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Resumen

En general, la mayoria de los tratamientos de radioterapia estan basados en la
evidencia que aporta la medicina poblacional, donde la prescripcion de dosis se ha
ido ajustando a unos volimenes descritos sobre la imagen morfolégica del paciente,
pero reajustados segin unos criterios genéricos. A través de la imagen médica, es
posible tener en cuenta los cambios que se producen en la anatomia y/o la fisiologia
de los pacientes durante el curso del tratamiento, lo que puede conducir a una
radioterapia mas personalizada. Las incertidumbres asociadas con la adquisicion
y el procesamiento de imagenes funcionales estan ralentizando la implementacion
clinica de las diferentes consideraciones biolégicas. En este trabajo, se abordan estas
incertidumbres para el caso de la imagen PET/CT, y se propone una metodologia
para reducirlas y controlarlas a través de la implementacion de dose painting by
numbers (DPBN) en el sistema de planificacién de los tratamientos. Desde este
enfoque, tanto la prescripcién heterogénea de la dosis de radiacién, la definicién de
las dianas terapéuticas, y la propia planificacién de los tratamientos, deben realizarse
basadas exclusivamente en la informacién contenida en la imagen morfofuncional.

Para lograr el objetivo, se ha desarrollado un modelo que trata de ser aplicable
a la clinica bajo condiciones de normalizacién, acomodédndose a una acreditacion
internacional como la EARL, para la extensién de resultados. Ademas se ha
mantenido el mas alto compromiso de precision a través del calculo de la dosis
con simulacién full Monte Carlo, y se ha presentado una planificacion robusta que
impone prescripcién y restricciones al nivel del véxel en la imagen PET/CT, sin
necesidad de incorporar volimenes al proceso de optimizacién.

Los resultados obtenidos mostraron soluciones capaces de abordar los diferentes
tipos de incertidumbre inherentes a la imagen PET /CT, apoyando la viabilidad de la
implementacion clinica de la técnica DPBN. Ademaés, se propusieron soluciones para
tratamientos de radioterapia adaptativa basadas exclusivamente en los cambios que
aparecian en la imagen morfofuncional. Asi, se demostrd que es posible superar los
inconvenientes tipicos asociados a la imagen PET/CT, a través de una metodologia

capaz de controlar las incertidumbres al nivel del véxel en la imagen morfofuncional,



2 RESUMEN

incorporando asi las consideraciones bioldgicas que permiten la personalizacion de

los tratamientos radioterapicos frente al cancer.



1. Introduccion

1.1. Radioterapia poblacional frente a radioterapia

personalizada

La radioterapia (RT) desempena un papel fundamental en el tratamiento
del céncer, aplicdndose aproximadamente al 50% de los casos oncolégicos, bien
como tratamiento unico, o en combinaciéon con la quimioterapia, cirugia, o méas
recientemente, inmunoterapia. Probablemente en mayor medida que en cualquier
otra modalidad clinica, la RT requiere imagenes médicas para su aplicacion
metodoldgica, desde determinar la extensién de la enfermedad y definir la regiéon
objetivo y los tejidos sanos, hasta su implementacién en el célculo de la planificacion
del tratamiento correspondiente [1]. Durante las tltimas décadas, el uso de
la informacién anatémica tridimensional, obtenida béasicamente a partir de la
tomograffa computarizada (CT, del inglés computed tomography) o, en menor
medida, de la resonancia magnética (MRI, del inglés magnetic resonance imaging),
ha supuesto un gran avance en el diagnostico y tratamiento del cancer.

Las imagenes de CT, ademés de la informaciéon acerca de la morfologia del
paciente, proporcionan los valores de densidad electrénica o fisica (a partir de
la conversién de las unidades Hounsfield, HU) necesarios para hacer el cédlculo
dosimétrico del tratamiento planificado. Sin embargo, el contraste entre tejidos
blandos es muy bajo en estas imagenes, por lo que en ocasiones es complicada la
delineacién de determinados érganos. En estos casos, la MRI parece méas adecuada,
aunque posibles distorsiones espaciales en las imédgenes e inhomogeneidades en la
intensidad hacen que sea dificil obtener directamente valores de densidad electronica
para el célculo dosimétrico a partir de estos datos [2].

Una vez obtenida la imagen y transferida a los sistemas de planificacion, en
primer lugar se delinea el volumen tumoral macroscopico visible en la imagen
(GTV, del inglés gross tumour volume). Este paso es definitivo, ya que toda la
planificacién del tratamiento se va a basar en este volumen. En muchos tipos de
tumores, ademds del GTV se define un volumen blanco clinico (CTV, del inglés

clinical target volume), para lo que se tiene en cuenta el comportamiento biol6gico
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del tumor, es decir, la probabilidad de la extensién microscépica de la enfermedad [3].
Asi, se anaden una serie de margenes que deben ser adecuados para abarcar toda
la extensién tumoral, y que normalmente estan basados en la extrapolacién de
estudios clinico-patolégicos sobre tumores extraidos quirurgicamente, ya que no
es posible basarse en la imagen anatémica para definirlos. A partir del CTV, se
genera el volumen blanco de planificacién (PTV, del inglés planning target volume).
Este volumen, igualmente a través de margenes, tiene en cuenta las incertidumbres
debidas a posibles movimientos de los tejidos o al posicionamiento del paciente en
la sala de tratamiento, ya sea durante el trascurso de una sesién (intra-fraccion)
o entre sesiones diferentes (inter-fracciéon) [4]. En ocasiones también se delinea el
ITV (del inglés internal target volume), que incluye al CTV y ademads, los margenes
correspondientes a los movimientos internos del volumen tumoral (por ejemplo, los
movimientos debidos a la respiracién de un tumor localizado en el pulmén). En un
enfoque més ambicioso, la RT guiada por imagenes (IGRT | del inglés image-guided
radiation therapy), permite incluir el tiempo como una dimensién adicional para
minimizar las incertidumbres geométricas en el posicionamiento del paciente en cada
sesion, y en la posicion y volumen del tumor durante el curso del tratamiento.

Mas alla del éxito alcanzado por la RT, sola o en combinacién con otras terapias,
es bien conocido que los pacientes oncologicos tienen a menudo respuestas tumorales
variadas tras un tratamiento, debido a diferencias en el tipo de tumor y a otros
factores genéticos. Desafortunadamente, tanto la prescripcién de la dosis como la
planificacién de los tratamientos se basan en gran medida en un enfoque poblacional,
limitado a la informacién morfolégica proporcionada por las imagenes de CT o
de MRI, sin que apenas se incluyan consideraciones biolégicas en el proceso de
planificacién diferentes a las anteriormente mencionadas.

En este sentido, la forma de definir los volimenes de tratamiento esta
siendo complementada con la informacion que se puede obtener a partir de la
imagen molecular funcional, permitiendo una evaluaciéon de algunas caracteristicas
biologicas de los tumores. Aparece un nuevo concepto, el “volumen objetivo
biolégico” (BTV, del inglés biological target volume), o simplemente BT (biological
target), que se obtiene a partir de la combinacién de la informaciéon morfolégica y
funcional, como puede observarse de modo esquematico en la figura (1.1}

Las tultimas modalidades de imagen funcional como la CT funcional, la resonancia
magnética funcional (fMRI, del inglés functional magnetic resonance imaging), la
tomografia por emision de fotén tnico (SPECT, del inglés single photon emission

tomography) o la tomografia por emisién de positrones (PET, del inglés positron



1.1. RT poblacional vs. personalizada )

Figura 1.1: Esquema que ilustra el concepto de volumen blanco bioldgico o BTV. Mientras que
tradicionalmente el volumen blanco se caracteriza por los conceptos de GTV, CTV y PTV, la
imagen funcional puede proporcionar informacién biolégica que permite mejorar la dosis dirigida
a ciertas regiones del volumen objetivo. Por ejemplo, regiones hipdxicas, con alta carga tumoral o
alta proliferacién .

emission tomography), permiten visualizar determinadas caracteristicas biolégicas
del tumor, incluso aquellas relacionadas con la radiosensibilidad de este. Sin
embargo, esta informacién biolégica rara vez es considerada para parametrizar la
evolucién de la enfermedad de cada paciente. Es por ello que en RT atn queda por
resolver el abordaje de una terapia individualizada, frente al enfoque actual basado
en una medicina poblacional. Los esfuerzos por conocer e integrar la informacién
funcional en el proceso de planificacién son cada vez mayores, y suponen un tépico

de investigacion abierto en este campo de estudio.

1.1.1. Imagen funcional en Radioterapia.

Como se ha mencionado anteriormente, los tumores a menudo muestran una
heterogeneidad intratumoral significativa en el momento del diagnéstico. Las
diferencias genéticas, en combinacion con la variacién regional en el microambiente
tumoral, dan como resultado subregiones tumorales fenotipicamente distintas @

Las imégenes morfolégicas en combinacion con las funcionales dan la posibilidad de
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cuantificar las variaciones espaciales, anatomicas y funcionales en el tumor, asi como
en el microambiente tumoral, de una forma minimamente invasiva [7]. Algunas de
las ventajas de utilizar esta informacién a lo largo del tratamiento radioterapico son

las siguientes:

= Pueden observarse objetivos que no se visualizan en la imagen morfoldgica.
Estos pueden estar alejados del tumor primario, como en el caso de ganglios
linfaticos o metastasis a distancia, o pueden ser regiones neoplasicas adicionales

adyacentes al volumen tumoral definido por la imagen anatémica.

= Es menos probable que se traten zonas no tumorales, o regiones que puedan
ser confundidas con tumores, como el caso de las atelectasias en cancer de

pulmoén.

= Las heterogeneidades encontradas en ciertas caracteristicas del tumor pueden
ofrecer la posibilidad de adaptar la dosis segiin la radiosensibilidad de cada

zona.

= Se pueden observar cambios en las caracteristicas del tumor que ayuden a

modificar el tratamiento radioterapico.

= La imagen funcional permite realizar un seguimiento mas exhaustivo de la

evolucion de la enfermedad tras el tratamiento de RT.

Una de las técnicas mas recientes para la imagen funcional es la CT con energia
dual (DECT, del inglés dual-energy computed tomography). Esta modalidad ofrece
una clasificacion tisular mas especifica y, por lo tanto, permite célculos de dosis més
precisos en el proceso de planificacién, lo que es especialmente interesante en los
tratamientos radioterdpicos con protones o iones pesados. Existen algunos estudios
preliminares en los que se investiga la caracterizacion y segmentacion de tejidos
tumorales y normales, incorporando de esta forma imagenes funcionales basadas en
DECT en la planificacién del tratamiento [8]. Por otro lado, esté la CT con contraste
dindmico (DCE-CT, del inglés dynamic contrast-enhanced computed tomography).
Estas imégenes permiten estimar la perfusion tisular al inyectar agentes de contraste
con base de yodo, por lo que tienen el potencial de determinar parametros funcionales
tales como el flujo sanguineo, la perfusion tisular y otros a partir de la dindmica del
agente de contraste utilizado [9]. La utilizacién de la imagen funcional proporcionada
por la DCE-CT puede ser muy ventajosa, ya que se ha demostrado que puede mejorar

la precision en la delineaciéon de los volimenes objetivo, asi como proporcionar
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informacion acerca de la evolucion de la enfermedad, y por tanto de la eficacia
de la terapia.

Existen otras propiedades de los tumores que son relevantes en el proceso de
la RT, y que pueden ser determinadas a partir de la combinacién de diferentes
técnicas de fMRI |10]. Por ejemplo, la densidad de las células tumorales, la acidosis,
la proliferacién, la densidad de las células madre tumorales o la oxigenaciéon de los
tejidos son factores que influyen en la radiosensibilidad del tumor. La difusiéon por
resonancia magnética (DWI-MRI, del inglés diffusion-weighted magnetic resonance
imaging) y la resonancia con contraste dindmico (DCE-MRI, del inglés dynamic
contrast-enhanced magnetic resonance imaging) son utilizadas a menudo como
marcadores tempranos de la respuesta tumoral ante el tratamiento radioterapico.
La DWI-MRI refleja la movilidad microscépica del agua en el entorno celular,
por lo que es sensible a la densidad celular y a la organizacion del espacio tanto
celular como extra-celular. Normalmente, la difusion se encuentra restringida en
los tumores, en comparacién con el tejido normal. Aunque esto se atribuye en
general a un aumento de la densidad celular, también puede deberse a otro tipo
de cambios en el tejido. En la DCE-MRI, los cambios temporales en la senal tras
la administracién del agente de contraste reflejan el flujo sanguineo en el tejido, asi
como la fuga del agente de contraste desde los microvasos sanguineos al espacio
intersticial. El crecimiento del tumor depende de la formacién de nuevos vasos
sanguineos que puedan proporcionar oxigenacion al tejido. Sin embargo, esta nueva
estructura vascular tiende a ser altamente desorganizada, y muestra una perfusion
desviada. A partir de estos patrones pueden diferenciarse los tejidos sanos de los
tumorales, de forma muy similar a lo que ocurre con DCE-CT, con la desventaja
de que en DCE-MRI la conversién de intensidad de la senal a concentracion de
contraste es bastante menos inmediata que en DCE-CT.

La informacion que se obtiene a partir de la imagen molecular procedente de
PET y SPECT se basa en el uso de biomarcadores (con determinados radioisétopos
incorporados en su estructura molecular), también llamados radiofarmacos, que
permiten identificar ciertas caracteristicas de los volimenes tumorales. La imagen
de SPECT es utilizada a menudo para estudios diagndsticos. En el caso de la RT con
haz externo, su uso esta menos extendido debido a la baja resolucion de la imagen
(entre 12 y 15 mm) y solo se utiliza en unos pocos centros, principalmente para
la deteccion de los nodos linfaticos afectados por la enfermedad, o en estudios de
seguimiento sobre cambios en la perfusién en cancer de pulmoén inducidos por altas
dosis en RT [11].
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En cuanto a la imagen de PET, durante los tiltimos anos se ha establecido como la
mayor fuente de informacién molecular y funcional en el proceso de la RT [9], debido
al gran espectro de posibles radiofarmacos, asociados a diferentes caracteristicas
del tumor. El mds utilizado es la fluorodesoxiglucosa (**F-FDG o FDG) [12], una
molécula andloga a la glucosa en la que el fior estable se ha sustituido por un
isétopo emisor de positrones, el 1¥F [13]. Se incorpora a la célula tumoral a través de
un mecanismo mediado por el transportador de glucosa y queda metabdlicamente
atrapado, después de ser fosforilado por la hexoquinasa. La acumulacién de 8F-FDG
en las células tumorales se ve afectada, entre otras cosas, por el flujo sanguineo
tumoral, la actividad de los transportadores de glucosa y la hexoquinasa, y por el
consumo de glucosa celular. Cuando se examinan patolégicamente, las lesiones de
masa tumoral consisten en células neoplasicas, estroma y una proporcién variable de
células inflamatorias reactivas asociadas, como macroéfagos y linfocitos. La captacion
de BF-FDG que se muestra en las imdgenes PET ocurre tanto en células tumorales
como en células inflamatorias asociadas a tumores. En otras palabras, la '8 F-FDG no
es un marcador especifico para detectar células tumorales. Sin embargo, debido a la
alta captacién en muchas neoplasias malignas, la ¥ F-FDG puede ser utilizada en RT
no solo para la clasificacion y estadificacion tumoral, sino también para la delineaciéon
precisa del volumen objetivo. La informacion adicional sobre la geometria del tumor
y la extensién puede conducir a mejores resultados de tratamiento. Hasta ahora,
multiples estudios han demostrado el beneficio de las imdgenes de *F-FDG-PET
para la estadificacién y la definicién de la extensién del tumor [14-16], como puede
observarse en la figura (1.2

Sin embargo, debido al potencial de absorciéon en los procesos inflamatorios y
en aquellas células con elevadas tasas de consumo de glucosa, como por ejemplo
las del cerebro o corazon, debemos considerar estas caracteristicas bioldgicas de
la F-FDG cuando se interpreta su captacién en las imdgenes PET. Es importante
tener un amplio conocimiento y experiencia clinica para reconocer patrones comunes
de enfermedad inflamatoria y absorcion fisiolégica normal, como la que se da en la
grasa muscular o marrén. Ademds, la captacién de ¥F-FDG en el tumor y en los
tejidos sanos circundantes es dependiente del tiempo, por lo que también es un factor
a tener en cuenta.

Otra de las caracteristicas del tumor que pueden ser mas relevantes en cuanto
a la radiosensibilidad de este es la presencia de zonas hipdxicas. La hipoxia es un
rasgo caracteristico de los tumores sélidos localmente avanzados, y es un factor

fundamental, ya que puede promover la progresion tumoral y la resistencia a la
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Figura 1.2: Cortes axiales representativos de CT (izquierda) y 8F-FDG-PET (derecha), para
tres pacientes con cancer de mama. En amarillo, los contornos delineados sobre las imagenes de
CT, y en azul los delineados sobre las imdgenes de PET/CT .

terapia . Esté asociada con la proliferacion restringida, diferenciacion, necrosis
o apoptosis, y también puede conducir al desarrollo de un fenotipo agresivo.
Independientemente de los factores de prondstico estandar, como el estadio tumoral
y el estado ganglionar, la hipoxia se ha sugerido como un factor pronéstico adverso
para el resultado del paciente . Los estudios de hipoxia tumoral que implican la
evaluacién directa del estado de oxigenacién han sugerido una peor supervivencia
libre de enfermedad para los pacientes con canceres cervicales hipéxicos o sarcomas
de tejidos blandos . En los canceres de cabeza y cuello, los estudios sugieren
que la hipoxia es un factor prondstico de supervivencia y control local ,.
La hipoxia tumoral puede ser detectada en la imagen PET a través de diferentes

radiofdirmacos, como por ejemplo %Cu-diacetil-bisSN4-metiltiosemicarbazona
(%*Cu-ATSM) [24], 1¥*F-fluoromisonidazol (**F-FMISO) [25/28], *F-fluoroazomicina
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arabinésido (®F-FAZA) [29-31] o '®F-flortanidazol (*®F-HX4) [32,|33]. Los dos
ultimos tienen la ventaja de que presentan una farmacocinética de captacion y un
aclaramiento mas rapidos que los que se dan con 8F-FMISO.

Otros radiofarmacos se basan en la captacion de aminoacidos. La
L-[metil-"!C]-metionina ('C-MET) es un andlogo de aminodcido que se transporta
activamente a las células [34], dado que las células tumorales sobreexpresan
transportadores de aminoacidos debido a que existe un aumento de su utilizacion
para sintetizar proteinas y otros polipéptidos necesarios para la proliferacién celular.
Su captacion refleja el metabolismo de aminoécidos en células tumorales y otros
tejidos. Aunque este radiofarmaco muestra una excelente utilidad en la deteccion de
tumores cerebrales debido a que su captacién tumoral se considera mas especifica
que la de la ®F-FDG, la corta semivida del isétopo 'C hace que su aplicacién
exija la adquisicion de la imagen PET en el mismo lugar en el que esté el ciclotron
que lo genera. Por ello, se estan desarrollando otros biomarcadores andlogos como
flior-18-fluorometil tirosina (F-FMT) [35] y flior-18-fluoroetil tirosina (¥F-FET)
[36].

La proliferacién celular también es un factor a tener en cuenta. La
I8F-fluorotimidina (*®F-FLT) es un andlogo fluorado de la timidina, nucledsido
exclusivo del ADN, por lo que este radiofarmaco puede proporcionar una medida de
la sintesis de ADN, y por tanto, de la proliferacién celular [33]. Ha demostrado tener
una mayor especificidad que la *F-FDG, dando lugar a menos falsos positivos, pero
tiene una sensibilidad menor, debido por ejemplo a su alta captacion en higado o en
médula ésea por la alta proliferacion en esta. Es por esto que su uso en estadificacion
tumoral es limitado por el momento.

La forma mas extendida de evaluar la imagen PET se hace generalmente de
una forma semicuantitativa a través del standardized uptake value (SUV) [37]. Este
valor proporciona un indice de captacién del radiofarmaco, normalizado por la dosis
administrada de este. Se define como la concentracién del radiofarmaco en una region
de interés (Cror, en Bq/ml), entre la actividad actualizada del radiofarmaco en el

momento de la adquisicién (A, en Bq) normalizada por la masa del paciente (m, en

g) (ecuacion [L.1).
Cror Xm (1 1)
1 .

Por tanto, el SUV quedaria expresado en unidades de densidad, que al considerar

SUV =

el cuerpo del paciente con densidad la del agua, resulta el mismo valor adimensional.
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Ademas de las modalidades de imagen funcional mencionadas, a lo largo de los
ultimos anos se han desarrollado dispositivos hibridos en los que estas modalidades
aparecen combinadas, siendo una gran ventaja al poder evaluar diferentes
caracteristicas, funcionales y morfolégicas, al mismo tiempo o sucesivamente, sin
necesidad de cambiar el posicionamiento del paciente. Esto implica una mayor
precisién a la hora de delinear los volimenes tumorales y sus heterogeneidades.
El dispositivo més extendido hasta la fecha es la PET/CT, y mds recientemente, la
PET/MRI [3§].

