlo en la posicién donde estard después, transcurridos los
100 0 200 ms. El problema es que los ciclos respiratorios no son idénticos, pues
existen fluctuaciones entre un ciclo y el siguiente. Murphy et al. 2002, han estu-
diado la prediccion del movimiento respiratorio y han llegado a la conclusién,
que se puede predecir la posicion del volumen después de 200 ms con un 80%
de exactitud.

Resituar el haz de irradiacion se puede hacer solamente con el colimador
multildmina o bien como hace el CYBERKNIFE que puede mover el brazo, el co-
limador y la mesa de tratamiento. Ambos sistemas pueden utilizar los mismos

[272]



Capitulo 9
Técnicas de sincronizacion del haz de radiacién con el movimiento respiratorio

algoritmos para identificar la posicion del PTV, llevar el haz a la posicién de
irradiacion y recalcular la dosis absorbida en esa posiciéon.

5.1. Solucion CYBERKNIFE

El equipo CYBERKNIFE desarrolla el sistema de seguimiento respiratorio
“Synchrony” que sincroniza continuamente el haz de tratamiento con la posi-
cién del tumor debido al movimiento respiratorio. El sistema opera creando un
modelo de correlacion del patrén de respiracién del paciente, monitorizado a
tiempo real, y la localizacién del tumor en distintos puntos del ciclo de respira-
cion. La localizacién del tumor se determina usando imagenes de rayos X para
visualizar la lesién o marcadores fiduciarios internos, mientras que el patron de
respiraciéon es seguido y monitorizado usando unos marcadores externos de
fibra éptica, colocados en la superficie del paciente y monitorizados a través de
una camara de video situada en la sala de tratamiento en tiempo real.

El modelo de correlacion se puede determinar bien de forma manual o
bien de forma automatica por el sistema. La funcion que representa el movi-
miento de volumen tumoral puede ser lineal, curvilinea o bicurvilinea. Este mo-
delo se basa en los ultimos 15 conjuntos de imagenes obtenidas y se actualiza
cada vez que se adquiere una nueva imagen. La tolerancia permitida por el
sistema en cuanto al modelo de correlacion establecido puede ser modificada
por el usuario. Si se sobrepasa la tolerancia establecida, el sistema interrumpe
la administracion del tratamiento.

La forma de operar es diferente segun el tipo y localizacién de la lesién a
irradiar; a continuacién se describen brevemente los procedimientos de traba-
jo en cada caso.

5.1.1. Tumores extracraneales y tejidos blandos

Un sistema de seguimiento por marcadores fiduciarios es el que se em-
plea en tumores extra-craneales y de tejido blando. Los marcadores fiduciarios
pueden ser de acero inoxidable (de dimensiones 2.0 mm x 5.0 mm (didmetro
x longitud)) o de oro (de didmetro entre 0.5 y 1.6 mm y de longitud entre 3y
5 mm). El sistema necesita un minimo de 3 marcadores para un seguimiento
preciso del tumor. La desviacion en la localizacion del tumor con este sistema
es inferior a 0.95 mm, si se utiliza sin el sistema de seguimiento del movimiento
respiratorio “Synchrony’, e inferior a 1.5 mm si se utilizan de forma conjunta
ambos sistemas.
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5.1.2. Sistema de seguimiento vertebral “XSight”

El sistema de seguimiento llamado “Xsight’, permite la administracion del
tratamiento dentro o alrededor de la columna vertebral sin la necesidad de
implantar marcadores fiduciarios. Realiza un seguimiento automatico y preciso
de un rango amplio de estructuras vertebrales, incluyendo todas las areas cer-
vicales, toracicas, lumbares y sacras. Este sistema también es capaz de seguir
deformaciones no rigidas que se observan tipicamente en muchas estructuras
espinales. La desviacion en la localizacién del tumor con este sistema es inferior
a0.95 mm.

5.1.3. Sistema de seguimiento pulmonar “XSight”

Una variante del sistema “Xsight” permite el seguimiento de los tumores
dentro del pulmén directamente y sin marcadores fiduciarios, usando las dife-
rencias en la intensidad de las imagenes obtenidas entre la lesion y el fondo.
Este sistema trabaja de forma conjunta con el sistema de seguimiento verte-
bral “Xsight” para realizar el seguimiento de los movimientos de traslacion de la
lesion. El alineamiento del paciente se consigue con el uso de las opciones de
segmentacion espinal del sistema vertebral “XSight”y la posicion de la columna
vertebral se monitoriza permanentemente para realizar el seguimiento y co-
rregir el balanceo del paciente, mientras el sistema pulmonar “Xsight” realiza el
seguimiento y correccion de los movimientos de traslacion del tumor.

Para utilizar el sistema de seguimiento pulmonar “Xsight” las lesiones pul-
monares deben tener un minimo de 15 mm en cualquiera de sus dimensiones,
deben estar localizadas en la zona pulmonar periférica y deben ser visibles en
las proyecciones obtenidas con RX y en las imagenes digitales reconstruidas. La
desviacioén en la localizacién del tumor con este sistema es inferior a 0.95 mm, si
se utiliza sin el sistema de seguimiento del movimiento respiratorio “Synchrony”
e inferior a 1.5 mm, si ambos sistemas se utilizan de forma conjunta.

5.1.4. Sistema de seguimiento craneal 6D

El sistema de seguimiento craneal 6D usa las imagenes de RX obtenidas
en tiempo real y un conjunto de radiografias digitalmente reconstruidas (DRR)
para registrar, seguir y administrar el tratamiento a lesiones intracraneales. La
colocacién del paciente, la alineacion y el seguimiento de la lesién se realiza de
forma noinvasivay sin el uso de marcos rigidos. La desviacién en la localizacion
del tumor con este sistema es inferior a 0.95 mm.
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6. Correccion de la dosimetria

El efecto de la respiracion en la dosimetria ha sido estudiado por Bortfeld
et al. 2004. En principio, la dosimetria se hace a partir de los datos anatdémicos
obtenidos en un TC en condiciones estaticas, pero posteriormente se han de
introducir correcciones por el cambio en la atenuacion del pulmoén dependien-
do del ciclo respiratorio, la deformacién de las estructuras de los drganos de
interés y del PTV.

Los inconvenientes para implementar esta técnica de tratamiento, son im-
portantes; el mayor es que solamente una unidad de irradiaciéon (CYBERKNIFE)
tiene incorporado un sistema que permite hacerlay los otros son relativos a las
complicaciones que pueden surgir debido a la necesidad de implantar marca-
dores metalicos en las cercanias del tumor.

En la tabla 1, se resumen las ventajas y los inconvenientes de los distintos
sistemas utilizados para corregir la influencia del movimiento respiratorio en
el tratamiento de los volumenes tumorales afectados por dicho movimiento.

Método Técnica Comentarios
Incorporar todos los movi- TC 4D o lento Mayor volumen de tejido sano
mientos irradiado

Incremento del riesgo de toxicidad.

Congelar o bloquear movi- Respiracion contenida o No es posible en todos los pacientes
mientos mantenida

Interceptar movimientos: Ciclo respiratorio como Incremento del tiempo de tratamiento
“Gating” representante de la posi-

Dificultad en la verificacion de la

cion del tumor S
posicion del volumen blanco

Seguimiento del tumor: Implante de marcadores Dificultad bronquial para la insercion
“Tracking” de marcadores
g Unidad de irradiacién
especializada Riesgo de neumotdrax

Posible migracion de los marcadores

Dificultad de prediccién de la dosis
absorbida en tejido sano

Tabla 1. Gestion de la movilidad del volumen blanco (Laagerwald y Senan 2007)

7. Control de calidad

Como en cualquier otro proceso, en los que se utilicen equipos, especial-
mente si se trata de pacientes, se ha de comprobar que estos aparatos son
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seguros, que cumplen la funciéon para la que se han disefado y el intervalo de
incertidumbre que su uso puede introducir en el tratamiento.

En el caso de utilizar técnicas de “gating” o de respiracion contenida, en
las que se usan equipos externos que monitorizan la respiracion, es impor-
tante comprobar la exactitud de estos equipos al predecir la posicion de los
dérganos internos.

Se ha de verificar antes de iniciar el proceso de planificacién de un paciente
con una de estas técnicas que el sistema externo, por ejemplo el bloque con los
puntos reflectantes del sistema RPM, reproduce los movimientos anatémicos
debidos a la respiracion; para ello, lo mejor es obtener durante unos segundos
una imagen con fluoroscopia o en modo cine, donde se pueda ver el GTV o al-
gun 6rgano que lo represente, y verificar la concordancia entre el movimiento
y la curva respiratoria obtenida con el sistema externo.

En la bibliografia podemos encontrar bastantes estudios realizados con
un maniqui (Yu et al. 1998; Hugo et al. 2002; Duan et al. 2003; Suh et al. 2004;
Dietrich et al. 2005; D'Souza et al. 2005; Jin and Yin 2005; Li et al. 2005; Rietzel et
al. 2005; Sillanpaa et al. 2005; Tenn et al. 2005) con alojamientos para detecto-
res de radiacion, cdmaras de ionizacion, peliculas radiograficas, etc.,, montados
sobre una plataforma con un motor con los que se simula el movimiento respi-
ratorio, como los que se muestran en las figuras 6 y 7. Algunos de estos equipos
pueden variar la amplitud y frecuencia del movimiento, pero lo que no pueden
simular son los patrones irregulares de la respiracion humana.

Con estos maniquies se realiza todo el procedimiento radioterapico, desde
la toma de imagenes anatomicas mediante un TC 4D, la planificacion dosimé-
trica, la irradiaciéon del PTV movil, y la comprobacién mediante las camaras,
peliculas etc., de que el PTV recibe la dosis absorbida prescrita. Es una forma
costosa de verificar todo el proceso.

Otros aspectos a tener en cuenta son los que se refieren al control de los
equipos externos a la unidad de tratamiento con los que se obtiene el patrén
respiratorio del paciente, espirébmetros, sistemas de contencion, sistema RPM
(VARIAN), etc. Deben ser probados y contrastados antes de iniciar su utilizacion
en el paciente y luego establecer unos controles periédicos.
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Figura 6. Maniqui para la verificacion del movimiento respiratorio marca QUASAR. De ma-
terial acrilico y dimensiones 60 cm x 30 cm x 12 cm, con insertos para cdmara de ionizacién
y detectores tipo MOSFET, y también para peliculas. Simula un movimiento sinusoidal con
una frecuencia entre 4 y 50 ciclos por minuto y rango de amplitud de 0 a 4 cm. Cortesia de
Dextro Médica.

