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Introduccion

La radioterapia es el tratamiento de enfermedades neoplasicas uti-
lizando radiaciones ionizantes, que pueden ser electromagnéticas (rayos
X, rayos gamma) o corpusculares (electrones, protones, fotones, etc.) |1].
El efecto de la radiacién se produce por la energia absorbida en tejidos
vivos a través de procesos de ionizacién y excitacién de los atomos y
moléculas que los forman y en donde la cantidad de energia absorbida
por dichos tejidos se le conoce como dosis de radiacién [2]. Recientemen-
te, la radioterapia se ha mantenido como uno de los procedimientos mas
eficaces contra el cancer, siendo ademads una buena alternativa a la ci-
rugia para el control a largo plazo de tumores de cabeza, cuello, pulmon,
cuello del tutero, vejiga, préstata y piel, consiguiendo una significativa
paliacién del tumor debida a la radiacién [3].

FEn la practica del tratamiento es obligatorio determinar la dosis exac-
ta que se aplica al volumen tumoral con el fin de maximizar la eficiencia
terapéutica y evitar algin dano innecesario al tejido normal que rodea al
tumor, ya que cualquier error en la dosis administrada puede o bien dar
lugar a una subdosificacion del mismo o a una complicacién para el tejido
sano [415]. Actualmente, los tratamientos para el cancer basados en ra-
dioterapia estan evolucionando rapidamente. Las maquinas que ofrecen
este tipo de procedimientos son mas precisas, completas y flexibles que
nunca. Junto con estos avances surgen incertidumbres nuevas y descono-
cidas y en consecuencia, es necesario que se empleen nuevas e igualmente
innovadoras metodologias de control de calidad (QA, Quality Assuran-
ce) de pretratamiento para describir, predecir y mitigar adecuadamente
cualquier dano potencial al paciente antes de la entrega del plan [6].
Algunas técnicas en las que se lleva a cabo este QA son Radioterapia
por Intensidad Modulada (IMRT) y Arcoterapia Volumétrica Modula-
da (VMAT). Dichas técnicas de tratamiento, permiten el escalamiento
seguro de dosis al tumor ya que la forma de entrega de dosis concentra



la dosis prescrita en el volumen a tratar a través de la modulacién si-
multanea de los colimadores del acelerador, el movimiento del cabezal y
la tasa de dosis |7]. Un aspecto importante que permite que exista un
control de calidad al momento de utilizar alguna de las técnicas men-
cionadas anteriormente es la verificacién de la fluencia de las particulas
previa a la entrega del tratamiento, la cual debe ser realizada por un
método &gil, efectivo y con una precisién que tome en cuenta alguna
fluctuacion del equipo generador de fotones en tiempo real y algin error
generado por el sistema de planeacion.

Con el fin de lograr esta verificacion de dosis, en este trabajo de tesis
se utilizaron como herramienta principal dos detectores: 1) una cdmara
multialambrica transparente, llamado comercialmente como Dolphin y
2) un arreglo de matrices bidimensional, llamado comercialmente Ma-
trixx, ambos cuentan con tecnologia basada en cAmaras de ionizacién [3]
y cuya interface de andlisis de datos es el software COMPASS.

El detector multialambrico Dolphin, consiste en un arreglo de 1513
camaras de ionizaciéon distribuidas en un area de deteccién de hasta
24 x 24em? cuyo volumen activo de cada cédmara de ionizacién es de
0.016cm3; Dolphin se puede utilizar tanto para la verificacién del pre-
tratamiento como para el seguimiento online de la radiacion del haz
externo ya que no hay cables conectados al detector si no que la transfe-
rencia de datos es a través de un médulo WLAN dentro del mismo [9).
Por otro lado, el detector Matrixx es un arreglo de 1020 cadmaras de
ionizacién que cubren un area de deteccién de hasta 24.4 x 24.4cm? y a
diferencia de Dolphin, los datos medidos se transmiten a la PC a través
de una interfaz ethernet estandar |9]. En cuanto al software COMPASS,
éste tiene integrada la informacién de comisionamiento del haz de ra-
diacién y del modelo del acelerador que se estd evaluando; es capaz de
realizar un control de calidad tanto del haz como del plan de trata-
miento, por lo que se puede considerar como un sistema de planeacion
adicional. COMPASS reconstruye la dosis a partir de la fluencia medida
por el detector, compara el plan del paciente con dicha medicién y pro-
porciona informacién de deposicion de dosis 3D dentro de la anatomia
del paciente. La evaluacién del plan se logra por medios visuales, es
decir, la evaluacién de la diferencia de dosis/gamma en relacién con el
Sistema de Planificacién de Tratamiento (TPS) dentro de la Tomografia
Computarizada (TC) del paciente o en una estructura por estructura
estadistica/cuantitativa a través de la comparacién de los Histogramas
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Dosis-Volumen (HDV) generadas por el TPS con los HDVs calculadas
independientemente de COMPASS [6]. Asi, ya sea con la interfaz de
Dolphin o de Matrixx, se debe evaluar la correcta reproducibilidad de
la entrega de dosis de tratamientos dindmicos (IMRT y VMAT) previo
a su aplicacion en pacientes.

Lo interesante y novedoso de esta practica es el uso principalmente
del detector multialdmbrico Dolphin, ya que la ventaja que ofrece es
que al estar montado sobre el cabezal de tratamiento y por sus propie-
dades de transparencia a la radiacién (atenuacién del haz 3%, segin
especificaciones del fabricante) es posible candidato para utilizarlo como
detector de dosis en vivo; de esta forma, Dolphin es un detector ideal
para la verificacion en linea de tratamientos dindmicos para cada dia de
tratamiento del paciente permitiendo asi la identificacién de errores y el
origen de ellos a través del anélisis por medio de COMPASS.

Asi pues, este documento se centra en la garantia de calidad del
plan de tratamiento y la administracién de la dosis combinadas en un
procedimiento basado en la medicién y comparaciéon de dos detectores,
evaluando y verificando cada plan de tratamiento con base en los HDVs
y las tasas de aprobacién de gamma para finalmente evaluar las conse-
cuencias que puedan presentarse dentro de un procedimiento de QA.
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Capitulo 1

Fundamento fisicos y
dosimétricos

1.1. Radioterapia

El campo de la radioterapia inicié poco después del descubrimiento
de los rayos X por Wilhelm Rontgen en el ano de 1895, seguido por el
descubrimiento de Becquerel sobre el fenémeno de la radiactividad en
el afio de 1986 y, en 1898, por Pierre y Marie Curie sobre el descubri-
miento del radio. La aplicacion de los rayos X se difundié rapidamente
en el campo de la medicina utilizdndolos como medio para diagnosticar
fracturas en los huesos y localizar objetos extranos en los cuerpos. Para
el ano 1901, Becquerel y Curie dieron el primer informe sobre los efectos
fisiol6gicos de los rayos de radio sobre células enfermas,lo cual estimulé
la especulacién de que la radiactividad podria utilizarse no sélo en el
diagnéstico de la enfermedad, sino también para su tratamiento.

EL fundamento en el que se basa el uso de la radioterapia como tra-
tamiento para el cancer es el hecho de que es posible lograr un control
sobre el crecimiento e incluso la eliminacién de tejidos tumorales me-
diante procesos de interaccién de particulas ionizantes con las células
cancerigenas, las cuales presentan una mayor susceptibilidad a la radia-
cién que las células normales; esto por lo tanto minimiza la probabilidad
de que exista una complicacién en el tejido sano con el que inevitable-
mente interaccionan las particulas ionizantes con el fin de alcanzar el
tejido tumoral |10].

Los procesos principales de interacciéon entre la radiacién y la ma-



2 CAPITULO 1. FUNDAMENTO FISICOS Y DOSIMETRICOS

teria que se presentan en los tratamientos de radioterapia son: efecto
fotoeléctrico, dispersion Compton y produccién de pares.

1.1.1. Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico es un fenémeno en el cual un fotén es absor-
bido por un dtomo y como resultado uno de sus electrones orbitales es
expulsado. En dicho proceso, la energia (hv) del foton es absorbida por
el &tomo y posteriormente es transferida al electrén.

La energia cinética del electron expulsado o fotoelectrén, es igual a:

Ecinética = hv — EBa (11)

donde E'g es la anergia de unién del electrén.

Este tipo de interacciones pueden presentarse en electrones de las
capas K,L, M o N (Fig.1.1).

Después de que el electrén ha sido expulsado, se crea una vacancia en
la érbita dejando al &tomo en un estado excitado. Dicha vacancia puede
ser llenada con un electrén orbital exterior, cuando esto sucede ocurre
la emisién de un rayo X caracteristico. Existe ademas la probabilidad de
que se emitan electrones Auger, lo cual ocurre cuando la energia liberada
debido al electrén exterior que llena la vacante es dada a otro electron
en una 6rbita mayor, y la cual es expulsada posteriormente [1].

Rayos x
caracteristicos Electrones
N s
Auger

:
Ala

hv( Foton )

Figura 1.1: Esquema que representa el efecto fotoeléctrico [1].

Cabe mencionar que la probabilidad de absorcién fotoeléctrica de-
pende de la energia del fotén.
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1.1.2. Efecto Compton

Durante el proceso Compton un fotén interactia con un electrén
atémico o también llamado electrém libre, en donde la energia de enlace
del electrén es mucho menor que la energia del fotén incidente. En esta
interaccion, el electron recibe parte de la energia del fotén y es emitido
en un angulo 0, asu vez el fotén, con una energia menor que su energia
inicial, se dispersa en un dngulo ¢ (Fig.1.2). Dicho fenémeno puede ser
analizado en términos de una colisién entre dos particulas, un fotén y
un electroén.

Asi, si aplicamos las leyes de la conservacién de la energia y del
momento, se establecen las siguientes relaciones:

B a(l — coso)
E=hw 14+ a1 — cos¢) (12)
;o _ 1
= hug = 1+ a1 — cos¢) (13)
cott = (Zl—i—a2)tan¢ (1.4)

donde hvg, ht'/ y E son las energias del foton incidente, el fotén
dispersado y el electron, respectivamente, y o = TZ”gQ, donde myc? es la
energia de reposo del electrén, que es igual a 0.511 MeV [1].

A diferencia del efecto fotoeléctrico, para el cual la probabilidad de
que suceda ocurre cuando la energia del foton incidente es igual o li-
geramente mayor que la energia de enlace del electrén, para el efecto
Compton la energia del fotén incidente debe ser grande comparada con
la energia de enlace de los electrones, por lo que a medida que la energia
del fotén aumenta mas alla de la energia de unién del electréon en la capa
K, el efecto foteléctrico disminuye rapidamente con la energia y el efecto
Compton se hace cada vez mdas importante.

Por otro lado, debido a que la interacciéon de Compton involucra
electrones libres en el material, éste es independiente del niimero atémico
Z

1.1.3. Produccion de pares

El fenémeno de produccién de pares se presenta cuando un fotén
interactia con el campo electromagnético de un nicleo atémico; al ocu-
rrir dicha interaccién, el fotén pierde toda su energia produciendo asi un
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S
///'\\\

(.) @ @ NV/( Foténdispersado )

\ ./

\_‘/

Figura 1.2: Esquema que representa el efecto Compton .

electrén negativo (e7) y un electrén positivo o positrén (e™) (Fig.1.3).
El equivalente en energia de la masa combinada de los dos electrones es:

2 x moc? =2 x 0.51MeV = 1.02MeV (1.5)

Por lo tanto, con base en la ecuacié 1.5, la energia minima del fotén
en la cual la produccién de pares puede ocurrir (en un campo nuclear) es
1.02MeV ; cabe mencionar que si el foton es mas energético, la energia
sobrante se reparte en el par creado en forma de energia cinética.

Debido a que la produccion de pares es el resultado de la interac-
cién entre el campo electromagnético del nticleo, la probabilidad de este
proceso aumenta rapidamente con el nimero atémico .

E( electron )

hv>1.02 Mev

Foton

Figura 1.3: Esquema que representa el proceso de produccién de pares

1.



1.2. UNIDADES DE RADIACION Y MEDICIONES EN RADIOTERAPIAS

1.2. Unidades de radiacion y mediciones en ra-
dioterapia

Como se mencioné anteriormente, la radioterapia es un proceso en
el cual se utiliza radiacién ionizante para tratamientos de enfermedades
neoplésicas o cancer y en donde la cantidad de energia de radiaciéon ab-
sorbida por los tejidos es llamada dosis de radiacién. Es muy importante
que dicha dosis de radiacién sea controlada con una precisién que tenga
un margen de error muy pequeno, esto con el fin de evitar danos al tejido
sano.

Para lograr que exista un buena presicién al momento de administrar
la dosis, es necesario realizar todo un proceso de dosimetria de radiacion,
la cual correlaciona cualquier efecto con la cantidad de radiacién admi-
nistrada; es por eso que el término ”dosimetria de radiaciongubre todos
aquellos procesos de evaluacién y cuantificacion que se puedan aplicar a
los tratamientos.

A continuacion se describen los principales conceptos y cantidades
dosimétricas que es necesario tener en cuenta al momento de realizar la
dosimetria de radiacion.

1.2.1. Fluencia

La fluencia ® es el cociente dIN por da, donde dN es el nimero de
particulas incidentes (fotones) sobre una esfera de area transversal da
centrada en un punt P (Fig.1.4):

_ N
" da

® se expresa en unidades de m™2.

o (1.6)

Esfera

Seccion transversal de
area da

/
/

</
Fotones”
incidentes

Figura 1.4: Ejemplo de la definiciéon de fluencia
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La tasa de fluencia (¢) es la fluencia por unidad de tiempo:

dd

con unidades de m=2 - s~

1.2.2. Enegia de fluencia

La energia de fluencia (¥), es el cociente de dE por da, donde dE es
la suma de las energias de todos los fotones que atraviesan la esfera de
seccion transversal de area da:

dE
U=— 1.8
=4 (1)

Las unidades para la energia de fluencia son J - m™=2.