Otros métodos mas complejos han sido desarrollados para basar la planificacién
individualizada del tratamiento de RT en la informacién de imagen funcional
multiparamétrica [9]. Estos métodos, ademds de proporcionar una informacién
méas detallada del tumor, abren la posibilidad de establecer una relacion entre
determinadas caracteristicas funcionales y por tanto, realizar un tratamiento a la
medida del paciente. En la figura se muestras un ejemplo de imagen funcional

multiparamétrica para un paciente de cancer de cabeza y cuello.

Figura 1.3: Imagen funcional multiparamétrica de un paciente de cancer de cabeza y cuello.
A) Imagen de ®F-FDG-PET superpuesta sobre imagen de MRI. B) Imagen combinada de
I8F_FMISO-PET/MR. C) Mapa de coeficiente de difusién aparente obtenido de DWI-MR. D)
Mapa de perfusién obtenido de DCE-MRI. El GTV ha sido delineado en color rojo en todas las
imégenes [9).

El avance en las técnicas de imagen molecular en el contexto de la RT basada en
la imagen funcional, junto con el desarrollo de nuevos biomarcadores, esta generando
nuevas lineas de investigacion tanto preclinicas como clinicas cuyos resultados son

muy esperanzadores.

1.2. Dose Painting.

Como hemos visto anteriormente, las técnicas de imagen molecular permiten
obtener informacién funcional y parametrizar determinadas caracteristicas
biologicas del tumor. Consecuentemente, la integracion de la imagen funcional en

la planificacién de los tratamientos radioterapicos, asi como en el seguimiento de
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la evolucién de la enfermedad, se propone como una prometedora herramienta
para la RT adaptativa e individualizada. Esta idea desemboca en el concepto de
“teragnosis”, procedente de las palabras griegas therapeia (para tratar médicamente)
y gnosis (conocimiento) [39]. Asi, la “imagen teragndstica” se refiere al uso de la
informacion de las imagenes médicas para determinar cémo tratar a los pacientes
de una forma personalizada, y el procedimiento teragnodstico viene a conjugar una
metodologia cuyo objetivo sea, al mismo tiempo, el diagnéstico y el tratamiento.

El desarrollo actual de nuevas tecnologias y dispositivos, como la radioterapia de
intensidad modulada (IMRT), la arcoterapia volumétrica de intensidad modulada
(VMAT), o la terapia con protones o iones pesados, permite unos tratamientos
cada vez mas sofisticados y con mejores resultados. Asi, es posible un alto nivel de
cobertura en el volumen tumoral, a la vez que se consigue reducir la toxicidad en
los 6rganos sanos. Ademas, existe la opcion de incrementar la dosis en las zonas
mas radiorresistentes del tumor, aumentando la probabilidad de control tumoral sin
aumentar los efectos secundarios indeseados en las regiones sanas [9).

En IMRT, se establecen una serie de incidencias o angulaciones, en las que estaran
distribuidas las formas de colimacién del haz que, con su peso correspondiente y por
tanto con fluencias diferentes, daran lugar a la distribucién de dosis deseada. La
manera mas eficiente de colimar el haz en la actualidad es a través del uso de un
colimador multildminas (MLC, del inglés Multileaf Collimator) acoplado a la parte
inferior de la cabeza del acelerador lineal. A las diferentes formas que adopta el
MLC se les suele denominar aberturas. Existen dos aproximaciones diferentes para
encontrar el conjunto de pardmetros capaz de entregar un tratamiento de IMRT

sobre el paciente [40]:

= Planificacién inversa, en la que se realiza la optimizacién de la fluencia para
obtener la dosis deseada. Es decir, se establece como objetivo la distribucion de
dosis de prescripcion, se fijan las restricciones en los OARs, y automaticamente
se obtienen las aberturas y los pesos o intensidades relativas que dan lugar a

esta distribucion.

= Planificacién directa o forward, en la que a partir de la geometria del problema
se establecen los grados de libertad para obtener la distribucién de dosis

deseada. En este caso, la intervencién del usuario en el resultado final es mayor.

En el ano 2000, Ling et al. [5] se basaron en las posibilidades de obtener una
determinada distribucion de dosis a través de la IMRT para acunar el término dose

painting (DP). La idea de “pintar” o “esculpir” la dosis se basaba en realizar una
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entrega de la dosis de forma no homogénea en el PTV, incrementando esta en
aquellas zonas méas radiorresistentes del tumor. Esta forma de prescribir y entregar
la dosis pretendia maximizar el control local tumoral, basandose en la informacion
dada por las imagenes bioldgicas o funcionales.

A lo largo de los ultimos anos se han realizado diversos estudios para evaluar la
validez de la aplicacién de DP en RT [41-44]. Uno de los primeros estudios en los que
se aplico esta técnica fue el realizado por Chao et al. en 2001 [45]. En él, se utilizé el
radiofarmaco °Cu-ATSM para la deteccién de zonas hipéxicas en PET en pacientes
con cancer de cabeza y cuello. Se delineé el GTV segun la informacién radiolégica
proporcionada por CT | y un subvolumen hipdxico determinado por la captacion
del radiofarmaco en la imagen PET. La dosis prescrita para este subvolumen fue
escalada desde los 70 Gy prescritos al GTV hasta los 80 Gy, sin comprometer ningtiin
tejido sano. Se mostré que era posible planificar y administrar este escalamiento
de dosis mediante un esquema de IMRT inversa. Otro trabajo precursor fue el de
Chang et al. en 2012 [46], en el que se utilizé el radiofarmaco para PET 'C-Colina
en pacientes con céncer de prostata. Se planificaron diferentes tratamientos de
IMRT para cada paciente, en los que se iba escalando la dosis prescrita a diferentes
contornos o subvoliimenes determinados por el SUV. Concluyeron que con todos los
planes eran capaces de alcanzar una alta probabilidad de control tumoral (TCP, del
inglés tumor control probability), sin aumentar la probabilidad de complicaciones al
tejido normal o sano (NTCP, del inglés normal tissue complication probability).

Esta forma de implementar la técnica DP asignando dosis de prescripcién
escaladas a volimenes, resultado de umbralizar determinados SUVs, es lo que se
conoce como dose painting by contours (DPBC). Sin embargo, la planificacién de
los tratamientos segiin este enfoque no llega a alcanzar el concepto de optimizaciéon
biolégica [47]. Al ser tratadas las diferentes dianas terapéuticas como voliimenes, se
produce una discretizacién de la imagen funcional que no corresponde con la realidad
clinica y bioldgica. Por ejemplo, en un caso de hipoxia, los véxeles correspondientes
a cada volumen tendrian un comportamiento binario, es decir, estarian dentro o
fuera de la regién hipoxica. Pero la realidad es que hay gradientes de tensién o
presién parcial de oxigeno en estos volimenes. Es por ello que Bentzen en 2005 [39)
propone una apuesta mas radical en la forma de utilizar la imagen funcional para
prescribir las distribuciones de dosis, a la que llamé dose painting by numbers
(DPBN), tomando este nombre de las cldsicas actividades infantiles consistentes
en pintar con diferentes colores regiones numeradas convenientemente en un dibujo.

Asi, se asigna un valor de dosis de prescripcion a cada voxel considerado como
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diana, segin el valor de intensidad obtenido en la imagen PET. Este valor de dosis
de prescripcion dependera de multiples factores, entre ellos el radiofarmaco utilizado
en la imagen, si es que se estd trabajando con PET, y la caracteristica bioldgica que
se esté estudiando, y se tratara de mantener al menos la dosis de prescripcién minima
que se aplicaria en un tratamiento estandar. Estos valores individuales de dosis se

representan normalmente en un mapa de prescripcion de dosis tridimensional. En la

figura [1.4] se esquematizan los dos enfoques de aplicacién de DP, DPBC y DPBN.

Standard Dose Level
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2™ Dose Escalation Level

OO mE
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Figura 1.4: La técnica dose painting comienza con la adquisicién de imagen funcional para generar
un mapa cuantitativo que defina el riesgo de recurrencia en el volumen del tumor. Con dose painting
by contours (DPBC), se elige un umbral para dividir el tumor en dreas de bajo riesgo y alto riesgo.
En este ejemplo, se muestra el resultado al elegir dos valores de umbral diferentes. Por otro lado,
para la prescripcién de dosis en dose painting by numbers (DPBN), esta se asigna véxel a voxel,
de acuerdo con el nivel de riesgo medido. .

La viabilidad técnica de este procedimiento fue demostrada por Alber et al.
, quienes modificaron su software de planificacién inversa para implementar
el DPBN basandose en imigenes de ®F-FMISO. En realidad, el enfoque DPBN
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podria considerarse como el “verdadero” DP; en el sentido de que las imagenes
pueden usarse realmente para prescribir distribuciones bioldgicas y aplicarse en los
algoritmos de planificacién con fines terapéuticos. Lamentablemente, hasta donde
sabemos, no existe un sistema de planificacion de tratamientos (TPS) comercial en
el que los nimeros se administren directamente en la optimizacion de la dosis, es
decir, no se puede aplicar DPBN verdaderamente al nivel del véxel [49]. La mayoria
de los planificadores, y en concreto los sistemas de optimizacion comerciales, estan
preparados para realizar una optimizacion de la dosis a volimenes. Por esto, los
trabajos que han tratado de implementar la aplicacion de DPBN han necesitado
realizar una serie de aproximaciones, como la discretizacion de los valores de dosis en
diferentes subvolumenes [50-52] o la modificacién de las funciones coste-objetivo [47],
pero siempre trabajando con algoritmos de optimizacién dosis-volumen.

Por otro lado, la aplicacion de DP debe tenerse en cuenta ademas como un
enfoque factible en esquemas de hipofraccionamiento [53|, en los que la dosis total
de radiacién se divide en grandes dosis para administrar tratamientos en menos
sesiones de lo habitual. Las consideraciones biolégicas como la hipoxia tumoral son

un aspecto importante a considerar en el fraccionamiento del tratamiento [54].

1.2.1. Experiencia clinica basada en Dose Painting con
imagen PET/CT.

Existen multiples enfoques terapéuticos en investigacion, dirigidos a mejorar
el control loco-regional basando el tratamiento radioterapico en la imagen
morfofuncional. Los primeros trabajos relacionados con la aplicacion clinica de DP se
centraron en analizar la viabiliad real de la técnica. Como una primera aproximacion,
algunos estudios se enfocaron en la integracion de un boost simultaneo de dosis, es
decir, generar una serie de contornos en las zonas del volumen objetivo en las que
la imagen PET mostraba un mayor SUV, y asignarles una dosis de prescripcion
mayor a estos contornos. Es el caso del ensayo clinico en fase II reflejado en el
trabajo de Van Elmpt et al. [55], en el que de forma aleatoria se dividieron en dos
grupos los tratamientos a pacientes con céancer de pulmon de células no pequenas
(NSCLC, del inglés non-small cell lung cancer). En el primer grupo, se prescribi6
la misma dosis al volumen tumoral completo, y en el segundo grupo, se aplicé un
incremento de dosis en la zona en la que la captacién de *F-FDG era mayor (>50 %
del SUV maéximo). Comprobaron que era posible realizar este incremento en la

dosis de prescripcién manteniendo las mismas restricciones a tejido sano que en un



16 INTRODUCCION

tratamiento convencional. En la misma linea estd el trabajo de Meijer et al. [52], en
el que se formulaba la hipotesis de que un escalamiento de la dosis en los volimenes
con alta captacién en la imagen PET con ®F-FDG aumentaba potencialmente el
control local en pacientes de NSCLC, manteniendo a su vez los niveles de toxicidad
aceptables en los OARs. Abordaron el trabajo desde la perspectiva de DPBC, y
de una aproximacion a DPBN. Concluyeron que era posible realizar este aumento
de dosis desde ambos enfoques (DPBC y DPBN) con los aceleradores lineales
convencionales, siendo ademas el enfoque DPBN el que permitia llevar méas lejos
el incremento de la dosis, aunque a veces a costa de no incrementar demasiado la
dosis en las zonas con el SUV més bajo. Como se discutird en este trabajo, esta
y otras aproximaciones DPBN se basan en aproximaciones por agrupamiento de
voxeles, pero nunca alcanzan el nivel del véxel en la prescripcion.

Un punto importante a tener en cuenta es el estudio del escalamiento de la
dosis, es decir, hasta qué valor se puede aumentar la dosis de prescripcién al tumor
manteniendo la viabilidad de los tratamientos. En este sentido, en el trabajo de
Madani et al. [56], se realizé un ensayo clinico fase I para determinar la dosis maxima
tolerada en tratamientos de DPBN para cancer de cabeza y cuello no metastasico.
Ademas de esto, se evalué el control local y regional, la ausencia de metdastasis a
distancia, la toxicidad tardia, la enfermedad especifica y la supervivencia libre de
enfermedad.

Otros trabajos han abordado la viabilidad de la aplicacién de DP de forma
prospectiva para diferentes radiofarmacos, por ejemplo para marcadores de hipoxia
como "F-FMISO [57] o "8F-FAZA [58], en los que se evalué el factor prondstico
de estos radiofarmacos basandose en las evidencias de fallos locales y recurrencias
tumorales.

En la actualidad ya se han reportado algunos trabajos en los que se muestran
los resultados a largo plazo de la aplicaciéon de DP basada en la imagen PET/CT.
Por ejemplo, en el estudio de Berwouts et al. de 2017 [59], se hizo la comparativa
de los tratamientos de 72 pacientes de cancer de cabeza y cuello no metastésicos,
tratados con DPBC o DPBN basados en la captacién de ®¥F-FDG, con los de 72
pacientes control de caracteristicas similares, tratados con IMRT convencional. En
los resultados obtenidos tras 7,3 anos de seguimiento de media, se observé que con
DPBN se podia aumentar la dosis a subvolimenes de tumores especificos, en general,
con tasas de control locales y regionales comparables a las de los pacientes control
tratados con IMRT convencional. Por otro lado, no se recomendaba el uso de DPBC

con altos escalamientos de dosis a grandes volimenes, dado el aumento en las tasas de
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toxicidad severa. En el trabajo de Liu et al. [60], también de 2017, se evalud la eficacia
y la toxicidad asociadas a la utilizaciéon de DP en IMRT), frente a la IMRT basada s6lo
en la imagen CT, en casos de carcinoma nasofaringeo locorregionalmente avanzado.
Tras un seguimiento de 3 anos, concluyeron que la aplicacion de DP basada en
PET/CT junto con quimioterapia se asociaba con un beneficio considerable en
la supervivencia, sin aumentar la toxicidad de los tratamientos. Se indicd que se
necesitan ensayos aleatorizados adicionales para evaluar completamente DP basado
en la imagen PET/CT.

En la base de datos internacional de ensayos clinicos [61] existen varios estudios
iniciados sobre DP basado en la imagen morfofuncional que estan en curso o se han
completado, pero ain no hay datos disponibles acerca de los resultados. Un factor
anadido de interés en la aplicacion de DP es la posibilidad de la adaptacion de
los tratamientos de RT basandose en la imagen morfofuncional, y existen multiples
estudios sobre este tema que se trataran posteriormente en la seccion correspondiente
a radioterapia adaptativa.

Ademas de evaluar el impacto clinico de la imagen funcional en RT, es importante
analizar la relacion coste-efectividad de la imagen PET en oncologia, debido a la
percepcién generalizada de que es una técnica muy costosa. Esta percepcion de
gasto elevado se justifica, hasta cierto punto, al considerar que la imagen PET se
desarroll6 principalmente como una herramienta de investigacién, lo que se asocia
a menudo con gastos relativamente altos. En este sentido, en un trabajo reciente
basado en un gran ensayo clinico multicéntrico realizado en Reino Unido [62], se
analizaron los resultados de 564 pacientes de cancer de cabeza y cuello tratados
con radio-quimioterapia. Estos pacientes fueron separados de forma aleatoria en dos
grupos, uno en el que se les administraba el tratamiento convencional, y otro en
el que se hacfa una imagen PET/CT de seguimiento para decidir el tratamiento
posterior. Concluyeron que la utilizacién de la imagen PET/CT supuso un ahorro
promedio de 1.685€por persona, ademas de un aumento de la calidad de vida. Desde
la perspectiva mas amplia del servicio nacional de salud y de los servicios sociales,
el ahorro promedio fue de 794€, con una probabilidad del 81 % de que el uso del
PET/CT fuese rentable en cada caso.

Por otro lado, como se vera a continuacién, el manejo de la imagen funcional
ha demostrado ser notoriamente complicado en cuanto a reproducibilidad y
cuantificacién [63]. Como consecuencia de estas dificultades, los ensayos han sido
escasos y limitados en niimero de pacientes y centros involucrados, por lo que todavia

hay pocas evidencias clinicas de la aplicacién de DP. Sin duda, se hace necesario
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llevar a cabo estudios necesarios para acometer la reduccién de las incertidumbres

asociadas y hacer mas fiable la aplicacion de la técnica en la practica clinica.

1.2.2. Posibilidades y limitaciones de la imagen funcional con
PET/CT.

DP basado en iméagenes morfofuncionales conduce a un nuevo paradigma en
RT que implica nuevas metodologias y protocolos de aplicacion, lo que lleva a una
implementacion en la rutina clinica més lenta de lo habitual. Teéricamente, dadas
las ventajas de esta técnica, la implementacién de DP seria irrenunciable, no solo
porque implementa la informacién biolégica para la deteccion y la definicion de
objetivos en la planificacién, sino porque también permite la monitorizacion de la
respuesta al tratamiento. Sin embargo, a pesar de las nuevas tecnologias capaces de
mejorar la resolucion espacial y la sensibilidad de deteccion, la inclusion de los datos
proporcionados por la imagen PET/CT u otras modalidades de imagen funcional
en el proceso de optimizacién dentro de la planificacién radioterapica no esta tan
extendida como cabria esperar.

La calidad de las imagenes funcionales depende de una combinacién de multiples
factores, incluida la preparacion del paciente, la capacitacién del personal clinico,
el diseno del protocolo de imagenes, la tecnologia del escéner, los algoritmos de
reconstruccién de imagen y los métodos de andlisis de datos [64]. Ademds, si
estas iméagenes van a ser utilizadas para RT, requieren un nivel adicional de
reproducibilidad y calidad de imagen mas alla de lo que se exige para las imagenes
de diagnostico.

En primer lugar, la aplicacion de DP requiere necesariamente un anélisis
completo de la posible correlaciéon entre patrones de fallo del tratamiento
radioterdpico y la informacién funcional existente en el volumen objetivo [65]. En
este sentido, varios estudios demuestran que la mayoria de las recurrencias locales
se dan en zonas con alta captacién de F-FDG en imégenes PET/CT [66/{69]. Por
otro lado, especialmente en el caso en el que se quiera aplicar DP con escalamiento
de dosis bajo condiciones de hipofraccionamiento, el correcto posicionamiento del
paciente es un factor fundamental que debe ser rigurosamente asegurado, tanto en el
proceso de adquisicion de las imagenes como durante todo el curso del tratamiento.

Las incertidumbres en la formacién de imagenes funcionales pueden tener su
origen en factores técnicos (por ejemplo, la calibracién del escéner), factores fisicos

(rango de positrones), factores biolégicos (metabolismo del paciente) y factores
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analiticos (procesamiento de imdgenes). Es importante conocer y controlar todos
estos factores, sobre todo en un enfoque tan exigente como puede ser la aplicacion
de DPBN. Algunas limitaciones son inherentes a cada tipo de imagen funcional.
Por ejemplo, la imagen de MRI tiene una buena resolucién en comparaciéon con
otros equipos [70], pero son frecuentes los artefactos en la imagen, que pueden
llegar a confundir zonas sanas con alguna patologia [71]. En la imagen PET, la
resolucion de la imagen suele ser peor que en MRI. Los pardmetros seleccionados
en la reconstruccion de la imagen influyen fuertemente en la incorporacion de la
heterogeneidad intratumoral en la evaluacion de la respuesta al tratamiento. Segin
el método de reconstruccién utilizado en la imagen, es posible que existan variaciones
importantes en los valores de la imagen PET, lo que va a influir directamente en los
valores de las dosis de prescripcion, y por tanto, en las distribuciones de dosis finales
con las que se tratard a los pacientes [72]. Por otro lado, parece obvio que la definicién
tradicional de volimenes en RT maneja la imagen con un nivel de discretizacion
inadecuado para describir los gradientes reales de la tension de oxigeno o la densidad
de distribucién de fenotipos celulares radiorresistentes [73]. La resolucién espacial
en el escaner PET determina cuanto se propaga la senal alrededor de la ubicacién
real de emision, lo que se describe mediante la funcién de dispersion de puntos
(PSF, del inglés point spread function). Esta resolucién finita invariable genera el
llamado efecto de volumen parcial (PVE) [74], lo que resulta en una importante
incertidumbre en la formacién de imagenes de PET, ya que esta relacionado con los
falsos negativos que pueden darse en las imagenes [75]. Los métodos de correccién
de PVE necesarios dependen en gran medida de los métodos implementados para la
definicién de volimenes, por lo que las incertidumbres existentes en los volimenes
basados en PET se relacionan con las incertidumbres de los métodos de correcciéon
basados en el coeficiente de recuperacion, lo que puede empeorar aiin mas la precision
[49]. Ademas, la definicién del BTV mediante volimenes esta sesgada debido a la
alineacion necesaria de los diferentes sistemas de coordenadas con diferentes tamanos
de véxel en el conjunto de los datos anatémicos y metabdlicos.