En cuanto al paciente es necesario entrenarle en la utilizacién de los equi-
posy también en conseguir una respiracién pausaday a poder ser homogénea,
antes de iniciar la toma de imagenes 4D.

En el caso de seguir el método de la respiracion mantenida es recomenda-
ble que cada campo de irradiacién se haga en un Unico tiempo de respiracion
detenida, y no producir cortes. Si fuera necesario cortar la irradiacion en un
campo, se deberia documentar muy bien los puntos de corte. Con los nuevos
equipos de irradiacion con tasas de dosis absorbida muy altas se paliaria este
problema.

Aunque los equipos externos utilizados para monitorizar la respiracion,
tengan una calidad de funcionamiento probada, es recomendable obtener ra-
diografias o imagenes portales que permitan controlar durante la sesion del
tratamiento, las desviaciones que se pueden producir entre el monitor externo
y la posicién relativa del PTV y los érganos internos.
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Figura 7. STANDARD IMAGING “Respiratory gating phantom”. Consiste en una plataforma
que puede soportar un maniqui de los utilizados en dosimetria. La plataforma puede mover
el maniqui entre 0.5 y 40 mm con periodos que oscilan entre 2 y 6 segundos.

Durante las primeras sesiones el control radiogréfico deberia ser diario, pa-

sando a semanal para el resto del tratamiento. Si en las radiografias se detectan
variaciones importantes es preceptivo hacer una evaluacién dosimétrica.
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Dosis absorbida en las exploraciones de IGRT

Al hacer el registro de las dosis absorbidas impartidas al paciente median-
te los distintos sistemas de imagen, se han de tener en cuenta los siguientes
puntos:

Las exploraciones de MV pueden ser modelizadas en los sistemas de
planificacion, de forma que se pueda calcular la dosis absorbida tanto
para lasimagenes planas de MV como para las adquisiciones volumétri-
cas de MV, e incorporar la informacion del calculo al tratamiento (histo-
gramas dosis-volumen).

Las exploraciones con kilovoltaje no se pueden incorporar facilmente a
los sistemas de planificacién actuales, por lo que se habran de registrar
los parametros dosimétricos relevantes en dichas exploraciones, como
la dosis absorbida central, periférica y ponderada, en las exploraciones
de CBCT y la dosis en la superficie de entrada en el caso de image-
nes planas. Existen aplicaciones usadas tradicionalmente en el campo
del radiodiagnéstico que permiten conocer las dosis efectivas y dosis
absorbidas en los distintos érganos y tejidos, en exploraciones realiza-
das con haces de kV (Sawyer 2009), tanto planas (por ejemplo, Effdose)
como volumétricas (por ejemplo, CT Dosimetry). Para las exploraciones
realizadas con haces de kV, las dosis absorbidas en hueso son del or-
den de 2 a 4 veces superiores a las dosis absorbidas en tejido blando,
debido a la diferencia en los coeficientes de absorcién masicos para los
distintos tejidos a estas energias. En el caso de las exploraciones realiza-
das con haces de MV, no existe practicamente diferencia entre las dosis
absorbidas en hueso y en tejido blando.

La eficiencia bioldgica relativa (EBR) tiene un valor cercano a 2 para ha-
ces de fotones de energia en el rango de los kV respecto a haces de MV.
Esta diferencia habrad que tenerla en cuenta en el registro de la dosis
absorbida si se decide incorporar informacién acerca de la eficiencia
biolégica de la radiacion (Hill 2004, Walter 2007), pero esta decision
dependera del médico responsable del tratamiento, por lo que no se
considera su discusidn en este documento.
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1. Estimacion de la dosis absorbida por el paciente
en exploraciones 2D con sistemas de imagen portal
(EPID)

Dado que se imparten del orden de 1-10 cGy para obtener una imagen,
es importante estimar la dosis absorbida recibida por el paciente sin finalidad
terapéutica. Esto es especialmente relevante en pacientes que requieren gran
numero de imagenes para su colocacién en posicion de tratamiento, como en
el caso de utilizar procedimientos de trabajo en IGRT del tipo “ON LINE” (véase
el capitulo 2).

Al utilizarse la misma fuente de radiacion tanto para la obtencién de ima-
genes como para el tratamiento, la caracterizacién dosimétrica del haz se en-
cuentra incorporada en el propio sistema de planificacion. En los casos en que
se utilice una energia especifica para las imagenes diferente de la de tratamien-
to, como es el caso de los equipos de Tomoterapia, habria que caracterizar el
haz de imagen mediante el protocolo dosimétrico correspondiente (véase el
punto 8.7 de este documento).

En definitiva, la contribucién y distribucion de dosis absorbida en el pa-
ciente, debida a las imagenes portales, se obtiene facilmente proporcionando
al sistema de planificacion la energia utilizada, la disposicion geométrica del
hazy las unidades de monitor utilizadas.

2. Estimacion de la dosis absorbida en exploraciones
2D con Rayos X de baja energia

Para proceder a la medida de la dosis absorbida es preciso caracterizar el
haz a través del espesor de hemirreduccién o “capa hemirreductora” (CHR) para
los distintos voltajes nominales. La CHR es el espesor de un material necesario
para reducir la tasa de kerma en aire a la mitad y normalmente para las energias
de haces de radiodiagndstico se expresa en mm de aluminio o mm de cobre. Es
preciso determinar la CHR del haz de RX ya que los coeficientes de calibracién
de los distintos detectores se dan para una combinacién de kVp y CHR.

Las medidas deben realizarse en las mismas condiciones que las usadas en
la rutina clinica, es decir, el kVp, tamano de campo, distancias relativas entre
el foco y el detector asi como el tamano del foco deben ser los usados en la
practica clinica.

El procedimiento de medida se resume en los siguientes puntos:

Medir con el detector calibrado el kerma en aire en el isocentro.
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Estimar el kerma en aire en superficie de entrada del paciente (una forma
simplificada es aplicar la ley del inverso del cuadrado de la distancia suponien-
do un espesor de paciente de 16 cm en caso de exploraciones de cabeza y 32
cm para exploraciones de cuerpo).

Obtener la dosis en superficie de entrada utilizando la expresion (Cranley
1991, Aukett et al. 2005):

Dw,z:O = Nk,QLBw [@] ()

air

Dy, =0 Dosis absorbida en la superficie del paciente o maniqui

Nio Coeficiente de calibracion del detector en términos
de kerma en aire en la calidad del haz ) definida por
la capa hemirreductora (CHR) del haz

L Lectura del detector corregida por el inverso del cua-
drado de la distancia

B, Factor de retrodispersién, definido como el cociente
entre el kerma de colisién en agua en un punto en el
eje del haz en la superficie de un maniqui en condicio-
nes de dispersién total y el kerma de colision en agua
en el mismo punto sin maniqui, para un tamafo de
campo y una distancia concretos

mediado sobre el espectro energético de los fotones

_ Coeficiente de absorcién masico de agua a aire pro-
{uen}
w,air en aire

P ,
awr
Los valores de los factores de retrodispersion B, y de los coeficientes de
absorcion masica pueden obtenerse del IAEA 2007 TRS 457.

A partir de estos valores se puede estimar la dosis efectiva mediante apli-
caciones informaticas basadas en célculos Monte Carlo como Effdose 1995 en
la que es necesario introducir, para cada proyeccion estudiada, la dosis en su-
perficie de entrada sin retrodispersion o el producto dosis-area, los kVp y la
filtracion del equipo en mm de Al.
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3. Estimacion de la dosis absorbida en exploraciones
3D (CBCT)

En el caso de las exploraciones 3D es preciso, como en las exploraciones pla-
nares, caracterizar el haz a través de la capa hemirreductora (CHR) para los dis-
tintos voltajes nominales y con cualquier elemento (filtros, etc.) que se coloque
a la salida del haz especialmente para las adquisiciones 3D (por ejemplo, filtros
“Half fan”y “Full fan” en equipo OBI de VARIAN; ver descripcién del equipo).

En la estimacion de la dosis absorbida se emplea la metodologia descrita
en el documento de la AAPM 2010 TG 111 para dosimetria de TC de haces an-
chos sin traslacion de la mesa:

1 2~
Dw = §DC + gDp (2)
donde
Dy, Dosis absorbida acumulada ponderada

D, Dosis absorbida acumulada en el inserto central de un mani-
qui de PMMA de 16 cm de diametro para las exploraciones de

cabezay 32 cm de didmetro para las exploraciones de cuerpo
D Promedio de la dosis absorbida acumulada en los insertos de la
p periferia de un maniqui de PMMA de 16 cm de diametro para

las exploraciones de cabeza y 32 cm de diametro para las ex-
ploraciones de cuerpo

En este documento de la AAPM 2010 sobre la metodologia para la evalua-
cién de la dosis de radiacidon en tomografia computarizada, se intenta exponer
una teoria unificada de medida para todo tipo de exploraciéon de tomografia
computarizada: axial, helicoidal y de hazancho con y sin traslaciéon longitudinal
de la mesa del paciente. Este documento hace un analisis y una critica de la
metodologia de dosimetria en equipos de tomografia computarizada.

Tradicionalmente la caracterizacién de la dosis en tomografia computari-
zada (TC) se ha basado en el indice de dosis para tomografia computarizada
(CTDI), un indice que se introdujo hace 30 aflos y que se adaptd (CTDIqgg, CTDI,,
CTDl,,; dosis por longitud (DPL), etc). para facilitar las regulaciones y normas
al respecto, el consenso y la estandarizacién por parte de los fabricantes, etc.

Este indice (CTDI) se obtiene en modo axial, sin movimiento de la mesa
durante la irradiacién mientras el tubo de RX gira alrededor del isocentro del
sistema. Generalmente se mide en una sola rotacién integrando el perfil de
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dosis a lo largo de una longitud fija (usualmente 100 mm) con una camara de
ionizacion de lapiz de esta longitud (CTDlyqg) situada en un maniqui cilindrico
de polimetil metacrilato (PMMA) alineada con el eje de rotacion (CTDlyggc) 0
alineada con uno de los ejes periféricos del maniqui (CTDl1qg,) situados a 1 cm
del borde de éste. Esta longitud, L = 100 mm, representa una longitud estandar
para la cual se integra el perfil de dosis en el maniqui.