Para un haz monoenergético, dE es solo el nimero de fotones dIN
veces la energia hv de cada foton:

dE = dN - hv (1.9)

La tasa de energia de fluencia (1)), es la energia de fluencia por unidad
de tiempo:

dw
1/’-%7

con unidades de J -m~2. s~ 1.

(1.10)

1.2.3. KERMA y TERMA

El término kerma es un acrénimo de Kinetic Energy Released per unit
Mass, i.e., energia cinética liberada por unidad de masa y esta definida
como el cociente de dFEy,. por dm, donde dE}, es el valor esperado de la
energia transferida de la radiacién indirectamente ionizante (fotones) a
particulas cargadas (electrones y positrones) en un volumen elemental
dV de masa dm.

dEy,
K="" (1.11)

dm

La unidad en la que se expresa esta cantidad es la misma en la que se
expresa la dosis, J/kg, denominada en el SI como gray (Gy) y en donde
1Gy = 1J/kg.
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La energia transferida de la radiacién indirectamente ionizante a
particulas cargadas se puede perder de dos maneras: (i) colisiones que
resultan en ionizaciones y (ii) conversién en fotones. En consecuencia,
el kerma se puede dividir en dos partes:

K =K.+ K,ui (1.12)

El kerma de colisién (K.,) se relaciona con la parte de la energia
cinética de las particulas secundarias cargadas que se pierde en colisio-
nes, dando como resultado la ionizacién y excitacién de dtomos en la
materia.

Por otro lado, el kerma radiativo (K,,q) estd relacionado con la parte
de la energia cinética inicial de las particulas secundarias cargadas que
se convierte en energia de fotones.

En el caso de un haz monoenergético de fotones que irradia un medio,
existen relaciones importantes para el kerma. Sea un punto P, en el espa-
cio donde hay una fluencia,®, de fotones de energia hv, el kerma puede
calcularse como el producto de la energia de fluencia y el coeficiente de
transferencia de energia de masa del material (%):

K = (I)hu(%) = (%)\1/ (1.13)

De forma similar, el kerma de colision para fotones se relaciona con
la fluencia mediante el coeficiente de absorciéon de energia de masa (“%):

Ko = ®ho(Hy = (Henyg (1.14)
p p
Relacionando los coeficientes de absorcién y transferencia de energia,
la relacion entre el kerma de colisién y el kerma total queda establecida
como:

Kol :k(l_g)v (115)

donde g es la fracciéon promedio de energia que se pierde por procesos
radiativos.

Para fotones en el rango de energia de diagnéstico (150 keV) que
interactiian con materiales de bajo nimero atémico (Z), las diferen-
cias entre los coeficientes de absorcién de energia y de transferencia de
energia son insignificantes, esto se debe a que la fraccién de la energia de
electrones convertida en rayos X bremsstrahlung es muy pequena; por
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lo que para estas condiciones, el kerma radiativo es insignificante y el
kerma de colisién es numéricamente igual al kerma [11].

Por otro lado, para un haz de fotones con fin terapeitico, un gran
ntimero de fotones con energia F(MeV') cada uno, inciden sobre el pa-
ciente y al conjunto de ellos que alcanzan un punto en el cuerpo se le
caracteriza por la energia de fluencia. Asi, para una energia de fluencia
dada, la energfa total liberada por unidad de masa (TERMA) se expresa
como el producto del coeficiente de atenuacién total de masa (%) y la
energia de fluencia (¥) en un punto [12].

Cabe resaltar que las cantidades de terma, kerma y kerma de colision,
estan relacionadas con la energia de fluencia de los fotones mediante la
atenuacién de masa, la transferencia de energia de masa y los coeficientes
de absorcion de energia de masa, respectivamente.

1.2.4. Exposiciéon

Cuando rayos X o rayos gamma interactiian con aire, se define una
cantidad llamada exposicién (X), que se relacionada con el kerma de
colision a través de:

d
x_ 1@
dm
donde La cantidad dQ es el valor absoluto de la carga total de los
iones (de un solo signo) producida en el aire cuando todos los electrones
liberados en aire de masa dm son detenids completamente.

(1.16)

La unidad de exposicién en el ST es C/kg.

Con base en lo anterior, la energia perdida para producir la carga
d@ corresponde al valor esperado de la energia neta transferida a las
particulas cargadas en el aire (de®). La relacién entre estas dos can-
tidades se expresa en términos de la cantidad medible de aire Wae y
la energia promedio perdida en aire seco para formar un par de iones.

W 4ire S€ €Xpresa como:

T Yenergia cinética de los electrones pérdida en ionizacion y excitacion
aire —

Ypares de iones producidos por los electrones secundarios en aire
(1.17)

La relacién entre el kerma de colisién en aire y la exposicién puede
obtenerse a partir de:
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(Kcol)aire = WaireX (118)
El valor para Wgie = 33.97JC !

1.2.5. Dosis absorbida

La dosis absorbida describe la cantidad de radiacién para todos los
tipos de radiacion ionizante, incluyendo particulas con carga y sin car-
gastodos los tipos de materiales y todas las energias.Representa una
medida para los efectos biolégicamente significantes producidos por la
radiacién ionizante [1].

La dosis absorbida esta definida como el cociente d€/dm donde d€
es la energia media impartida por la radiacién ionizante a un material
de masa dm. La unidad en la que es expresada dicha cantidad en el SI
es el gray (Gy).

Kerma y la dosis absorbida se expresan con las mismas unidades y
ambas se relacionan con la cuantificacién de la interaccion de la radiacion
con la materia. Mientras que el kerma se utiliza para cuantificar un
campo de radiacion, la dosis absorbida se utiliza para cuantificar los
efectos de la radiacién |11].



Capitulo 2

Técnicas dinamicas de
tratamiento: IMRT y
VMAT

Al hacer incidir directamente haces de radiacién sobre algin volu-
men de tratamiento, es inevitable que se irradie el tejido normal, por
lo que se busca que éste reciba la menor dosis posible para evitar que
se generen danos en él. Actualmente la radioterapia cuenta con diferen-
tes modalidades que permiten irradiar menor cantidad de volumen sano
con una menor dosis y a la vez aumentar las dosis al volumen blanco
haciendo posible un aumento en el control tumoral (TCP - Probabilidad
de Control Tumoral) y una menor probabilidad de efectos colaterales en
tejidos sanos (NTCP).

Lo anterior se refleja en una rapida evolucién en las tecnologias de
planificacién y entrega en radioterapia durante los ultimos anos. Estos
cambios han sido bien recibidos y cuidadosamente desarrollados para el
beneficio de los pacientes con cancer. Dentro de estos avances se encuen-
tran las técnicas dindmicas de tratamiento de Radioterapia por Intensi-
dad Modulada (IMRT') y Arcoterapia Volumétrica Modulada (VMAT).

A continuacién se discutird los principios de la radioterapia por in-
tensidad modulada y posteriormente se introducird el concepto de la
arcoterapia volumétrica modulada, la cual es una técnica dindmica para
la administracién rotacional de la IMRT.

10
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2.1. Principios de IMRT

La radioterapia por intensidad modulada puede considerarse como
una generalizacién de la radioterapia conformada tridimensional (3D
CRT). La radioterapia conformal implica la entrega de multiples haces
estaticos que a menudo se ajustan a la forma del objetivo bloqueando
los 6rganos cercanos en riesgo y, en los cuales la fluencia de fotones es
constante. La IMRT es una extension de esto, en la que la fluencia de fo-
tones puede ser modulada arbitrariamente a través del haz de radiacién
utilizando a menudo un colimador multihojas (MLC); por lo tanto, me-
diante la entrega de multiples haces de IMRT), es posible construir una
distribucién de dosis altamente conformal dentro del paciente logran-
do distribuciones de dosis con regiones de alta dosis y bajos gradientes
con formas céncavas brindando en algunos casos mejores soluciones do-
simétricas que la radioterapia conformada (fig. 2.1) [7].

volumen LORLEN
tratado blanco Ll Volumen

blanco

Figura 2.1: Comparacién entre los principios de 3D CRT e IMRT |[7]

Si bien el uso de esta técnica no elimina la irradiacién a los 6rganos
de riesgo (OAR), se limitan en mayor medida las dosis a tejidos que
estan dentro de la trayectoria del haz disminuyendo la toxicidad de los
tratamientos de radioterapia, logrando una mejora a la modalidad de
radioterapia conformada tridimensional (3D-CRT).
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2.1.1. Formas de entrega de haces con IMRT

Mientras que anteriormente los MLCs se utilizaban sélo para definir
una forma de campo, en IMRT las capacidades de modelado y movimien-
to de los colimadores multihojas se explotan para construir una mejor
aproximacion a una fluencia ideal.

Los sistemas de entrega en IMRT utilizando MLC puede ser clasifi-
cados en dos modalidades: 1)IMRT con gantry fijo y 2) IMRT con en
gantry dindmico.

2.1.1.1. IMRT con gantry fijo

Para un angulo dado del gantry, el colimador multihojas puede pro-
gramarse para administrar tratamientos de IMRT, los cuales pueden
realizarse de dos maneras diferentes:

Step-and-shoot o s€4S Esta forma de entrega consiste en el empleo
de un haz modulado dividido en subcampos que se forman a partir de
posiciones estaticas de las multihojas, estos subcampos son denominados
segmentos y cada uno tiene una intensidad uniforme; mientras las hojas
se mueven para la conformacién de otro haz,la intensidad de radiacion se
interrumpe (fig. 2.2). Finalmente la dosis total administrada por todos
los segmentos crea un campo de intensidad modulada.

E=E

Figura 2.2: Método de entrega de IMRT por Step and Shoot

Sliding Windows o dMLC A diferencia del método anterior, en el
dMLC no hay segmentos individuales, en su lugar, el haz de radiacién
permanece encendido mientras que las multihojas se mueven a través del
campo con velocidades variables (fig. 2.3), logrando asi la modulacién
de la intensidad.
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LT

= >

Vi) v

Figura 2.3: Método de entrega de IMRT por dMLC

2.1.1.2. IMRT con gantry dinamico

Dentro de la clasificacién de entrega de IMRT con el gantry en ro-
tacién, se encuentra la Arcoterapia Volumétrica Modulada, la cual sera
descrita en la siguiente seccion.

2.2. Principios de VMAT

La arcoterapia volumétrica modulada se introdujo por primera vez
en el ano 2007 y se describe como una técnica de radiacién capaz de
lograr distribuciones de dosis altamente conformales con una mayor co-
bertura del volumen objetivo y un menor dano en tejidos normales en
comparacién con las técnicas convencionales de radioterapia. VMAT trae
consigo otras ventajas adicionales, tales como la reduccién en el tiem-
po de entrega del tratamiento comparado con la IMRT y la variacién
simultdnea de tres pardmetros durante el suministro de tratamiento, es
decir, la velocidad de rotacion del gantry, la forma de la apertura de
tratamiento a través del movimiento del MLC y la tasa de dosis [13].

La primera forma de terapia de arco, denominada terapia de arco
de intensidad modulada (IMAT) fue descrita por primera vez por Yu
en 1995 y requirié el uso de multiples arcos superpuestos para lograr
una distribucién de dosis satisfactoria. Las técnicas VMAT més recien-
tes han permitido tratar todo el volumen objetivo utilizando uno o dos
arcos, aunque los casos complejos pueden requerir méas. En una revi-
sion reciente, VMAT se describe esencialmente como una forma de arco
simple IMAT técnica que emplea la variacién de la tasa de dosis. Exis-
ten dos formas principales de terapias basadas en arcos: la tomoterapia
y VMAT. Las méquinas de tomoterapia (es decir, "terapia de rebana-
das”) pueden considerarse una combinacién de un escéner de tomografia
computarizada (TC) y un acelerador lineal que puede suministrar la ra-
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diacién en una distribuciéon con forma de abanico, similar a la imagen
de TC con una fuente de radiacién de rotacion continua mientras que el
paciente se mueve a través de la méquina [1]. Un beneficio de VMAT en
comparacién con la tomoterapia es la posibilidad de entregar este trata-
miento en aceleradores lineales convencionales, que estan configurados
para tener esta capacidad. Actualmente hay varios sistemas VMAT dis-
ponibles bajo varios nombres (RapidArc, Varian, SmartArc, Phillips y
Elekta VMAT, Elekta).

2.3. Planeacion de tratamiento

Para la implementar clinicamente tratamientos de IMRT como de
VMAT, es necesario contar con un sistema de planificacién de trata-
miento (TPS) que pueda calcular mapas de fluencia no uniformes para
haces multiples dirigidos desde diferentes direcciones.

Los TPS son programas disenados para administrar una adecuada
distribucién de dosis al paciente al momento de aplicar la dosis prescrita
al PTV y son comisionados a partir de la informacién dosimétrica me-
dida por el fisico médico para cada equipo de tratamiento en particular.
Para representar la anatomia del paciente mediante modelos 3D, el PTV
y los OAR son obtenidos de imagenes de TC u otros, como la resonancia
magnética.

Varios algoritmos de calculo son utilizados para modelar las interac-
ciones entre el haz de radiacién y la anatomia del paciente para determi-
nar la distribucién espacial de la dosis de radiacién. Dichos algoritmos
han evolucionado desde simples modelos 2D a modelos en 3D y técnicas
de Monte Carlo considerando los diferentes tipos de radiacién y comple-
jidad computacional, logrando asi un mayor poder de célculo.

El proceso de planeacién de un tratamiento en radioterapia incluye
varios pasos descritos en la figura 2.4.

La mayoria de los sistemas de planeacién de tratamiento que utilizan
IMRT y VMAT, se basan en el principio de ”planeacién inversa”.