En cuanto a los métodos de segmentacién de las imagenes funcionales para definir
las dreas mas activas metabdlicamente o con mayor captacion en el caso de PET,
existen diversas estrategias incluyendo la umbralizacién [76], algoritmos de region
growing, agrupamientos, deteccién de bordes, modelos deformables y otros [2]. En
los ensayos clinicos con PET, la umbralizacién es el método mas extendido, ya
sea tomando un valor de SUV concreto, un porcentaje del SUV méximo, o alguna

relacién entre el valor de captacién en el tumor y el valor de fondo [77]. Los diferentes
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métodos de segmentacién pueden llevar a definiciéon de voliimenes sustancialmente
diferentes, sobre todo en tumores no homogéneos [78].

Por todas estas razones, parece claro que es necesaria la estandarizacion en
procedimientos tales como la reconstruccion de las imagenes y la segmentacion
de estas para garantizar altos niveles de reproducibilidad en relacion a los valores
relativos de las imagenes. En esta misma linea, también es necesaria la normalizaciéon
de los valores absolutos para la utilizacién de la imagen de forma cuantitativa, lo que
permitiria realizar comparativas confiables en estudios multicéntricos, y establecer
una relacién entre el SUV y la evolucién de la enfermedad tras la aplicacién de un
determinado valor de dosis. Este objetivo es el que se pretende alcanzar a través
de la implementacién de protocolos, como el que comporta la acreditacion EARL
(ResEARch 4 Life®) otorgada por la Asociacién Europea de Medicina Nuclear
(EANM) [79,80]. Esta acreditacién garantiza un estdndar minimo entre todos los
equipos PET/CT (utilizando "®F-FDG) que la obtengan, asi como una optimizacién
de la calidad del diagnostico y de la informacion cuantitativa. Sin embargo, la
normalizacion de equipos de diferentes caracteristicas hace que los equipos con mas
alta resolucion deban bajarla para estar dentro de la norma, lo que puede lastrar
las capacidades del escaner para definir el BTV, a expensas de la estandarizacion
del valor absoluto. Esta situacién supone un caballo de batalla compartido por la
RT y la Medicina Nuclear. A diferencia de la imagen morfologica de CT, cuya
estandarizacién entre equipos y centros de aplicacion esta asegurada, en el caso de
la imagen funcional de PET/CT, este escenario solo parece posible, reduciendo las
posibilidades para su implementacion en el proceso de planificacién.

Por 1ultimo, es importante controlar los cambios que se introducen en la imagen
desde que se utiliza para el diagnéstico, hasta la administracion del tratamiento.
Es frecuente que por ejemplo la imagen PET, con una resolucién menor que la de
CT, se lleve a la resolucién de esta tltima para preparar una imagen fusionada lista
para el proceso de delineacion de las dianas terapéuticas. Por otro lado, si esa imagen
fusionada va a utilizarse para el calculo de la dosis, en lo que a mapas de prescripcion
se refiere, habra que llevar la imagen finalmente al grid de calculo de dosis. Todos
estos cambios de resolucién en la imagen deben ser tratados con sumo cuidado,

asumiendo las incertidumbres anadidas que se introducen en el procedimiento.
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1.3. Radioterapia adaptativa.

El avanzado desarrollo tecnoldgico de los equipos de radioterapia, asi como la
posibilidad de obtener imagenes diarias en la sala de tratamiento gracias a los
sistemas de IGRT, tales como la CT de haz cénico (o cone beam) instalados en
algunos aceleradores [81], y los nuevos sistemas de posicionamiento del paciente,
han permitido mejorar la entrega al paciente del tratamiento radioterdpico |82]. Los
nuevos tratamientos han alcanzado un alto nivel de complejidad, que permite por
ejemplo aumentar las dosis, hacer un seguimiento del movimiento del tumor o de los
tejidos sanos, llegando incluso a la radioterapia corporal estereotéctica (SBRT, del
inglés Stereotactic Body Radiation Therapy), en la que se puede irradiar el tumor con
dosis ablativas (SABR, del inglés Stereotactic Ablative Radiation Therapy). A pesar
de todos estos avances, en la mayoria de los casos se planifica un 1nico tratamiento
inicial, que es el que basicamente se aplica durante todas las sesiones, a pesar de
los posibles cambios internos que puedan darse en el paciente a lo largo de este.
La revision de la imagen del paciente durante su curso implica un coste adicional
en tiempo y recursos, lo que hace que se lleve a cabo con menos frecuencia de la
deseada. Si bien, la IGRT es un procedimiento adoptado ya por la rutina clinica,
la imagineria que involucra es exclusivamente morfoldgica, tanto para cambios de
posicionamiento, como para posibles movimientos internos. La inclusion de imagen
funcional en esta revision es un reto actual en RT.

La radioterapia adaptativa (ART, del inglés adaptive radiotherapy) 83| busca
abordar esta deficiencia teniendo en cuenta los cambios que se producen en la
anatomia y/o en la fisiologia del paciente a lo largo del tratamiento, lo que permite
un control cada vez mas preciso de la enfermedad. La idea es utilizar informacion
de iméagenes para actualizar el plan diariamente o después de un determinado
nimero de fracciones, en lugar de mantener un plan estatico durante toda la terapia.
Varios trabajos recientes muestran el potencial de la ART, en estos casos basada
en cambios anatémicos, para reducir las incertidumbres derivadas de errores de
posicionamiento no rigidos y de deformaciones en la anatomia, incluso mediante
soluciones adaptativas integradas como la radioterapia guiada por MRI, a partir de la
adquisicién en la sala de tratamiento mediante los equipos en desarrollo denominados
MRI-linac. [84].

Aunque algunos centros estan tratando de implementar clinicamente la
adaptacion on line [82], es decir, durante el curso de una sesién de RT, la mayoria de

trabajos se orientan a reclutar informacién de imagenes en la sala de tratamiento con
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el fin de identificar, por medio de modelos predictivos, pacientes que probablemente
requieran ART en el resto sesiones [85]. Todos estos estudios implican estrategias
para la acumulacién de dosis basadas en el registro deformable de imdgenes (DIR,
del inglés deformable image registration), para co-registrar la informacién obtenida
entre diferentes escaneos de imagenes, teniendo en cuenta los cambios anatémicos
adicionales a posibles traslaciones y rotaciones. La parametrizacién de estos cambios
permite calcular deformaciones sistematicas, con el fin de disenar estrategias que
sean capaces de superar la posible pérdida de cobertura en el volumen objetivo
mediante la planificaciéon sobre las modificaciones de la CT [86], o mediante la
definicién de nuevos mérgenes alrededor del PTV para una planificacién robusta [87].

Otro desafio del DIR en cuanto a la imagen anatémica es encontrar coherencia
entre la variabilidad de la forma del tumor y los tejidos anatémicos circundantes,
especialmente en regiones de bajo contraste o de tejido blando [88]. Aunque
estos trabajos son bienvenidos para lograr el objetivo fundamental de la RT
individualizada, ninguno estd tomando en consideracién los cambios moleculares
relacionados con los procesos bioldgicos, que solo son visibles en las imagenes
funcionales y que, como vimos anteriormente, no se pueden describir adecuadamente
con volumenes discretos [39)].

Es presumible que que la repoblacién de células sanas y la desaparicion de las
células muertas debido al dano celular inducido por la radiaciéon aumenten con los
esquemas de escalamiento de dosis, por lo que respuestas como la contraccion del
volumen tumoral se manifiestan, no solo con cambios anatémicos, sino también
metabodlicos. La evaluacién de la respuesta temprana derivada de la informacién
biolégica adquirida durante el curso del tratamiento brinda la oportunidad de
administrar dosis més altas de radiacién a las dreas mas agresivas del tumor [73].

Un factor importante que también se debe tener en cuenta es la estabilidad
temporal de la imagen utilizada para la adaptacién del plan de tratamiento [89].
Algunos estudios han investigado el momento éptimo para obtener una imagen de
hipoxia durante el curso de la RT, con el objetivo de identificar el momento ideal
para la adaptacién potencial de la terapia [26,27,90].

Sélo se han publicado unos pocos estudios que consideran los cambios biolégicos
en ART para aplicar ademds un escalamiento de la dosis [91-94]. Estos trabajos
encontraron cambios suficientes en los volimenes objetivo durante el tratamiento
para justificar la replanificacién, pero el proceso para parametrizar estos cambios
biologicos a través de DIR implicé nuevas incertidumbres adicionales vinculadas

a cambios anatoémicos ya comentadas. En el trabajo presentado por Berwouts et
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al. [92], se hizo un estudio de ART con imagen morfofuncional, como puede verse

en la figura (1.5

Figura 1.5: Distribuciones de dosis de los tres planes de tratamiento para un paciente con cancer
de la orofaringe en las tres fases de un tratamiento de radioterapia adaptativa (a, b y ¢), y la dosis
total sumada anti-cronolégicamente (d) y cronolégicamente (e). E1 GTV esta delineado en rojo, el
PTV en verde, y el PTV de alta dosis en azul [92].

Este estudio se basé en un algoritmo de registro deformable para poder hacer la
suma de las dosis calculadas en cada una de las tres fases del tratamiento, en las que
se adquirieron imagenes PET /CT. El registro se utilizé para deformar las imagenes
morfolégicas de CT, y aplicar esta deformacion a los volimenes contorneados
manualmente sobre las imagenes de la primera CT (figura .

Después, estos nuevos volumenes fueron corregidos manualmente por un
especialista, para adaptarlos correctamente a la informacién obtenida en la imagen
funcional de seguimiento. De esta forma, aparecian véxeles “huérfanos” o “recién
nacidos”, es decir, voxeles que no tenfan a su equivalente en alguna de las imagenes.
Finalmente, con objeto de expresar la dosis al volumen deformado, se interpolaron
las dosis utilizando los vectores de deformacion obtenidos con DIR, y se calculé la
suma total de estas. Este procedimiento se hizo tanto en sentido cronolégico como
anti-cronolégico, atendiendo a cual de las imagenes obtenidas en el tiempo se tomaba
como referencia para el co-registro, y se observaron diferencias en la dosis total segin
el sentido utilizado.

En el trabajo de Duprez et al. [93], se hizo un registro rigido de las imagenes de

CT pre e inter-tratamiento, basandose en puntos de referencia éseos, permitiendo
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Figura 1.6: Esquema de un procesamiento para el registro deformable de imagen (DIR) en
radioterapia adaptativa. (a) Los volimenes de interés son delineados sobre las imdgenes anatémicas
pre-tratamiento. Utilizando las imédgenes anatémicas inter-tratamiento, a través de un software
para DIR, las imagenes son co-registradas, dando lugar a un volumen deformado, para poder
realizar la suma de todas las dosis calculadas sobre un mismo volumen. Finalmente, este volumen
es ajustado manualmente, por lo que pueden aparecer véxeles “huérfanos” o “recién nacidos”. (b)
Esquema de la suma de dosis en sentido cronolégico o anti-cronoldégico. Los puntos rojos marcan
el punto donde se da el valor mdximo de la dosis en cada momento del tratamiento [92].

las traslaciones y rotaciones necesarias. Asi, las coordenadas de los volumenes de
interés se interpolaron de un sistema a otro, al igual que la dosis, con objeto de
poder sumar todas las dosis calculadas. Esto podia introducir incertidumbres, ya
que al no mantener los volimenes su forma y localizacién a lo largo del tratamiento,
podia haber puntos que apareciesen o desapareciesen del objetivo. Para tratar de
contrarrestar la informacién perdida, hicieron el co-registro en las dos direcciones
(de la CT pre-tratamiento a la CT inter-tratamiento, y viceversa). Las imdgenes
PET fueron extrapoladas a la matriz de CT, para poder evaluar la conformidad
del tratamiento en funcién de la informacién biolégica. Por tanto, los BTVs no
fueron co-registrados, sino que sélo se volvieron a contrastar sobre los volimenes

morfoldgicos, que si fueron realmente co-registrados. Como se discutird mas adelante,
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el éxito de los algoritmos DIR sobre BTVs es tan pobre que se desaconseja, lo que
estarfa indicando las limitaciones al considerar los cambios biolégicos a través de

volumenes, para su aplicacién en ART.

1.4. La necesidad de una planificacién precisa y robusta.

El alto nivel de heterogeneidad en la dosis en los tratamientos de DP incorpora
nuevas limitaciones e incertidumbres a tener en cuenta. En primer lugar, la relevancia
biolégica de la informacién funcional debe ser conocida, de forma que la asignacion de
la dosis de prescripcion basada en esta informacién sea adecuada. Para ello, la imagen
funcional debe adquirirse en aquellas condiciones que garanticen su reproducibilidad
y estabilidad o, si no es posible, al menos las incertidumbres implicadas en el
procedimiento de adquisicion e interpretacién de la imagen deben ser conocidas y
estar controladas en la medida de lo posible. Por ejemplo, los valores absolutos en la
imagen reconstruida a través de diferentes métodos pueden diferir sustancialmente,
de forma que los algoritmos de segmentacion que se utilicen para la delineacién de
los BTVs van a jugar un papel fundamental en la planificacién de los tratamientos.
En los tltimos anos, se han llevado a cabo una gran cantidad de estudios y proyectos
de investigacion metodoldégica para desarrollar y validar algoritmos automéaticos y
semiautomaticos, con objeto de realizar una delineacién precisa y robusta de los
BTVs [9]. En segundo lugar, estén las limitaciones de los sistemas de planificacion
y/o de entrega de la dosis para dar el tratamiento adecuado. Ya hemos visto que
la mayoria de los TPS comerciales optimizan dosis a volumenes, por lo que la
planificacién al nivel del voxel se hace a través de aproximaciones en las que los
valores de PET se discretizan en un conjunto de sub-volimenes. Seria necesario
un sistema de planificacion que utilice directamente la informacién funcional con
su nivel de resolucién en todo el proceso completo del tratamiento, esto es, desde
la adquisicion de la imagen para el diagnéstico, pasando por la prescripcion de la
dosis basada en el ntimero, y llegando la optimizacion de la dosis, de forma que
la planificacién pudiese adaptarse a cambios potenciales en la imagen bioldgica y
anatomica simultdneamente. En tercer lugar, existen incertidumbres geométricas
asociadas al posicionamiento del paciente, a posibles movimientos del tumor o de
los tejidos sanos, como por ejemplo los movimientos debidos a la respiracién en un
caso de pulmén.

Este conjunto de incertidumbres han tratado de ser abordadas en diferentes

trabajos. Differding et al. [91] presentan una metodologia que tiene en cuenta



26 INTRODUCCION

los problemas relacionados con el ruido en la imagen PET y la robustez de los
tratamientos frente a errores geométricos. Los voliimenes objetivo fueron delineados
sobre la imagen PET con un método basado en gradiente. La prescripcion de la
dosis fue asignada de forma lineal en funcién de los valores de PET o SUV, pero
no asignaron el valor minimo de dosis al valor minimo de SUV como suele ser
habitual, sino que hicieron el escalamiento de la dosis a partir de la mediana del
SUV. Ademas, para minimizar el efecto del ruido en la senal de PET, se aplicé un
filtrado de mediana doblemente a la imagen antes de la conversién a prescripcion.
Asi la reduccién de ruido llevé a que el valor méaximo de SUV fue estadisticamente
mas confiable. En cuanto a las incertidumbres geométricas, estas fueron incluidas
directamente en la dosis de prescripcion, ya que no era posible tenerlas en cuenta
en el proceso de optimizacién. Este procedimiento fue utilizado anteriormente por
Sterpin et el. [95]. La dosis de prescripcién “robusta” fue obtenida tras aplicar una
dilatacion del mapa que representaba la desviacion estandar de todos los errores
sistematicos, y una deconvolucion gaussiana que representaba los errores aleatorios,
cuyo efecto sobre el mapa original resulté en una especie de “emborronamiento”.

En el trabajo de Korreman et al. [50], la robustez frente a las variaciones
geométricas respecto al posicionamiento del paciente se investigd desplazando el
isocentro del plan y volviendo a calcular la dosis con un nimero fijo de unidades de
monitor. Esto simulaba de manera simple un error sistematico a lo largo del curso
de tratamiento.

En el trabajo de Witte et al. [96] se desarroll6 una metodologia para combinar
la prescripcion de la dosis no uniforme y las incertidumbres geométricas, tanto
en la optimizaciéon como en la evaluacion del plan. Tanto los errores aleatorios
como los sistematicos fueron incluidos en la funcién objetivo del optimizador.
Los errores aleatorios se aproximaron difuminando la distribuciéon de dosis de
prescripcion con un kernel que describia la densidad de probabilidad de estas
incertidumbres geométricas, que se originaban en los errores de posicionamiento
y en los movimientos de los 6rganos, tanto inter como intra-fraccién. Los errores
sistematicos se simularon desplazando los volimenes delineados con relacién a la
distribucién de la dosis.

Desvinculado del problema de DP, pero preocupados por los movimientos
respiratorios durante las sesiones, Chan et al. [97] propusieron el uso de la
optimizaciéon mediante programacion lineal (LP) [98] (en lugar de la optimizacién
cuadratica que se presenta en la mayoria de sistemas), para abordar las

incertidumbres geométricas debidas al movimiento mediante una funcién de
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probabilidad de presencia del tumor. En este estudio se expone que la LP es
una herramienta poderosa para resolver problemas de optimizacién en multitud de
aplicaciones. Asi, entre sus beneficios esta el hecho de poder obtener soluciones
robustas a problemas lineales sin aumentar demasiado el tamano del problema
original, y por lo tanto, siendo igualmente abordable. Este trabajo tiene la ventaja
de no anadir nuevas incertidumbres al problema, sino que introduce las posibles
incertidumbres ya existentes en ¢él, para dar una solucién que las tenga en cuenta y
las controle. Tipicamente, en el caso de trabajar con volimenes, las incertidumbres
se han tratado de manejar anadiendo margenes “de seguridad” a los objetivos.
Estos margenes representan una “incertidumbre total”, mientras que el problema
robusto es un lugar intermedio entre esta y un problema en el que no exista ninguna
incertidumbre. La ventaja es que, al igual que el margen, el problema planteado
como en este trabajo es capaz de reducir las incertidumbres, y ademas optimizar la
dosis de forma que los tejidos sanos reciban una menor cantidad de dosis. Otra de
las ventajas de la LP es que, a diferencia de la optimizacién cuadrética, se pueden
evaluar independientemente las diferencias entre la dosis méaxima y minima, lo que
puede ser muy ventajoso para DPBN. Este trabajo de 2006, en el que colaboraba el
profesor Thomas Bortfeld, resultaba atractivo aunque, en cierto modo, suponia un
ejercicio tedrico més que una solucion realista a la robustez para la consideracion de
incertidumbres en planificaciéon. Como se discutira mas adelante, no obstante, este
trabajo entraba en sintonia con nuestra manera de enfocar los problemas, y supuso
una inspiracion y un respaldo de peso a nuestra metodologia.

Como podemos ver en los trabajos anteriores, la robustez exigida a una solucion
implica un mejor control sobre la precision a la hora de dar una soluciéon para un
tratamiento. Al estar tratando de hacer estos tratamientos lo més personalizados
posibles, también es importante controlar la exactitud del calculo de la dosis. En
concreto, una mayor precision en este escenario podria perjudicar al paciente si la
solucion carece de exactitud. Una forma ilustrativa de ver estos conceptos se recoge
en la figura

Como deciamos al principio de esta seccién, en DP, y sobre todo en DPBN,
la heterogeneidad exigida en la dosis puede conducir a diferencias entre la
dosis calculada y la dosis entregada realmente trascendentales en la eficacia del
tratamiento. Dadas las distribuciones de dosis heterogéneas que se pretenden
alcanzar, es probable que las condiciones dosimétricas de los tratamientos no
sean las condiciones estandar, pudiendo existir, por ejemplo, campos pequenos de

irradiacién, campos fuera de eje, alta contribuciéon de la radiacién dispersa, etc.
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BAJA EXACTITUD ALTA EXACTITUD
BAJA PRECISION BAJA PRECISION
BAJA EXACTITUD ALTA EXACTITUD
ALTA PRECISION ALTA PRECISION

Figura 1.7: Esquema representativo sobre precision y exactitud.