Los maniquies de PMMA empleados en la dosimetria de equipos TC son de
14-15 cm de longitud y de 16 cm o0 32 cm de didmetro, medidas que correspon-
derian respectivamente a una cabeza y un torso adultos.

No obstante, desde que se introdujo el CTDI ha habido cambios y avan-
ces importantes en la tecnologia de los equipos TC y han aparecido nuevos
modos de operacion como las exploraciones helicoidales, los equipos con
haces anchos, etc., para los cuales el concepto original del CTDI no quedaba
bien definido.

El CTDI se define exclusivamente para las exploraciones axiales y por lo
tanto su aplicacion es limitada para caracterizar la dosis en exploraciones he-
licoidales. Ademas, la tendencia al uso de colimaciones en el eje longitudinal
cada vez mds anchas y a longitudes de exploracién cada vez mayores hace que
la exactitud, la relevancia clinica y la utilidad practica del CTDI para representar
la dosis en los equipos TC sean limitadas. La limitacion mayor es que el CTDI,
excluye la contribucién de la radiacién dispersa mas alla de la relativamente
corta longitud de integracién (100 mm) a lo largo del eje z. Por lo tanto, tiende
a subestimar la dosis acumulada enz = 0.

En cuanto a los equipos TC con haces anchos, en los cuales practicamente
en una sola rotacién sin movimiento de la mesa se puede adquirir y visualizar
toda la anatomia de interés, el CTDI es claramente un indice inapropiado ya
que su forma integral y su definicion tienen en cuenta la traslacion de la mesa
o del maniqui. Ademas, los haces anchos de estos equipos son en general in-
cluso mas anchos que los 100 mm de la cdmara de lapiz utilizada para medir el
CTDl4g0. Medir este indice con la metodologia tradicional supondria no sélo no
tener en cuenta la radiacion dispersa sino dejar fuera de la medida parte de la
primaria también.

Para el caso estacionario en el que no existe traslacion de la mesa al realizar
una serie de N rotaciones, la expresion de la dosis absorbida acumulada se
simplifica y viene definida por la siguiente expresion:

Dn(z) = Nf(2) (3)

[289 |



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

donde:
f(2) es el perfil de dosis absorbida en maniqui a lo largo del eje longitudinal z

y por lo tanto la dosis absorbida acumulada en el centro vendra dada por la
expresion:

Dy(0) = Nf(0) (4)

En general en las exploraciones de CBCT de los equipos de IGRT incorpo-
rados a los aceleradores lineales, N = 1, es decir se realiza una sola rotacion.
Asi pues, la dosis acumulada central serd simplemente una medida de la dosis
“puntual” en el plano z = 0. Esta medida se puede realizar con una cdmara de
ionizacién de pequefio volumen (tipo Farmer) siempre que el ancho del haz
sea mayor que la longitud de la cdmara de ionizacion.

La longitud del maniqui debera ser suficiente para asegurar condiciones
de equilibrio en el punto de medida; de forma general la longitud del maniqui
debera ser unos 8-10 cm mayor que el ancho del haz en el isocentro.

En cuanto a la dosis efectiva es posible hacer una estimacioén para las ex-
ploraciones CBCT utilizando los mismos programas basados en calculos Monte
Carlo que se utilizan para estimar la dosis efectiva de los equipos TC convencio-
nales (Sawyer et al. 2009), como el programa “CT Dosimetry” del grupo IMPACT
2009. Es preciso sacar el llamado “factor Impact” (ImF) ya que los equipos CBCT
no estan tabulados en el programa, de forma que es posible utilizar en el pro-
grama el equipo TC con el factor IMPACT mas parecido a nuestro equipo CBCT.
Este factor, cuya expresion esta determinada experimentalmente a partir de los
datos de varios modelos y marcas de equipos TC, depende del tipo de explora-
ciéon (cuerpo o cabeza). Una vez obtenido el factor, se determina la dosis efec-
tiva poniendo los limites de la exploracién sobre un maniqui antropomérfico
tipo y aplicando los factores de conversion a dosis efectiva de los documentos
ICRP 1991 o ICRP 2007.

4. Dosis impartidas con los distintos sistemas IGRT

En las tablas 1y 2 y 3 se muestran valores orientativos de las dosis ab-
sorbidas impartidas por cada uno de los sistemas de IGRT. El usuario debera
determinar estas dosis absorbidas en sus equipos, con los protocolos de tra-
bajo (térax, pelvis, etc.) y sobre todo con un sistema de medida calibrado en
el rango de energia (CHR) con el que se trabaja. Se insiste en que los valores
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dados aqui son orientativos y no pueden sustituir a los valores determinados
por el usuario.

Dosis o tasa de dosis en la superficie de

Tipo de exploracion Modelo (fabricante) R G prE ke
Porimagen Por sesion
Exposicion MV 10 - 50 mGy 20 - 100 mGy
Exposicion grafia kV XVI (ELEKTA) 0.2 mGy/mAs
0.4 -12mGy
OBI/TBIS' (VARIAN) 0.3mGy/mAs (0.2 - 6.0 mGy)
EXACTRAC (BRAINLAB) 0.1 -1.4mGy 0.2 - 2.8 mGy
Fluoroscopia kV XVI (ELEKTA)
10 mGy/min 2-5mGy

OBI/TBIS' (VARIAN)

Tabla 1. Valores orientativos de la dosis absorbida impartida al paciente en algunas de las
exploraciones de IGRT 2D.

Dispositivo CBCT Localizacién Dcentro (MGy) Dperiferia (MGy) Dw (mGy)

Mvision (SIEMENS) Cabeza 80 100 93
Pelvis 90 120 110

XVI (ELEKTA) Cabeza 1.0 1.4 1.0
Pelvis 16 28 24

Tabla 2. Valores orientativos de la dosis absorbida impartida al paciente en algunas de las
exploraciones de IGRT 3D.

Los valores proporcionados en la tabla 2 se han obtenido de los trabajos de
Song et al. 2008 en un equipo ELEKTA y de Gayou et al. 2007 en SIEMENS.

En cuanto a los sistemas de VARIAN (On board Imagery TrueBeam Imaging
System), se presentan en la tabla 3 las medidas realizadas en el Institut Catala
d'Oncologia. Los valores dados en la tabla 3 han sido determinados por los au-
tores del documento en los equipos disponibles en sus departamentos.

TrueBeam Imaging System
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TrueBeam

Protocolo de adquisicién OBl versiéon 1.3 OBl versién 1.4 Imaging

System
Cabeza dosis estandar 100 6 4
Cabeza baja dosis 21 3 N/A
Cabeza alta calidad N/A 30 N/A
Cuerpo dosis estandar 53 N/A N/A
Cuerpo baja dosis 10 N/A N/A
Pelvis N/A 26 13
Pelvis con aumento N/A 25 33
Térax baja dosis N/A 1 5

Tabla 3. Valores orientativos de la dosis absorbida impartida al paciente (Dw(mGy)) en algu-
nas de las exploraciones de IGRT 3D en los sistemas CBCT de VARIAN.

Se puede comprobar como las dosis absorbidas impartidas al paciente en
las exploraciones de CBCT con los equipos de VARIAN han disminuido sustan-
cialmente con las nuevas versiones y actualizaciones de hardware y software de
los equipos, reflejando el esfuerzo de las empresas fabricantes en mantener la
calidad de las imagenes obtenidas reduciendo las dosis impartidas al paciente.

Esta reduccién en las dosis impartidas con este tipo de exploraciones se
hizo del todo imprescindible ya que con las primeras versiones se impartian
dosis altas a 6rganos como el cristalino, en las exploraciones CBCT de cabeza.
En las recientes revisiones de datos de la ICRP, se cree que el umbral de dosis
para cataratas estaria alrededor de los 0.5 Gy (500 mGy). Con unas pocas ex-
ploraciones CBCT de la version OBI 1.3 se alcanzaria dicho limite, sin tener en
cuenta la dosis impartida durante el propio tratamiento de radioterapia. Con
la nueva version 1.4, la dosis impartida a cristalino se ha reducido en un 90%
aproximadamente, de unos 100 mGy a tan sélo 5 mGy por exploracion.

Sin embargo, a pesar de la reduccién en las dosis impartidas de las nuevas
versiones de hardware y software de los distintos equipos de IGRT, se deben to-
mar todas las medidas disponibles para reducir al maximo las dosis impartidas
con los procedimientos de IGRT. A modo de ejemplo, en aquellos protocolos
CBCT de cabeza y cuerpo de Varian, en los que se adquiere la exploracién con
200° de giro de brazo, las dosis impartidas a los distintos érganos son sustan-
cialmente diferentes dependiendo de que la exploracién se realice por la zona
anterior o posterior del paciente (Ding et al. 2010). Otra forma simple de reducir
las dosis impartidas es limitar la longitud de adquisicion a la regién de interés
de la exploracion.
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Otros sistemas de IGRT

En los capitulos anteriores se ha descrito el funcionamiento de los diferen-
tes equipos utilizados en IGRT cuyo funcionamiento estd basado en el uso de
radiaciones ionizantes o ultrasonidos, y que tienen en comun la produccién de
imagenes en 2 o 3 dimensiones. Existen otros equipos de tecnologia mas sim-
ple pero, que en algun tipo de tratamiento, pueden suministrar informacion
suficiente para verificar que la posicién del paciente o la del PTV durante el
tratamiento, es equivalente a la que tenia en la planificacion.

1. Sistemas 6pticos superficiales

Se basan en imagenes superficiales tomadas por cdmaras de video que son
tratadas mediante distintos algoritmos componiendo una imagen virtual 3D
de la superficie del paciente.

El sistema mas difundido es el ALIGN RT de VISIONRT (Figura 1) que consta
de dos elementos captadores de imagenes, suspendidos en el techo de la sala
de tratamiento (y de simulacion en algunos casos) y enfocados al isocentro de
la unidad. Cada elemento estd formado por un proyector de luz roja de fre-
cuencia muy cercana a la de los infrarrojos y dos cdmaras de video o de datos,
ademas de un flash de luz blanca (Figura 2). A partir de las imagenes de los
puntos captados por las cdmaras estereoscopicas, y mediante un algoritmo de
triangulacion, el sistema encuentra la posicién de los puntos de la superficie
del paciente, suministrando una imagen tridimensional de ésta. Una plantilla o
patrén de luz permite la calibracion del sistema antes de la toma de datos. Si el
equipo se utiliza en el control de los tratamientos de radiocirugia, se coloca un
tercer conjunto de cdmaras y proyectores .