2.3.0.1. Planeacién inversa

Este proceso, al igual que la 3D CRT, requiere de la obtencion de
las imégenes, realizaciéon de contornos y ubicacién de los haces. Par-
tiendo de estos parametros se plantea una receta” para obtener la dosis
requerida, esto es, se especifican las restricciones de volumen y limites
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Proceso de planeacion de un tratamiento en
radioterapia

Adquisicion de datos
del paciente
(TC o RM)

incluyalazornaaser

tratada. [Gross tumar
volume)

De‘ﬂmcn:»n de los (Clinical
volimenes blanco volume)

. J

GTV

PTV
[Planning tumar
velume)

F
Definicidn de las
estructurasde OAR's
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bt definir DARS
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[ Forma de entrada de campos, energiay ]

geometria paralograr una distribucidn de
dosis adecuada.

!

Visualizacion de las @@= Evaluar memp| HistogramasDosis-
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Figura 2.4: Descripcién general del proceso de planeacién para un tra-
tamiento en Radioterapia

de dosis al PTV y a los érganos de riesgo; posteriormente el sistema se
encargara automaticamente de realizar una optimizaciéon que haga posi-
ble satisfacer dichas restricciones. Sin embargo, muchas veces la fisica de
las interacciones fotones-tejido limita el logro de los objetivos deseados.
Lamentablemente ninguna cantidad que especifique cero porcentaje de
dosis a los 6rganos de riesgo o una alta uniformidad de dosis al PTV
puede alcanzarse realmente. La solucién a esto radica, hasta el momen-
to, en llegar a un acuerdo razonable entre lo que el médico quiere y lo
que se puede lograr [14].

En cuanto al proceso de optimizacién realizado por el TPS, mediante
un algoritmo iterativo el sistema determina las distribuciones de inten-
sidad de cada uno de los haces para producir una distribuciéon de dosis
que se aproxime a la deseada; de esta manera, el TPS divide primera-
mente cada haz en pequenos pixeles o “beamlets” y ajusta la intensidad
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de cada uno de ellos con la finalidad de lograr el objetivo propuesto por
el usuario [1]. Este método iterativo de optimizacién ajusta los haces
para minimizar el valor de alguna funcién de costo,la cual se debe basar
en parametros fisicos de dosis y volumen que incluyan la dosis prescrita
al PTV, términos que cuantifiquen la homogeneidad de la dosis, la dosis
maxima y restricciones dosis-volumen a los OAR.

Un ejemplo de una funcién de costo se expresa en la ecuacién 2.1.

Cn =[5 WP Do(7) ~ Da())", (2.1)

donde C, es el costo de la n-ésima iteracion, D0(7) es la dosis desea-
da en algin punto 7 en el paciente, Dn(?) es la dosis calculada en el
mismo punto, W(?) es un factor de peso en términos de las restriccio-
nes dadas por el usuario para las diferentes estructuras; la suma se toma
en un gran nimero N de puntos de dosis.

El algoritmo de optimizacion intenta minimizar el costo total en ca-
da iteracién hasta que se alcanza el objetivo deseado [1].

Con base en lo descrito anteriormente, se puede decir que el concep-
to fundamental de la planificacién inversa es que, en lugar de intentar
una variedad de configuraciones de los haces y sus pesos hasta obtener
un acuerdo adecuado con la dosis prescrita, se realiza lo contrario y que
el principal factor para lograr una planeacién éptima recae en utilizar
la experiencia tanto del fisico médico como del médico para decidir las
restricciones adecuadas.

Cabe mencionar que los pacientes candidatos a tratamiento de radio-
terapia generalmente tienen que someterse a una serie de procedimientos
preparatorios extensos y complejos, iniciando desde el diagndstico del
médico radio oncologo hasta la aplicacién del tratamiento.

En términos de seguridad del paciente, cada proceso necesita ser
monitoreado cuidadosamente ya que debido a la complejidad de todo el
procedimiento pueden ocurrir errores de administracién de la dosis, por
lo que es importante hacer hincapié en la necesidad de una verificacion
del tratamiento antes de su aplicacién mediante un control de calidad
especifico del paciente.



Capitulo 3

Aseguramiento de la
calidad (QA) en IMRT y
VMAT

Como se ha venido mencionando, la radioterapia es una forma de
tratamiento dirigido hacia la erradicaciéon de células tumorales y que
también tiene el potencial inherente de danar el tejido normal, por lo
que errores de calibracién en el procedimiento pueden provocar lesiones
en un gran numero de pacientes. Debido a esto, diversas organizaciones
como la World Health Organization (WHO), la American Association
of Physics in Medicine (AAPM) y la International Commission on Ra-
diation Units and Measurements (ICRU), proponen que es esencial un
enfoque sistematico del aseguramiento de la calidad en todo el proceso
de radioterapia.

En nuestro pafs, existen normas como la Norma Oficial Mexicana
NOM-002-SSA3-2016 que senala la importancia de implementar proce-
dimientos de radioterapia que garanticen condiciones de calidad y seguri-
dad en el paciente. Establece que es fundamental ofrecer los tratamientos
con radiacién de manera segura y especifica, por lo que los servicios de
radioterapia deben reunir una serie de caracteristicas y condiciones tan-
to para instalaciones y equipos, asi como para el personal que labora
en ellos [15].Dentro de las generalidades descritas en el documento, se
encuentra el papel del fisico médico quien es el responsable directo de
realizar la optimizacién de los procedimientos de radioterapia asi como
el disenio e implementacién de los programas de garantia y aseguramien-

17
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to de calidad para los aspectos fisicos y tecnolégicos del uso médico de
la radiacién, incluido el control de calidad de los equipos,la planeacién
y optimizacién del tratamiento de acuerdo con la indicacién del médico
radio oncologo y principalmente el aseguramiento de la calidad (QA) del
paciente en los procedimientos de radioterapia.

El aseguramiento de la calidad ha sido un concepto que ha evolu-
cionado junto con la terapia de radiacién desde la primera vez que fue
utilizada para tratar el cancer y otras enfermedades. Segin la WHO,
el concepto de aseguramiento de la calidad hace referencia a ”todos
aquellos procedimientos que aseguran la consistencia de la prescripcion
médica y el cumplimiento seguro de esa prescripcién en lo que respecta
a la dosis al volumen objetivo, junto con una dosis minima al tejido nor-
mal, exposicién minima del personal y monitoreo adecuado del paciente
para determinar el resultado final de tratamiento.” [16]

En comparacién con la radioterapia convencional, la planificacion
del tratamiento de IMRT y VMAT es mas compleja por lo que requiere
de una verificaciéon tanto de los pardametros relacionados con la fase de
planificacién como con la fase de entrega, esto se debe a que los errores
potenciales en estas técnicas pueden ocurrir tanto en la etapa de calculo
de dosis en el TPS como en la etapa de administraciéon del haz. Teniendo
en cuenta las consecuencias que pueden ser causadas por esos errores,
es necesario realizar un QA antes de la primera fracciéon de tratamiento
para verificar que se destine la dosis correcta y asi garantizar la seguridad
de los pacientes. Esto se refiere como un QA del plan especifico del
paciente y el cual fue realizado en este trabajo de tesis.

3.1. QA especifico del paciente

En el control de calidad especifico del paciente, el plan de tratamien-
to se verifica en términos distribuciéon de dosis y de dosis absoluta. La
verificacion de estos dos parametros generalmente se realiza sobre un
fantoma cuyas mediciones se pueden realizar con una amplia variedad
de detectores. Aunque actualmente se cuenten con algoritmos de célculo
bastante precisos, las mediciones de dosis para la verificacién siguen sien-
do necesarias ya que de esta manera es posible tener una representacion
completa de los efectos de la planificacién del tratamiento y de las dis-
crepancias que pueden llegar a presentarse en el acelerador relacionadas
con la dosis real suministrada.
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Las comparaciones entre las mediciones y el TPS generalmente son
sometidas a criterios de aceptacién establecidos por el protocolo imple-
mentado por la institucién. A continuacién se describen aquellas reali-
zadas en nuestro centro.

3.1.1. Comparacion de la distribucion de dosis

Para la puesta en marcha de los TPS, es necesario realizar ruti-
nariamente una comparacién de las distribuciones de dosis medidas y
calculadas. Existen dos tipos de evaluaciones, cualitativa y cuantitativa,
que deben realizarse para tener una aprobacion final de todo el sistema.
La evaluacién cualitativa se realiza superponiendo distribuciones de iso-
dosis, ya sea utilizando herramientas de software o manualmente y en
ella se destacan areas de desacuerdo significativo. Por otro lado, en la
evaluacién cuantitativa se comparan directamente los valores de distri-
bucién de dosis medidos y calculados. Las distribuciones de dosis en 2 y
3 dimensiones pueden ser comparadas utilizando diferentes métodos:

3.1.1.1. Diferencia de dosis

Van Dyk et al. subdividen las comparaciones de distribucién de dosis
en regiones de gradientes de dosis alta y baja, cada una con un criterio
de aceptacién diferente.

En regiones de gradiente bajo, las dosis se comparan directamente
considerando una tolerancia de aceptacién basada en la diferencia entre
las dosis medidas y calculadas. Es posible mostrar una distribuciéon de
diferencia de dosis que identifique las regiones en las que las distribu-
ciones de dosis calculadas no estdn de acuerdo con la mediciéon. En las
regiones de gradiente de dosis altas, suponiendo que la extension espacial
de la region es suficientemente grande, un pequeno error espacial, ya sea
en la regién calculo o la medicién, da como resultado una gran diferencia
de dosis entre la medicién y el calculo. Por lo tanto, las diferencias de
dosis en las regiones de gradiente de dosis altas pueden ser relativamente
poco importantes, y el concepto de una distancia a la distribucién de los
acuerdos DTA is se utiliza para determinar la aceptabilidad del cdlculo
de la dosis.
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3.1.1.2. Distancia a un punto con coincidencia de dosis (DTA)

El DTA es la distancia entre un punto de datos medidos y el punto
mas cercano en la distribucién de dosis calculada que exhibe la misma
dosis. Las evaluaciones de diferencia de dosis y DTA se complementan
cuando se usan como determinantes de la calidad del calculo de la dis-
tribucién de dosis.

Punto de calculo
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Figura 3.1: Representacion geométrica de los criterios de evaluacion de la
distribucion de dosis para las pruebas de diferencia de dosis y distancia
a un punto con coincidencia de dosis. a) Representacién bidimensional.
b) Representacién unidimensional. [18]

3.1.2. Analisis de la distribuciéon de dosis: indice gamma

()

El anélisis gamma es uno de los métodos de comparacion mas uti-
lizados para realizar un andlisis cuantitativo de las distribuciones de
dosis medidas en un plano y las distribuciones de dosis calculadas por
el TPS para tratamientos IMRT y VMAT. Este método fue presentado
por Low et al. [18]y se basa en la comparacién de la distribucién de
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dosis en funcién de la dosis y los dominios espaciales; cuantifica la cali-
dad de la comparacién utilizando criterios de aceptacién en términos de
porcentaje de diferencia de dosis y distancia a acuerdo (DTA), es decir,
entre distancia multidimensional entre los puntos comparados en dosis
y distancia fisica.

La definicién de dicho criterio de aceptacién en un espacio compues-
to por la dosis y las coordenadas espaciales de los puntos a comparar
se obtiene tomando la superficie de un elipsoide centrado en el punto
en cuestion, cuyos ejes serdan los criterios individuales. Si ADj; es la
tolerancia para la diferencia de dosis y Adys es la tolerancia para DTA,
la ecuacién que define esta superficie es [18]:

r2(Cpm,r 02(Tp, T
1= + (3.1)
\/ Ad?, AD?,

donde

r(Cm,r) =|r —1) (3.2)

0(rm,r) = D(r)-Dyp (1) (3.3)

es la diferencia de dosis en la posicién r,,.

La cantidad del lado derecho de la ecuacién define un indice de cali-
dad v en cada punto del plano r. — r,, para el punto medido r,,, donde
el subindice c corresponde al cdlculo y m a la medicién:

Y(rm) = minl(ry,, rNVr. (3.4)
donde
r2(tm,re)  0%(rp, re
F(rm, rc) = + ) (35)
\/ Ad?w AD?M
T(Tm, Te) = |TeThml, (3.6)
y

d(rm,re) = De(re) — Dip(rim) (3.7)
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Es la diferencia entre los valores de dosis de las distribuciones me-
didas calculadas, respectivamente. Por lo tanto el criterio de aceptacién
se establece como:

Si y(ry) < 1, el célculo pasa.
Si y(ry,) > 1, el calculo falla.

Punto de calculo

r)
D.(r.)
1
ADM I 6( i_':m * 'Fc)
Dm(;:n )’ lFm ————— F

"

(a)

D (x

"

(b}

Figura 3.2: Representacion geométrica de los criterios de evaluacién de
la distribucién de dosis para la evaluacién de indice gamma. a) Repre-
sentacion bidimensional. b) Representacién unidimensional. 18]

Este analisis puede ser visualizado de varias maneras, mediante una
imagen que muestre el valor del indice v en cada punto, un gréafico 3D, un
histograma, o bien un gréafico de tolerancia donde se indiquen aquellos
lugares donde el indice 7 es mayor a 1. [18]

En este trabajo, la evaluacién gamma se representa mediante his-
togramas e imagenes que muestran los lugares en los que el valor son
mayores a 1.
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3.1.3. Sistemas para la verificacién de dosis

Los procedimientos actuales de QA para el plan especifico del pa-
ciente en técnicas de IMRT y VMAT pueden clasificarse en dosimetria
2D y dosimetria 3D.

La dosimetria 2D se basa en la comparacion de distribuciones de
dosis planas medidas y calculadas utilizando peliculas radiograficas y
matrices de detectores. Sin embargo, este tipo de verificaciones consu-
men demasiado tiempo al ser muy laboriosas y en consecuencia reducen
la eficacia del procedimiento del QA. Por otro lado, los generadores de
imédgenes portales también se han utilizado para realizar el QA del plan
en donde las fluencias de los fotones se miden directamente y son com-
parados con los cdlculos.

La principal desventaja de la dosimetria en 2D se centra en que la
precision y entrega del plan sélo se verifican en un plano.