Aunque la sofisticacion de los modelos de céalculo de dosis implementados en los
TPSs ha aumentado gradualmente, es bien conocido, por ejemplo, que los algoritmos
de convolucion de pencil beam sobrestiman la dosis en pulmén, mientras que
los algoritmos basados en superposicion-convolucién pueden fallar cuando existen
elevados gradientes de densidad [99]. El rendimiento de estos algoritmos suele
evaluarse al compararlos con los resultados obtenidos con el método Monte Carlo
(MC), por lo que es ligico pensar que este serfa el método més adecuado para
el calculo de la dosis en el caso de DPBN debido a su alta precision ,.
Debido a los elevados tiempos de computaciéon con MC, hasta hace poco no era una
opcion viable en la practica clinica. En los ultimos anos, gracias a las técnicas de
reduccién de varianza, a los avances en la computacion en paralelo y a la planificacion
basada en aberturas directas, estos tiempos estan consiguiendo reducirse ,
y algunos TPSs comerciales como Monaco®) ya ofrecen MC para el calculo de la
dosis. No obstante, debido a las condiciones dosimétricas especiales mencionadas
anteriormente, junto con la necesidad de una gran exactitud asociada al escalamiento
de la dosis, parece recomendado el uso de full Monte Carlo (fMC), es decir, el
seguimiento del transporte de las particulas a través de todos los elementos de la

cabeza del acelerador lineal (teniendo en cuenta la geometria de todos ellos), hasta el
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célculo de la dosis en la imagen del paciente |104,]105]. De esta manera, la radiacién
dispersa generada por los modificadores del haz, tales como el ML.C, puede tenerse
en cuenta para el calculo de la dosis sobre el paciente, mas alla del tratamiento de
heterogeneidades en la densidad que ya incorporan los calculos MC en soluciones

comerciales como Moédnaco.
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2. Hipodtesis y Objetivos

Hipétesis

La incorporacion de la informacién funcional a la planificacion radioterapica
puede hacerse bajo condiciones de reproducibilidad, precisiéon y robustez a partir
del valor asignado al voxel en la imagen, como nuevo paradigma para el tratamiento
personalizado del cancer.

El objetivo fundamental de este trabajo es desarrollar el conjunto de
herramientas necesarias para llevar a cabo una planificacién dose painting al nivel
del voxel segin la informacion morfofuncional de la imagen biomédica del paciente.

Para lograr este objetivo, se plantearon los siguientes objetivos intermedios:

Objetivos

1. Adopcién de un protocolo internacional para la normalizacion de los sistemas
de adquisiciéon de imagen morfofuncional con PET/CT y obtencién de

acreditacién que permita la aplicacion de valores de prescripcion estandares.

2. Implementacién de la Programacion Lineal para la resolucion de pesos en la
optimizacién de tratamientos por Intensidad Modulada, para resolver al nivel
del véxel, tanto la prescripcién de dosis heterogénea segun la aproximaciéon

DPBN, como las restricciones a tejido sano.

3. Desarrollar un modelo de segmentacién con MLC que haga viable la
planificacion DPBN en aceleradores lineales convencionales, a través del
uso adecuado de parametros de planificaciéon, como nimero de aberturas y

unidades monitor.

4. Implementacién de un modelo de planificacion radioterapica robusta para el
control de incertidumbres asociadas al uso de la imagen PET /CT en el proceso

de definicion de estructuras, prescripcion y optimizacion.
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HIPOTESIS Y OBJETIVOS

5. Verificacion experimental de la propuesta desarrollada para la planificacién
normalizada, precisa y robusta de DPBN al nivel del voxel, bajo condiciones

de alta resolucién dosimétrica.

6. Evaluacion de la adecuacién de la propuesta a una planificacién adaptativa

segin cambios morfofuncionales a lo largo del tratamiento, que conduzcan a

una radioterapia personalizada.
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3. Material y Método

3.1. Sistema de planificacibn para un tratamiento

teragnostico.

La planificacion de los tratamientos se realizé utilizando el sistema de
planificacién full Monte Carlo desarrollado por el grupo de Fisica Médica de
la Universidad de Sevilla, llamado CARMEN, creado para la planificacion de
tratamientos complejos de radioterapia, asi como para la investigacion en el area
[102,106-108].

CARMEN es una plataforma basada en MATLAB, con capacidad de computo
paralelo multinticleo y basado en GPU. Adem&as de los algoritmos para la
planificacién completa con Monte Carlo, proporciona a los usuarios un conjunto
de herramientas para la evaluaciéon y gestion de imagenes médicas con un control
completo de los tamanos de grid de calculo, los filtros de pre y post-procesamiento,
y los métodos de interpolacién. En este trabajo, se utilizaron imdgenes DICOM de
PET/CT adquiridas con F-FDG. No obstante, esta plataforma admite datos de
otros sistemas de imagenes médicas bajo el protocolo DICOM, adquiridas a través de
sistemas de verificacién experimental, o matrices correspondientes a distribuciones
de dosis o a informacion digital empaquetada en los formatos de archivo de imagenes
mas usados.

Una vez que se cargan los conjuntos de datos de imagenes y se identifican los
volimenes de interés en la plataforma CARMEN, como en cualquier otro TPS, este
software puede gestionar la informacion a lo largo de dos procesos inter-dependientes:
la optimizacion y el calculo de la dosis. Como se explicard posteriormente, se
desarrollaron algoritmos especificos que fueron incluidos en CARMEN para controlar
las incertidumbres asociadas a las imdgenes PET/CT en ambos procesos.

En el proceso de optimizacion ha de generarse una planificacion del tratamiento
que serda administrado posteriormente al paciente. En este trabajo, la técnica
empleada para la obtencién de estas distribuciones de dosis fue la IMRT. Esta es una
tarea compleja donde se deben considerar muchos parametros, como la seleccion de

tipo de haz apropiado (es decir, electrén, fotén o hadrén), los dngulos de incidencia,
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la energia del haz, la intensidad y las disposiciones fisicas de los modificadores del haz
para enfocar y colimar la radiacién a las lesiones determinadas como BTVs. Por otro
lado, el proceso de optimizacion generalmente incluye estrategias de optimizacion
automaticas y complejas para conseguir las distribuciones de dosis deseadas. En las
siguientes secciones se detallara la metodologia empleada para la planificacién de

los tratamientos basados en la imagen funcional del paciente.

3.2. Incorporacién de la imagen funcional en la planificacién:
Imagen PET/CT.

Con el objetivo de llevar a cabo una planificacion individualizada de los
tratamientos radioterapicos, se desarrollé una metodologia capaz de incluir la imagen
morfofuncional en el proceso completo de la planificacion, desde la definicién de
estructuras y asignacion de dosis de prescripciéon, hasta la optimizacién de aberturas
y sus pesos relativos en tratamientos de IMRT. Para incorporar la imagen de
una forma estandarizada, y tratando de mantener un control sobre las posibles
incertidumbres asociadas a esta, se realizaron varios estudios sobre diferentes

aspectos de la imagen, como se detallard a continuacion.

3.2.1. Normalizacioén de la imagen para estudios

multi-céntricos.

Como se ha expuesto anteriormente en la seccién introduccién, la aplicacién
de DP basada en la imagen PET requiere un alto grado de repetibilidad y
reproducibilidad en la adquisicion de la imagen, asi como el establecimiento de
una metodologia que permita realizar el analisis de los datos y asignar una dosis
de prescripcién para los tratamientos de RT. Con estos objetivos, se llevé a cabo el
procedimiento para obtener la acreditacién EARL, concedida por la EANM. Esta
iniciativa trata de establecer un estandar comun a todos los centros que obtengan
la acreditacién para sus equipos PET (con el radiofarmaco 8F-FDG), de forma
que ayude a promover el uso de las imdgenes PET/CT para su contribucién en la
medicina basada en evidencias clinicas, permitiendo una interpretacién cuantitativa
de la imagen. Todos los centros acreditados pueden comparar, intercambiar y
combinar los resultados de sus estudios, ya que los datos son adquiridos y procesados

dentro de un protocolo estandar.
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El equipo utilizado para nuestros estudios fue el escéner PET/CT Siemens
Biograph™ mCT 64, del Centro Nacional de Aceleradores (CNA) de Sevilla. Este
escaner consta de dos anillos de detectores para PET, y tiene una resolucion de 4.1
mm en el centro del campo de vision, cuyo tamano méaximo en la direccién axial
es de 16 cm. Los experimentos necesarios para la acreditacién se llevaron a cabo
siguiendo el procedimiento recomendado por la EANM [79].

En primer lugar se hicieron las medidas para el control de calidad de la calibracion
del equipo. El objetivo de este experimento era determinar si el equipo estaba
calibrado correctamente, es decir, si la actividad (y por lo tanto los valores de
SUV) que se media, respondia a los valores medidos de forma independiente con otro
dispositivo calibrador de dosis, como podria ser un activimetro propio del centro que
cumpliese todos los controles de calidad necesarios. Se han observado diferencias de
hasta 15 % en la calibracién cruzada entre escdneres PET y los calibradores de dosis
de algunos centros [109], debido a que las calibraciones individuales del calibrador de
dosis y el escaner PET (generalmente realizadas por el fabricante) se realizan usando
diferentes fuentes y procedimientos de calibracion, y por diferentes companias y/o
personas. Por ello es importante una calibracién cruzada directa entre el calibrador
de dosis y el escaner PET utilizado.

Para este experimento se utilizé un maniqui con forma cilindrica, con un didmetro
alrededor de 20 cm y una longitud suficiente para cubrir el field of view axial
del escéner, teniendo un volumen total de 6283 ml. El maniqui fue rellenado casi
completamente con agua, excepto 20 ml que se rellenaron utilizando una jeringa con
BF-FDG con una actividad medida por el activimetro de 79,1 MBq. Se midié con el
mismo activimetro la actividad residual en la jeringa para hacer las correcciones
necesarias, y se tomo nota de la hora en la que fueron hechas las medidas. A
continuacion, se agitdo el maniqui para homogeneizar la actividad en el interior,
y se colocd en el escéner PET/CT (figura 3.1(A)). Se hizo una adquisicién en
2 posiciones de la mesa, de 7 minutos cada una. La imagen PET adquirida fue
reconstruida aplicando las correcciones por atenuacién (a partir de la imagen de
CT), dispersién, normalizacién, decaimiento y tiempo muerto. Ademds se aplicé un
post-filtrado gaussiano a partir de una curva con anchura a media altura (FWHM,
del inglés full width at half mazimum) de 2 mm.

Aunque con la metodologia descrita anteriormente se garantiza una calibracién
cruzada correcta, puede ocurrir que haya diferencias en la cuantificacién del SUV
obtenida por los distintos centros, ya que en estos valores va a influir tanto la

reconstruccién utilizada para obtener las imagenes PET como el analisis posterior
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Figura 3.1: Montaje experimental para la acreditacién EARL del escaner PET/CT del CNA. (A)
Maniqui cilindrico utilizado para el control de calidad de la calibracién del PET, colocado en la
mesa del escdner. El maniqui antropomdérfico NEMA NU2-2001/2007, utilizado para el control de
calidad de la imagen, consta de un compartimento cerrado para la simulacién del fondo (B) y de
un inserto que contiene seis esferas de distinto tamano para simular diferentes lesiones, y un inserto
para simular pulmén (C). El maniqui fue rellenado con distintas concentraciones de actividad de
BE-FDG (D) y colocado en el escdner para la adquisicién de la imagen (E).

que se haga de estas. La reconstruccion va a ser diferente segin el algoritmo
empleado, los filtros aplicados y el tamano de pixel escogido. Dependiendo de la
forma y tamano del tumor, el SUV va a variar segin el tipo de reconstruccion, y las
diferencias pueden ser muy significativas en tumores de pequeno tamano (< 5 mm de
didmetro). Por estas razones, dentro del protocolo establecido para la acreditacién,
se realizaron una serie de medidas para el control de calidad de la imagen. Para
este experimento se utilizé el maniqui antropomoérfico NEMA NU2-2001/2007 [110],
que consiste en un compartimento cerrado de volumen conocido (figura[3.1(B)), con
seis esferas de diferentes volimenes en su interior, simulando lesiones de distintos
tamaros (figura [3.1(C)). Las esferas tienen didmetros comprendidos entre los 10 y
13 mm. El compartimento mayor se rellené con una solucién de agua y 8F-FDG,
con una actividad de 21,2 MBq, en un volumen de 9700 ml. Esta solucién fue
homogeneizada agitando el maniqui. Las esferas fueron rellenadas con una solucion
previamente preparada, anadiendo una actividad de 21 MBq de ®*F-FDG a 1000
ml de agua (figura [3.1[D)). Las esferas se rellenaron en su totalidad utilizando una
jeringa con esta solucién. Se tomod nota de las actividades y la hora en la que fueron
medidas. El maniqui lleva también un inserto simulando un pulmén, que esta relleno
de bolas de poliestireno (figura C)) El peso total, que es un dato importante
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para el cdlculo del SUV, fue de 9,7 kg. El maniqui fue colocado en el escéner, y se
adquirieron las imégenes con dos posiciones de mesa durante 7 minustos cada una
(figura[3.1(E)).

Las imagenes obtenidas fueron analizadas para determinar y verificar la exactitud
de la calibracién y cuantificacion, utilizando un fantoma no estdndar, asi como
para medir los coeficientes de recuperacién (RC, del inglés recovery coefficients) de
concentracion de actividad, que seran funcién del tamano de la esfera que simula la
lesion o posible diana terapéutica. Estos RC se calculan dividiendo la concentracion
de la actividad medida sobre una region de la imagen PET, entre la concentracion
de la actividad real (medida previamente con el activimetro) [111]. Asi, cuanto més
cercanos sean estos valores a la unidad, mas cercana a la realidad serd la imagen
PET. A través de los RC es posible reducir los PVE, ya que dependen a la vez de
la dimensién del objeto y de la resolucion del escaner. Si, por ejemplo, el tamano
del objeto es aproximadamente tres veces mayor que la resolucién de la imagen,
una pequena regién de interés (ROI, del inglés region of interest) centrada sobre
el objeto a estudiar podria representar con exactitud la concentracién real dentro
de este, siempre que esta concentraciéon sea homogénea. Es decir, el tamano de
esta ROI tendria que ser lo suficientemente pequeno como para evitar los PVE, y
a la vez lo suficientemente grande para reducir el ruido estadistico de la imagen.
El procedimiento de acreditacién del escaner requeria que los RC obtenidos para
cada esfera estuviesen dentro de un margen determinado (tablas y 3.2). La
forma de definir los volimenes de interés (VOI, del inglés volume of interest) fue la
recomendada por el protocolo de acreditacion. En primer lugar, se determiné el pixel
con el SUV maximo dentro de cada esfera. En segundo lugar, se aplicé un algoritmo
de region growing para incluir todos los pixeles o véxeles por encima de un cierto
umbral. A continuacién, se calculé el SUV medio dentro de este VOI. Los RC se
calcularon dividiendo el SUV maximo o el medio entre el volumen total de la esfera,
resultante de sumar todos los vioxeles del VOI. La definicién de los VOIs se realizo
en tres programas diferentes [79,[112,|[113]. El procedimiento para la obtencién de la
acreditacién EARL se realizé en colaboracién con el personal investigador y técnico
del CNA.

Se probaron diferentes métodos de reconstruccién, hasta obtener un conjunto de
imagenes cuyos RC estuviesen dentro de los intervalos permitidos por el protocolo
de acreditacion. El método de reconstruccion de las imagenes que cumplieron los
requisitos fue OSEM (del inglés Ordered Subset Expectation Mazimization), con 2

iteraciones y 21 subconjuntos. La imagen PET adquirida fue reconstruida aplicando
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Tabla 3.1: Coeficientes de recuperacion esperados en la acreditacién EARL, calculados a partir
del valor medio de SUV de cada esfera.

Didmetro esfera (mm) Volumen esfera (ml) RC minimos RC mdaximos

37 26,52 0,76 0,39
28 11,49 0,72 0,85
22 5,57 0,63 0,78
17 2,57 0,57 0,73
13 1,15 0,44 0,60
10 0,52 0,27 0,43

las correcciones por atenuacién, dispersion, normalizacion, decaimiento y tiempo
muerto. Ademas se aplicé un post-filtrado gaussiano con FWHM = 6 mm. El tamano
de voxel de las imagenes resultantes fue 3,2 x 3,2 x 5 mm, obteniéndose un grid de
256 x 256 pixeles por corte axial. Se trato de obtener este tamano de grid, ya que es el
mismo que se utiliza para el calculo de la dosis en la planificacion de los tratamientos,
como se explicara mas adelante. A este conjunto de parametros en la reconstruccion
de la imagen se le llamo6 “protocolo EARL”.

Como ya se comenté en la seccion introduccion, desafortunadamente, la
metodologia para obtener la acreditaciéon trata de normalizar dispositivos con
diferentes especificaciones técnicas, por lo que en nuevos escaneres, como el utilizado
para este trabajo, hay algunas caracteristicas que se ven empeoradas, sobre todo las
relacionadas con la resolucion de la imagen y la cuantificacion. Por esta razén, para
tratar de mantener las mejores caracteristicas en estos términos, y poder realizar
una mejor definicion de los volimenes de tratamiento, se establecié un segundo

protocolo de reconstruccién, al que se llamé “protocolo BIOGRAPH”, con el que los

Tabla 3.2: Coeficientes de recuperacion esperados en la acreditacién EARL, calculados a partir
del valor méximo de SUV de cada esfera.

Didametro esfera (mm) Volumen esfera (ml) RC minimos RC maximos

37 26,52 0,95 1,16
28 11,49 0,91 1,13
22 5,57 0,83 1,09
17 2,57 0,73 1,01
13 1,15 0,59 0,85

10 0,52 0,34 0,57
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valores de RC estaban més cercanos a la unidad en cada esfera, por lo que la imagen
proporcionaba unos valores de SUV y unos tamanos de los objetos més cercanos a la
realidad. Para este protocolo el método de reconstruccion fue PSF con 21 iteraciones
y 21 subconjuntos, al que se aplicé posteriormente un filtro gaussiano con FWHM
= 3 mm. El tamano de voéxel resultante fue 1,6 x 1,6 x 1,5 mm, con un grid de
512 x 512 pixeles por corte axial. En ambos protocolos se aplico la correccién por
atenuacion basada en CT y la correccién por tiempo de vuelo. Encontrar una solucion
de planificacion sobre imégenes reconstruidas a partir del protocolo BIOGRAPH
resulta mas exacto, pero imposibilita cualquier estudio intercentro, o la aplicacién
de valores de prescripcion que la literatura cientifica pueda recomendar. En este
punto, surge la idea de encontrar una solucién robusta que permita el uso de ambos
protocolos, como se discutirda mas adelante.

Por otro lado, se calculd la curva de calibracion del CT para pasar de HU a valores
de densidad. Para ello, se utiliz6 el maniqui de calibracién CIRS 062, que contiene
una serie de insertos que simulan diferentes tejidos del cuerpo humano (figura .
Las imagenes DICOM adquiridas fueron cargadas en CARMEN. Se seleccion6 una
ROI en cada uno de los insertos, y se tomd el valor medio de los valores de las HU de
los pixeles contenidos en la ROIL. A estos valores medios de HU se les asignaron las
densidades fisica y electronica correspondientes para las curvas de calibracién. Para
la planificacién en CARMEN con fMC es necesaria la densidad fisica. Se establecio
también la curva de densidades electronicas para poder utilizarla en los planificadores
comerciales de los hospitales involucrados en el trabajo. Se realizaron las curvas de
calibracién para diferentes voltajes, asi como para el montaje especifico para cabeza

y cuello, en el que solo se utiliza la parte més interna del maniqui.

Figura 3.2: Maniqui para la calibracién de CT. Consta de varios insertos que simulan diferentes
densidades radiolégicas del cuerpo humano (hueso blando, hueso trabecular, tejido adiposo,
pulmén, etc.). El maniqui fue escaneado en el equipo PET/CT Siemens Biograph mCT 64 del
CNA.
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3.2.2. Co-registro de imagenes y tamano del grid de calculo

de dosis.

Durante el proceso de planificacion, el cdlculo de la dosis se lleva a cabo utilizando
un tamano de grid que generalmente es diferente al tamano de grid PET/CT que, a
su vez, es el resultado de un proceso de co-registro. Aunque normalmente el tamano
de grid del CT es de 512 x 512 pixeles por corte axial, el tamano habitual para el
calculo de dosis en los TPS comerciales es de 128 x 128 pixeles o incluso 64 x 64
pixeles por corte axial, para minimizar el tiempo de calculo .