La imagen de la superficie del paciente antes del tratamiento se pueden
fusionar con la imagen obtenida con el mismo equipo, en la simulacién (Figura
3), encontrando las diferencias geométricas entre las dos; también se puede
utilizar como imagen de referencia la extraida de los cortes de TC que el sis-
tema puede importar mediante un protocolo DICOM RT. Estas diferencias se
indican mediante valores de los desplazamientos y rotaciones de la mesa, del
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brazo y del colimador. En el caso de los aceleradores VARIAN, el software puede
ajustar estos parametros de forma automatica.

Los sistemas mas modernos permiten definir un intervalo de tolerancia en
los movimientos y a partir del cual controlar la emisién de radiacion del acele-
rador, se trata de un “gating” basado en las deformaciones de la superficie del
paciente.

El equipo y su software componen un sistema de IGRT apropiado para los
tratamientos de volimenes cercanos a la superficie, aunque con la incorpo-
racion del “gating”, su uso se esta ampliando a otras localizaciones, bien solo
o combinado con otras técnicas de IGRT. (Bartocini et al. 2012, Pan et al. 2012,
Shah et al. 2012)

Figura 1. Equipo ALIGN RT, donde se puede ver la zona del paciente iluminada por los pro-
yectores de luz roja. Cortesia de VISION RT.

302



Capitulo 11
Otros sistemas de IGRT

Camara de datos

——

Proyector de luz roja

L]
L]

LY
Flash luz blanca

Figura 2. Proyector de luzy cdmaras de video con las que se adquieren los datos de la super-
ficie del paciente. Cortesia de VISION RT.

Figura 3. Fusion de la superficie del paciente reconstruida a partir de los datos tomados
por las cdmaras de video (violeta) y la superficie de referencia (verde). Cortesia de VISION RT.
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2. Marcadores fiduciarios electromagnéticos

Es habitual en técnicas de IGRT utilizar marcadores radiopacos, cuando
se trata de identificar los desplazamientos de 6rganos o tejidos blandos, en
imagenes con rayos X, especialmente si son obtenidas con altas energias, del
orden de los MV. Los marcadores se insertan directamente en el volumen o
cerca de él; asumiendo que el movimiento de estos marcadores es fiduciario
del movimiento del volumen u 6rgano que se quiere controlar. Estos marca-
dores habitualmente son pequefios granos de oro de didametro inferiora 2 mm
encapsulados en un polimero absorbible.

Otro sistema de alineacidn y localizacién, especialmente utilizado en los
tratamientos radioterdpicos de tumores de prostata, consiste en un sistema
de marcadores fiduciarios que permite el seguimiento continuo, localizacion y
movimiento en tiempo real del volumen mediante una tecnologia basada en
radiaciones no ionizantes, en el rango de la radiofrecuencia, (sistema comercia-
lizado como Calypso GPS for the Body).

El punto clave de la tecnologia del sistema son unos marcadores perma-
nentes de 8,5 mm de longitud y 1 mm de didmetro que se implantan en el
volumen (antes del tratamiento radioterapico). Estos marcadores consisten en
un nucleo de ferrita, rodeado por un hilo de cobre en serie con una resistencia
y un condensador, formando una antena, que recibe y emite sefiales de radio-
frecuencia. El marcador esta encapsulado en una sustancia bioceramica, que le
permite estar implantado permanentemente, sin riesgo para el paciente.

La posicidon de los marcadores se detecta a través de la emision y recep-
cién de las sefales de radiofrecuencia por una matriz de emisores y receptores
electromagnéticos colocada por encima de la superficie del paciente, pero sin
contacto con éste (véase la figura 4); con una resolucion espacial de T mm,
segun datos del fabricante (Balter et al. 2005, Mahadaven et al. 2006). A su vez,
la posicion de la matriz de receptores respecto del sistema de coordenadas de
la sala de tratamiento, se determina a través de unos sensores de infrarrojos
colocados en la matriz que se comunican con tres camaras colocadas en el te-
cho de la sala de tratamiento y que estan calibradas respecto al isocentro del
acelerador lineal. La combinacion de la posicion de la matriz de receptores en
la sala de tratamiento y la posicién de los marcadores respecto a la matriz, pro-
porciona la posicién de los marcadores relativa al isocentro.
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Figura 4. Distribucion de una sala de tratamiento donde se ha instalado un sistema Calypso
GPS for the Body. Cortesia de VARIAN Medical Systems.

Las posiciones de los marcadores se transmiten a una consola en la que se
muestran, de forma continua, las variaciones en la posicion longitudinal, lateral
y vertical de los marcadores respecto a su posicion inicial en funcién del tiem-
po, verificando que estas variaciones se mantienen dentro de unas tolerancias
establecidas. Las posiciones se actualizan a una frecuencia de 10 Hz, lo que
permite un seguimiento practicamente continuo de la posicion del volumen
durante el tratamiento; ademas el sistema permite establecer una banda de
tolerancia dentro de la cual continua la irradiacidn, que se detendr3, si la sefial
esta fuera de los limites de tolerancia (Figura 5).

- » JEt

i P i T M S S
T e T T
— - _-

008 - 008 -
.'I

—

- L

Figura 5. Ejemplo del software del sistema Calypso. En laimagen de la izquierda se representan
las desviaciones en la posicidon de la mesa, detectadas por el equipo. En laimagen de la derecha
un registro continuo dentro de la banda de tolerancia. Cortesia de VARIAN Medical Systems.
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Aungque se utiliza bdsicamente para tratamientos de préstata y no genera

imagenes anatémicas del volumen, el uso de radiaciones no ionizantes per-
mite el ahorro de dosis absorbida por parte del paciente durante el proceso
de alineamiento y localizacién respecto a otros sistemas de imagen. Algunos
autores publican resultados en diversos estudios, con seguimientos en mas de
1000 sesiones, en los cuales el sistema es capaz de detectar variaciones en la
posicién del PTV durante el tratamiento, entre 2 y 5 mm (Kupelian et al. 2005,
2007, 2008).
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Calibracion de equipos tipo CONEBEAM

En este tipo de aparatos utilizados en IGRT, se denomina “calibracién” a
una serie de pruebas que se realizan en la puesta en marcha de los mismos
y que tienen como objetivo el ajuste de los pardmetros, escalas, indices, etc.
gue aseguren el funcionamiento correcto del equipo. A lo largo de la vida util
del aparato, estos parametros se verifican, de manera periddica, mediante las
pruebas de control de calidad y cuando alguno de los valores resultantes de
estas pruebas exceden de las tolerancias establecidas, o lo establece el sistema
de calidad, el radiofisico responsable o el servicio técnico de la empresa sumi-
nistradora o ambos, realizan los ajustes de estos parametros, hasta llevarlos
a los valores que tenian en la puesta en marcha de los mismos. No es exacta-
mente una calibracion, ya que no se compara con ningun patrén reconocido
por organismos nacionales o internacionales sino mas bien un mantenimiento
preventivo y correctivo.

A continuacion se describen las pruebas especificas para los equipos de
tipo “Cone Beam” fabricados por ELEKTA, SIEMENS y VARIAN. Estas pruebas
ampliadas se recogen en los manuales de instalacion y mantenimiento que
se entregan al usuario conjuntamente con las unidades. La inclusion de estas
descripciones en este documento tiene como objetivo que el lector y posible
usuario se familiarice con ellas, y prevea el tiempo y el equipo necesarios para
llevarlas a cabo.

1. Calibracion y pruebas especificas del sistema
ELEKTA

1.1. Ajustes mecanicos

La posicion del tubo de RX y la del panel se calibran inicialmente en la pues-
ta en marcha de la unidad y se revisan periédicamente por el servicio técnico.
No se justifica su recalibracién a no ser que haya habido una incidencia, como
puede ser una colisién. El tubo de RX tiene una posicién Unica y el panel de de-
tector tres distintas. Para este Ultimo caso, la alineacion viene determinado por
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el tipo de casete del colimador utilizado, de tal forma que el software genera un
inhibidor si la posicion no es la correcta.

De aqui en adelante se usara el término colimador para hacer referencia a
los casetes colimadores que se insertan a la salida del haz de tubo de RX.

1.1.1. Calibracion de la posicion nominal de los colimadores

Esta prueba ajusta el colimador del sistema XVI en el centro de su rango
mecanico, con una tolerancia de £ 1 mm.

Esto se consigue con el brazo a 0° y atornillando con precisién las partes
mecanicas que hacen de tope (Figura 1) segun la direcciéon G-T.

1.1.2. Calibracion del angulo del tubo de RX y del ensamblado del
colimador

Se debe verificar que el tubo de RX y el ensamblado del colimador estén
nivelados en la direccion G-T, dentro de £ 1 mm/m.

Se extiende el brazo de kV, sin ningun colimador en su bandeja y se rota el
brazo a +90°. Se situa el nivel de precision (Figura 2) en cada una de las guias
inferiores de la bandeja por donde se insertan los colimadores. Se verifica di-
cho nivelado; si supera la tolerancia se deberd aflojar, sin quitar, los tornillos
que bloquean el tubo de RXy calibrar el nivelado con el mismo procedimiento
anterior.

1.1.3. Alineacién del tubo de kV con el isocentro MV en el eje G-Ty A-B

El ensamblaje del colimador de kV debe estar alineado con los centradores
laser de la sala; tolerancia £ 1 mm.

Con el brazo a 0°, se inserta el colimador de calibracion CALT, de tal forma
que la proyeccién del [aser quede alineada sobre las lineas verticales, que son
tres cruces en el centro del dicho colimador. Si éste no estd alineado correcta-
mente, se retocan los tornillos adecuados hasta lograr su ajuste en el eje G-T.
También se verifica, y se ajusta si procede, en la direccion A-B.
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Figura 1. Tornillos de fijacion para la calibracion de la posicién nominal de los colimadores.
Cortesia de ELEKTA.

Figura 2. Dispositivo para la calibracion del dngulo del tubo de RX y del ensamblado del
colimador. Cortesia de ELEKTA.
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Figura 3. Colimador para el ajuste del tubo kV en los ejes G-Ty A-B respecto al isocentro de
MV. Cortesia de ELEKTA.

1.2. Ajuste del sistema de imagen de kV

Una vez calibrada las partes mecanicas se procede al ajuste del sistema de
imagen, lo cual se detalla en distintos pasos.