En cuanto a las distribuciones de dosis en 3D, la verificacion debe
tomar en cuenta la complejidad de las técnicas de IMRT y VMAT.

Para verificar la deposicion de dosis en la geometria 3D del pacien-
te, existen técnicas basadas en mediciones que utilizan un modelo de
fluencia, lo cual es posible describir a través de dos enfoques [19].

El primer enfoque compara la respuesta medida del detector con la
respuesta esperada del detector en la geometria de validaciéon y corri-
ge, con base las perturbaciones encontradas, la dosis calculada en la
geometria del paciente mediante técnicas de ray-tracing []

El segundo enfoque utiliza la respuesta medida del detector para re-
construir la fluencia y asi recalcular la dosis en la geometria del paciente
mediante un motor de dosis. En este enfoque, se considera como paso
inicial el célculo de la fluencia esperada a partir de un modelo de fluencia
basado en el plan de tratamiento de radioterapia (RTplan). Esta fluencia
calculada se utiliza para determinar la respuesta esperada del detector
basada en un modelo del detector. Mediante la comparacion entre la
respuesta calculada del detector con la respuesta medida del detector, la
fluencia calculada es corregida de acuerdo con la medicién. Finalmente,
la fluencia corregida se utiliza para recalcular la dosis en una TC (to-
mografia computarizada) que representa la geometria del paciente y que
puede compararse con la distribucion de dosis prescrita que permite la

'Calcular la interseccién de una linea con un volumen, o ray-tracinggomo se lo
conoce comunmente, es un componente integral de los algoritmos de célculo de dosis
tridimensionales de radioterapia.
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verificacién in vivo de dosis 3D. [19}120]

Los detectores mas utilizados para el modelado de fluencia son el
dispositivo de imagen de portal electrénico (EPID) y las matrices de
detectores 2D compuestas de cdmaras de ionizaciéon. Los EPID se desa-
rrollaron originalmente para mejorar la precisién de la configuracion del
paciente al generar radiografias del paciente durante la administracion
del tratamiento. Dicho detector consiste en una pantalla centelleante que
genera fotones cuando es golpeado por rayos X, seguido por la deteccion
de estos fotones mediante una placa de silicio amorfo. La luz emitida se
puede usar para modelar la fluencia. Un EPID tiene la ventaja de con-
tar con una alta resolucion y de estar incorporado dentro de la maquina
de tratamiento detrds del paciente, lo que permite modelar la fluencia
basada en la medicién durante el tratamiento. Sin embargo, el incluir
la geometria del paciente tiene el inconveniente de que las diferencias
tanto en la respuesta esperada como de la respuesta medida del detector
puedan originarse ya sea en el acelerador, la geometria del paciente o
ambos.

Por otro lado se encuentras las herramientas de verificacién de dosis
que utilizan matrices de detectores compuestas por diodos o camaras
de ionizacion. En comparaciéon con la dosimetria EPID, los detectores
de arreglos 2D comunmente son montados en el linac o posicionados
en la mesa de tratamiento sin paciente. Es importante destacar que
las matrices de detectores 2D actuales tienen una resolucién espacial
limitada [21], sin embargo, se ha demostrado que una verificacién de
alta resolucién de dosis se puede realizar utilizando mediciones de baja
resolucién, por lo que nuevos detectores estan siendo desarrollados con el
propdsito de modelar la fluencia durante el tratamiento del paciente [22].

En general, la verificacién de la dosis pre-tratamiento basada en me-
diciones 2D implican una metodologia laboriosa, ya que se debe realizar
antes del tratamiento real y exige tiempo del linac, el cual es limitado.
Por otra parte, con el aumento en el nimero de pacientes que actual-
mente se tratan con técnicas dindmicas, se requiere de una verificacion
de dosis en 3D, por lo que se necesitan procedimientos de verificacion
de dosis previos al tratamiento eficientes y confiables como se ha venido
mencionando. Un aspecto importante de la verificacién de la dosis previa
al tratamiento es la evaluacién de las diferencias de dosis observadas.

Desde un punto de vista clinico, se debe evitar la dosificaciéon en
el tejido tumoral para poder mantener un control sobre el mismo y a
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la vez evitar la dosificacién excesiva para el tejido sano minimizando
alguna reaccién secundaria que afecte la salud del paciente.

Como se mencioné anteriormente, las diferencias de dosis se evaltian
usando la diferencia de dosis y la distancia a concordancia para un plano
2D y la combinacion de éstas da como resultado la evaluacién gamma,
la cual demostré ser una metodologia de evaluaciéon de dosis sélida ya
que permite una verificacion rapida de las diferencias de dosis tanto
en 2D como en 3D. Sin embargo, la evaluacién gamma es dificil de
interpretar en términos de relevancia clinica y que se ve reflejada por
una débil correlacion entre las diferencias de dosis y los histogramas de
dosis-volumen (HDV). Por lo tanto, es necesario realizar también una
verificacion de la dosis previa al tratamiento basada en los HDV, lo que
dard como resultado un procedimiento de control de calidad especifico
para el paciente més clinico.

De los enfoques descritos anteriormente, en este trabajo de tesis se
utilizé la técnica basada en la combinacion de calculos de dosis y mo-
delado de fluencia de alta resolucién a partir de mediciones obtenidas
directamente del linac utilizando dos tipos de detectores: uno de baja
resolucién y otro 93 % transparente para fotosnes de energia de 6MeV.
Ambos detectores consisten en una serie de camaras de ionizacion.

En cuanto a la resolucién del primer detector, ésta limita la preci-
sién de la reconstruccién de fluencia, sin embargo dicha limitacién se
supera mediante la introduccién de un kernel de correccién que corrige
la fluencia modelada de alta resolucién en caso de una diferencia en-
tre la respuesta del detector medida y la calculada, dicha correccion se
describe a detalle en el capitulo 4.



Capitulo 4

Material y métodos

4.1. Sistema de planeaciéon y unidad de trata-
miento

4.1.1. Sistema de planeacién de tratamiento Monaco 5.0

Para realizar este trabajo de tesis fueron seleccionados 20 casos de
céncer de cabeza y cuello y cerebrales (10 casos tratados con IMRT y 10
casos tratados con VMAT), los cuales fueron implementados entre los
anos 2014-2016 en nuestro centro.

Todos estos planes de tratamiento fueron generados a partir del sis-
tema Monaco 5.0. Los procesos de optimizacién en Moénaco se dividen
en dos etapas y la forma en que éstos se involucran en el proceso varia
dependiendo del modo seleccionado para la administraciéon del trata-
miento. En nuestro caso se utilizé el modo de entrega dMLC denomina-
do secuenciador de barrido (Sweep Sequencer), y es el mismo utilizado
para la base de la secuencia VMAT.

En la primera etapa, la distribucién de la fluencia ideal de los haces
se optimiza para satisfacer la prescripcion definida por el usuario; en
la segunda etapa, la distribucién de fluencia se traduce en un conjunto
de segmentos con formas y pesos que se optimizan con base en la mis-
ma prescripcién. Ménaco utiliza el secuenciador de barrido para mejorar
significativamente la eficiencia de entrega y minimizar la pérdida de la
calidad de entrega de la dosis. Este secuenciador de barrido mueve las
hojas de la posicion inicial a su posicién final de manera continua y uni-
direccional. Para el caso de VMAT, en la primera etapa de optimizacién

26
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Mbonaco calcula los sectores estaticos de la longitud total del arco y los
incrementos angulares para simular el proceso de planificacién IMRT
estatica, posteriormente tiene lugar el mismo proceso de secuenciador
de barrido. 23]

Monaco cuenta con dos tipos de algoritmos de cédlculo:finite-size pen-
cil beam (fsPB) y Monte Carlo (MC). El algoritmo fsPB es un algoritmo
rapido y preciso disenado para la optimizaciéon en IMRT y fue utilizado
en la primera etapa del proceso de optimizacién; no se recomienda para
el cédlculo de la dosis final debido a sus limitaciones de diseno que impi-
den el modelado preciso de la transmision de las hojas. Monte Carlo fue
seleccionado para la segunda etapa de optimizaciéon debido a que es mas
preciso para los cédlculos de dosis cerca de las regiones de acumulacién
(especialmente para las transiciones tejido-hueso y tejido-aire en los ca-
sos de cabeza y cuello). [23] Todos los calculos de dosis fueron realizados
en agua y no en medio para su verificacién.

Cada plan se generé en Moénaco con el objetivo de cumplir con las
restricciones a los 6rganos de riesgo y una buena cobertura a los PTV.
Se buscé que un minimo del 95 % del volumen objetivo recibiera el 100 %
de la dosis prescrita.

4.1.2. Acelerador lineal Elekta Synergy

Para la implementacion de los planes de tratamiento, nuestro centro
dispone de un acelerador lineal Elekta Synergy, el cual tiene un campo
maximo de 40 x 40cm?, una distancia de la fuente al isocentro de 100cm
y un colimador multihojas (MLC) con un total de 80 ldminas, 40 de
cada lado con separaciéon de 0.09mm entre ellas. Esta unidad permite la
generacién de campos con formas sin necesidad de utilizar dispositivos
de bloqueo y tiene la capacidad de administrar tratamientos de IMRT
y VMAT. Todas las irradiaciones fueron realizadas con una energia de
6MeV.

4.2. Sistema COMPASS

COMPASS es un sistema de aseguramiento de calidad que consiste
en un software de verificacion de dosis basado en la anatomia 3D de un
paciente o fantoma.

Este software cuenta con dos funciones principales: 1) proporciona
un motor de calculo independiente que permite una verificacién redun-
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dante de los tratamientos generados por el TPS, y 2) permite el calculo,
reconstruccién y anélisis de dosis sobre la anatomia del paciente a partir
de las medidas obtenidas con algin detector asociado.

El hardware soportado por COMPASS incluye un detector de arreglo
de matrices 2D (MatriXXFPvolution) v yn detector de transmisién (Dolp-
hin). Para el caso del detector de transmisién, compass sélo soporta
planes de tratamiento con energias de 6MeV.

4.3. Detector de matriz bidimensional de cama-
ras de ionizacion

El detector MatriXXFvolution se ytilizé junto con el software de ve-
rificacion COMPASS para realizar la dosimetria 3D de los 20 planes de
tratamiento seleccionados.

Este dispositivo consiste en una matriz bidimensional formada por
1020 camaras de ionizacién, las cuales cuentan con un didmetro y altura
de 4.5mm y bmm respectivamente. El volimen activo de cada camara es
de 0.08c¢m? con una separacién de centro a centro entre ellas de 7.62mm.
El 4rea activa del detector es de 24.4 x 24.4cm?.

Figura 4.1: Arreglo experimental para mediciones con el detector
MatriXXFEvolution ¢ o] goftware COMPASS

Para las aplicaciones de COMPASS, fue necesario acoplar el detector



4.4. DETECTOR DE TRANSMISION 29

al cabezal de la unidad de tratamiento con la ayuda de un soporte espe-
cial que permitié el giro conjunto del equipo con el brazo del acelerador
(Fig. 3.1). Para las mediciones se uitilizaron 5 placas de agua sélida de
lem cada una, las cuales fueron colocadas en el soporte y sobre la matriz.
Con esta configuracién, la distancia fuente-detector fue de 100 cm.

La conexién entre el detector, el software y el area de control se
realizé mediante un cable ethernet (Fig. 3.2).

Cuarto de control : i Cuarto de tratamiento
y 4
MatriXX
b
e y 4

i Cable ethemet

iRed de:'cirea local del hospital

Figura 4.2: Conexion entre el area de tratamiento y el drea de control
utilizando el detector MatriXX Fvotution

Previo a cada medicién fue necesario calibrar el sensor del angulo
del detector con el fin de asociar la fluencia obtenida por el equipo con
el dngulo que es detectada. El sensor posee una tolerancia de +0.60 y
debe ser calibrado manualmente por el usuario.

4.4. Detector de transmision

Al igual que el detector mencionado anteriormente, el detector de
transmision fue utilizado en conjunto con COMPASS para realizar la
dosimetria 3D de los 20 planes de tratamiento seleccionados.

Este dispositivo consiste en una matriz bidimensional formada por
1513 camaras de ionizacién que cuentan con un didmetro y altura de
3.2mm y 2mm respectivamente. El volimen activo de cada cdmara es
de 0.016c¢m? con una separacién de centro a centro entre ellas de 5mm.
El 4rea activa del detector es de 24 x 24e¢m? y es aproximadamente 93 %
transparente para haces de fotones de 6MeV. Existen tres niveles de
densidad de la camara. Las camaras en la parte central estan distribuidas
en un drea de 14mm x 14mm y son mas densas (Fig 3.3).
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f—— ww opt——»
orz

Figura 4.3: Distribucion de las cdmaras en el drea activa del detector de
transmision

Para su aplicacién con el software, el detector fue acoplado directa-
mente al cabezal del gantry con un soporte que se encuentra incluido en
el mismo dispositivo y la transferencia de datos se realiza a través de
un médulo WLAN dentro de la cdmara, lo cual representa una ventaja
significativa en cuestion de tiempo al momento de ralizar la dosimetria

(Fig. 3.4).

Detector de
transmision

b)

Figura 4.4: a) Arreglo experimental para mediciones con el detector de
transmision. b)Conexidn entre el area de tratamiento y el drea de control.

A diferencia del detector MatriXX, Dolphin puede ser utilizado tanto
para verificacion previa al tratamiento como para la monitorizacion del
tratamiento en linea, sin embargo, actualmente este detector sélo esta
aprobado para la primera opcién;la monitorizacién en linea debe ser
autorizada por una confirmacién del fabricante ﬂgﬂ, por lo que parte de
este trabajo fue analizar la utilidad del dispositivo para su uso en la
verificacion de dosis en vivocon base en los resultados obtenidos.
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4.5. Calculo, reconstruccion y analisis de dosis

Similar a cualquier TPS, COMPASS requiere de un modelado del
haz de radiacién. Para esto se requiere que el usuario introduzca en el
sistema las especificaciones del acelerador lineal (linac) en servicio, tales
como: curvas de porcentaje de dosis a profundidad (PDD), perfiles del
haz y factores de salida (output factors).Este modelo del haz, en con-
junto con el motor de cédlculo del software basado en el algoritmo de
convolucién /superposicién de cono colapsado, permitié realizar el célcu-
lo de dosis sobra la tomografia computarizada (TC) del paciente.