La idea de este trabajo es mantener un compromiso con la precision, por lo
que teniendo en cuenta la resolucién espacial establecida en la seccién anterior con
los diferentes protocolos, y para respetar lo méaximo posible la alta heterogeneidad
esperada, se utilizo un tamano de grid de 256 x 256 véxeles en el cédlculo de la
dosis. Con el fin de probar el co-registro mas adecuado para este grid, se analizaron
tres métodos de interpolacién tridimensionales diferentes del conjunto de datos de
imagenes en la plataforma CARMEN. Se realizé un muestreo de la imagen original, y
se calcularon los valores de la imagen en el nuevo grid. El valor de intensidad de cada
véxel en la nueva imagen se calculé como funcién de los valores de intensidad de los
voxeles vecinos en las tres direcciones espaciales, siguiendo los diferentes métodos de
interpolacion evaluados, escogidos por cubrir un rango de comportamiento versatil

y variado.

= Interpolacion lineal: Se tienen en cuenta los valores de intensidad de los voxeles
mas cercanos, y se ponderan sus valores segin la distancia del centro de estos

voxeles al punto espacial en el que se quiera obtener el nuevo valor.

= Interpolacion por vecinos cercanos: Al nuevo voxel se le asigna el valor del
voxel méas cercano en la imagen original. El tiempo de computacién de este

método suele ser muy reducido.

» Interpolacion con splines cubicos: La funcién de interpolacién es polinomial
por partes. Tiene la ventaja sobre la interpolacién polinémica de que es posible
reducir los errores debidos a oscilaciones entre puntos cercanos, resultando una

funcién mas suave. Computacionalmente es mas costosa que las dos anteriores.

La figura presenta la configuracién experimental que se realizé para este
estudio de co-registro. En la parte izquierda, se muestra una imagen del maniqui

antropomorfico (modelo CIRS 606), que contiene resinas que simulan el tejido y que
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imitan las propiedades de atenuacién de los rayos X del tejido humano en la cabeza y
el cuello. Se simularon lesiones con diferentes volimenes y valores de captacién para
realizar la segmentacion del SUV realista, con la resolucién mas alta posible. En
esta misma parte de la figura, se muestra el tubo Eppendorf (V1) de 0.3 ml, que se
llen6 con *¥F-FDG con 0.116 MBq de actividad, y se ubicé dentro del maniqui para
simular una lesion de pequeno tamario en el area de la laringe. Se introdujo otro tubo
Eppendorf (V2), igual a V1, dentro de un tubo Cryovial (V3) con 2 ml de F-FDG y
0,1 MBq de actividad, que también se alojé en el maniqui. Este tiltimo conjunto, V2
+ V3, pretendia simular una lesién con captacion heterogénea en la cavidad oral y, al
mismo tiempo, representar un escenario distinto al del primer tubo Eppendorf, para
observar las diferencias en el SUV al estar rodeado o no de valores de actividad.
En la parte derecha de la figura |3.3| se muestra la reconstruccién tridimensional
del maniqui y de los volimenes ya descritos segmentados, proporcionada por la
plataforma CARMEN.

3D morphological visualization
of setup in CT grid

Anthropomorphic
, phantom CIRS 606 model

Cryovial tube (V3)
+
Eppendorf tube (V2)

!

Eppendorf tube (V1)

Figura 3.3: Configuracién experimental para el estudio del co-registro de la imagen PET/CT y de
la interpolacién de esta al grid de calculo de dosis. A la izquierda, maniqui y tubos con diferentes
voliimenes y actividades de '®F-FDG tomados como referencia real para ser reconstruidos a partir
de una exploracién PET/CT. A la derecha, la correspondiente segmentacién de volimenes y la
visualizacién 3D en el grid de CT .

El maniqui fue escaneado con el posicionamiento habitual para casos de
cabeza y cuello en radioterapia, sobre un inmobilizador, y fijado con una maéascara
termoplastica, con la idea de hacer la simulaciéon completa de la adquisicion de
imagenes PET/CT para un paciente real (figura izquierda). Las imdagenes
PET/CT fueron reconstruidas siguiendo los protocolos EARL y BIOGRAPH (figura
derecha), con el software Syngo.via de Siemens. Los dos conjuntos de imagenes

se segmentaron utilizando el algoritmo basado en propagacion afin desarrollado por
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Foster et al. , disponible en la plataforma CARMEN. Gracias a la falta de
SUV de fondo, fue posible estudiar los volimenes activos con los dos métodos de
reconstruccién de imagenes y su correspondencia con los voliimenes reales conocidos.
La comparacion directa entre los volumenes segmentados y los reales mostraba
claramente que el protocolo EARL conducia a una reconstruccién inexacta del
volumen, tal como se esperaba. Por lo tanto, solo se estudié el procedimiento mas
apropiado para el co-registro e interpolacion al grid de calculo de dosis para la imagen
reconstruida con el protocolo BIOGRAPH, cuya mayor resolucién implicita permitia

la comparacion directa entre los volimenes reconstruidos y los reales preparados para

tal efecto.

om0

Figura 3.4: Configuracién experimental para el estudio del co-registro de la imagen PET/CT
y de la interpolacién de esta al grid de célculo de dosis. A la izquierda, maniqui utilizado para
el estudio, sobre el sistema de inmobilizacién para pacientes de cabeza y cuello. A la derecha,
imagen del software Syngo.via utilizado para generar las diferentes reconstrucciones de la imagen
PET/CT.

En la tabla |3.3| se presentan los resultados de la segmentacion de los volimenes
tras aplicar los tres diferentes métodos de interpolacion, primero para el co-registro
de la imagen PET con la imagen CT, y luego para el cambio al tamano de
grid de célculo de dosis de ambas imagenes. De acuerdo con estos resultados,
el método de interpolacién seleccionado para la fusion de las imdgenes PET/CT
fue la interpolacién por splines cibicos, y la interpolacién por vecinos cercanos
para reconstruir los datos en el tamafnio del grid de célculo de dosis. Se hizo esta
eleccién considerando la menor desviacion para todos los voltimenes en los diferentes
escenarios y para cada etapa a lo largo del proceso. Como se esperaba, debido
al tamano de los volimenes disenados para el experimento, mas pequeno que el
recomendado para la utilizaciéon de la imagen PET/CT, las desviaciones que se

muestran en la tabla son altas. Por otro lado, estos pequenos volimenes fueron
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Tabla 3.3: Cuantificacién de volimenes conocidos sobre la imagen PET/CT con distintos valores
de actividad de '®F-FDG. Evaluacién de diferentes combinaciones de métodos de interpolacién
para el co-registro del conjunto de datos de imdgenes de PET (con tamano véxel 1,6 x 1,6 x 1,5
mm?®) y CT (con 1,,52 x 1,52 x 1,5 mm?), con 512 x 512 pixeles por corte, y grid de célculo de
dosis con 256 x 256 pixeles por corte. Entre paréntesis se representa la desviacién porcentual del
valor obtenido con respecto al valor del volumen original (V1=0,3 ml, V2=0,3 ml, V3= 2,0 ml,
V2+V3=2,3 ml).

Grid PET - Grid CT Grid CT - Grid de célculo de dosis
MI VI(ml) V2 (ml) V3 (ml) V2rV3 (ml) | MI VI (ml) V2 (ml) V3 (ml) V21 V3 (ml)
L 035 (+16,7) 042 (140,0) 2,21 (+10,5) 2,63 (+14.3)
L (2’5’68 B (2??? . (}593) (i’g’%) VC 038 (+26,7) 040 (+333) 1,94 (-30) 234 (+1,7)
) ) ’ ’ SC 0,64 (+113.3) 0,50 (+66,7) 243 (+21,5) 293 (+27.4)
L 031 (133) 045 (150,0) 1,95 (25)  2.40 (+4,3)
Ve (213; 3) (23"*61 . (ffg) ff;) VC 032 (£6,7) 036 (+20,0) 1,85 (-7.5) 2,21 (-39)
’ ) ’ ’ SC 0,60 (+100,0) 0,53 (+76,7) 234 (+17,0) 2,87 (+24,8)
L 031 (133) 038 (126,7) 2,00 (1d5) 247 (17.4)
sC (23(? 0 (f:f’é’ . (121951) (Qf% VC 0,35 (+16, 7 0,33 (410,0) 191 (-45) 224 (-2,6)
’ ’ - - SC 0,60 (+100, 0) 0,43 (+43,3) 2,41 (+20,5) 2,84 (+23,5)

Abreviaturas: MI, Método de interpolacién; L, lineal; VC, vecinos cercanos; SC, splines cubicos.

seleccionados asi con idea de evaluar el procedimiento bajo una “prueba de estrés”

adecuada.

3.2.3. Definiciéon de estructuras y mapas de prescripciéon de

dosis.

La definicién de los volimenes objetivo se hizo de forma semiautomatica,
delimitando la zona de captaciéon y aplicando el algoritmo de segmentacién basado
en propagacién afin mencionado anteriormente [115]. Este método de segmentacién
hace primero una estimacién de densidad de kernel (KDE, del inglés kernel density
estimation) a través de un algoritmo de difusién, para reconstruir el histograma de
las imdgenes PET. A continuacion se hace un suavizado del histograma, y se aplica
el algoritmo basado en una funcién de propagacién afin, de forma que los voxeles son
agrupados localmente. A través de esta metodologia se tiene en cuenta la naturaleza
difusa y multifocal de las regiones de captacion, debido a las incertidumbres en los
limites de los objetos, a la baja resolucion y al ruido inherente en las imagenes de
PET. Por lo tanto, los errores aleatorios debido al proceso de registro de imagenes
PET se redujeron, lo que hizo que el procedimiento fuese ya mas robusto con respecto
a este tipo de incertidumbres.

Como resultado de la segmentacion, en cada caso se obtuvieron una serie de
agrupamientos de véxeles, variables en nimero segin los parametros seleccionados

en la aplicacion del algoritmo. Estos agrupamientos pueden ser tratados como dianas
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independientes para la aplicacion de DPBC. A cada conjunto de véxeles se le asigna
el valor medio de SUV de todos los voxeles que contiene, para luego prescribir
una dosis determinada a cada uno de ellos, que actiian como contornos. En el caso
de DPBN, solo fue seleccionado el contorno mas externo, de forma que fue este
el que determin6 el BTV. A cada voxel se le asigné un valor independiente de
dosis de prescripcién, en funcion del SUV. Dependiendo del radiofarmaco utilizado,
la relacién entre el SUV y la correspondiente dosis prescrita seria diferente. Por
ejemplo, en casos en los que se ha utilizado un radiofarmaco marcador de hipoxia,
se han transformado primero los valores de captacién de la imagen en mapas de
presiéon de oxigeno, y posteriormente se les ha asignado la dosis de prescripcion
segin estos valores de presién [116]. En este trabajo, el radiofarmaco utilizado en
todos los casos fue F-FDG. Los mapas de prescripcién de dosis se generaron con el
mismo tamano del grid de célculo sobre la imagen PET /CT, asignando valores cero
a los voxeles ubicados fuera del volumen objetivo. Para los véxeles dentro del BTV
o de cada uno de los contornos, se aplicé una relacién lineal entre la dosis prescrita

y el SUV, en base a trabajos previos [117]:

SUV — SUV,.in
Dma:r: - Dmin
SUViaw — SUme( ) (3.1)
donde SUVim < SUV < SUV,00

Dpresc :Dmm +

De esta forma, el valor de dosis asignado a cada véxel (Dpesc) se escalé
linealmente entre los valores minimos y méaximos de prescripcién de dosis (D,
Y Dumax, respectivamente), en funcién del SUV. Dependiendo de la patologia y del
fraccionamiento del tratamiento, se seleccioné un valor de escalamiento de dosis
diferente, de acuerdo con la literatura.

En la figura (3.5, se pueden observar distintos agrupamientos de voxeles segin
los pardmetros seleccionados en el algoritmo de segmentacion (DPBN3, DPBN5,
DPBNT7), utilizados para un un primer estudio de la aplicacién de DPBN en un caso
de pulmon, como se explicard posteriormente. En la misma figura puede observarse
el BTV seleccionado para la aplicacién de DPBN con dosis diferentes a cada véxel
(TOTAL-DPBN).
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DPBN3

TOTAL-DPBN

Figura 3.5: Imédgenes PET/CT fusionadas en el corte del isocentro de un caso de pulmén,
mostrando los diferentes niveles de agrupamiento tras la segmentacién del SUV (DPBN3, DPBN5 y
DPBNT) en diferentes colores, y la distribucién de véxeles sin agrupamiento (TOTAL-DPBN) que
forma el BTV en DPBN. Estos conjuntos de véxeles y el SUV correspondiente fueron segmentados

para establecer los mapas de prescripciéon de dosis para la posterior planificacién del tratamiento
[118].

3.3. Algoritmo de optimizacién.

El procedimiento de optimizacién en la planificacion de tratamientos
radioterapicos consiste en el conjunto de procesos que se realizan para obtener los
parametros necesarios para lograr la dosis prescrita en su adecuada distribuciéon
relativa en el paciente, y el posterior calculo de la dosis. En el caso de tratamientos
con IMRT, algunos de estos pardametros son las posiciones geométricas de los
componentes de la cabeza del acelerador para conformar cada una de las aberturas
(como pueden ser los dngulos de incidencia, el angulo del colimador o las posiciones
de las laminas del MLC), la energia o energias del haz, y los pesos relativos o la
fluencia de cada una de las aberturas.

En este estudio, la seleccion de las incidencias se realizé basandose en la geometria
del problema, es decir, la posicién relativa de los BTVs y los OARs, intentando
evitar las entradas directas de los haces a través de estos ultimos. Se utiliz6 el giro
de colimador en los casos en los que fue mas adecuado por la morfologia del BTV.

Se utilizaron haces de fotones de 6 MV en todos los casos.
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3.3.1. Segmentacion y secuenciacion para DPBC y DPBN.

Como se ha explicado, segin se quiera aplicar la técnica DPBC o DPBN, los
mapas de prescripcién de dosis se asignaran de manera diferente. En el caso de
DPBC, todos los véxeles de un mismo contorno tendran el mismo valor de dosis de
prescripcion, mientras que en el caso de DPBN cada véxel tendra un valor diferente
de dosis asignado. Debido a la metodologia que se siguié para la optimizacién de la
fluencia o pesos de las aberturas a lo largo de la planificacion del tratamiento, como
se explicara posteriormente, los véxeles se trataron como entidades independientes,
en lugar de tratar como estructuras, tal como se hace habitualmente en cualquier
TPS comercial. Es decir, con la propuesta desarrollada para este trabajo, se logré
anular las diferencias en el tratamiento de los BTVs segin se pretendiese realizar
una planificaciéon basada en DPBC o en DPBN, salvo, como se ha dicho arriba, en los
mapas de prescripciéon de dosis. Por ello, los esquemas de planificacién para IMRT
inversa o IMRT basada en aberturas directas resultaron ser comunes para ambos
enfoques de la técnica. Ademads, esta forma de tratar el problema hizo que fuera
posible buscar una solucién de compromiso capaz de responder a los dos problemas,
DPBC y DPBN, para un mismo caso, como también se explicard posteriormente.
Por tanto, las diferencias entre DPBC y DPBN residiran fundamentalmente en el

nivel de discretizacién que se decida dar al problema inicial.

Esquema de planificacion inversa.

La planificacién inversa esta basada en un calculo previo de la dosis depositada
por un conjunto de beamlets o pinceles que hacen las veces de haces unitarios,
representativos del mapa de fluencia del haz. A partir de la dosis inicial conocida
de cada beamlet, y mediante un proceso matematico de optimizacion, es posible
asignar a cada una de estas unidades de calculo un peso relativo diferente. Con
la combinacion de estos pesos se obtiene el mapa de fluencia ideal necesario en
cada incidencia para obtener la distribucién de dosis deseada. Para la optimizacion
es necesaria una funcién objetivo, que como se explicard mas adelante, estara
relacionada directamente con el mapa de prescripcion de dosis fijado a partir del
SUV. En principio parece logico pensar que el esquema de planificacién inversa es
el mas adecuado para la aplicaciéon de DP, y en concreto de DPBN al nivel del
voxel, donde la distribucién relativa de los beamlets podria llevar mas facilmente a
la heterogeneidad buscada en la dosis final. Méas adelante se discutira en profundidad

este punto, donde se valoraran resultados no tan intuitivos.
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El tamano de cada beamlet para este trabajo se ajusté al tamano relativo de cada
lamina del acelerador, con objeto de reducir los tiempos de calculo y de optimizaciéon
de los pesos. Los beamlets implicados en cada caso se obtuvieron a partir de la
interseccién con la proyeccién del BTV en el plano del isocentro, con cada incidencia.
El isocentro es el punto geométrico en el que se cruzan todos los ejes de giro del
acelerador, y se hace coincidir con un punto dentro del CT del paciente durante el
calculo del tratamiento.

Los mapas de fluencia obtenidos representan una situacién teédrica ideal, ya que
no incluyen la influencia de los elementos modificadores del haz del acelerador,
como las mandibulas o el MLC. Se requiere un procedimiento conocido como
secuenciaciéon, que dara lugar a los segmentos o aberturas necesarias para obtener los
mapas de fluencia deseados. El secuenciador utilizado fue desarrollado en el grupo de
Fisica Médica, que es véalido tanto para haces de fotones como electrones [119], ya que
tiene en cuenta la interaccién de las particulas con las laminas del MLC basandose
en simulaciones previas. Este secuenciador estd basado en la minimizacion de una
funcién multiobjetivo, mediante un algoritmo de simulated annealing [120]. Tiene
en cuenta una serie de parametros, como el nimero de niveles en los que se quiere
dividir el mapa de fluencia, el nimero maximo de aberturas deseado, y un factor de
forma con el que se controla la razén area-perimetro de estas aberturas. El nimero
maximo de segmentos necesario para secuenciar los mapas tuvo que cambiarse a un
nimero mayor de lo utilizado habitualmente en problemas de IMRT resueltos con
anterioridad, debido a la alta heterogeneidad existente en los valores de fluencia.
Una vez obtenidas las aberturas, se calculd la dosis de estas en el CT del paciente,
para una segunda optimizacion de los pesos que respondiese a la distribucién de
dosis deseada.

El hecho de que las aberturas estén vinculadas con los mapas de fluencia, y no
guarden correlaciéon ninguna con las proyecciones de las estructuras de interés en
la imagen, hace que este esquema de simulaciéon no sea el mas apropiado en caso
de querer realizar una planificacién adaptativa. Cualquier cambio en la imagen que
supusiera un cambio en la dosis de prescripcion implicaria el calculo del tratamiento

completo de nuevo.

Planificacion basada en aberturas directas: BIOMAP-3D.

Basandose en la misma idea en que se fundamentan los algoritmos basados en
la anatomia del paciente |121], en el grupo de Fisica Médica fue desarrollado el

algortimo BIOMAP [121], que establece los datos de la imagen como la tinica fuente
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de informacién para la generacién de aberturas, sin la necesidad de un calculo
previo de dosis por beamlets. Asi, los mapas de fluencia fueron sustituidos por los
llamados “mapas biofisicos”, en los que se establecia una relaciéon matricial de toda
la informacién procedente de la imagen del paciente, y a través de lo cual se obtenia
directamente las aberturas del tratamiento tras el proceso de secuenciacién. La
informacion proveniente de la imagen era, entre otras, el espesor masico atravesado
a la entrada de la estructura de interés o a la salida, la presencia combinada de
dichas estructuras, o incluso la informacion funcional derivada de estudios PET u
otras modalidades. El algoritmo BIOMAP permitié una reduccién de tiempos de
computacién y célculo considerables, ya que se evité el célculo inicial de la dosis y la
optimizacién de pesos de los beamlets. Ademas, el hecho de que este algoritmo esté
basado solo en la imagen, abria la puerta a una planificaciéon adaptativa, ya que los
cambios morfofuncionales podrian abordarse durante el tratamiento sin necesidad
de repetir la planificacion completa, gracias a la fuerte correlacién entre la imagen
y las aberturas.

Sin embargo, el algoritmo BIOMAP tenia algunas limitaciones, ya que al estar
basado exclusivamente en la imagen proyectada segin cada incidencia, no tenia en
cuenta la influencia de los demas haces sobre la regiéon de tratamiento, como si
se hace en la planificaciéon inversa. Para abordar esta limitacion, posteriormente
se desarroll6 una versién mas avanzada de este algoritmo, llamada BIOMAP-3D.
En colaboracién con Ana Ureba Sénchez [122], se implement6 en el sistema de
planificacién este algoritmo, en principio con la idea de gestionar correctamente las
regiones frias y calientes durante el proceso de optimizacion, ya que, en ese momento,
se pretendia conseguir la homogeneidad en el volumen blanco, bajo condiciones de
VMAT. Con BIOMAP-3D, las aberturas iniciales se distribuyeron espacialmente, de
forma que se estimé el valor de las intersecciones de los haces dentro del PTV. Con
esta estimacion, se propusieron nuevas aberturas complementarias para conseguir
un mayor recubrimiento y homogeneidad. No obstante, en el caso de DP ocurre al
contrario: no se busca compensar las heterogeneidades, sino que estas son necesarias
para abordar el problema.