1.2.1. Adquisicidon de imagenes simples de ganancia para cada FOV

Las imagenes de kV no pueden ser adquiridas si el detector no tiene ar-
chivos de ganancia. Se sigue el asistente que permite calibrar la imagen en
ganancia, para los colimadores: S20 (“FOV small”), M20 (“FOV médium”), L20
(“FOV large”).

1.2.2. Verificaciones previas

Se debe verificar que no hay impurezas ni objetos que afecten a la calidad
de imagen de kV. Para ello se adquiere un “MotionView” con el filtro CAL2 y el
colimador S20 realizando a la vez un giro del brazo de 360°. Se selecciona el
contraste en un valor alto, se revisa el video y se asegura que las imagenes sean
consistentes y sin artefactos. En caso contrario se verifica que las tapas antico-
lision estén limpias y sin grietas. Si una vez realizado esto el problema persiste,
seria necesaria una revision del tubo de RX.
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1.2.3. Verificacion y ajuste de la rotacion del colimador

Se hace uso del filtro CAL1 y colimador $20. Con el brazo a -90° se adquiere
una imagen plana. En la imagen se hace una medida geométrica del valor de
pixel para la coordenada y de ambas esquinas inferiores (véase la figura 4). La
diferencia entre ambas debe ser inferior a 10 pixeles. En caso contrario se aflo-
jan los tornillos que aprietan los colimadores y se reajusta manualmente hasta
que se consiga la tolerancia anterior descrita.

L

Figura 4. Imagenes utilizadas para la verificacion y ajuste de la rotacién del colimador.
Cortesia de ELEKTA.

1.2.4. Ajuste del tubo de RX y del ensamblaje del colimador en el eje G-T

Primero se mide la posicion G-T del detector de kV para el “FOV small”. Para
ello se usa el colimador S20 y el filtro CAL1. Se adquiere una imagen plana, se
amplia la cruz de la zona central. Se mide la coordenada y (véase la figura 5), el
valor pixel de la cual debe ser 512 (+ 10 pixeles). En caso contrario el tubo de
RX esta rotado y se procederd al reajuste manual de los tornillos de sujecion
adecuados.
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Figura 5. Ajuste del tubo de RX y del ensamblaje del colimador en el eje G-T. Cortesia de
ELEKTA.

Figura 6. Ajuste del tubo de RX y del ensamblaje del colimador en el eje A-B. Cortesia de
ELEKTA.
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1.2.5. Ajuste del tubo de RX en el eje A-B

Andlogamente al ajuste anterior, ahora el tubo de RX se calibra en el eje
A-B. Se usa el colimador M20 y el filtro CAL1. Se procede como en el caso an-
terior y se mide en la cruz la coordenada x (Figura 6). El valor de pixel debe ser
de 512 (£ 10 pixeles). En caso contrario, se calcula el error en dicha coordenada
segun la formula,

Error en A-B =0.05 (x-512)

Si el valor es positivo el tubo esta rotado en CW, en caso contrario en CC
(figuras 7 y 8). A continuacién se procederd manualmente al reajuste de los
tornillos de sujecion adecuados del tubo de RX.

Finalmente se verifica el correcto ajuste para el FOV pequeio (colimador
S20) y grande (L20). La tolerancia y ajuste es igual que en el caso anterior.

Figura 7. Tubo rotado en CW, en el ajuste del tubo de RX en el eje A-B. Cortesia de ELEKTA.
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Figura 8. Tubo rotado en CC, en el ajuste del tubo de RX en el eje A-B. Cortesia de ELEKTA.

1.2.6. Ajuste del sistema de imagen de kV

Tras verificar el cableado de la alta tension y colocar las tapas del brazo del
kV, se procede a realizar la calibracién en ganancia, conocido como “Multi-Level
Gain Calibration” del sistema XVI en agua.

Si la mesa instalada es el modelo Aktina, se procede segun el “Basic
Calibration Kit” (MRT9551) con el “Water Calibration Kit” (MRT12851) (Figura 9).
Sila mesa instalada es el modelo iBEAM se usara el “Adaptor Kit”y el “Phantom”
para iBEAM (MRT9931) con el “Water Calibration Kit" (MRT12851) (Figura 10).
En ambos casos se sitla un soporte en el extremo superior de la mesa, y sobre
éste el maniqui de agua llenado una profundidad de 110 mm (+ 2 mm) y co-
rrectamente centrado. En el caso de que el modelo de mesa sea la“HexaPod” el
procedimiento es similar.

A continuacién se adquieren imdagenes de ganancia para los tres tipos
de FOV (“multi-level gain images”), segun la tabla 1, siguiendo el asistente del
menu de las funciones de servicio de kV.
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Figura 9. Mesa modelo Aktina con su montaje experimental para el ajuste del sistema de
imagen de kV. Cortesia de ELEKTA.

Figura 10. Mesa modelo iBEAM con su montaje experimental para el ajuste del sistema de
imagen de kV. Cortesia de ELEKTA.

1317 ]



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

FOV Filtro Colimador Energia (kV)
“Small” Fo S20 100
120
“Medium” FO M20 120
“Large” FO L20 120

Tabla 1. Pardmetros y hardware usados para la calibracién del sistema de imagen de kV.

El sistema requiere ahora de la adquisicion de un mapa de pixeles
muertos (“bad pixel map”), para aplicar luego una compensacion a las ima-
genes. Previamente se debe asegurar la no presencia de artefactos en las
imagenes. Se sigue el asistente en el menu de mantenimiento para adquirir
un “kV Bad Pixel Calibration”.

1.2.7. Adquisicion de mapas de flexion de kV (“flexmaps”)

Este procedimiento’ consiste en obtener un conjunto de imagenes que se-
ran usadas por el XVI, para corregir las pequefas flexiones y desplazamientos,
que sufren los componentes mecanicos durante el movimiento de adquisicién
de imagenes. El software compila esta informacién en una tabla, conocida
como “flexmap” que representa las desviaciones entre el isocentro de imageny
el de radiacién, en funcion del angulo del brazo.

Se utiliza un maniqui denominado “Ball-Bearing” (BB), consistente en una
bola de acero de 8 mm de didmetro, colocada al final de un tubo plastico con
unas marcas que permiten localizar el centro de la bola y unos tornillos micro-
métricos de paso 0,01 mm para ajustar la posicién de la esfera con precision
(véase las figuras 11y 12). En funcion del modelo de tablero se deberd quitar, o
no, el extremo orientado hacia el brazo, para poder ubicar correctamente el BB.

Inicialmente se alinea con los centradores laser de la sala. Se adquiere un
CBCT (3D images”), con la opcidn “CAT-Image Registration” que realiza un giro
de 360°; el colimador usado es el S20. Se analiza la imagen, de tal forma que
los desplazamientos sugeridos por el XVI deben estar dentro de £ 1 mm. A
continuacion se realizan dichos desplazamientos y se adquiere un nuevo CBCT.
Esta vez los desplazamientos deben ser inferiores a + 0.25 mm. En caso de no
conseguirlo, habra que volver a recentrar el BB y adquirir sucesivos CBCT hasta
lograrlo.

1 El procedimiento recomendado para verificar la coincidencia del isocentro de radiacion con el de imagen es el del
TG 179 (Bissonnette et al. 2012).
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Figura 11. Maniqui“Ball-Bearing” (BB). Cortesia de ELEKTA.

Figura 12. Tornillos micrométricos del BB. Cortesia de ELEKTA.

Ahora el maniqui BB esta centrado en el isocentro kV y acto seguido se
mide la posicion del isocentro MV, a fin de calcular la diferencia entre ambos.
Para ello se realizan las siguientes adquisiciones de imagenes de MV con el
“iViewGT" (véase la tabla 2).
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Numero haz Angulo del brazo (°) Angulo del colimador (°)

2 -180 +90
3 -90 +90
4 -90 -90
5 0 -90
6 0 +90
7 +90 +90
8 +90 -90

Tabla 2. Parametros usados para la adquisicion de imagenes de kV del BB en los “flexmaps”
en la calibracién del sistema de imagen de kV.

Se exportan las imagenes de la consola del “iViewGT” a la estacion del XVI
y el asistente del modo servicio se encarga de analizar las imagenes. Con esto
el XVI mide la posicién del isocentro de MV y la compara con la posicion actual
del BB, que esté en el isocentro de kV. La tolerancia es de £ 0.25 mm. Si se supe-
ra, se procede a adquirir los “flexmaps” (Figura 13).

Figura 13. Asistente para la adquisicion de los “flexmaps”.
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Se sigue el asistente del modo servicio para adquirir los “flexmaps”, segun
la tabla 3. El sistema XVI necesita para cada colimador dos adquisiciones de
CBCT, una en cada sentido horario (CC, CW).

Ne FOV Filtro Colimador Direccion
1 “Small” FoO S20 cC

2 cw

3 “Medium” FoO M20 cC

4 cw

5 “Large” FO L20 cC

6 cw

Tabla 3. Pardmetros y hardware usados para la adquisicion de “flexmaps” en la calibracién
del sistema de imagen de kV.

El fabricante recomienda una periodicidad mensual de esta prueba. Una
vez realizada la calibracion, se establece como tolerancia £ 0.7 mm.

2. Calibracion y pruebas especificas del sistema MVCB
SIEMENS

2.1. Chequeo del alineamiento del panel plano con el isocentro
de la unidad

Se realiza automaticamente y determina el desplazamiento del centro del
detector respecto al isocentro del acelerador lineal. Si el desplazamiento medi-
do es grande (>2 mm), el panel plano necesita ajustarse, si el desplazamiento
es pequeno (<2 mm) se reajusta por software.

El equipo dispone de un conjunto de haces predefinidos utilizados para
detectar la falta de alineamiento del panel plano. Se dispone también de un
accesorio, un reticulo especialmente disefiado para esta prueba. Se denomina
“XRetic” (véase la figura 14) que representa el centro del campo de irradiacion.
Se realiza para diferentes distancias fuente-detector (130, 140, 150 y 160 cm)
y en cuatro orientaciones del brazo (0°, 90°, 180° y 270°). En uso clinico del
MVCBCT, se aflade una nueva tabla a distancia fuente-detector de 145 cmy en
las orientaciones del brazo de 270°, 3159, 0°, 45°, 90°, 1359, 180° y 225°. En la
figura 15 se muestra en detalle el software de correccién.
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Figura 14. Detalle accesorio “Xretic”.

s i L |

Figura 15. Detalle de software.
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Figura 16. Detalle de la calibracion de la ganancia del panel plano.