4.5.1. Calculo de dosis con el motor de calculo de COM-
PASS

Como se menciond anteriormente, una de las funciones del software
es proporcionar un motor de cdlculo independiente que permite una
verificacion redundante de los tratamientos generados por el TPS. Para
realizar dicho proceso, las imagenes de tomografia computarizada de los
pacientes (TC), las RT estructuras (RTStruct), los RT planes (RTPlan)
y las RT dosis (RTDose) se importaron al sistema a través de la red
DICOM del hospital. Con esta informacién en el software, se realizo el
célculo de dosis usando el algoritmo de convolucién/superposicién de
cono colapsado y a patir de la fluencia extraida del plan.

En este caso, la fluencia predicha (¥ p), obtenida del plan importado,
se exrae por el sistema a partir del modelado del haz y el sistema calcula
(por segmento) la respuesta esperada en el detector y el TERMA vy, por
tanto, la distribucién de dosis sobre el paciente.

. U(T/) » r—dr'
D) = [ L) Al =) (11)

donde el TERMA es producto del coeficiente de atenuacién mésico

Z“ g:,,)) y la fluencia predicha ¥p y A(r — ') es el nicleo de dispersién

puntual. [9]

Lo anterior permitio realizar una primer comparacion, verificacién y
evaluacion del tratamiento generado con el TPS con la dosis calculada
de COMPASS. Asi, cada uno de los 20 planes de tratmiento se analiza-
ron cuantitativamente con base en la informacién proporcionada por los
histogramas dosis-volumen (HDV), y la calidad se analizé6 mediante el
método de evaluacién gamma.
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4.5.2. Calculo de dosis a partir de la fluencia obtenida
por el detector

El segunda funcién proporcionada por el sistema esté constituida por
el software en conjunto con el equipo detector, para la cual el sistema
realiza la reconstruccion y el cdlculo de dosis sobre la TC del paciente a
partir de la fluencia obtenida con el detector asociado.

A continuacién se describe el proceso que se llevé a cabo para el
célculo y reconstruccién de dosis con cada uno de los detectores utiliza-
dos.

4.5.2.1. Mediciones con el detector MatriXXFvolution v recons-
truccion de dosis

Previo a cada medicién fue necesario realizar una medicién de fondo
y una pre-irradiacién con un campo de 28 x 28cm? que cubriera toda el
area activa del detector. Esto para comprobar la estabilidad de la senal
de las camaras del dispositivo. La dosis recomendada para realizar la
pre-irradiacién es de 1000 cGy. También fue necesario realizar la cali-
bracion del sensor de angulos. Hecho lo anterior, se prosiguié a realizar
las mediciones.

El proceso de reconstruccién de dosis es mas complejo debido a que
la dosis se predice con base al RTplan y considerando una correccién
derivada de las mediciones del detector. Este método de correccién es
necesario ya que una reconstruccién directa de la fluencia con una al-
ta resolucién no es posible debido a la resolucién limitada de la matriz
utilizada. Dicho método de correccién fue planteado por Godart et al
(2011). Con base en lo anterior, existe la necesidad de considerar las
limitaciones de resolucion fisica del hardware, la cual viene proporcio-
nada por la separacion entre las camaras de 7.62mm, mientras que la
resolucién deseada para la comparacion con los planes del TPS es de
2mm.Para superar esta limitacion el sistema aplica una funcién de res-
puesta calculada por Monte Carlo que describe la respuesta individual
dada por cada una de las cdmaras del detector (f;) a un haz de fotones
de una energia dada. Esta funcién se incluye en el software y se aplica
segun las condiciones de medida. [24]

Partiendo de la convolucién entre la fluencia predicha ¥p y la fun-
cién de respuesta de las cdmaras (f;) y, sumando sobre todas las que
componen el detector (N¢r),se obtiene la respuesta predicha del detec-
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tor Rp:

Ner

Rp=>_ fi(x,y) - ¥p (4.2)
=1

Esta respuesta es la que se compara con la respuesta medida por el de-
tector (R;,). Posteriormente el sistema realiza una diferencia entre Rp
y Ry, para generar una fluencia reconstruida (¥r), para esto se em-
plea un método de correcciéon de fluencia. En un primer paso se reescala
la fluencia para compensar las discrepancias entre la respuesta medida
y predicha debido a posibles variaciones en el factor de calibracién de
la unidad de tratamiento (factor de escala Ags.). El segundo paso se
denomina correccion de respuesta residual y en éste se realiza una co-
rreccién de la fluencia con base en las diferencias de respuesta de cada
una de las camaras del detector con un nucleo de correccién de fluencia
(kvs) O] )

Ney
Up=Acsc¥p + Z(AescRP,i — Ruri - kW i(x,y) (4.3)
i=1
El nicleo de correccién de fluencia se interpreta como la fluencia tedrica
que produciria una respuesta en una tnica cadmara de ionizacion:

kwi(,y) = £ (x,y) (4.4)

Finalmente el sistema calcula la dosis a partir de la fluencia recons-
truida sustituyendo Wp por ¥g en la expresion 3.1. El kernel de correc-
cién proporciona al sistema la capacidad de detectar errores relacionados
con el posicionamiento de las hojas, lo cual es esencial en el QA de IMRT,
ya que una pequena discrepancia de posicién puede inducir a grandes
diferencias en la salida de dosis [20].

4.5.2.2. Mediciones con el detector de transmision y recons-
truccion de dosis

Para realizar las mediciones con este detector fue necesario realizar
una pre-irradiacién con un campo de 40cm x 40cm para cubrir toda el
area activa del dispositivo y con una dosis recomendada de 1000cGy,
posteriormente se realizé una medicién de fondo para comporbar la es-
tabilidad de la senal de las camaras. También fue necesario realizar la
calibracién del sensor de dngulos.
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Para la reconstruccién de dosis a partir de las medidad obtenidas con
este detector, COMPASS utiliza el método descrito anteriormete, ya que
tiene la posibilidad de ser aplicado a otro tipo de detectores, tales como
detectores de matrices 2D y detectores de transmision como en el caso
de este trabajo.

Cabe mencionar que de acuerdo con el trabajo realizado por Ven-
kataraman et al (2009), existen otros factores que influyen al momento
de obtener la dosis cuando se utiliza un detector de transmision, tales
como los tamanos de campo y las SSDs, ya que existe un aumento en la
dosis superficial con el detector en la trayectoria del haz para tamanos
de campo grande y SSDs pequenos. Por otro lado se considera también
la influencia del factor de transmision y que existe un aumento de la
dosis en las regiones de acumulacién (build-up) en un haz de 6MeV [22].
Tales resultados coinciden con el trabajo realizado por Thoelking et al
(2016) quien recientemente realizé un andlisis sobre la influencia del de-
tector de transmisién Dolphin en donde de igual forma observaron un
aumento en la dosis superficial dependiente de las SSDs y los tamafios
de campo , ademaés de que reportaron que el factor de transmisiéon para
dicho detector depende ligereamente del tamarno de campo [25]

4.6. Medicidon del factor de transmision del de-
tector

Con el fin de corroborar el porcentaje de atenuacién de dosis repor-
tado por el fabricante para la ciamara multialdmbrica transparente, se
obtuvo el factor de transmisién de dicho dispositivo. Para evaluar es-
te parametro fue utilizada la cdmara de ionizacén CC13 (Scandinatrix
TNC 4637) y las mediciones se realizaron con y sin el detector para ta-
maifios de campo de 5 x 5em?, 10 x 10em?, 20 x 20cm? y 30 x 30cm?,
a profundidades de 1.4cm, 5¢m y 10cm y para SSDs de 80cm, 100cm y
120cm.

En la figura se muestra el arreglo experimental utilizado para la
obtencién de este factor.
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Figura 4.5: Arreglo experimental utilizado para realizar la medicién del
factor de transmisién del DT en sus diferentes configuraciones. a) Se
muestra sin el detector y b) con el detector colocado en el gantry del
acelerador.

4.7. Pruebas para la implementacion adecuada
de la IMRT

Se realizaron pruebas con campos estaticos regulares y campos dinami-
cos de relevancia clinica con el fin de valorar la capacidad del sistema
para la implementacion de tratamientos con IMRT. Para realizar esto
se utilizaron las estructuras y especificaciones propuestas por el Task
Group 119 (TG-119) de la AAPM, el cual propone un conjunto de cua-
tro estructuras geométricamente diferentes (Fig.3.5) y con objetvos de
dosis previamente especificados.

De acuerdo a la figura 3.5, en a) se muestra la geometria de blancos
multiples, que consta de tres objetivos de forma cilindrica, cada uno
con una longitud y didmetro de 4c¢m; en b) se muestra una geometria
simulando una prostata, en la cual el CTV tiene forma elipsoidal con
una concavidad posterior de 4cm de ancho, 2.6cm de espesor y 6.5 cm
de longitud; el PTV se expande 0.6 cm del CTV; el recto es un cilindro
de 1.5 cm de radio incluyéndose 1/3 en el PTV; la vejiga es un elipsoide
de 5¢cm de ancho, 4 ¢cm de espesor y 5cm de largo; en ¢) se muestra la
geometria simulada de la cabeza y el cuello, que consiste en un PTV
central grande con glandulas parétidas a ambos lados y una médula
espinal. La distancia entre el PTV y la médula espinal 1.5 cm; en d) se
muestra la geometria en forma de C, que consta de sélo dos estructuras,
un objetivo exterior con un radio exterior de 3.7 cm y 9 cm de longitud y
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Figura 4.6: Conjunto de estructuras de prueba sugeridas por el TG-
119 de la AAPM |[26].a) conjunto de blancos multiples, b)conjunto de
préstata, c¢)conjunto de cabeza y cuello y d)conjunto en forma de ”C”

un blanco central con un radio de 1 cm y 10 cm de largo. La separacién
entre las dos estructuras es de 0.5 cm.

En cuanto a las prescripciones para los volimenes blanco y érganos
de riesgo porpuestos por el TG119, se describen en la siguiente tabla:

Blancos multiples

Estructura Objetivo | Promedio| Desviacion | Coeficiente
del plan | (cGy) estandar de variacion
(cGy)
Blanco central Dgg > 5000 4955 162 0.033
Blanco central Diq < 5300 5455 173 0.032
Blanco superior Dgg > 2500 2516 85 0.034
Blanco superior Dig < 3500 3412 304 0.089
Blanco inferior Dygg > 1250 1407 185 0.132
Blanco inferior Dqg < 2500 2418 272 0.112
Prostata
Préstata Dgs > 7560 7566 21 0.003
Préstata Dy < 8300 8143 156 0.019
Recto Dsg < 7000 6536 297 0.045
Recto D1 < 7500 7303 150 0.020
Vejiga D3 < 7000 4394 878 0.200
Vejiga Dy < 7500 6269 815 0.130

continta ...
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Estructura Objetivo | Promedio| Desviacion | Coeficiente
del plan | (cGy) estandar de variacion
(cGy)
Cabeza y cuello
PTV Dy 5000 5028 58 0.013
PTV Dggy > 4650 4704 58.2 0.011
PTV Dag < 5500 5299 93 0.018
Médula Max < 4000 3741 250 0.067
Parétida Dsg < 2000 1798 184 0.102
Forma C
PTV Dgs 5000 5010 17 0.003
PTV Dayg < 5500 5440 52 0.010
Ntcleo D1 < 2500 2200 314 0.0141

Tabla 4.1: Objetivos de dosis para las estructuras propuestas
por el TG119. Se muestran las medias y desviaciones estandar
de los resultados de planeacién obtenidos por las instituciones
involucradas

Para llevar a cabo las pruebas,tanto los campos regulares estaticos
como los planes dinamicos se impartieron y calcularon sobre 16 cm de
agua solida blanca a 8 cm de profundidad. Para realizar la medicion de
la dosis y su comparacion con el calculo y reconstruccién del software
compass, se utilizé6 una cdmara de ionizacién CC13 (Scandinatrix TNC
4596) con un factor de calibracién de 26.71+0.82 % c¢Gy/nC y el detector
de transmision.

4.8. Evaluacién y verificacion de los planes de
tratamiento de IMRT y VMAT

Con base en lo descrito anteriormente, finalmente se realizé la veri-
ficacién y evaluacién de los 20 casos clinicos. Se consideraron 2 regiones
anatémicas: cabeza y cuello (11 tratamientos, 6 para IMRT y 5 VMAT)
y cerebral (9 tratamientos, 4 para IMRT y 5 para VMAT).
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4.8.1. Comparacién dosimétrica

La comparacién dosimétrica tridimensional basada en la anatomia
del paciente se realizé utilizando la funcién de histograma dosis-volumen
disponible en el software de verificacion COMPASS. En primer lugar, se
analizé la diferencia entre el plan calculado en Monaco y dosis calculada
en el sistema con el algoritmo C/S CC. Como segunda evaluacién, se
compararon las dosis calculadas en el TPS y la dosis reconstruida en
COMPASS a partir de la fluencia medida por el detector.

4.8.2. Evaluacion gamma

El andlisis cuantitativo se realizé con base en el método de evaluacion
de indice gamma probado por Low et al. [18], con el criterio gamma de
paso/falla de 3 mm por distancia a concordancia y 3 % por diferencia de
dosis.