Para la aplicacion de BIOMAP-3D bajo planificacion DP, en primer lugar se
generd un conjunto de matrices con el algoritmo llamado ray_casting, implementado
también en el sistema de planificacién. Este algoritmo hace un reclutamiento véxel
a voxel de toda la informacién existente en la imagen, partiendo de un origen y
siguiendo la trayectoria divergente de un rayo a través de todos los voxeles del

fantoma que representa el PET/CT del paciente. La informacién, que se recoge
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desde el punto de vista del haz (BEV, del inglés beam eye view), genera matrices
bidimensionales en el plano ortogonal al eje que une la fuente del acelerador con el
isocentro. El algoritmo también recoge la informacién sobre la posiciéon relativa de
las estructuras de interés (BTVs y OARs). El tamano de pixel de estas matrices en
una de las direcciones se ajusté a la proyeccién del ancho de la lamina del acelerador
en el plano del isocentro. En la otra direccién, la anchura de pixel es variable, y para
este trabajo se ajustdo a 1 mm. Al utilizarse estas matrices para la generacién de
aberturas, esta anchura de pixel de 1 mm marcaria la proyeccién del paso minimo
de las laminas del MLC.

Una vez obtenidas las matrices 2D para cada incidencia con la informacién de
la imagen, para cada estructura de interés, se aplicd el algoritmo BIOMAP-3D.
A través de combinaciones booleanas de estas matrices, se fueron obteniendo las
aberturas segin las condiciones consideradas. La idea era obtener los suficientes
grados de libertad para abordar el problema heterogéneo de la dosis en los BTVs,
teniendo en cuenta ademds las restricciones en los OARs.

En el caso de DPBC, a los agrupamientos de voéxeles obtenidos tras la
segmentacion del SUV se les asigné previamente un valor de dosis de prescripcion, y
se tomaron como los diferentes BTVs. Se realizé la proyeccién de cada uno de estos
agrupamientos en el plano del isocentro, para cada incidencia, al igual que con los
OARs implicados en el problema. A partir de las proyecciones de BTVs y OARs,
se realizaron las combinaciones booleanas de matrices para obtener las diferentes
aberturas y disponer, como se ha explicado anteriormente, de los suficientes grados
de libertad. Por ejemplo, a partir de las proyecciones de los BTVs se obtuvieron
directamente aberturas que cubrian completamente cada uno de estos voltimenes.
Para tener en cuenta la influencia de unas aberturas sobre otras e intentar superar
esta limitacién del algoritmo BIOMAP original, se obtuvieron también aberturas
que resultaban de la interseccion de las proyecciones de los BT Vs entre si. El mismo
procedimiento se siguié con los BTVs y los OARs cuyas proyecciones coincidian
espacialmente. Ademas de estas combinaciones, las proyecciones de los BT Vs fueron
expandidas espacialmente, y se realiz6 la interseccién de estas expansiones con las
proyecciones de los otros BTVs. Asi, se obtuvieron las aberturas necesarias para
conseguir la heterogeneidad buscada en la dosis final.

En el caso de DPBN no existen agrupamientos de véxeles, sino un tnico BTV
con una dosis independiente prescrita a cada uno de sus voxeles en funcién del SUV,
por lo que en principio el problema no estaria preparado para la planificacién con

aberturas directas. Como se trato en la seccion introduccion, los trabajos publicados
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que tratan de realizar la aplicacion de DPBN lo hacen a través de aproximaciones a
volimenes, ya que sus sistemas de optimizacion no son capaces de tratar los véxeles
de manera independiente. A lo largo de nuestro trabajo, se planteé la posibilidad de
utilizar la planificacion basada en aberturas directas con BIOMAP-3D para DPBN,
ya que dentro del proceso completo de optimizacion, es en la optimizacién de los
pesos de las aberturas en donde se puede distinguir entre volimenes o voéxeles,
en cuanto a restricciones de dosis. Por ello, se decidié utilizar la informacién de la
imagen PET segmentada para la generacion de aberturas, y aplicar esa optimizacion
al nivel del véxel, lo que se podria llamar el “verdadero” DPBN, en la optimizacién
de los pesos. Es decir, se aplico el algoritmo de segmentacién del SUV para obtener
una serie de agrupamientos de véxeles, con los que se pudieron obtener las aberturas
a través del algoritmo BIOMAP-3D de la misma forma que en el caso de DPBN, para
luego hacer una optimizacion al nivel del voxel, como veremos a continuacién. Este
procedimiento tenia las ventajas de la planificacién basada en aberturas directas,
por la que normalmente se obtiene un menor nimero de segmentos o aberturas,
de drea mayor que en inversa (reduciéndose asi por ejemplo la dosis dispersa),
pero manteniendo la posibilidad de asignar una dosis de prescripcion al nivel del
véoxel. Ademas, al utilizar el algoritmo basado en la imagen, se seguia manteniendo
la posibilidad de realizar un tratamiento de ART, donde la informacién funcional

estuviese directamente vinculada con las aberturas propuestas.

3.3.2. Optimizacién de los pesos basada en Programacion

Lineal.

En trabajos anteriores del grupo de Fisica Médica, se desarrollé un algoritmo
de optimizacién basado en LP para la optimizacion de los pesos de los beamlets o
de las aberturas [102]. Este algoritmo es capaz de distinguir de forma individual los
voxeles de todos los volimenes o estructuras implicados en el problema, a diferencia
de otros algoritmos convencionales utilizados en planificacion. Una de las razones
por las que este tipo de optimizacién es poco usada en la planificacion radioterapica,
sobre todo en esquemas de planificacién inversa es que, debido al gran ntimero de
beamlets y de véxeles existentes en el proceso, se necesitan un gran numero de
ecuaciones que convierten el problema en algo inabordable. Sin embargo, como ya
se demostrd en el articulo citado, es posible reducir este problema de forma que
los tiempos de computacion sean aceptables para una implementacién clinica del

sistema. Por un lado, es posible realizar una seleccién aleatoria de voxeles, cuando
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se trate de un volumen especialmente grande, o incluso puede seleccionarse solo una
zona especifica que venga a representar la mayor dificultad en la distribucién, como
por ejemplo el solapamiento proyectivo del sigmoide del recto con la préstata, dentro
de los volimenes blanco y de los OARs, reduciendo asi considerablemente el niimero
de ecuaciones. Por otro lado, la utilizaciéon de un esquema de planificaciéon basado
en aberturas directas conduce a la optimizacion de un niimero de aberturas menor
al nimero habitual de beamlets en planificacién inversa.

La optimizacién formulada en LP se basa en la minimizacién de una funcién de
penalizacién lineal multiobjetivo, que ademés evita caer en minimos locales [123],
que aun pudiendo tratarse de soluciones aceptables, en muchas ocasiones no cumplen
con las dosis de prescripcion ni las restricciones de dosis impuestas a los OARs. Las
dosis de prescripcién para los BTVs y las restricciones a los OARs se formulan como
ecuaciones o inecuaciones lineales, siendo posible ademas imponer cotas minimas y
maximas a las variables, que en este caso seran los pesos relativos de las aberturas.
Este tipo de formulacion permite la optimizacion multiobjetivo, lo que la hace
adecuada a la heterogeneidad prevista en DP, y el hecho de que cada voxel pueda ser
tratado de forma individual e independiente hace que el algoritmo sea idéneo para
DPBN, permitiendo mantener la informacién molecular proporcionada por la imagen
funcional durante todo el proceso de planificacién. Ademas, la optimizacién basada
en LP permite distinguir entre valores de sobredosificacién e infradosificacién en
cada voxel, lo que es otra ventaja frente a los métodos cuadraticos de optimizacion.

Como se ha dicho, inicialmente, la optimizacién basada en LP se formulé para
cumplir un objetivo de dosis homogénea en el volumen blanco. Para la aplicacion de
DPBN;, se realizé6 una modificacion en dicha formulacion, que permitié asignar un
valor de dosis de prescripcion diferente a cada voxel del BTV (ecuacién [118]. El
algoritmo de optimizacién fue implementado en la plataforma CARMEN, de forma
que el problema se escribié en el formato estandar MPS (del inglés Mathematical
Programming System), y se solucioné utilizando como solver el paquete de Linux
GLPK, con licencia GNU (del inglés, General Public License).

En la ecuacion , M es el nimero de beamlets o aberturas, Prme ¥ P min
representan los factores de penalizacion para la dosis masxima y minima en los
voxeles del BTV, y Poarme €s el factor de penalizacion para la dosis en los
vioxeles de los OARs. Estos factores se aplican a los vectores de sobredosificacion
e infradosificacién, z; e y;, respectivamente. d;; es la matriz con los coeficientes de
dosis depositada por cada beamlet o abertura en cada véxel, y w; es el peso de

cada beamlet o abertura. D; ap Y Di min representan los umbrales de dosis méxima y
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minima requeridos para cada voxel del BTV. Doap, mas €s la dosis méxima permitida
a cada véxel de cada OAR. Nry N indican el nimero de véxeles del BTV y el niimero

total de voxeles implicados en el problema de optimizacién, respectivamente.

Np Nt N
OF = PT,max Z T; + PT,min Z Yi + POAR,ma:L" Z Z;
=1

i=1 i=Nr+1

subject to

M
E wjdij — X; < Di,max 1= 1, ---;NT
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- (3.2)
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3.4. Incorporacién de incertidumbres en la planificacién:

Optimizacién robusta.

Frente a los métodos cuadréticos [96], la optimizacién basada en LP tiene claras
ventajas con respecto a las incertidumbres geométricas para desarrollar un proceso
de optimizacién robusto. Con LP es posible imponer restricciones especificas a los
voxeles claramente implicados en estas incertidumbres. En el caso de DPBN, estos
voxeles pueden ser los que participan en las pocas diferencias encontradas en la
comparacion directa entre imagenes funcionales, por ejemplo en un caso en el que
haya deslocalizacién de la actividad tumoral a lo largo del tratamiento, o también
modificaciones morfoldgicas de los volimenes blanco. Estas consideraciones para la
robustez aumentarian significativamente el niimero de haces y véxeles implicados en
la optimizacion, pero el problema seguiria siendo abordable, como lo demostraron
Chan et al. [96] en su estudio sobre la optimizacién robusta en LP para IMRT,
aunque alli se tratasen fundamentalmente movimientos asociados a la respiracion
del paciente, asunto que no se aborda en este trabajo por falta de datos adquiridos
con base temporal.

Sin embargo, basandonos en la idea que se propone en el trabajo citado

anteriormente, se tratd de establecer una formulacién robusta para el proceso de
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optimizacién. Se abordaron las incertidumbres aleatorias y sistematicas que se dan
a lo largo del proceso. En relacién a las incertidumbres aleatorias, con el uso de
MC en nuestra propuesta, en lo que se refiere al valor de la dosis en el véxel,
afortunadamente el error ya viene parametrizado por el propio cédigo de simulacion,
como se discutirda mas adelante. En cuanto a las incertidumbres sistemaéticas, resultan
trascendentes, como ya se comento, los errores sistematicos asociados al protocolo
de reconstruccion de la imagen PET, por los que la informacién puede cambiar tanto
espacialmente como en magnitud.

Por un lado, seria deseable encontrar una solucién que cumpliese con los
requisitos establecidos por la acreditacion EARL para la dosis de prescripcion,
normalizada entre centros, y que a su vez permitiese utilizar la mejor resolucion
disponible de la imagen PET para la definicién de objetivos, que se obtuvo con
el protocolo de reconstruccion llamado BIOGRAPH. Si los objetivos bioldgicos se
gestionasen como volimenes en la optimizacion, no seria posible evaluar en qué
regién de qué objetivo se estd satisfaciendo la prescripcién de dosis correspondiente,
para obtener una solucién de compromiso para ambos métodos de reconstruccion.
Lo mismo podria decirse si se trabajase con agrupamiento de voxeles. Esta soluciéon
de compromiso solo podria lograrse considerando la prescripcion de dosis a nivel del
voxel, en un algoritmo capaz de imponer una u otra prescripcién segin corresponda,
para cumplir el objetivo global. Por ello, la formulaciéon anteriormente presentada
fue modificada para lograr esta solucion de compromiso al nivel del véxel, donde
la horquilla de dosis de prescripcién viene establecida por los valores prescritos
individualmente para ambas reconstrucciones.

Por otro lado, el nivel de discretizaciéon impuesto por la reconstruccion de la
imagen también introduce una incertidumbre sistematica. Si bien la aproximacion
DPBN parece sin duda la mejor opcién para describir con la mejor resolucion la
realidad bioldgica de la enfermedad a tratar, basar la optimizacién en la informacion
biologica proporcionada por los nimeros de la imagen funcional supone un cambio
de paradigma que suele generar cierta desconfianza en la clinica. Seria deseable
contar con una herramienta para la delineacion y la optimizacion de la planificacion
a nivel del véxel, y que también permitiese, esta vez, la evaluacién tradicional del
tratamiento en funcién de la dosis a los volimenes. Atendiendo a esta idea, se tratd
de llegar a una nueva soluciéon de compromiso que permitiese establecer el grado de
discretizacion para la gestion de los BTVs. Esta solucién permitiria llevar a cabo el
verdadero enfoque DPBN, basado en nimeros en todo el proceso, y proporcionar a

su vez una solucién directamente transferible al problema planteado con el uso de
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volumenes. Este enfoque conjunto solo es posible mediante la optimizacion realizada
a través de LP, ya que es posible prescribir la dosis a cada véxel en DPBN, y a su vez,
puede establecerse la misma prescripcion para todos los véxeles que corresponden a
un agrupamiento especifico en DPBC. Asi, las restricciones de dosis para cada véxel
se impusieron con los mapas de prescripcion correspondientes a DPBC y a DPBN
conjuntamente.

Para lograr los dos tipos de soluciones de compromiso explicados anteriormente,
se realiz6 una sencilla modificacién de la formulacién basada en LP presentada en
la ecuacién |3.2, En esta nueva formulacion, cada voxel del objetivo debe cumplir
las restricciones de dosis maxima y minima, D; e ¥ Dimin, impuestas de acuerdo
con la informacién en la imagen funcional para ambos métodos de reconstruccion o
para prescripciones DPBC y DPBN, con unos factores de similitud A; ;00 ¥ Aimin
asignados también a cada véxel en la ecuacién A través de estos factores de
similitud es posible formular el problema de forma que la dosis de prescripcion final
corresponda a valores intermedios entre varias prescripciones iniciales diferentes, asi
como a valores mas parecidos a la prescripcion que se escoja. Es decir, el algoritmo
se encarga de evaluar qué voxeles pueden cumplir con una prescripcion o con la otra,

en cada situacién, para lograr un resultado 6ptimo global.

N Nt N
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El objetivo principal de esta optimizacion es conseguir una planificacion robusta
que permita no tanto la reduccion de incertidumbres, que como en el caso de
los protocolos de reconstruccion son inherentes a la metodologia utilizada, sino la

capacidad de parametrizar y tener control sobre estas incertidumbres.
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La idea era desarrollar un sistema de planificacion basado en la informacién
funcional lo mas preciso y exacto posible. La precision es el factor que pretendemos
controlar a partir de la metodologia descrita anteriormente en el proceso de
optimizacién. En cuanto a la exactitud, se tratéo de alcanzar la maxima posible
utilizando el método Monte Carlo para el calculo de la dosis. Al igual que ocurre
con la precision, la idea era poder conocer y controlar al maximo esta exactitud,

como se detallara a continuacion.

3.5. Calculo de dosis Monte Carlo: esquemas de simulacién.

Otra fuente de error en la planificaciéon del tratamiento es la vinculada al
calculo de la dosis. Para tratar de realizar un calculo lo méas exacto posible, se
utilizé la planificacion basada en full Monte Carlo, disponible en la plataforma
CARMEN. Este sistema resulta muy adecuado debido a la influencia potencial de
los modificadores del haz en la radiacién de dispersién en la alta heterogeneidad
esperada en la dosis. Por ello, se considerd el transporte explicito de las particulas
a través de todos los elementos de la cabeza del acelerador, utilizando el codigo
de transporte EGSnrc [124]. Este cédigo simula el transporte acoplado del
electron-fotén, empleando la técnica de la historia condensada. En esta técnica,
se agrupan un gran numero de procesos consecutivos de transporte y colisién de
particulas cargadas en un tnico paso. A través de un muestreo del cambio en la
energia de la particula, su direccién de movimiento y la posicion final del paso,
se tiene en cuenta el efecto acumulado de todas las interacciones individuales. El
muestreo se realiza en base a una serie de secciones eficaces a través de las que se
obtiene la probabilidad de que se dé un determinado proceso.

El cédigo EGSnre es utilizado por el cédigo de usuario BEAMnre [125], para
la simulacion de los elementos modificadores del haz en la cabeza del acelerador.
Se utilizé la simulaciéon de un modelo de acelerador Axesse de Elekta, realizada
anteriormente por las miembros del grupo Ana Ureba Sanchez y Ana Rita Pereira
Barbeiro, y de un acelerador Oncor de Siemens instalado en el Hospital Universitario
Virgen Macarena (HUVM), con la ayuda de Ana Rita Pereira para la simulacién
del borde de la lamina. En la figura se muestran algunos ejemplos de perfiles de
dosis y de curvas de porcentaje de dosis en profundidad (PDD, del inglés percentage
depth dose) del acelerador Oncor, para diferentes tamanos de campo y distintas
profundidades. La simulacion de la geometria del acelerador se realizé a partir de

las especificaciones geométricas proporcionadas por el fabricante, bajo un acuerdo
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de confidencialidad. Las caracteristicas de la fuente de electrones, representadas por
su espectro energético, se ajustaron para hacer coincidir los perfiles y PDDs con las

medidas experimentales, proporcionadas por el Servicio de Radiofisica del HUVM.

ONCOR 6MV, PDD 10x10 ONCOR 6MYV, Inplane 10x10, 2=1.5 ONCOR 6MV, Inplane 10x10, =5

Crossplane 5x5, 2=1.5, SSD=100 cm, LA-JC, espectro 5.8 MV ! Inplane 2x2, 2=1.5, $SD=100 cm, LA-IC, espectro 5.8 MV ! Crossplane 2x2, 2=1.5, SSD=100 cm, LA-JC, espectro 5.8 MV
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Figura 3.6: Comparativa entre las medidas experimentales tomadas con camara de ionizacién
(linea negra) y las calculadas con Monte Carlo (linea roja) para el acelerador Siemens Oncor. Se
muestran algunos ejemplos para curvas de porcentaje de dosis y perfiles a diferentes profundidades,
y para diferentes tamanos de campo. El espectro para la simulaciéon de los 6 MV se obtuvo a través
de una gaussiana centrada en 5.8 MV (se han obviado las barras de error a la vista de la alta
coincidencia entre las curvas).

Para la simulacion del transporte a través del acelerador Axesse se utilizd un
calculo previo de un espacio de fases primario justo encima de los modificadores del
haz que pueden variar su geometria para cada abertura, es decir, por encima de
las mandibulas y el MLC. Este espacio de fases es un plano que contiene toda la
informacion necesaria de las particulas que llegan a su altura, incluyendo por ejemplo
la energia, la posicién, y la direccién de movimiento de cada una de ellas. Este
espacio de fases fue calculado sin aplicar ninguna técnica de reduccién de varianza,
y con un nimero de historias iniciales lo suficientemente grande (10'°) como para
tener una buena estadistica en el calculo posterior de la dosis. Aunque este calculo
conlleva un elevado tiempo de computacién, solo fue calculado una vez para estudios
anteriores, por lo que no implicé ningin tiempo extra en este trabajo. Este espacio
de fases intermedio fue utilizado como fuente para calcular los espacios de fases
correspondientes a cada una de las aberturas del tratamiento. Los parametros de
transporte utilizados para la simulacion se recogen en la tabla

En el caso de los tratamientos calculados con Oncor, se hizo la simulacion de
un unico espacio de fases por abertura desde la fuente de electrones hasta la salida

del MLC. En este caso se utilizaron algunas técnicas de reduccion de varianza para
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Tabla 3.4: Parametros de simulacién en EGSnrc y BEAMnrc para los aceleradores Elekta Axesse
y Siemens Oncor

Parametros BEAMnrc Elekta Axesse Siemens Oncor
Nimero historias 10 / 47 2,5°
Energia de corte electrones 0,7 MeV 0,7 MeV
Energia de corte fotones 0,01 MeV 0,01 MeV
Tamailo maximo paso electrones 1019 cm 10'° cm
Pérdida méaxima de energia por paso 0,25 % 0,25 %
Momento de dispersion maximo por paso 0.5 0.5
Algoritmo para el cruce de fronteras EXACT EXACT
Algoritmo de paso de electrones PRESTA-II PRESTA-II
Efectos de espin Off On
Muestreo angular de Bremsstrahlung Oft KM
Dispersiéon Compton en fronteras Off NIST
Secciones eficaces Compton Default Default
Muestreo angular de pares Simple
Secciones eficaces pares BH KM
Muestreo angular de fotoelectrones Off On
Dispersion Rayleigh Off On
Relajaciones atomicas Off On
[onizacion de impacto de electrones Off Off
Secciones eficaces fotones Storm-Israel Storm-Israel
Salida de secciones eficaces de fotones Oft Oft

reducir los tiempos de célculo. Los parametros de transporte utilizados se recogen
en la tabla [3.4]

Para el calculo de la dosis en el paciente, se utilizé BEAMDOSE [126], una
modificacién del cédigo de usuario DOSXYZnrc [127]. BEAMDOSE permite obtener
los datos de la contribucién de dosis de cada una de las aberturas (a través de su
correspondiente espacio de fases) a cada véxel del CT del paciente. A través de un
factor de conversion calculado previamente bajo condiciones estandar (medida de
la dosis absoluta depositada por un campo 10x10 cm? a la altura del maximo de
deposicién), es posible convertir los Gy /historia que da la simulacién MC a cGy/UM
(unidades monitor), por lo que se puede realizar un repesado posterior al proceso de
optimizacién. Se realiz6 un reciclado de los espacios de fases para obtener una buena
estadistica, pero manteniendo el error MC en los voxeles implicados en el problema
por debajo de un 2%. Este error, cuyo valor se obtiene véxel a véxel, serd tenido

en cuenta posteriormente en la evaluacion de los tratamientos. La energia de corte
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Tabla 3.5: Parametros de simulacion en BEAMDOSE.