2.2, Calibracion de la ganancia del detector 2Dy 3D
Objetivo:

Corregir la diferente respuesta de los transistores en la imagen 2D del de-
tector (en teoria todos deberian responder igual a la misma sefal pero esto
no ocurre en la realidad). Se adquiere y se calcula la ganancia para diferentes
tamafos de campo, diferentes energias, diferentes tasas de dosis, diferentes
distancias fuente-imagen y distintas unidades monitoras. Asimismo, se varian
las unidades monitoras (UM), en cada una de las condiciones anteriores (Figura
16). Un sintoma de que el panel plano puede fallar es que el valor promedio de
los pixeles en su zona central para una misma exposicién va decreciendo con
el tiempo.

2.3. Correccion de los pixeles defectuosos

El chequeo se hace automaticamente. Se realiza en funciéon de su localiza-
cién y numero. Para ello, se distinguen tres zonas dentro del detector:

« Lacentral.
« Alolargo del borde del panel con una anchura de 6 pixeles.
« Lageneral atoda la zona sensible excepto la del borde.

El fabricante propone una tabla de tolerancias en funcion de las zo-
nas y numero de pixeles defectuosos encontrados Estos son encontrados
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automaticamente por el software en cada una de las zonas (Tabla 4) Tipicamente
estos detectores tienen un grupo de pixeles, o una o mas lineas de pixeles
qgue no responden completamente, o no responden a la radiacién incidente.
Pueden ser transitorios o permanentes. Son identificados y el software del de-
tector llena la informacién de dichos pixeles, bien con la del vecino, o prome-
diando los pixeles de alrededor. La existencia de muchos pixeles defectuosos, o
lineas consecutivas trae como consecuencia una mayor dificultad para encon-
trar, por ejemplo, marcas fiduciarias pequefas que se hayan implantado en el
paciente. Si se conoce el mapa de los pixeles defectuosos, esto puede ayudar
mejor a su identificacion. Como el panel plano esta expuesto a radiacién pri-
maria, dispersa y de fuga procedente del acelerador, puede sufrir, con el tiem-
po, una degradacion lenta de sus caracteristicas de funcionamiento, debido al
aumento de pixeles defectuosos, dando lugar al empeoramiento del ruido en
la imagen, sintoma de que el panel puede fallar.

Umbrales mapa de pixeles muertos Limite por zona Numero méaximo de

pixeles muertos

Tipo de defecto Central General

Lineas:

Defecto en dos lineas adyacentes 1 3

Defecto en sélo una linea 10 20 20480
Clusters:

Mega cluster (maximo 36 pixeles) 0 20 72
Cluster grande (maximo 17 pixeles, no 7 20 340
4x4)

Cluster medio (4-9, no 3 x3) 20 100 900
Densidad:

Densidad de pixel (nimero de pixeles en 10% 10% 260

un bloque de 51 x 51)

Numero total de pixeles defectuosos 2% 21000

Tabla 4. Limites propuestos de pixeles muertos.
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2.4. Calibracion de la dosis de salida del MVCBCT

El radiofisico debe calibrar el médulo utilizado para la realizacion del
MVCBCT antes de que el técnico del Servicio de Mantenimiento del acelerador
lineal proceda a ajustar el factor de escala para el MVCBCT. Véase la figura 17.

2.5. Calibracion de la ganancia del MVCBCT

El técnico antes de utilizar el MVCBCT, debe encontrar el mejor ajuste de la
potencia y de la frecuencia de repeticién de los pulsos del haz de 6 MV. Véase
lafigura 17.

MVCB Sintonizacién

* Comparacion sintonizacion haz modo MVCB con modo baja tasa 50 UM/min

Regular 6MV 50MU/Min

— || —
Dosis absorbida mas
alta por pulso
. y | «—| . .
Misma duracion \ Frecuencia de repeticion del pulso
pulso de radiacion ~ 3,4 us de radiacién mas baja ~ 24 ms
— ||
Dosis absorbida mas
baja por pulso
— | |

———_, Frecuencia de repeticién del pulso
de radiacion mas alta ~ 4 ms

Figura 17. Esquema de repeticién de pulsos modo MVCBCT vs. Tasa regular 50 UM/min.

2.6. Exactitud y calibracion geométrica.

Para evaluar la exactitud geométrica absoluta del sistema de imagen se
pueden utilizar diferentes metodologias, todas ellas se basan en el hecho de
utilizar un objeto facilmente identificable. Puede emplearse el procedimiento
establecido en la Universidad de California, San Francisco, en el “Comprehensive
Cancer Center”, que consiste en una semilla de oro colocada en el isocentro del
acelerador lineal mediante la utilizacion de los laseres de la sala; seguidamente
realizar una adquisicién con MVCB vy verificar que la marca de oro aparece en
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el voxel central de la imagen, libre de artefacto. Puede emplearse el siguien-
te procedimiento utilizado en la Fundacién Instituto Valenciano de Oncologia
para verificar la exactitud intrinseca del MVCB; para ello se utiliza un maniqui
antropomorfico (craneo) con marcas embebidas en él y distribuidas por todo
el volumen de exploracién, definiéndose un espacio estereotaxico, el introdu-
cido por el marco de Leksell para radiocirugia intracraneal. En coordenadas
estereotdxicas, comparar la posicién de las marcas en el TC-kV y en el MVCB
propiamente, definiendo la exactitud intrinseca como la diferencia entre di-
chas coordenadas. Este método resulta mas exacto que los anteriores porque
no depende de la habilidad del usuario en la colocacién del maniqui frente al
acelerador (solo limitado por el espesor utilizado de la imagen axial) y, ademas,
proporciona la exactitud en todo el volumen de exploracion. Se obtiene una
exactitud mejor de 1 mm, otros autores confirman este mismo resultado.

.

Matrices de proyeccion

u Lista codificada de las
bolitas en cada proyeccién

Figura 18. Calibracion geométrica.

Se recomienda, ademas de lo dicho, una calibracién geométrica periddica
del sistema que tenga en cuenta que tanto el detector como el brazo pueden
descolgarse, o rotar el detector, o variar la distancia fuente-detector y, por tan-
to, laimagen puede distorsionarse. Para ello, se recomienda utilizar el maniqui
suministrado por el fabricante. Este control se denomina calibracion geométri-
ca. Esta calibracion permite obtener la correspondencia entre la posicion real
de un objeto y su representacién en la imagen reconstruida del MVCB.
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Se realiza con un maniqui cilindrico, hueco, de plexiglas en el que estan dis-
puestas en espiral y sobre la superficie del maniqui 108 esferas radiopacas de
diferentes didmetros. Este proceso de calibracién estad descrito ampliamente
en el trabajo de Pouliot et al. 2005. La identificacion de las bolitas del maniqui
respecto a una posicion de referencia en la mesa de tratamiento se efectta au-
tomaticamente en las 200 proyecciones utilizadas para la realizacion del MVCB.
Un programa informatico instalado en la consola de operacién del MVCBCT
detecta las esferas y sus posiciones, construyendo las denominadas matrices
de proyeccién; éstas son un conjunto de matrices que conectan cada punto
del espacio con un punto sobre las imagenes bidimensionales y de esta forma
se pueden construir las imagenes tridimensionales MVCB (véase la figura 18).

Objetivo:
Proporciona la informacion necesaria para reconstruir las imagenes 2D a 3D.
Realizado por:

Fisico o técnico de mantenimiento del acelerador.

2.7. Correcciones “off-line” del uso de las imagenes de MV

Las imagenes obtenidas de MVCB nos permiten evaluar las variaciones
anatémicas del paciente durante el tratamiento. Si se desea evaluar su influen-
cia en el tratamiento se deben tener en cuenta dos cuestiones, la primera es
que las estructuras que definimos en el MVCB manualmente llevan asociadas
una incertidumbre, que se justifica por todo lo comentado en este documento,
que debe conocerse; la segunda calcular la distribucion de dosis absorbida a
partir del MVCB.

Si queremos utilizar las imagenes de MVCB para volver a calcular la dosis
absorbida debemos proceder de forma muy similar a como se hace con el TC
en radioterapia. Utilizando un maniqui para determinar densidades electréni-
cas en funcion de los nimeros CT, podemos obtener una curva de calibrado de
numeros Hounsfield en términos de densidad electrénica o en densidad fisica.
Se recomienda estudiar la curva de calibraciéon durante un tiempo para ver su
estabilidad. Sin embargo, debemos tener en cuenta que los datos en bruto de
las imagenes de MVCB sufren un artefacto llamado “cupping” que da lugar a
una imagen no uniforme. Debido a este artefacto y para construir una curva
de calibrado fiable debe promediarse la lectura en las regiones de interés con
diferentes densidades girando 90° el maniqui cuatro veces. Se puede utilizar el
maniqui suministrado por el fabricante, (véase en la figura 19 los valores obte-
nidos en la Fundacién IVO). Los resultados son similares a otros autores.

[327 ]



Recomendaciones para el control de calidad de equipos
y técnicas de radioterapia guiada por la imagen (IGRT)

Petit et al. 2008 efectian una correccion tridimensional para evitar este
artefacto. Efectuada dicha correccidn la distribucion de la dosis calculada
mediante MVCB frente a la de referencia coincide dentro de un 3% y 3 mm.
Puede concluirse que para tratamientos de cabeza y cuello el MVCB es util
para considerar el efecto del cambio en la anatomia del paciente. En el resto
de localizaciones, el limitado tamano del volumen reconstruido imposibilita
esta valoracion.

Numeros TC (HU) vs. densidad electrénica relativa

1000,0
800,0 y = 684,16x -688,47
R?=0,9937
600,0
— 400,0
=)
<
& 2000 s Maniqui Siemens
< imagenes MVCB
g 0,0
= 0 1,60 Maniqui CIRS imégenes
Z 2000 = kvTc
-400,0 Lineal (Maniqui Siemens
imagenes MVCB)
-600,0
-800,0
-1000,0

Densidad electrénica relativa a la del agua

Figura 19. Determinacién de nimeros TC en MVCB. Datos Fundacion IVO

3. Calibracion y pruebas especificas del sistema
VARIAN
El proceso de calibracion se compone de 5 subprocesos distintos: la cali-
bracion de los ejes mecénicos, la calibracidn del isocentro, calibracion del ge-

nerador de RX, calibracion del sistema de imagen y la calibracién de las mandi-
bulas del colimador.
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Figura 20. Calibracion del brazo soporte del tubo de RX en el equipo VARIAN OBI CBCT.
Cortesia de VARIAN Medical Systems.