4.8.3. Evaluacion para érganos de riesgo

Para evaluar las dosis a 6rganos de riesgo se efectué una compara-
cién a partir de parametros dosimétricos representativos extraidos de los
HDYV obtenidos de las dos evaluaciones mencionadas anteriormente. La
dosis al 1% del volumen se tomé como dosis maxima para los érganos
seriales como el quiasma, los nervios épticos, cristalinos, mandibula, la
médula espinal y el 16bulo temporal. Con base en el protocolo seguido en
nuestra institucion, se analizé la dosis media para los érganos paralelos
como la parédtida y los pulmones. Ademads, se analizaron dosis al 20 %
de volumen en pulmén derecho e izquierdo.

4.8.4. Verificacién diaria de un plan de tratamiento

Se seleccioné un plan de tratamiento realizado con la técnica VMAT
y antes de la entrega se realizé la evaluacion y verificacién del mismo
con base en los parametros de diferencia de dosis basado en el HDV y
la tasa de paso gamma.

Este procedimiento se consideré como un primer acercamiento al uso
en vivo del detector de transmisién.



Capitulo 5

Resultados y discusion

A continuacién se presentan todos los resultados obtenidos en este
trabajo de tesis con base en los procedimientos descritos en el capitulo
anterior.

5.1. Pruebas con campos regulares y dinamicos
basados en el TG119

Las dosis puntuales calculadas y medidas con camara de ionizacion
para la prueba preliminar realizada con campos AP y PA en el isocentro
fueron de 196.4 cGy y 195.2 cGy respectivamente.

Prueba Dosis medida (cGy) Dosis calculada (cGy) Tasa de paso gamma
(3%,3mm)
APPA 196.4 H95% 98.14%

Figura 5.1: Imagen que muestra la tasa de paso gamma para la prueba
preeliminar de campos APPA, la cual resulté de un 98.14 %

En la figura 5.1 se observa el porcentaje de puntos que pasaron los
criterios gamma para las mediciones con el detector de transmisién, el

39
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cual fue mayor al 95% de pixeles y que indica la eficiencia del sistema
de administracién de dosis para la técnicas de campos estaticos.

Para todos los planes de prueba clinicos, los resultados obtenidos a
partir de las mediciones de la camara de ionizacion en las regiones de
dosis alta y baja se muestran en la tabla 5.1.

Prueba Dosis  pres- | Posiciéon Dosis medi- | Dosis  pla- | Region de al- | Region  de
crita (cGy) da (cGy) neada (cGy) | ta dosis baja dosis
C A B (A-B)/C (A-B)/C
200 Isocentro 202.73 203.56 -0.0042
Multitarget 4cm sup. 123.38 124.42 n/a -0.0052
4cm inf. 79.076 80.44 n/a -0.0068
180 Isocentro 181.41 182.31 -0.005 n/a
Préstata 2.5cm post. | 147.67 148.86 n/a -0.0066
200 Isocentro 213.59 212.33 0.0063 n/a
Cabeza y cugllo 4cm post. 204.35 205.73 n/a -0.0069
200 Isocentro 177.82 174.02 n/a 0.019
Forma C 2.5cm ant. 199.87 203.38 -0.0176 n/a
Promedio -0.0051 -0.0013
Desviacién esténdar (DE) 0.0098 0.0114
Limite de confianza = promedio + (1.96*DE) 0.0242 0.0236

Tabla 5.1: Resultados obtenidos para los puntos de alta y baja dosis en
las estructuras utilizando cdmara de ionizacién y los limites de confianza
asociados.

La relacién de diferencia de dosis medida en las regiones de dosis
alta fue —0.00514+0.0098 que corresponde al limite de confianza (CL) de
0.0242. Este valor esta por debajo del CL propuesto por el TG119 CL de
0.045 para dosis altas; para regiones de dosis baja fue —0.0013+£0.00114
que corresponde al limite de confianza de 0.0236, que esta por debajo
del CL reportado en el TG119 CL de 0.047 para dosis bajas.

Las figuras 5.2 y 5.3 presentan como ejemplo la comparacién en-
tre el TPS calculado y la reconstrucciéon con la cdmara multialambrica
transparente de la distribuciéon de dosis coronal y sagital para la prueba
de blancos multiples prostata; se puede observar ademaés el histograma
correspondiente al resultado del andlisis gamma.
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Figura 5.2: Imagen que muestra la comparacion entre el calculo del TPS
con la reconstruccion con el detector de transmisién para las distribucion
de dosis coronal (derecha) y sagital (izquierda) de la prueba de blancos
multiples

Figura 5.3: Imagen que muestra la comparacion entre el calculo del TPS
con la reconstruccion con el detector de transmisién para las distribucion
de dosis coronal (derecha) y sagital (izquierda) de la prueba de préstata

Se evalu6 también la distribucién de dosis planar tanto coronal como
sagital utilizando el detector de transmisién, los resultados de la tasa de
paso gamma por este método se muestran en la tabla 5.2 y 5.3, respec-
tivamente.El porcentaje promedio de puntos que pasaron los criterios
gamma de 3% DD y 3 mm DTA para la distribucién de dosis planar co-
ronal fue de 97.98+2.02 lo que corresponde al limite de confianza de 5.97
(es decir, 94.03 % de paso). Esto indica que el porcentaje de puntos que
pasan los criterios gamma debe ser méas del 94.03 %, aproximadamente
el 95% para la distribucién de dosis planar coronal. La tasa de paso
gamma para la distribucién de dosis planar sagital fue de 98.31 £+ 1.83
lo que corresponde al limite de confianza de 5.28 (es decir, 94.03 % de
paso), lo que indica que el porcentaje de puntos que pasan los criterios
gamma debe ser mds del 94.72 %, aproximadamente el 95 %, al igual que
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el anterior.Esto demuestra que los resultados estdn dentro del nivel de
accién dado por el informe TG119.

Como se menciono en el capitulo anterior, la estimacién del limite de
confianza local utilizando el AAPM TG119 es un estudio muy ttil que
nos permite estimar la precision general del sistema IMRT. En general,
los resultados obtenidos se encuentran dentro de los niveles de accién
indicados en el informe TG119, lo cual nos brinda la confianza de que
se estd realizando una administracién del tratamiento IMRT adecuada
y lo cual nos da paso a poder implementar el QA a los tratamientos
realizados con técnicas dinamicas.

Tasa de paso gamma (3 %,3mm), plano coronal
Pruebas Plano coronal Tasa de paso gamma
(%)
Multitarget Isocentro 99.66
Préstata Isocentro 99.73
Cabeza y cuello Isocentro 96.76
Forma C Isocentro 95.77
Promedio 97.98
Desviacién estandar (DE) 2.02
Limite de confianza = (100-promedio) + (1.96*DE)
5.97 (94.03 %)

Tabla 5.2: Porcentaje de la tasa de paso gamma dosis planares
coronales medidas utilizando el detector de transmision

Tasa de paso gamma (3 %,3mm), plano sagital
Pruebas Plano coronal Tasa de paso gamma

(%)

Multitarget Isocentro 99.76
Prostata Isocentro 99.9

Cabeza y cuello Isocentro 97.44

Forma C Isocentro 96.14

Promedio 98.31
Desviacién estandar (DE) 1.83
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Pruebas Plano coronal Tasa de paso gamma
(%)
Limite de confianza = (100-promedio) + (1.96*DE)
5.28 (94.72 %)
Tabla 5.3: Porcentaje de la tasa de paso gamma dosis planares
sagitales medidas utilizando el detector de transmisién

5.2. Analisis de los planes de tratamiento gene-
rados por el TPS

Los planes de tratamiento se evaluaron con base en la informacion
obtenida de los histogramas dosis-volumen proporcionados por el soft-
ware Monaco. Se procurd que en cada plan la dosis recibida por el 95 %
del volumen tumoral (Dgs) fuera de aproximadamente el 100 % de la
dosis prescrita. Los resultados obtenidos para los 20 pacientes tratados
con IMRT y VMAT se muestran en la tabla 5.4; también se presentan
los voliimenes en centimetros cubicos (cc) correspondientes a los PTVs.

Casos de cabeza y cuello tratados con IMRT
Casos Volumen Dosis pres- | Dgs (cGy) | Dgs (%)
PTV (cc) crita (cGy)
Tiroides 572.61 4500 4513.1 100.3
Laringe 874.72 3750 3426 91.4
Laringe 471.89 5000 4958.9 99.2
Laringe 67.17 7000 7041.7 100.6
Laringe 507.82 4500 4497.6 99.9
Hipofaringe 420.67 4500 4522.2 100.5
Promedio 98.6
Desviacién estandar 3.6
Casos cerebrales tratados con IMRT
Glioma 51.73 5400 5456 101
Meningioma 10.91 5000 5140.1 102.8
Craneo 8.07 5040 5107.3 101.3
Tumor pilineal | 12.64 5040 5105.4 101.3
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Casos Volumen Dosis pres- | Dos (cGy) | Dgs (%)
PTV (cc) crita (cGy)
Promedio 101.6
Desviacién estandar 0.8
Casos de cabeza y cuello tratados con VMAT
Tiroides 142.34 2000 2069.4 103.5
Laringe 66.62 2000 2016.5 100.8
Hipofaringe 178.81 3420 3327.5 97.3
Laringe 121.82 2000 2035.9 101.8
Tiroides 698.91 3750 3405.2 90.8
Promedio 98.8
Desviacién estandar 5.0
Casos cerebrales tratados con VMAT
Meningioma 9.49 5040 5222.7 103.6
Adenoma de | 9.05 5040 5171.4 102.6
hipdfisis
Glioma 84.21 5220 5206.8 99.7
Nasoangiofibro-| 182.30 4500 4336.1 96.4
ma
Meningioma 109.44 5400 5367.5 99.4
Promedio 100.3
Desviacién estandar 2.9

Tabla 5.4: Anélisis de los planes de tratamiento generados en
Monaco

Se tomaron los promedios de los resultados obtenidos para cada re-
gién (cabeza y cuello y cerebrales) y todos los datos se presentan en
porcentaje de dosis recibida al 95% del volumen tumoral junto con la
desviacion estandar (DE). Para los casos de cabeza y cuello con IMRT
se observo un promedio de 98.6 % con una desviacién estdndar de 3.6 %;
para los casos cerebrales fue de 101.6% y 0.8 % respectivamente. En
cuanto a la técnica VMAT, para los casos de cabeza y cuello se tiene
un promedio de 98.8% y 5.0 % de desviacién estdndar;de igual manera
para los casos cerebrales 100.3 % y 2.9 % respectivamente.

En las gréficas de las figuras 5.4 y 5.5 se observa que el 70% de
los casos cumple con la condicién anteriormente mencionada, mientras
que el 30% no alcanza a tener una cobertura del 100% de la dosis
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prescrita; los casos que entran en este ultimo porcentaje corresponden
en su mayoria a la regién de cabeza y cuello debido a que la combinacién
entre la complejidad inherente de la forma del tumor y la densidad muy
poco homogénea de los tejidos hace que sea mucho més compleja tanto
la planificacion como la entrega del tratamiento.

Dosis recibida por el 95% del volumen objetivo para casos de cancer tratados
con IMRT
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Figura 5.4: Gréfica que muestra el porcentaje de dosis recibida por el
95 % del volumen del PTV para casos tratados con IMRT

Dosis recibida por el 95% del volumen objetivo para casos
de cancer tratados con VMAT
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Figura 5.5: Gréfica que muestra el porcentaje de dosis recibida por el
95 % del volumen del PTV para casos tratados con VMAT
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5.2.1. Comparacion dosimétrica entre el TPS, el motor
de calculo de COMPASS y los detectores

Los planes calculados con el TPS se compararon con los datos obte-
nidos a partir del motor de célculo del software COMPASS (CC) y de
los datos reconstruidos a partir de las mediciones de fluencia obtenidas
con el detector MatriXX CR(M) y el detector de transmisién Dolp-
hin CR(DT). Las comparaciones se basaron en los siguientes indices
dosimétricos derivados del histograma de dosis-volumen proporcionado
por el software: la dosis recibida por 95% del volumen objetivo y las
dosis recibidas por los érganos de riesgo.

5.2.1.1. TPS vs Motro de cidlculo COMPASS (CC)

Las tablas 5.5 y 5.6 muestran la comparacién (diferencia en porcenta-
je) entre el TPS vs CC para los casos de IMRT y VMAT correspondiente
a la dosis recibida por el 95 % del volumen tumoral (Dgs). Las medidas
dosimétricas de Dgs se observaron para cada sitio y técnica y se calcu-
laron la diferencia promedio y la desviacién estdandar para analizar el
acuerdo de distribucién de dosis dentro del PTV.

En la tabla 5.5, para los 10 casos de IMRT, se mostré una mayor
desviacién estdndar de 2.1 % para los casos de cabeza y cuello, para los
casos cerebrales la DE fue de 1%. De manera similar para los casos
de VMAT mostrado en la tabla 5.3, la maxima desviacién estandar se
presento en los casos de cabeza y cuello y la menor para los cerebrales,
3.1% y 0.7% respectivamente.
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Casos de cdncer tratados con IMRT
Sitio
Cabeza y cuello TPS cC Dos( %)
Tiroides 4513.1 4747.7 5.2
Laringe 3426 3743.7 9.3
Laringe 4958.9 5201.9 4.9
Laringe 7041.7 7295.8 3.6
Laringe 4497.6 4714.8 4.8
Hipofaringe 4522.2 4679.8 3.5
Promedio 5.2
Desviacién estandar 2.1
Cerebrales
Glioma, 5456 5497 0.8
Meningioma 5140.1 5239.8 1.9
Créaneo 5107.3 5080.3 -0.5
Tumor pilineal 5105.4 5154.4 1.0
Promedio 0.8
Desviacién estandar 1.0

Tabla 5.5: Diferencia de dosis para la comparacién entre los valores ob-
tenidos con el TPS y el motor de calculo en COMPASS para el PTV.
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Casos de cdncer tratados con VMAT
Sitio
Cabeza y cuello TPS cC Dos( %)
Tiroides 2069.4 2109.8 2.0
Tiroides 2016.5 2028 0.6
Hipofaringe 3327.5 3502 5.2
Laringe 2035.9 2058 1.1
Tiroides 3405.2 3674.3 7.9
Promedio 3.4
Desviacién estandar 3.1
Cerebrales
Meningioma 5222.7 5372.4 2.9
Adenoma de hipdfisis | 5171.4 5256.7 1.6
Glioma, 5206.8 5303.3 1.9
Nasoangiofibroma 4336.1 4381.1 1.0
Meningioma 5367.5 5468.2 1.9
Promedio 1.9
Desviacién estandar 0.7

Tabla 5.6: Diferencia de dosis para la comparacién entre los valores ob-
tenidos con el TPS y el motor de calculo en COMPASS para el PTV.