Pardmetros BEAMDOSE

Numero de reciclados 4
Energia de corte electrones 0,811 MeV (segin voxel)
Energia de corte fotones 0,01 MeV
Tamailo maximo paso electrones 10'° cm
Pérdida maxima de energia por paso 0,25 %
Momento de dispersiéon maximo por paso 0.5
Algoritmo para el cruce de fronteras EXACT
Algoritmo de paso de electrones PRESTA-II
Efectos de espin On
Muestreo angular de Bremsstrahlung KM
Dispersion Compton en fronteras On
Muestreo angular de pares KM
Muestreo angular de fotoelectrones On
Dispersion Rayleigh Oft
Relajaciones atémicas Off

global para electrones se calculd en cada caso segin el tamano de voxel. El resto de
parametros de la simulacién se muestran en la tabla (3.5

El calculo de la dosis requiere tener la informacién del paciente implicada en
el transporte. Esta informacion se recoge en un fichero llamado egs4phant, que se
genera también en CARMEN. La informacién relativa al paciente para el calculo de
la dosis viene dada por la imagen morfofuncional. En el archivo egs4phant (figura
se almacenan los valores de densidad de cada voxel, obtenidos a partir de la
curva de calibracién calculada anteriormente. Segun los valores de densidad, a cada
voxel se le asigna un material (en nuestro caso hueso, tejido, pulmén y aire), que
contiene la informacién relativa a las secciones eficaces para los posibles procesos de
interaccion con la radiacion. Ademas, también hay informacion de las estructuras
de interés delimitadas (BTVs y OARs) y de las posiciones espaciales de cada véxel.
Toda esta informacion esta contenida en una serie de matrices, que tendran un
tamano de véxel mayor que el del CT original. La reduccion de la resolucion en este
trabajo fue de la mitad, es decir, las matrices tenian un tamano por corte axial de
256 x 256 voxeles.

Para reducir los tiempos de céalculo, todas las simulaciones fMC se distribuyeron
en un clister compuesto por un servidor de doble nicleo Intel Xeon 2.4 GHz, y
un nodo compacto modelo HP ProLiant DL585 G7 Performance, de cuatro CPUs
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Figura 3.7: Captura de pantalla del sistema de planificacion CARMEN. La visualizacién muestra
un corte axial, sagital y coronal del archivo egs/phant para un caso de pulmén. Los diferentes
colores indican los distintos materiales asignados segun la densidad correspondiente (el azul oscuro
corresponde a aire, azul claro a pulmén, amarillo a tejido blando y rojo a hueso).

AMD Opteron con 12 ntcleos y 2,19 GHz, distribuidas en arquitectura paralela. El
resto de los célculos se realizaron en un equipo de sobremesa con 8 CPUs y 8 Gb de
RAM, y una tarjeta grafica Nvidia Geforce GTX 690 con 3072 nicleos CUDA.

3.6. Evaluacion de los resultados.

Una de las formas de evaluacion de los tratamientos més usual se realiza a través
del histograma de dosis acumulada en funcién del volumen (DVH, del inglés dose
volume histogram ). Este histograma representa el volumen relativo de las estructuras
que reciben dosis mayores o iguales a los valores discretizados en intervalos. En
tratamientos en los que la dosis de prescripcion a un volumen es homogénea, en el
histograma se espera que un porcentaje muy cercano al 100 % de ese volumen reciba
la dosis de prescripcién. El histograma no proporciona ninguna informacion espacial,
por lo que en la evaluacién de los tratamientos se suele incluir ademas la visualizacion
de las lineas de isodosis sobre la imagen del paciente, para mostrar la distribuciéon de
dosis relativa que cubre los objetivos evitando los OARs. Otro parametro habitual
para la evaluacién es el indice de conformidad (CI, del inglés conformity index)
definido como la relaciéon entre el volumen cubierto por la isodosis de referencia

(generalmente, el 95 % de la dosis prescrita) y el volumen objetivo total. Sin embargo,
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todas estas evaluaciones referidas a volimenes, en la planificacién basada en DPBN
no pueden llevarse a cabo al prescindir de estructuras en la optimizacion, y la dosis de
prescripcion que se persigue, ademas, no es homogénea, por lo que debe considerarse
una nueva metodologia para la evaluacién de resultados diferente a la convencional.

Para este trabajo, se utiliz6 el indice de calidad (Q, del inglés quality index) |99),
que se define como la razén entre la dosis planificada y la dosis prescrita en cada
voxel, siendo el 1 el valor ideal. Por lo general, este indice se visualiza como
un histograma (QVH, del inglés quality volume histogram) para representar los
resultados de una manera mas cercana a la evaluacion tradicional. Como criterio
de aceptacion se establece un valor de tolerancia alrededor del valor ideal de Q.
Por ejemplo, dentro de una tolerancia del 5% se admitirfan valores de @ entre
0,05 y 1,05. En relacién a esto, para este trabajo, con objeto de poner a prueba la
coherencia de nuestras soluciones, se evaluaron los valores de Q con un 3%, 4% y
5% de tolerancia. Otro criterio de evaluacién es el factor de calidad (QF, del inglés
quality factor), definido como la desviacién absoluta media de Q con respecto a 1,
dentro del BTV. Para el cédlculo de los valores de Q, se tuvo en cuenta el valor del
error de la dosis planificada, dado por el calculo fMC, y el de la dosis prescrita,

mediante propagacién de errores (ecuacion (3.4)).

D+ AD
D,D,) = ———
QDD = 5 A p
0 0
AQ(D. D) = [ 52 (aDp + T2 (aD,2 (34

Dy D, son la dosis calculada con fMC y la dosis de prescripcion, respectivamente.
AD es el error aleatorio asociado al calculo de la dosis, y AD, es el error asociado
a la dosis de prescripcién, que se produce de forma sistemética y esta asociado a
la reconstruccién de la imagen. Se aceptaron como validos los valores de ) que,
incluyendo su error asociado, estuviesen dentro de la tolerancia evaluada.

Con el fin de proporcionar una comparativa justa en la evaluacion de resultados
obtenidos para DPBC y DPBN, se hizo un esfuerzo por representar los resultados
basados en el nimero de manera similar a la representaciéon que se utiliza para
contornos. Ademads, se evalué la distribucion espacial de los valores de Q en todos

los cortes del BTV correspondiente.
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3.7. Casos bajo estudio.

La viabilidad de la metodologia presentada fue evaluada con dos casos clinicos.
El primero fue un caso de pulmén de células no microciticas (figura , que fue
seleccionado para un estudio inicial del enfoque DPBN con nuestro sistema de
optimizacién. Los movimientos respiratorios asociados a la localizacién de la lesion
no se tuvieron en cuenta, para lograr soluciones que solo dependieran del esquema
de dosis de prescripcién propuesto y asi poder evaluar nuestro modelo aislado de
otros tipos de incertidumbres. Este caso fue seleccionado debido al uso consensuado
actual de imagenes de ¥F-FDG en PET en este tipo de pacientes. Ademds, el caso
presentaba dos adenopatias separadas espacialmente, siendo un escenario complejo
para evaluar el comportamiento de nuestro algoritmo de optimizacion.
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Figura 3.8: Captura de CARMEN en la que se muestran las imdgenes PET/CT del caso de
pulmén seleccionado. Puede observarse la captacién mayor de '®F-FDG en las dos adenopatias.

Este caso fue seleccionado previamente a la acreditacion EARL del escaner
PET/CT del CNA, por lo que la reconstruccién de la que se disponia en ese momento
no fue realizada bajo ninguno de los dos protocolos establecidos. Las imagenes fueron
reconstruidas con el algoritmo OSEM3D, con 2 iteraciones y 8 subconjuntos. Se
aplicé un post-filtrado gaussiano de 2 mm de FWHM para realizar un suavizado de
la imagen. Las imagenes obtenidas tenfan un tamano de grid de 200 x 200 pixeles,
con un tamano de pixel de 4 mm, y un grosor de 3 mm en la direccién axial. Se aplicd
el método de correccion por atenuacién a partir de la imagen de CT. El tamano del

grid de célculo utilizado fue de 256 x 256 pixeles por corte axial.
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Tabla 3.6: Restricciones de dosis en OARs para el caso de pulmén.

OAR Restriccién de dosis
Pulmoén izquierdo Doy < 20Gy
Pulmén derecho Doy < 20Gy
Corazon Dy < 30Gy
Eséfago D5y < 35Gy
Médula espinal Do = 50GY

Para el estudio inicial de nuestro sistema de optimizacién para DPBN, se realizé
la segmentacion de la imagen PET con distintos niveles de agrupamiento de los
véxeles implicados en el problema. A cada uno de los agrupamientos se le asigno
la misma dosis de prescripcién para cada uno de sus voxeles. Ademas de estos
agrupamientos, se tomo el conjunto de voxeles del BTV sin agrupar, con la dosis
de prescripcion diferente a cada voxel segin el SUV, como se explico en la seccion
de definicién de estructuras (figura . Se asigné un valor de dosis minima de 68
Gy, que se administraria en 41 fracciones, con idea de mantener una dosis prescrita
estandar para el objetivo convencional definido solo mediante el uso de imagenes de
CT. La dosis maxima prescrita fue de 82 Gy. Los valores de toxicidad considerados
para los OARs se presentan en la tabla 3.6

Se realizé la planificacién inversa de IMRT para cada uno de los mapas
de prescripcion para DPBN. El acelerador utilizado fue el Elekta Axesse, cuya
proyeccion de la anchura de la ldmina en el isocentro es de 4 mm. Posteriormente, se
realizé también la planificacion basada en aberturas directas a través del algoritmo
BIOMAP-3D, para el mapa de prescripcién totalmente heterogéneo.

En segundo lugar se seleccioné un caso clinico real de cabeza y cuello (figura ,
con tres lesiones separadas espacialmente. La reconstruccién de las imagenes se hizo
segun los dos protocolos establecidos (EARL y BIOGRAPH), con las condiciones
descritas en secciones anteriores. Se realizé la segmentacion semi-automéatica de
la imagen PET/CT para obtener el BTV en ambas reconstrucciones. En este
caso, la planificacion que se realizé fue la basada en aberturas directas con el
algoritmo BIOMAP-3D para DPBN, y fue utilizado posteriormente para poner a
prueba la optimizacion LP robusta. Por un lado, se traté de obtener la solucién de
compromiso para las dos reconstrucciones, EARL y BIOGRAPH. Por otro, se realizo
la optimizacién para obtener una solucién que respondiese a la vez a los enfoques

DPBC y DPBN. Se prescribi6 la dosis entre un valor minimo de 70 Gy y un valor
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maximo de 85 Gy. Los valores de toxicidad para los OARs estan recogidos en la

tabla B.7]
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Figura 3.9: Captura de CARMEN en la que se muestran las imdgenes PET/CT del caso de
cabeza y cuello seleccionado. En los diferentes cortes axial, sagital y coronal puede observarse la
captacién mayor de '®F-FDG en tres lesiones separadas espacialmente.

Tabla 3.7: Restricciones de dosis en OARs para el caso de cabeza y cuello.

OAR Restriccién de dosis

Parétida izquierda — D,eqia < 23,6GY
Parétida derecha Diedia < 23,6Gy
Laringe Dipar < 62,8Gy
Médula Dpoe = 46,5Gy

3.8. Verificacion experimental de los tratamientos.

Dada la alta complejidad en la distribucion de dosis de los tratamientos,
la verificaciéon experimental es imprescindible para asegurar la viabilidad de la
propuesta y la posibilidad de su aplicacion clinica. Esta verificacién debe servir
para comprobar si realmente se estd llevando a cabo la heterogeneidad deseada en
la dosis, o las soluciones encontradas son solamente un puro ejercicio tedrico.

Para ello, es importante que el sistema de verificacion utilizado tenga la maxima

resolucion posible. En algunos estudios en los que se realizan tratamientos basados
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en DP, se han utilizado sistemas de verificacién comerciales, como por ejemplo
el Deltad® phantom . Este sistema, formado por dos matrices ortogonales de
diodos, no es el ideal para planes de tratamiento con tan alto grado de modulacion.
Aunque los volimenes de medida son muy pequenos, el espacio entre los diodos es de
5 mm en la parte central, y mayor alrededor, por lo que la resolucién no es suficiente
para verificar la heterogeneidad del tratamiento. Lo ideal seria utilizar un sistema
de medida 3D, como por ejemplo el gel.

En nuestro caso, optamos por utilizar un sistema de verificaciéon 3D desarrollado
en el grupo de Fisica Médica llamado QuAArC, basado en la simulacién fMC
y en un maniqui cilindrico que permite alojar peliculas radiocromicas enrolladas
[128], ofreciendo una alta resolucién. En el cilindro interno se coloc una pelicula
Gafchromic EBT3, de dimensiones 20,3 x 25,4 cm?, enrollada a 6 cm de profundidad

(figura B10).

Figura 3.10: Montaje experimental para verificacién con el maniqui QuAArC. Pueden observarse
las dos peliculas radiocromicas enrolladas en el cilindro externo, a 1 cm de profundidad, y la pelicula
enrollada en el cilindro interno, a 6 cm de profundidad.

De esta pelicula se recortaron dos trozos de referencia de 4 x 5 cm? antes de
colocarla en el maniqui. Uno de estos recortes fue irradiado con una dosis conocida
(de 200 UM), y el otro se dejé sin irradiar. El recorte irradiado se situé bajo 1,5
cm de laminas de agua sélida, sobre un espesor de 20 cm de agua sélida también,
con un campo de 10 x 10 cm? de 6 MV. Estos recortes se utilizaron para ajustar

la curva dosis-respuesta correspondiente a las condiciones que se aplican a cada
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pelicula. Esta curva se calcula para cada lote de peliculas, irradiando una serie de
recortes con dosis conocidas bajo condiciones de referencia, obteniéndose al menos
12 puntos para dicha curva, como se recomienda en [129]. En nuestro caso, la curva
de calibracién utilizada variaba entre 0 UM y 300 UM. El maniqui fue irradiado con
el tratamiento planificado para el caso de cabeza y cuello, en el acelerador Siemens
Oncor del servicio de radioterapia del HUVM.

La pelicula y los recortes se escanearon al menos 12 horas después de la
irradiacion, utilizando el escaner Epson Expression 10000 XL (Seiko Epson Corp.),
recomendado por el fabricante de las peliculas. Se fijo una resoluciéon de 75 ppp
y una profundidad de 48 bits RGB, sin aplicar ninguna correccién de color. Las
peliculas fueron colocadas en la parte central del escaner, que es la zona éptima, con
orientacion vertical.

El procesamiento de las peliculas se realizé utilizando un protocolo especifico
para convertir el valor de pixel de estas en valores de dosis. Se utilizé un programa
de MATLAB desarrollado por Héctor Miras, del servicio de radiofisica del HUVM.
Se aplicé un método multicanal |130], asi como correcciones para la dependencia
lateral en la respuesta de la dosis debida a la no uniformidad del escaner, en los tres
canales. No se encontré una dependencia significativa en la direccién longitudinal.

Por otro lado, se realizo la simulacién fMC del tratamiento para el caso de cabeza
y cuello sobre el CT voxelizado del maniqui, con un tamano de voxel de 1.25 x 1.25
x 1 mm? . Con el software incluido en el sistema de verificacién QuAArC, disponible
en CARMEN;, se obtuvo la dosis MC en el lugar geométrico en el que se encontraba
colocada la pelicula, para su comparativa directa. Se realizé un analisis gamma 2D,

asi como un estudio comparativo de los perfiles de dosis.

3.9. Planificacién adaptativa

Debido a que las aberturas generadas por BIOMAP-3D solo se basan en la
informacion de la imagen, los cambios potenciales en una imagen actualizada
de IGRT o de una imagen PET de seguimiento durante el tratamiento, pueden
incorporarse facilmente en la planificacién, dando un tratamiento personalizado
adaptado al paciente. Ademads, esta solucion estd integrada en el enfoque desarrollado
para DP, con la optimizacién basada en LP para gestionar este proceso a nivel de
voxel. Esta es una caracteristica importante, ya que hace que el procedimiento sea

independiente del uso de DIR, lo que ayuda a reducir las incertidumbres y los tiempos
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de calculo comentados en la seccion introduccion, y no es necesaria la suma de las
dosis de cada parte del tratamiento para la evaluacién de los objetivos.

Para este trabajo, aplicamos el algoritmo BIOMAP-3D y la optimizacién basada
en LP para resolver una imagen de seguimiento virtual para cada uno de los dos casos
presentados anteriormente, como una posible planificacién adaptativa en funcion de
los cambios en el BTV. No fue posible incluir cambios morfolégicos en la imagen,
pero esto no era relevante para evaluar la metodologia presentada, ya que nuestro
algoritmo maneja cada voxel de cada imagen con la densidad fisica correspondiente,
y el nuevo SUV para realizar la prescripcion de dosis. Es decir, el algoritmo va a
depender fundamentalmente de los nuevos véxeles implicados en el problema, y de
la prescripcion de dosis asignada, por lo que un cambio morfologico no tiene por qué
afectar a la metodologia disefiada. Ademaés del algoritmo BIOMAP-3D, se desarrollé
un programa para realizar la comparativa entre las nuevas aberturas generadas y las
existentes en la primera parte del tratamiento. Esta comparativa tenia en cuenta el
grado de similitud de las aberturas tanto morfolégicamente como cuantitativamente.
Las aberturas similares dentro de un grado de tolerancia fueron descartadas, para
reducir los tiempos de simulacion fMC. El desarrollo de este programa fue parte del
Trabajo Fin de Grado presentado por la alumna Alicia Jordano Jiménez, tutorizado
por la autora de este documento de tesis.

Los cambios aplicados en las iméagenes PET para obtener la imagen de
seguimiento virtual se realizaron en base a la literatura, con los datos proporcionados
por estudios en los que se evaluaba la respuesta metabdlica a través de la imagen
PET antes, durante y después del tratamiento [94}131-133]. La simulacién del nuevo
SUV en cada caso, se establecié una funcién dependiente del SUV original y de la
dosis recibida (la calculada, asumiendo que fuese la recibida). Tanto el SUV como
la dosis fueron discretizados en intervalos, de forma que la funciéon proporcionaba
un SUV nuevo en funcién de una combinacion de estas dos variables. Como dosis
recibida, se tomé la dosis calculada en un determinado ntimero de sesiones. En ambos
casos, el nuevo SUV en la zona de captacién se redujo segtin el porcentaje de dosis
recibido, sobre la dosis de prescripcion. El SUV en la zona sana circundante se vio
ligeramente aumentado en las zonas en las que se recibia un determinado porcentaje
de la dosis de prescripcion, con lo que se lograba simular un proceso inflamatorio
debido a la radiacion. En el caso de pulmén, la simulacion del SUV se realizé después
de 27 fracciones, tras recibir el BTV una dosis aproximada de 45 Gy. En el caso de
cabeza y cuello, esta simulacién se hizo tras 17 fracciones, alcanzando una dosis
aproximada de 40 Gy en el BTV.
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4. Resultados y Discusion

4.1. Normalizacién de la imagen PET/CT. Acreditacién
EARL

La normalizacién de las imdgenes obtenidas en el escdner PET/CT del CNA
para posibles estudios multicéntricos fue posible al cumplir satisfactoriamente los
requisitos fijados por el procedimiento de acreditacion EARL de la EANM (figura
[1.1), lo que quedd reflejado en el trabajo de Balcerzyk et al. [134].