3.1. Calibracion de los ejes mecanicos

En este proceso se calibran los ejes mecénicos tanto de la fuente de RX
como del detector, y también del detector de imégenes portales (“PortalVision”).
Los brazos que soportan los tres dispositivos, son similares, tiene cada uno tres
articulaciones o rotulas. El proceso consiste en situar uno de los dispositivos
alineado con el eje longitudinal del acelerador (pies-cabeza), de forma que los
diferentes segmentos del brazo queden perpendiculares formando dngulos de
90° 0 180° (véase lafigura 20). Una vez situado se selecciona en el mando a dis-
tancia el dispositivo y se confirma la posicién. El sistema reconoce y almacena
las posiciones relativas de los distintos elementos, de tal forma que el sistema
se mueva y se coloque correctamente durante su uso clinico. Se repite para
cada uno de los tres dispositivos.

3.2. Calibracion del isocentro de la unidad de imagen

Consiste en llevar los centros de la fuente de RX y el detector a la posiciéon
del isocentro y alinearlos con el eje del haz. El sistema registra los pardmetros
geométricos resultantes de esta calibracion y los utiliza para determinar el iso-
centro de la unidad. Tal y como se puede ver en la figura 21, la superficie sensi-
ble del detector se encuentra a 15.6 mm de la superficie externa del mismo, de
tal forma que la distancia entre el isocentro y la superficie externa deberia ser
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de 48.4 cm, para una distancia isocentro-detector de 50 cm. De la misma forma
el foco del tubo de RX se encuentra a 14.8 cm de la superficie de la carcasa,
asi la distancia entre el isocentro y la superficie de la carcasa del tubo de RX
deberia ser de 75.2 cm, para una distancia fuente isocentro de 90 cm. Una vez
situados los brazos en estas posiciones y verificadas estas distancias, y median-
te el procedimiento IDU ISO CAL (VARIAN documento num. B501671R01D), se
registran estas posiciones en el sistema.

El modelo TRUE BEAM dispone de un procedimiento registrado con el
nombre “IsoCal” que combinado con un maniqui especial, permite conocer la
posicion relativa de los dos isocentros, el de imagen y el del acelerador, regis-
trar los desplazamientos y aplicar las correcciones a las imagenes obtenidas
cuando el dispositivo se utiliza en modo clinico. El procedimiento “IsoCal” se
describe en el punto 4.6.1 del capitulo 6 de este documento.

Figura 21. Esquema del ajuste del isocentro en un equipo de imagen VARIAN modelo ON
BOARD IMAGER (OBI CBCT). Cortesia de VARIAN Medical Systems.

3.3. Calibracion de las mandibulas del colimador

Se trata de calibrar las posiciones mecénicas de las mandibulas del coli-
mador de RX, de forma que las posiciones de cada una de las 4 mandibulas
coincidan con los valores nominales seleccionados, en la posicion del isocen-
tro. Para la calibracién se utiliza un maniqui plano con marcas de limites de
campo radiopacas que se coloca sobre la mesa del acelerador a la distancia del
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isocentro; mediante los laseres se centran y alinean las marcas del maniqui y
a continuacion se utiliza el procedimiento “BLADES CALIBRATION”". Al adquirir
una imagen fluoroscépica del maniqui se puede determinar la posicién de las
mandibulas en relacién a las marcas radiopacas, si no coinciden se corrige ma-
nualmente hasta que las posiciones tedricas y reales de las mandibulas coinci-
dan, los resultados se almacenan en el sistema.

3.4. Calibracion del generador de RX

Este proceso calibra los pardmetros de exposicion tanto para los modos
de grafia como de escopia pulsada para los dos tamanos de foco disponibles,
de tal forma que los pardmetros correspondientes al voltaje, la intensidad y
el tiempo de cada modalidad sean realmente los seleccionados manualmente
para cada exposicion. Hay dos modos de adquisicién: “Single gain” para adqui-
siciones de grafia y “Last image hold" para adquisiciones en modo escopia.

3.5. Calibracion del sistema de imagen

Este proceso corrige por la posible respuesta no uniforme del sistema de-
tector y las no uniformidades de la tasa de fluencia de la fuente de RX. Algunos
de los factores que pueden provocar esta falta de uniformidad son las variacio-
nes en la amplificacion de los pixeles debidas a la antigliedad y a la temperatu-
ra del sistema, otro motivo es la deriva causada también por la temperatura, la
radiacion y la antigliedad. La calibracion debe llevarse a cabo una vez cada tres
meses o siempre que la calidad de la imagen esté deteriorada.

La calibracion del sistema de imagen necesita por un lado de una imagen
de fondo (“Dark field’; DF) obtenida como el promedio de una serie de image-
nes sucesivas sin radiacion, el promedio elimina el ruido y laimagen representa
las imperfecciones de la matriz y la deriva del amplificador, ya que no depende
de la fuente de radiacién.

La otraimagen necesaria es una homogénea o“Flood field” (FF), consistente
también en el promedio de imagenes consecutivas, obtenida con un campo
grande y sin ninguln objeto. Esta refleja la homogeneidad del campo, la sensi-
bilidad individual de cada pixel y la ganancia del amplificador. A partir de estas
dos imagenes se obtiene la imagen calibrada, (Figura 22), la cual se analiza con
el software “Area profile".

El proceso se repite para los distintos protocolos anatémicos.
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Figura 22. Imagenes obtenidas en el procedimiento de calibracién del sistema de imagen.
De izquierda a derecha: “Dark field", “Flood field", e imagen calibrada. Cortesia de VARIAN
Medical Systems.

También es preciso obtener un mapa de correccién de los pixeles defec-
tuosos. Para realizarlo, se debe adquirir una imagen de deriva (“Drift Inage”), es
decir, dos imagenes de fondo (DF) que se substraen la una de la otra, de forma
gue en la imagen resultante se pueden evaluar las pérdidas que han sufrido
cada uno de los pixeles que forman la imagen. La deriva de cada uno de los
pixeles se compara con la media de la correspondiente a los pixeles vecinos, si
la diferencia es mayor que un valor umbral, se etiqueta al pixel correspondiente
como defectuoso. El sistema asigna a estos pixeles defectuosos el valor prome-
dio de los pixeles vecinos. El nUmero de pixeles defectuosos no debe ser mayor
que 40000, tipicamente los pixeles defectuosos no sobrepasan los pocos miles.

3.6. Calibracion especifica del modo CONE BEAM CT (CBCT)

La calibracion de los modos de adquisicion CBCT se requiere siempre que
se configure un nuevo protocolo CBCT o cuando alguno de los protocolos exis-
tentes presente algun pardmetro fuera de tolerancia, evaluado en las pruebas
de control de calidad y sea necesario un ajuste del sistema. La calibracion debe
realizarse de forma independiente para los distintos protocolos de adquisicion,
y se compone de los siguientes subprocesos.

3.6.1. Calibracion geométrica

La calibracion geométrica estima la posicién del isocentro del sistema de
kV, que serd utilizado como isocentro de la adquisiciéon del CBCT. Para realizar
la calibracion geométrica es preciso usar un maniqui de geometria conocida
(en este caso un maniqui cilindrico con 5 agujas insertadas en su interior). Se
adquieren una serie de imagenes del maniqui para distintos angulos de brazo
y se comparan estas proyecciones con las proyecciones tedricas esperadas. Las
diferencias encontradas entre ambos conjuntos de iméagenes, que el sistema
utiliza para corregir las proyecciones adquiridas en la adquisicién CBCT, se atri-
buyen a cambios en la posicién del tubo de RX o del detector. En la figura 23 se
muestra el maniqui de 5 agujas utilizado para la calibracién geométrica
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Figura 23. Maniqui de material pldstico con 5 agujas metalicas colocadas en posiciones co-
nocidas. Se utiliza en la calibracién del equipo VARIAN CBCT. Cortesia de ICO-SFMPR.

3.6.2. Calibracidn del sistema de imagen

La adquisicion CBCT utiliza un modo de lectura especial llamado “Dual
Gain" para mejorar el rango dinamico del panel detector para CBCT. En este
modo, cada proyeccion se lee dos veces; una vez cuando la electrénica se se-
lecciona en modo alta sensibilidad y otra cuando la electrénica se selecciona
en modo baja sensibilidad. En la imagen de alta sensibilidad, muchos pixeles
pueden saturarse, pero los detalles en las regiones de la imagen que han sufri-
do una gran atenuacién se ven claramente. En la imagen de baja sensibilidad,
ninguno de los pixeles se satura, pero las regiones de la imagen con una ate-
nuacién alta se ven con menos detalle. De esta forma, se seleccionan los mejo-
res pixeles de ambas imagenes, obtenemos la proyeccién CBCT con un rango
dindmico ampliado. La calibracién del sistema de imagen es muy parecido al
correspondiente en el caso 2D: es precisa una imagen de fondo y una imagen
de uniformidad. Ademas, también se adquiere un mapa de pixeles defectuosos
que son reemplazados por la media de sus vecinos.

3.6.3. Calibracion en aire

Esta calibracién en aire, que debe realizarse para todos los modos de tra-
bajo, con y sin presencia de filtro (“Full fan”y “Half fan”), reduce los posibles ar-
tefactos de anillo de las imagenes reconstruidas. El sistema ajusta y corrige las
ganancias del detector para trabajar en los modos CBCT. Se realiza sin ningun
elemento interpuesto entre la salida del haz y el detector (a excepcién del filtro
“Full fan” y “Half fan”). El fabricante recomienda llevar a cabo este proceso de
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forma rutinaria y preventiva cada 6 meses para mantener una alta calidad de
imagen en los modos CBCT.

3.6.4. Calibracion de unidades Hounsfield

La calibracion tiene como objetivo determinar los nimeros CT o Hounsfield
de los pixeles de las imagenes reconstruidas. Para la calibracion se utiliza uno
de los moédulos del maniqui“Catphan” con un conjunto de insertos de distintas
densidades que cubre el rango normal de trabajo. Se determinan los nimeros
CT o Hounsfield de estos insertos y se construye una recta de regresion (Figura
24) de los valores CT medidos respecto de los tedricos; esta recta se registra en
el sistema y servira para corregir los nUmeros CT de las imagenes. El proceso se
ha de hacer para todos los protocolos de trabajo y con los dos filtros disponi-
bles “Full fan”y Half fan".