Las figuras 5.6 y 5.7 muestras graficamente los resultados expuestos
anteriormente. Se observa que las diferencias individuales del 60 % de los
20 casos analizados estdn dentro de los limites clinicamente aceptables
(£3 % en diferencia de dosis) en comparacién con los valores calculados
por TPS.
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Dosis recibida por el 95% del PTV para casos tratados con IMRT, TPS vs CC.

. - o Diferencia (%), TPSvsCC

----- Minimo (-3

. . - Méximo (3%)

Casos de cancer tratados con IMRT (1-6 casos de cabeza y cuello, 7-10 casos cerebrales)

Figura 5.6: Grafica que muestra la comparacion entre el TPS vs CC (%
en diferencia de dosis) para los casos de IMRT

Dosis recibida por el 95% del PTV para casos tratados con VMAT, TPS vs CC.

Casos de cancer tratados con VMAT( 1-5 cabezay cuello, 5-10 cerebrales)

Figura 5.7: Grafica que muestra la comparacién entre el TPS vs CC (%
en diferencia de dosis) para los casos de VMAT

Las discrepancias presentadas en esta primera evaluaciéon pueden
atribuirse a las diferencias de precisién de los algoritmos utilizados en
el método de cdlculo de cada software, Monte Carlo para el TPS y C/S
Cono Colapsado para COMPASS.

Debido a que en los célculos convencionales de radioterapia externa
en donde se utilizan algoritmos tipo pencil beam y C/S CC se reporta
la dosis absorbida en agua (D,) y a aquellos que utilizan algoritmos MC
reportan la dosis absorbida en medio (D,,,) directamente, los planes fue-
ron re-calculados utilizando como medio agua e importados al software
con el fin de poder realizar las comparaciones correspondientes.
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Este calculo fue necesario ya que las diferencias entre D, y D,, pue-
den resultar significativas.

En general, los resultados muestran que es posible utilizar la verifi-
cacién de dosis proporcionada por del motor de calculo de COMPASS
como una herramienta precisa para la verificacién del cdlculo de la dosis
secundaria.

5.2.1.2. TPS vs cdlculo reconstruido con el DT,CR(DT) y
TPS vs célculo reconstruido con M, CR(M)

Las tablas 5.7 y 5.8 muestran la comparacién (diferencia en porcen-
taje) entre el TPS vs CR(DT) y entre TPS vs CR(M) para los casos
de IMRT y VMAT correspondiente a la dosis recibida por el 95 % del
volumen tumoral (Dgs). Similar al apartado anterior, las medidas do-
simétricas de Dgs se observaron para cada sitio y técnica y se calcularon
la diferencia promedio y la desviacién estandar para analizar el acuerdo
de distribucién de dosis dentro del PTV.

Para los 20 casos analizados se mostré una desviacién estandar mayor
para la regién de cabeza y cuello en comparacién con los cerebrales.

En los casos medidos con el detector de transmision la DE para los
casos de IMRT mostrados en la tabla 5.4 fue de 4.4 % correspondiente
a la zona de cabeza y cuello, mientras que para los casos cerebrales fue
de 1.7%. Estos resultados fueron consistentes para los casos de VMAT
mostrados en la tabla 5.5, en los casos de cabeza y cuello y cerebrales la
desviacion estandar fue de 5.4 % y 1.6 % respectivamente.

Con respecto al detector MatriXX, los resultados obtenidos fueron
similares, es decir, desviaciones estandar mayores para cabeza y cuello y
menores para cererbreles. Para los casos de IMRT la DE obtenida fue de
3.9% en cabeza y cuello y de 1.5 % en cerebrales. Para VMAT se tienen
valores de 2.3% y 1.6 % respectivamente.
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Casos de cancer tratados con IMRT

Sitio TPS CR(DT) Dos (%) CR(M) Dys(%)
Cabeza y cuello

Tiroides 4513.1 4509.8 -0.1 4484.6 -0.6
Laringe 3426 3768.6 10.0 3772.1 10.1
Laringe 4958.9 4882.2 -1.5 4984.4 0.5
Laringe 7041.7 6972.1 -1.0 7230.5 2.7
Laringe 4497.6 4490.6 -0.2 4535.9 0.9
Hipofaringe 4522.2 4488.9 -0.7 4567.9 1.0
Promedio 1.1 24
Desviacién estandar 4.4 3.9
Cerebrales

Glioma 5456 5253.9 -3.7 5384.7 -1.3
Meningioma 5140.1 4980.5 -3.1 5229.1 1.7
Créneo 5107.3 4786.5 -6.3 5114.4 0.1
Tumor pilineal 5105.4 4980.7 -2.4

Promedio -3.9 0.2
Desviacién estandar 1.7 1.5

Tabla 5.7: Diferencia de dosis obtenidas a partir de la comparacion entre
los valores de dosis proporcionados por el TPS y las dosis reconstruidas

a partir de la medicién de fluencia con cada uno de los detectores.

Casos de cancer tratados con VMAT

Sitio TPS CR(DT) Dos (%) CR(M) Dys (%)
Cabeza y cuello

Tiroides 2069.4 2010.9 -2.8 2084.5 0.7
Tiroides 2016.5 1955.3 -3.0 2037.7 1.1
Hipofaringe 3327.5 3375 1.4 3481.3 4.6
Laringe 2035.9 1963.9 -3.5 2016.4 -1.0
Tiroides 3405.2 3719 9.2

Promedio 0.2 1.4
Desviacién estandar 5.4 2.3
Cerebrales

Meningioma 5222.7 5105.3 -2.2 5285.4 1.2
Adenoma de hipéfisis | 5171.4 5069.6 -2.0 5290 2.3
Glioma 5206.8 5007.2 -3.8 5259.6 1.0
Nasoangiofibroma 4336.1 4334.4 0.0 4414.3 1.8
Meningioma 5367.5 5092.9 -5.1

Promedio -2.6 1.6
Desviaciéon estandar 1.6 0.6

Tabla 5.8: Diferencia de dosis obtenidas a partir de la comparacion entre
los valores de dosis proporcionados por el TPS y las dosis reconstruidas

a partir de la medicién de fluencia con cada uno de los detectores.
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Las figuras 5.8 y 5.9 muestran de manera grafica la comparacion
entre los valores reconstruidos por COMPASS a. partir de las mediciones
obtenidas con cada uno de los detectores utilizados con respecto al TPS

Dosis recibida por el 95% del PTV para casos tratados con IMRT, TPS vs CR(DT) y
TPS vs CR(M)

Casos de cancer tratados con IMRT (1-6 cabeza y cuello, 6-10 cerebrales)

Figura 5.8: Gréfica que muestra la comparacion entre el TPS vs CR(DT)
y TPS vs CR(M) (% en diferencia de dosis) para los casos de IMRT

Dosis recibida por el 95% del PTV para casos tratados con VMAT, TPSvs CR(DT) y
TPS vs CR(M)

===~ Minimoi-3%)

----- Méximo(3%)

Diferencia (%)

Casos de cancer tratados con VMAT (1-5 cabezay cuello, 5-10cerebrales)

Figura 5.9: Gréfica que muestra la comparacién entre el TPS vs Cr(DT)
y TPS vs CR(M) (% en diferencia de dosis) para los casos de VMAT

Esta representacion nos permite observar que para el detector de
transmision, el 40 % de los casos medidos rebasa el limite clinicamente
aceptable (£3 % de diferencia de dosis) para la evaluacién de los planes
de tratamiento, mientras que sélo el 20 % de los planes medidos con el
detector MAtriXX esté fuera de este rango.

En este caso, dichas diferencias no se pueden atribuir a las diferencias
de precisién de célculo entre los algoritmos de Monte Carlo y el C/S CC
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como sucedié en la evaluacién anterior. Lo més probable es que tenga que
ver con la puesta en marcha del software y a la diferencia en resolucién
de ambos detectores. Como se menciond en la seccién de materiales y
métodos, COMPASS propone un método para mitigar los efectos de
baja resoluciéon del detector asociado que consiste en la correccién del
kernel, sin embargo éste procedimiento puede conducir a dos principales
inexactitudes. La primera se refiere a la dependencia de la ubicacién en
donde se realiza la reconstruccion de dosis, esto se presenta en los campos
de IMRT con varios segmentos en donde la correccién del kernel tiene
muy poco impacto como para cuantificar un error. La segunda se debe
al tamano del kernel de correccién lo cual puede generar inexactitudes
cerca de los bordes de los campos de segmentos individuales en la IMRT.
Esto puede ser enganoso al momento de realizar el QA, ya que la dosis
maxima en los puntos calientes puede sobre estimarse, lo cual se puede
ver reflejado en el andlisis realizado con el HDV [20].

Cabe mencionar que a pesar que los errores o diferencias encontrados
podrian atribuirse directamente al método de correccion del kernel del
sistema, COMPASS, es importante tener en cuenta que dicho andlisis
no considera aquellas inexactitudes que pueden presentarse debido al
modelo de fluencia, modelo del detector o errores de salida del detector.

Por otro lado, en cuanto a las diferencias entre las comparaciones
de los resultados obtenidos con los dos detectores, estas pueden relacio-
narse directamente con la resolucién de uno y otro detector. Al tener el
detector de transmisiéon una mayor resolucion, es de esperarse encontrar
mayores diferencias, las cuales no solian presentarse con el detector Ma-
triXX al tener una resolucién menor, por lo que un menor porcentaje de
planes pasan el criterio de evaluacion.

5.3. Evaluacion gamma

Las figuras 5.10 y 5.11 muestran las tasas de paso gamma medidas
con los detectores y las extraidas por Compass con base en la informacién
obtenida por el TPS.
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Tasas de paso gamma (3%,3mm) para casos de cancer tratados con IMRT

T

Tiroides Laringe Laringe Laringe lsimge  Hipofainge  Gioma  Meningioma  Créneo  Tumor pilinial

Tasade pasogamma (%)
£ B 8 8 8 8 8

®

Casos de cancer

—CC S RC(DT) mm—RC(M) ----- 95%

Figura 5.10: Tasas de paso de los anédlisis gamma (3 %, 3 mm) para la
comparacién entre los valores calculados y reconstruidos por Compass.
Se muestran los resultados para cada uno de los 10 casos clinicos tratados
con IMRT.

Tasa de paso gamma (3%,3mm) para casos de cancer tratados con VMAT
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Figura 5.11: Tasas de paso de los anédlisis gamma (3 %, 3 mm) para la
comparacién entre los valores calculados y reconstruidos por Compass.
Se muestran los resultados para cada uno de los 10 casos clinicos tratados
con VMAT.

La tasa de paso promedio para los calculos realizados por Compass es
del (98.97+0.38) % y para los valores en el caso de la reconstruccién con
el detector de matriz bidimensional y la cimara multialabrica transpa-
rente, las tasas promedio resultaron de (94.194+2.33) % y (93.54+1.81) %
respectivamente. A pesar de que la tasa gamma promedio es baja (por
debajo del 95 %), el 70 % de los planes de tratamiento tiene una tasa de
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paso gamma superior o igual al 95 %.

Anteriormente, con las tasas de aprobaciéon gamma para la verifica-
cién de fluencia en 2D no solia presentarse alguna desviacién significati-
va, lo cual no sucede en los resultados obtenidos a partir de la dosimetria
3D. Con la verificacion 2D es posible identificar entregas aceptables en
el plan con algunas discrepancias que, aunque obviamente no son peli-
grosas para el paciente, pueden crear demoras innecesarias en el flujo
de trabajo [?]. En general si un plan es rechazado en las métricas de la
evaluacién gamma 2D, no estd claro en dénde afectara dicha discrepan-
cia al paciente y qué tan graves podrian ser las posibles consecuencias,
sin embargo los resultados de la dosimetria 3D revelan una desviacién a
la cobertura de volumen objetivo tal y como se muestra en las gréficas
5.10 y 5.11. El analisis de dosis basado en el volumen proporcionado por
el software COMPASS en conjunto con los detectores, muestra la inter-
pretacién de los errores de entrega dentro de la anatomia del paciente,
permite una evaluacién cuantitativa mas completa que en un analisis en
2D, lo cual puede ayudar a comprender mejor la existencia de un dano
potencial al paciente y, por lo tanto, tomar decisiones correctas para un
procedimiento posterior.

5.4. Evaluacion para organos de riesgo

En la tabla 5.9 se presentan las restricciones a 6rganos de riesgo
involucrados en las areas anatémicas de cabeza y cuello y cerebrales.
Se muestran los valores empleados habitualmente en el centro en don-
de se realizé este trabajo los cuales se basan en las revisiones recientes
del QUANTEC (Quantitative Analysis of Normal Tissue Effects in the
Clinic), el cual es un documento que resume los datos tridimensionales
de dosis/volumen/consecuencia disponibles para actualizar y refinar las
pautas normales de tolerancia de dosis/volumen a los tejidos proporcio-
nadas por el Emami et al. publicado en 1991 [27].
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Tolerancia permitida para tejidos normales

Cabeza y cuello Pardmetro Doz (GY) | Dprom (Gy)
(Volumen-Dosis)

organo

Mandibula <71

Médula espinal <50 —-54

Pulmén Voo < 30% < 20

Cerebrales Parametro Draz (GY) | Dprom (Gy)
(Dosis-Volumen)

Cristalino <7

Nervio 6ptico 55-66

Quiasma 55-66

Tallo < 54

Lébulo temporal

Parétida < 20

Tabla 5.9: Dosis permitidas a los érganos de riesgo de las partes anatémi-
cas cabeza y cuello y cerebrales.