Figura 24. Software de calibracion de las unidades Hounsfield o nimeros TC. Datos de ICO-
SFMPR.

3.6.5. Calibracion de normalizacion

Se trata de evaluar la dispersion y el endurecimiento del haz, que pueden
causar artefactos de “efecto de copa” en las imdgenes reconstruidas. Debe rea-
lizarse para todos los modos de trabajo y los dos filtros disponibles. Se utilizan
los maniquies de la figura 25 que son maniquies uniformes de polietileno de
25 cm de didmetro y de poliuretano de 40 cm de didmetro, para adquisiciones
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“Full fan"y “Half fan", respectivamente. El sistema compara la transmision medi-
da por el detector con la tedrica de los materiales de los maniquies, Los resul-
tados obtenidos, los utiliza el sistema en las adquisiciones CBCT. El fabricante
recomienda llevar a cabo este proceso de forma rutinaria y preventiva cada 6
meses para mantener una alta calidad de imagen en los modos CBCT.

3.6.6. Correccion por endurecimiento del haz

Esta correccion se efectiia para tener en cuenta el endurecimiento del haz
y por consiguiente al aumento de la energia efectiva del haz de RX a medida
que es atenuado en su recorrido. Esto provoca inconsistencias en el proceso de
reconstruccién que asume una energia constante para el haz de RX. Esta correc-
cién reduce la aparicién de bandas entre estructuras de hueso y reduce los arte-
factos de “efecto de copa”en las imagenes reconstruidas. Esta correccion se rea-
liza con los mismos maniquies empleados en la calibraciéon de normalizacién.

Figura 25. Maniqui de material homogéneo de dos didmetros diferentes, utilizados en la
calibracién de la normalizacion del sistema OBI CBCT de VARIAN. Cortesia de ICO-SFMPR
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Significado de términos y siglas

AMFPI
CBCT

ccb

CNR

Contorneo

cs

CTDI

cTVv
DQE

DRR

EPID

ERI

Matrizactivay panel plano (“Active Matrix Flat Panel Imager”).

Tomografia computarizada con haz cénico (“Cone Beam
Computed Tomography”).

Dispositivo de carga acoplada (“Charge Couple Device").

Razén (relacién) contraste ruido (“Contrast to Noise Ratio”)
Razén entre la diferencia de amplitudes de una sefal y el
fondo, respecto del ruido.

Accion de trazar contornos sobre las imégenes de referen-
cia en un TC para cuantificar la dosis absorbida en los volu-
menes delimitados por dichos contornos.

Factor de escala de contraste (“Contrast scale”). Variacion
del coeficiente de atenuacion lineal por unidad de nimero
CT (Numero Hounsfield, HU).

indice de dosis de tomografia computarizada (“Computed
Tomography Dose Index”).

Volumen blanco clinico (“Clinical Target Volume” ICRU 62).

Eficiencia de deteccion cuantica (“Detective Quantum
Efficiency”) En un sistema de imagen, la capacidad del equi-
po para preservar a la salida, la razén sefal-ruido que hay a
la entrada.

Imagen reconstruida digitalmente (“Digitally reconstructed
radiograph”).

Dispositivo electrénico de imagen portal (“Electronic portal
imaging device”).

Estado de referencia inicial obtenido en las pruebas de
aceptacion de un equipo y que serd la referencia en los con-
troles de calidad sucesivos.
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FOV
Fusion de
imagenes
Gating

IGRT

IGRT 4D

IMRT

INFORMACION
MUTUA
algoritmo de..

ITv
kVCBCT

MIP

MLC
MSAD

MTF

MVCBCT

Campo de visién (“Field of view”). Area de imagen que se
muestra en el dispositivo de visualizacion empleado.

(“Image fusion”) Representacion en el mismo sistema de re-
ferencia de dos o mas imagenes registradas previamente.

En este contexto: grupo de técnicas o métodos de trata-
miento que se basan en la sincronizacion de la emision de
radiaciéon con el movimiento de los 6rganos del paciente.

Radioterapia guiada por la imagen (“Imaging guided
Radiotherapy”).

4D Radioterapia guiada por la imagen, teniendo en cuenta
los cambios temporales producidos por el movimiento de
los érganos internos.

Margen interno (“Internal margin’; ICRU 62).

Radioterapia de intensidad modulada (“Intensity-Modulated
Radiation Therapy”). Técnica de tratamiento que utiliza ha-
ces de radiacion de fluencia modulada.

Sistema de registro de imagenes que utiliza la informacion
aportada por una variable sobre otra. La magnitud que la
representa mide la reduccion de la incertidumbre (entro-
pia) de una variable debido al conocimiento de otra .

Volumen blanco interno (“Internal target volume”, ICRU 62).

Tomografia computarizada con haz de kilovoltaje cénico
(“Kilovoltage Cone Beam Computed Tomography”).

En analisis de imagen: proyeccion de maxima intensidad
("Maximum Intensity Projection”).

Colimador multildamina (Multileaf collimator).

(“Multiple Scan Average Dose”) Dosis absorbida promedio
en barrido multiple, determinada en un punto del maniqui
mientras se realiza la exploracion del maniqui completo.

Funcion de transferencia de modulacion (“Modulation
transfer function”). Describe la respuesta en frecuencias es-
paciales de un sistema de imagen.

Tomografia computarizada con haz de megavoltaje cénico.
(“Megavoltage Cone Beam Computed Tomography”).
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NNPS

NPS

NYQUIST
Criteriode ...

PET
Pitch

Pixel

Protocolo

Protocolo
COVER

Protocolo NAL

Protocolo eNAL

Protocolo
OFFLINE

Protocolo
ONLINE

Espectro de potencia de ruido normalizado (“Normalized
Noise Power Spectrum”). Es el espectro de potencia del ruido
dividido por el cuadrado del kerma en aire.

Espectro de potencia de ruido o espectro de Wiener (“Noise
Power Spectrum”). En una imagen, describe la fluctuacion
del ruido en funcion de la frecuencia espacial.

Teorema que establece el muestreo minimo (pixeles/cm)
necesario para explorar unaimagen. La frecuencia de mues-
treo minima debe ser mayor que el doble de la frecuencia
maxima.

Tomografia por emisién de positrones.

Cociente entre el desplazamiento de la mesa, en una rota-
cion del brazo (“gantry”), y el tamafo de la abertura del cam-
po. También se denomina “pitch” a la rotacién del paciente
respecto de un eje lateral de direccién derecha-izquierda.

Acrénimo del inglés “picture element”, es el elemento mas
pequefo de una imagen digital. Se caracteriza por su posi-
cién (n° de fila y de columna en la matriz de imagen) y por
su profundidad.

En este contexto, procedimiento para el analisis de las in-
certidumbres y errores en los tratamientos de radioterapia
producidos por las variaciones anatémicas entre y durante
las fracciones de dicho tratamiento.

Protocolo con verificacion de la correccion (“COrrection
VERification”).

Protocolo sin nivel de accién (“No Action Level”). Se realiza
una unica correccion OFFLINE .

Extensién del protocolo NAL.

Aquel en el que se toma la decisidn de corregir la posicion
del paciente a posteriori, tras adquisiciones realizadas en
sesiones anteriores a la que se ejecuta la correccion.

Aquel en el que se toma la decisidn de corregir la posicion
del paciente en la propia sesién de tratamiento en la que se
ha realizado verificacién de ésta.
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Protocolo SAL
PRV
PTV

Radioterapia
adaptativa

Registro de
imagenes

RMTF

ROI

Roll

SBRT

Senograma

SNR

SRS/SRT

TC

Protocolo con disminucion del nivel de accion (“Shrinking
Action Level”)

Volumen de planificacion del érgano de riesgo. (“Planning
organ at risk volume’; ICRU 62).

Volumen blanco de planificacion (“Planning Target Volume”).

Tratamiento radioterdpico en el que el plan de irradiaciéon
se va modificando a lo largo de las sesiones, en funcion de
los cambios anatémicos y evolucién clinica del paciente.
("Adaptive radiation therapy”)

(“Image registration”) Alineacion geométrica de dos o mas
imagenes del mismo objeto, tomadas en tiempos diferen-
tes, que permite ponerlas en concordancia. Existen dos ti-
pos de registros: registro rigido, obtenido mediante trans-
formaciones lineales (traslacion, rotacion y puesta en esca-
la) y registro deformable o flexible en que se utilizan trans-
formaciones elasticas para corregir deformaciones que los
métodos rigidos no pueden corregir.

Funcién de transferencia de modulacion relativa (“Rate
Modulation Transfer Function”).

Regién de interés (“Region Of Interest”). Zona que puede se-
leccionarse en una imagen utilizando las herramientas de
la interfaz de usuario, que presenta un interés especial por
alguna causa concreta.

En este contexto rotacion del paciente respecto del eje
craneo caudal.

Radioterapia estereotaxica corporal (“Stereotactic Body
Radiation Therapy”).

En una exploracion tomogréfica, representaciéon gréfica de un
fichero de datos que contiene informacién de cada proyeccion.

Razoén (relacion) sefal ruido (“Signal to Noise Ratio”) Razén
entre la amplitud de una senal y el ruido de la misma.

Radiocirugia estereotéxica, radioterapia estereotaxica ("ste-
reotactic radiation therapy, steretotactic radiosurgery")

Tomografia computarizada.
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TFT

Tomoterapia

TPS

Tracking

UM
us
VMAT

VMP
Voxel
XVI

Yaw

Transistor de pelicula fina (“Thin Film Transistor”").

Técnica de tratamiento basada en los principios de la to-
mografia helicoidal utilizada en diagnéstico por imagenes
donde se sustituye el tubo de RX por un acelerador lineal
de alta energia.

Sistema computarizado de planificaciéon de tratamientos
(“Treatment Planning System”).

En este contexto: grupo de técnicas o métodos de irradia-
cién, en las que la posicion del haz de radiacion se ajusta a
la posicién temporal del PTV durante el tratamiento.

Unidad monitora.
Ultrasonidos.

Arco terapia modulada volumétrica (“Volumetric Modulated
Arc Therapy”).

Valor medio de pixel.
Elemento de volumen.
Imagen volumétrica de RX (“X-ray Volume Imaging”).

En este contexto, rotaciéon del paciente respecto del eje
antero-posterior.
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