Las tablas 5.10 y 5.11 muestran la comparacién entre las dosis cal-
culadas por el TPS vs CC, TPS vs CR(DT) y TPS vs CR(M) para
los 6rganos de riesgo de los casos de céncer tratados con ambas técni-
cas dinamicas. Las dosis criticas de d6rganos para el 16bulo temporal,
parétida y mandibula se observaron sélo en un caso de los diez pacientes
tratados con VMAT por lo que no se presentan incertidumbres para es-
tas medidas. Dosis medias y al 20 % del volumen para los pulmones han
mostrado mayores diferencias en comparacion con la situacién de dosis
a volimenes méas pequenos. En general las dosis absolutas calculadas
por COMPASS estdn en buen acuerdo con las dosis calculadas del TPS.
Las mediciones con el detector de transmisién respecto con el detector
MatriXX mostraron una mayor desviacion, sin embargo la mayoria de la
mediciones con ambos detectores muestran discrepancias > 3 %, sobre
todo en érganos de volimenes pequenos como los nervios épticos y en
organos que en el plan de tratamiento muestran traslapes con el PTV,
como son los pulmones para los casos de cabeza y cuello.
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Organos de riesgo involucrados en los casos de cancer tratados con IMRT

Sitio TPS vs CC | TPS vs CR(DT) | TPS vs CR(M)
Cabeza y cuello

Mandibula 3.07+1.42 | 3.99 +1.98 6.88 + 2.05
Médula espinal 1.83+0.80 | 3.26 +1.06 —2.39 4+ 0.58
Pulmén Dcho. Dyeq | 2.87+0.61 | —3.90 +4.74 —6.33+5.3
Pulmoén 1zq. Dipeq 3.01+0.64 | —0.41+2.84 —2.57+2.41
Pulmén Dcho. Dy 1.63+2.05 | —3.27+8.08 —6.94 +7.17
Pulmén Izq. Dy 1.3+1.9 1.68 £5.11 —0.84+4.14
Cerebrales

N.O. Decho. 227+ 1.11 | 3.89+6.80 10.98 +1.33
N.O. Izq. 2.52+1.06 | 4.174+6.57 12.27 +£5.09
Tallo 0.37+0.23 | —5.37+0.84 1.14+1.85
Quiasma 1.71+£1.92 | —3.99 +2.43 0.48 +1.84

Tabla 5.10: Comparacién de dosis a 6rganos de riesgo entre TPS vs CC,
TPS vs CR(DT) y TPS vs CR(M) para casos tratados con IMRT

Organos de riesgo involucrados en los casos de cancer tratados con VMAT

Sitio TPS vs CC | TPS vs CR(DT) | TPSvs CR(M)
Cabeza y cuello

Mandibula 2.03+1.16 | 5.07£5.33 4.63 £1.46
Médula espinal 2.25+1.03 | 6.35£2.35 2.98 £2.09
Pulmén Dcho. Dyeq | —2.77+£1.03 | 7.93 £5.25 1.05+1.04
Pulmon Izq. Dyeq —1.404+1.02 | 1.53 +5.48 —6.65 + 0.45
Pulmén Dcho. Doy —4.214+3.68 | 9.84 +5.99 —0.45 +10.73
Pulmoén Izq. Dy —1.77+2.33 | 8.50 + 5.88 —9.62 +£4.97
Cerebrales

N.O. Decho. 2.07+1.03 | 1.97+3.03 9.70 +4.10
N.O. Izq. 1.474+0.66 | —3.50+2.14 1.43 +4.02
Tallo 090+0.38 | 1.17+1.88 —0.17 + 2.50
Quiasma 2.34+1.44 | 0.60+1.74 5.63 £+ 2.31
Lébulo temp. 4.1 3.7 -1.0

Parétida Dcha. 0.4 -1.6 3.2
Mandibula -2.0 -04 3.4

Tabla 5.11: Comparacién de dosis a 6rganos de riesgo entre TPS vs CC,
TPS vs CR(DT) y TPS vs CR(M) para casos tratados con VMAT
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Para este analisis, se descartaron aquellos 6rganos que no estuvieran
involucrados al momento de dar el tratamiento ya que al obtener el
resultado de las mediciones arrojaban diferencias de dosis muy grandes
lo cual podria interpretarse como un error bastante significativo en la
verificacion. En la figura 5.12 se muestran algunos ejemplos para casos
cerebrales en los que o6rganos como los cristalinos y nervios 6pticos no
reciben ninguna dosis de radiacién.

Figura 5.12: Imédgenes que muestran tratamientos de casos cerebrales en
los que algunos érganos no reciben radiacién y por lo tanto se descar-
taron del anélisis (izq. tratamiento con VMAT, dcha. tratamiento con

IMRT).

5.5. Factor de transmision

En la tabla 5.12 se muestran los resultados de los factores de trans-
misién obtenidos para la cadmara multialambrica transparente. Dichas
mediciones mostraron una disminucién de 0.898 a 0.919 para un tamaifio
de campo de 5 x 5em? a 30 x 30cm? y fueron consistentes a través de
todas las profundidades y SSDs medidas. Para el tamafio de campo de
5 x 5em? se midié una absorcién del 10.2 % mientras que se redujo a
8.1 % para el tamaiio del campo de 30 x 30cm?, dichos valores difieren
del FT de 7.02 % reportado por el fabricante del DT.
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Tamano de campo (ecm?) | Profundidad (cm) | FT (SSD=80cm) | FT (SSD=100cm) | FT (SSD=120cm) | FT DE
1.4 0.899 0.896 0.898 0.898 | 0.002

5x5 5 0.901 0.901 0.902 0.901 | 0.001
10 0.901 0.897 0.903 0.900 | 0.003

0.903 0.902 0.901 0.902 | 0.001

10 x 10 5 0.902 0.901 0.903 0.902 | 0.001
10 0.903 0.903 0.902 0.903 | 0.001

14 0.91 0.906 0.905 0.907 | 0.003

20 x 20 5 0.912 0.909 0.0906 0.909 | 0.003
10 0.91 0.909 0.0909 0.909 | 0.001

1.4 0.915 0.916 0.913 0.915 | 0.002

30 x 30 5 0.919 0.917 0.915 0.917 | 0.002
10 0.921 0.919 0.916 0.919 | 0.003

Promedio 90.6 | 0.002

Tabla 5.12: Factores de transmisién medidos para diferentes tamanos de
campo, que van de 5 x 5em? a 30 x 30em?, SSDs de 80cm, 100cm y
120cm y profundidades de 1.4cm, 5¢m y 10cm.

La importancia de medir este factor de transmisién se relaciona di-
rectamente con la aplicacién del detector para la verificacién de dosis
en vivo ya que es necesario hacer una normalizaciéon de la dosis para
compensar la atenuacién de la dosis, es decir, si el factor de transmision
es de un 7.02 %, la dosis tiene que normalizarse a un 93 %.

Sin embargo, debido a que el factor de transmisién obtenido a partir
de las mediciones reportadas anteriormente hace referencia a un porcen-
taje de atenuacién de un 9.3 %, mientras que el reportado en el software
es de un 7.02 %, por el momento no es posible contar con verificaciones
de dosis en vivo.

5.6. Verificacion diaria de un plan de tratamien-
to

Se realizé la verificacién diaria de un plan de tratamiento para un
caso de cancer cerebral para el cual se realizaron todas las verificaciones
anteriormente descritas.

Con respecto a la verificacién de la tasa de paso gamma, se obtuvo
que al comparar el plan de tratamiento realizado con el TPS vs el motor
de cédlculo de COMPASS se obtuvo que el 99.91 % de los pixeles pasan
este criterio (Fig. 5.), mientras que la tasa de paso gamma para la com-
paracion entre el TPS vs la reconstruccion de dosis con el detector de
transmisién resulté con un 98.89 % de pixeles que pasan (Fig. 5.).
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Figura 5.13: Tasa de paso del andlisis gamma (3 %, 3 mm) para la com-
paracion entre el TPS vs CC para el caso de cancer cerebral verificado
diariamente antes de la entrega del tratamiento.
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Figura 5.14: Tasa de paso del andlisis gamma (3 %, 3 mm) para la compa-
racién entre el TPS vs CR(DT) para el caso de cancer cerebral verificado
diariamente antes de la entrega del tratamiento.

Mediante la herramienta de HDV proporcionada por el software, se
realizé la evaluacién dosimétrica de diferencia de dosis para 14 fracciones
de tratamiento, es decir, para 14 dias.

Para esto, al igual que los planes anteriores se procurd que el 95 %
del volument tumoral recibiera el 100 % dela dosis prescrita. La tabla
5.13 muestra los resultados para esta primer evaluacién, logrando que
el 95% del PTV recibiera un 100.1 % de la dosis prescrita y cumpliendo
con este primer objetivo.

Volumen PTV (cc) | Dosis prescrita | Dos(cGy) | Dos( %)
92.72 5400 5406.8 100.1

Tabla 5.13: Tabla que muestra la dosis prescrita y la dosis recibida por
el 95% del volumen tumoral para el caso de plan cerebral verificado
diariamente.
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A partir del valor reportado en la tabla 5.13, se realizaron las evalua-
ciones diarias con el fin de ir monitoreando la dosis entregada en cada
fraccion.

Fraccién | Dosis prescrita (cGy) | Dosis medida (cGy) | Dif( %)
1 5400.0 5312.7 1.6
2 5400.0 5321.8 1.4
3 5400.0 5329.8 1.3
4 5400.0 5377.1 0.4
) 5400.0 5302.9 1.8
6 5400.0 5322.3 1.4
7 5400.0 5328.5 1.3
8 5400.0 5315.2 1.6
9 5400.0 5381.6 0.3
10 5400.0 5360.1 0.7
11 5400.0 5376.1 0.4
12 5400.0 5390.6 0.2
13 5400.0 5384.9 0.3
14 5400.0 5375.9 0.4

Promedio 5348.5 1.0
Desviaciéon estandar 32.0 0.6

Tabla 5.14: Tabla que muestra la dosis prescrita y la dosis recibida por
el 95% del volumen tumoral para el caso de plan cerebral verificado
diariamente.

Cada dia se midié con el detector de transmision la fluencia y se
realizo la reconstruccién de dosis correspondiente. En la tabla 5.14 se
observan los resultados obtenidos de estas mediciones obteniendo una
correspondencia en diferencia de dosis bastante buena, ya que todas las
mediciones entran dentro del rango de referencia del £3 %, siendo la
mayor diferencia de dosis 1.8 %.
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Diferencia de dosis (%) para la verificacion diaria de un caso de cancer
cerebral tratado con VMAT, TPS vs CR(DT).

cia de dosis (%)

w Dif(%)

Fraccion detratamiento

Figura 5.15: Diferencia de dosis en porcentaje para cada fraccién de un
plan de tratamiento verificado diariamente antes de su entrega.

La figura 5.15 muestra graficamente las variaciones en porcentaje de
dosis para la verificacion diaria de cada plan, es posible observar que
en algunas fracciones la diferencia es grande, sin embargo, ninguna de
ellas sobrepasa el 3%, lo cual nos indica que el plan de tratamiento es
aceptable.
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Conclusiones

Con base en diversas investigaciones es bien sabido que la entrega de
planes realizados con técnicas dindmicas IMRT y VMAT requiere de un
programa riguroso de aseguramiento de la calidad del pre-tratamiento,
yva que la alta modulacién en la dosis estd directamente relacionada con
un mayor riesgo para el paciente a diferencia de otras técnicas maés sen-
cillas como 3D-CRT. En este trabajo se realizaron una serie de pruebas
y andlisis con el fin de implementar un sistema de QA utilizando dosi-
metria 3D para dichas técnicas dindamicas.

Las pruebas iniciales realizadas para campos estaticos y dindmi-
cos aplicadas sobre conjuntos de estructuras propuestas por el informe
TG119 de la AAPM resultaron muy tutiles para estimar la precisién
general del sistema IMRT. Los limites de confianza obtenidos estuvie-
ron dentro de los niveles de accién recomendados por dicho informe, lo
cual brinda la confianza de que la administracion de los tratamientos de
IMRT son adecuados.

Las comparaciones dosimétricas entre el TPS vs el motor de cédlculo
de COMPASS, permitieron identificar las diferencias relacionadas con
el método de célculo para la optimizacién de dosis utilizado por cada
sistema de planeacién, Monte Carlo y C/S CC, respectivamente. Es-
ta comparacion resulté en un buen acuerdo para ambos algoritmos de
calculo mostrando una diferencia de dosis dentro del rango establecido
de +3%.

Se evalué el potencial del detector de transmisién en conjunto con el
software COMPASS para la evaluacion y verificacién de dosis a partir de
la comparacion con los resultados obtenidos con el detector MatriXX.

63
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Dicha evaluacién, mostré que el DT es una herramnieta eficaz para el
control de calidad del paciente y para la verificacion de dosis antes del
tratamiento ya que permite visualizar errores que antes no eran posibles
con la evaluacién clésica en 2D realizada con un detector de arreglo bidi-
mensional no transparente, ademas de que a partir de la reconstruccion
3D del paciente y los mapas de fluencia obtenidos, es posible mostrar
directamente los errores dosimétricos en la anatomia del paciente y asi
evitar cualquier error aleatorio, sistematico o gatastréfico”.

A pesar del buen desempeno observado por el DT, ain existen in-
consistencias relacionadas con el factor de transmisién del mismo, lo que
influye de manera significativa para su uso en verificacién de dosis en vi-
vo, sin embargo su funcionalidad permite establecer un buen criterio de
evaluacién en el control de calidad pre-tratamiento partiendo de parame-
tros puramente geométricos y dosimétricos (test gamma) a parametros
clinicamente relevantes representados por histogramas de dosis-volumen
(HDV).
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