EARL FDG PET/CT accreditation 2016

This is to certify that the

National Accelerators” Centre (Universidad de Sevilla - CSIC - Junta de Andalucia),
Centro Nacional de Aceleradores
Scanner: Siemens Biograph mcT64

is granted accreditation according to the requirements and specifications indicated in the EANM
guidelines (FDG PET and PET/CT: EANM procedure guidelines for tumour PET imaging: updated
version). FDG PET/CT accreditation ensures similar performance of PET/CT systems within a
multicentre setting by harmonising acquisition and interpretation of PET/CT scans. Accredited
PET/CT centres of excellence can compare, exchange and combine FDG PET/CT findings,
including SUVs, since data are collected and processed in a standardised manner. The regular
submission and approval of QC data, as required by EARL, is a condition for the maintenance of
the accreditation.

Vienna, April 14, 2016 Ay
/Z/@ /Z//l Jews Jern EAR.

Arturo Chiti Terez Sera
EANM President 2015-2016 EARL Office @

Figura 4.1: Certificado de la acreditaciéon EARL de la EANM para el equipo PET/CT instalado
en el Centro Nacional de Aceleradores de Sevilla.

El protocolo establecido para la obtencion de dicha acreditacion llevé a una
correcta medida en la calibracién cruzada, asi como a unos valores de los RC dentro
de los limites permitidos, como puede observarse en las tablas y Tanto
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para los RC calculados a partir del valor medio del SUV como a partir de su valor
maximo, todos los volimenes de las esferas que se obtuvieron sobre la imagen se
vieron reducidos, excepto el de la esfera més pequena. En este caso, con el protocolo
de reconstrucciéon aplicado, el tamano de cada véxel de la imagen fue 0,051 ml,
ocupando la esfera 12 voxeles. La inclusién o exclusién de un voxel llevaria a una
variacién de un 10 % sobre el volumen real (que era de 0,53 ml), por lo que el volumen
medido de esta esfera era muy sensible a cualquier pequena diferencia en el niimero
de voxeles.

Tabla 4.1: Coeficientes de recuperaciéon esperados y obtenidos para la acreditacién EARL,

calculados a partir del valor medio de SUV de cada esfera. Se muestra ademads el volumen medido
de cada esfera con relacién al volumen nominal.

RC minimos RC méximos RC medidos EARL % Volumen

0,76 0,89 0,84 83,4 %
0,72 0,85 0,78 80,8 %
0,63 0,78 0,73 71,1%
0,57 0,73 0,66 66,9 %
0,44 0,60 0,51 64,9 %
0,27 0,43 0,34 114,6 %

Tabla 4.2: Coeficientes de recuperacion esperados y obtenidos para la acreditacion EARL,
calculados a partir del valor méaximo de SUV de cada esfera. Se muestra ademés el volumen
medido de cada esfera con relacién al volumen nominal.

RC minimos RC méximos RC medidos EARL % Volumen

0,95 1,16 1,05 83.4%
0,91 1,13 1,06 80,8 %
0,83 1,09 0,97 71,1%
0,73 1,01 0,89 66,9 %
0,59 0,85 0,70 64,9 %
0,34 0,57 0,44 114,6 %

Como se comenté anteriormente, se estableci6 un segundo protocolo de
reconstruccién llamado BIOGRAPH para intentar mantener las condiciones de
resoluciéon del escaner. Las diferencias entre las imagenes PET/CT del maniqui
para control de calidad reconstruidas con los diferentes protocolos se muestran en
la figura [4.2 Como puede observarse, hay diferencias importantes tanto a nivel de

resoluciéon, como en la distribucién de los valores de intensidad. Para el protocolo
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BIOGRAPH se trataron de obtener los valores de RC mas cercanos a la unidad, de
forma que los valores reales quedasen mejor representados en la imagen. Los valores
obtenidos se muestran en la tabla [4.3] Estos resultados quedan claramente fuera de
los limites establecidos por la acreditacion EARL, aunque conducirian a menores

efectos de volumen parcial en la imagen PET.

Figura 4.2: Imdgenes PET/CT del maniqui para el control de calidad, obtenidas segin los
protocolos de reconstruccién establecidos: EARL (izquierda) y BIOGRAPH (derecha). Las esferas
simulan tumores de diferentes tamanos. La escala de intensidades de cada imagen estd ajustada al
méximo valor obtenido en cada una de ellas (15,4 kBq/ml en EARL, 18,9 kBq en BIOGRAPH).
Las imédgenes no han sido normalizadas entre si para evitar efectos de saturacién.

Tabla 4.3: Coeficientes de recuperacién obtenidos para la el protocolo de reconstruccién
BIOGRAPH, calculados a partir del valor méximo y el valor medio de SUV de cada esfera.

RC SUV medio RC SUV maéaximo

0,93 1,18
0,90 1,18
0,89 1,16
0,93 1,31
0,82 1,16
0,62 0,38

En cuanto a las medidas para la relacién entre valores de densidad y HU, se
obtuvieron diferentes imagenes CT del maniqui de densidades para los distintos tipos
de adquisicién (cuerpo completo, cabeza y cuello y pediatricos), con los diferentes
valores de kilovoltaje aplicados (figura . En la figura pueden observarse los
distintos valores de intensidad de gris que van asociados a cada valor de densidad,
asi como la equivalencia con los materiales que seran utilizados posteriormente en la

simulacion fMC de los tratamientos. Para cada uno de los montajes experimentales
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se obtuvo una curva de calibracién (figura [4.4)), que fue implementada tanto en la
plataforma CARMEN como en el planificador PINNACLE del HUVM.

LUNG700
ICRUTISSUE700ICRU

Figura 4.3: A la izquierda, imagen de un corte axial de CT del maniqui de calibracién de
densidades. A la derecha, los materiales que resultan de aplicar la curva de calibracién, y que
fueron utilizados en CARMEN para el cdlculo fMC de la dosis de los tratamientos planificados.
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Figura 4.4: Curvas de calibracién Densidad-HU para el escaner CT del CNA. A la izquierda,
curva obtenida con un voltaje de 100kV, con diferentes materiales, incluido titanio. A la derecha,
curva obtenida con un voltaje de 120 kV, habitualmente utilizado en casos de cabeza y cuello.

4.2. Planificacion inversa para Dose Painting by Numbers.

Como una primera evaluacion de la capacidad de nuestro sistema para aplicar un
tratamiento basado en DPBN; se llevo a cabo la planificacién de IMRT inversa para
un caso de pulmon. Los resultados presentados en esta seccién fueron publicados en
el trabajo de Jiménez-Ortega et al. [11§].

El primer paso para la planificacion fue la definicion de los mapas de prescripcion
de dosis al voxel. Como se mostrd en la figura [3.5] se estudiaron diferentes niveles
de agrupamiento, aunque en todos los casos la prescripcion y la planificacion se hizo
exclusivamente al nivel del voxel. Se fijaron 3, 5 y 7 niveles de agrupamiento de
voxeles (DPBN3, DPBN5 y DPBN7, respectivamente), es decir, a todos los vixeles
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de un mismo nivel se les asigné la misma dosis de prescripcion. Ademads, se estudié
el mismo caso sin ningin nivel de agrupamiento, en el que cada véxel tenia una
dosis de prescripcién diferente (DPBN “TOTAL”). Para ilustrar el resultado de la
asignacion de prescripcion, en la figura [4.5) se muestra el mapa de prescripcion de
dosis para uno de los cortes axiales. Para el célculo de dosis se utilizé un grid de 256
x 256 pixeles por corte axial, junto con alrededor de 1500 beamlets para obtener una
resolucion muy alta, capaz de evaluar la viabilidad de nuestra metodologia para el
enfoque DPBN. Se propusieron 9 incidencias (0°, 66°, 118°, 180°, 224°, 273° y 312°),

y un angulo de giro de colimador de 90°.
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Figura 4.5: Mapa de prescripcién DPBN para el caso de pulmén (DPBN TOTAL), para uno de
los cortes axiales del estudio.

Dosis (Gy)

El tiempo total de planificacién fue de 6 a 8 h. Los tiempos necesarios para cada
etapa del proceso de planificacion fueron los siguientes: 30 minutos para el calculo
de la dosis de los beamlets, 30 minutos para la optimizacion de pesos de los beamlets,
180 min para el célculo de la dosis de las aberturas y 200 min para la optimizacién
de pesos de las aberturas.

Es necesario senalar que la optimizacién es un proceso secuencial por lo que no es
adecuado para la paralelizacién. Para este trabajo, se considerd un calculo exigente
para vincular los resultados exclusivamente con el enfoque DPBN, asumiendo un
alto nivel de resolucion que, presumiblemente, se podria relajar para obtener un
proceso mas eficiente en un escenario de aplicacién clinica.

En la tabla[4.4]se muestran los pardmetros resultantes del proceso de planificacién

para las cuatro configuraciones. Los valores de () 95-1,05 aumentaron conforme los
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Tabla 4.4: Caracteristicas de los planes obtenidos en la planificacién de IMRT inversa para DPBN,
para un caso de pulmén con diferentes niveles de agrupamiento de véxeles en el BT (DPBN3,
DPBN5 y DPBNY), y el caso sin agrupar (DPBN TOTAL) [118].

Configuracién — Qoes-1,05 (beamlets) Qoos—1,05 (aberturas) Numero de aberturas UM /fraccién

DPBN3 93,3% 86,9% 235 2337
DPBN5 97,7% 91,8 % 235 2286
DPBN7 98,1% 95,6 % 291 2157
DPBN TOTAL 97,8 % 95,7% 351 2057

mapas de prescripcion de dosis se fueron haciendo més heterogéneos, tanto para los
beamlets intermedios, como para las soluciones con aberturas. La heterogeneidad
mayor en los mapas condujo a unos gradientes de dosis menores entre los
agrupamientos adyacentes, por lo que el problema de optimizacién se hizo més
sencillo. Por otro lado, como cabia esperar, el niimero de segmentos necesarios para
lograr las distribuciones de dosis fue menor para las configuraciones con menor nivel
de agrupamiento, siendo el nimero de UM bastante elevado en todos los casos.

La figura muestra los QVHs correspondientes a las cuatro configuraciones
propuestas para el enfoque DPBN. Se presentan las soluciones tedricas de beamlets
(lineas discontinuas) y las soluciones entregables con aberturas (lineas continuas).
Las soluciones de beamlets no mostraron diferencias significativas entre las diferentes
configuraciones, lo que indicé un comportamiento correcto de la formulacion LP
propuesta para la optimizacion. En las soluciones con aberturas se pueden observar
mas diferencias, lo que se relacioné con la diferente contribucién de los modificadores
del haz para lograr cada soluciéon, y la radiacién secundaria asociada.

La dosis a los OARs en las soluciones de aberturas aumenté considerablemente
con respecto a las soluciones de beamlets debido a la dispersién, transmision y fuga
de dosis en el MLC. Sin embargo, estas dosis indeseables permanecieron bajo los
niveles de toxicidad correspondientes para los OARs. Para todas las configuraciones,
el proceso de segmentacién condujo a un grupo de aberturas que reprodujeron
eficientemente los mapas de fluencia (figura y, por lo tanto, lograron valores
QQ para el objetivo cercanos a 1 en la mayoria de los voxeles, como se puede
observar en la tabla [£.4] Inesperadamente, cuanto mayor fue el nimero propuesto
de agrupamientos, mejor fue la solucion lograda. Aun mas, el plan con el mapa de

prescripcion de dosis sin agrupamientos fue (ligeramente) la mejor solucién obtenida.
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Figura 4.6: QVHs para 3, 5 y 7 niveles de agrupamiento de vdxeles, y para ningin nivel de
agrupamiento, obtenidos para las soluciones de beamlets (lineas discontinuas) y para las soluciones
de aberturas (lineas continuas). Las marcas con el mismo color que las lineas correspondientes a
los OARs indican el nivel de toxicidad habitual, en relacién con la dosis de prescripcién més baja.
Se presentan los resultados para el BT (que aparece como target), y los OARs pulmén izquierdo,
corazon, pulmén derecho, eséfago y médula espinal (left lung, heart, right lung, esophagus y spinal
canal, respectivamente). Las lineas verticales de puntos representan los valores 0,95 y 1,05 del
indice de calidad (Q) [118].
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Figura 4.7: A la izquierda, ejemplo de mapa de fluencia obtenido en la primera fase de la
planificacién inversa para DPBN (solucién para los beamlets), para la incidencia de 0°. En el
centro, algunas de las aberturas del MLC obtenidas tras la secuenciaciéon del mapa de fluencia.
A la derecha, mapa de fluencia que se obtuvo con el conjunto total de aberturas para la misma

incidencia.
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Esto parece indicar que los valores de dosis prescritos en el caso mas heterogéneo
funcionan como una especie de guia para el optimizador, de forma que la solucion que
inicialmente parecia mas complicada de obtener, fue resuelta mas satisfactoriamente
que aquellas que parecian reducir el problema por medio de agrupamientos. Si
bien esto ultimo parece sensato en un procedimiento de optimizacién basado
en volimenes, en nuestra metodologia de optimizacion al nivel del véxel, el
comportamiento fue diferente, siendo este un resultado muy esperanzador para el
curso del proyecto.

Como ejemplo, la distribucién de dosis para la configuracion DPBN TOTAL se
muestra en la parte superior de la figura |4.8] En la parte inferior de esta figura se
representa la distribucion espacial de los valores de Q para esta misma configuracion,
mostrando una excelente concordancia entre la dosis planificada y la dosis prescrita.
Solo un bajo ntimero de véxeles aparecié subdosificado, y ninguno de ellos aparecié
sobredosificado.

El objetivo “convencional”; es decir, el volumen que ocupa el BT, se cubri6
adecuadamente con la dosis estandar prescrita (la dosis minima asignada) con
las soluciones de aberturas en todos los casos. Sin embargo, un volumen grande
del cuerpo recibié dosis bajas, debido a una radiacién secundaria mas alta de lo
habitual. Este efecto, que no se observa en las soluciones con beamlets, se debe a
que las aberturas obtenidas tienen un area pequena al estar muy blindadas para
lograr la heterogeneidad prescrita. En este sentido, queda claro que las dosis bajas
a volimenes grandes van a depender en gran medida del dispositivo de colimacion
capaz de entregar el plan. Cuanto més exigentes y heterogéneas son las distribuciones
de dosis, méas relevante se hace el papel de los modificadores del haz. Por estos
motivos, cabe pensar si otros colimadores con un mejor blindaje o incluso otros
dispositivos como la tomoterapia podrian proporcionar estas soluciones para DPBN
con una reduccion de la dosis dispersa y por tanto, con menor cantidad de dosis bajas
a grandes volumenes. En este proyecto se planteaba la posibilidad de obtener esta
reduccion en la radiacion dispersa tratando de resolver el problema con un menor
numero de aberturas de mayor area, y con una reduccién en el nimero de UM.
Esto supondria que los tratamientos fuesen entregables en un tiempo razonable,
con los dispositivos habituales disponibles en la mayoria de centros. Para ello, la
planificacién inversa parecia haber alcanzado su limite de viabilidad, por lo que habia

que abordar una aproximacion basada en la optimizacion por abertura directa.
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Figura 4.8: Solucién de aberturas para la configuracion DPBN TOTAL. En la parte superior se
muestran las isolineas asociadas a esta distribucion de dosis. En la parte inferior, la distribucion del
indice Q para todos los cortes axiales del BT. El color verde representa los valores de QQ aceptables
(entre 0,95 y 1,05). Los colores rojo y azul representan la sobredosificacién e infradosificacién en
relacién con el mapa de prescripcién de dosis .

4.3. Planificacion con BIOMAP-3D para Dose Painting by

Numbers.

Dadas las razones expuestas en la seccién anterior, se procedié a la resoluciéon del

mismo caso de pulmén para DPBN sin agrupamientos, el llamado DPBN TOTAL,
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tratando de basar el tratamiento en un conjunto de aberturas directas. Para generar
las diferentes aberturas que condujesen a la distribucién de dosis heterogénea, se
utiliz6 una de las configuraciones de agrupamiento de voxeles del estudio anterior
con inversa, en concreto la configuracién DPBN3. Estos agrupamientos de véxeles
fueron proyectados en cada una de las incidencias sobre el plano del isocentro, de
forma que se obtuvieron una serie de aberturas asociadas a los valores de SUV.
Ademas de estas proyecciones, se realizaron las de los OARs directamente implicados
en el problema. A través de combinaciones booleanas, se obtuvieron aberturas
asociadas directamente con la imagen morfofuncional del paciente (figura . Se
realizo el calculo fMC para la dosis de dichas aberturas, y se optimizaron los pesos
mediante la formulacién basada en LP. A diferencia de lo ejecutado para la etapa
de segmentacion, para la optimizacién, el mapa de prescripcion de dosis utilizado
si fue el de DPBN TOTAL. Es decir, se utilizaron unos agrupamientos de véxeles
representativos del problema para la generacion de aberturas, pero la optimizaciéon

de los pesos para obtener la prescripcion de dosis se realizé voxel a voxel.
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Figura 4.9: A la izquierda, ejemplo del mapa biofisico obtenido con BIOMAP-3D para una de las
incidencias en el caso de pulmén. A la derecha, algunas de las aberturas del MLC obtenidas con
BIOMAP-3D para el mapa biofisico mostrado.
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Los resultados obtenidos para la planificacion con BIOMAP-3D se muestran la
figura [£.10] en una comparativa con los resultados para la planificacién inversa.
Gracias a la planificacion basada en aberturas directas, se produjo una reduccion
de la dosis dispersa, y por tanto una dosis menor en la mayoria de los OARs. En
la zona de alta dosis se observé un incremento de esta en el eséfago, que esta muy
cercano a la zona de tratamiento. También se produjo un incremento de dosis en

una parte de la médula (alrededor del 15 % del volumen), pero estos valores de dosis
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siguieron estando muy por debajo de los niveles de toxicidad. En la zona de dosis

baja, esta se redujo en todos los OARs.
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Figura 4.10: Captura de CARMEN con la comparativa de los QVHs correspondientes a la
planificacién IMRT con BIOMAP-3D para DPBN en el caso de pulmén (linea continua), y a
la planificacién IMRT inversa para el mismo caso y prescripcién(linea discontinua).

Las caracteristicas del plan de tratamiento calculado con BIOMAP-3D se
presentan en la tabla [£.5] junto con los resultados ya mostrados anteriormente
para la planificacion inversa, para facilitar su comparacién. Como puede observarse,
y como ya indicaba el QVH presentado en la figura [4.10] el valor obtenido para
Q0,95-1,05 fue mejor en la planificaciéon con BIOMAP-3D, quedando muy cerca de
alcanzarse un 99 % de véxeles del BT cumpliendo la prescripcion de la dosis més
heterogénea directamente asociada al SUV. En cuanto al niimero de segmentos y
de UM, estos se vieron reducidos considerablemente, haciendo que el tratamiento
calculado con BIOMAP-3D fuese entregable y clinicamente aceptable. Los tiempos
de calculo del tratamiento también se vieron reducidos con respecto a los empleados
en la planificacion inversa. El tiempo total de planificacién fue entre 3 y 4 h.

Una vez obtenido este resultado eficiente de DPBN basado en la metodologia
propuesta, para el caso de cabeza y cuello, la planificacion se realizé directamente
con BIOMAP-3D, siguiendo las mismas pautas que con el caso de pulmén. Las

imagenes PET que se utilizaron para una primera planificacién fueron las obtenidas
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Tabla 4.5: Comparativa de los pardmetros obtenidos en los planes de IMRT inversa (en la solucién
de aberturas) e IMRT con BIOMAP-3D, para la configuracién de véxeles sin agrupar (DPBN
TOTAL).

IMRT Qo95-1,05 Numero de aberturas UM /fraccién

Inversa 95,7 % 351 2057
BIOMAP-3D  98.7% 63 699

tras aplicar el protocolo de reconstruccion BIOGRAPH. En este caso, tras la
segmentacion del SUV se obtuvieron tres agrupamientos de véxeles, que junto con
los OARs fueron proyectados para obtener las aberturas en 12 incidencias (0°, 60°,
105°, 120°, 140°, 160°, 180°, 200°, 220°, 240°, 255° y 300°), con un angulo de giro de
colimador de 0°. La optimizacion de los pesos de las aberturas se realizé utilizando
el mapa de prescripcion en el que se asigné una dosis diferente a cada véxel, segin
el SUV. Es de destacar los bajos tiempos de optimizaciéon de las aberturas, estando
entre 1 y 2 minutos. Esto fue debido a que las aberturas se adaptaron de forma
adecuada a los gradientes requeridos en la prescripcién de la dosis, por lo que se
demostro la utilidad del algoritmo de segmentacién utilizado [115] no solo para la
delineacién de los objetivos, sino también para el proceso de planificacion en si.
Los resultados obtenidos para la distribucién de dosis y el QVH correspondiente
se muestran en la figura m En este caso, se obtuvo un valor de (g 95-1,05 del
97,0 %, cumpliendo las restricciones de dosis de toxicidad en todos los OARs. Se
obtuvieron 130 aberturas, con un total de 1070 UM /fraccién del tratamiento, lo que

es un valor normal en los casos de cabeza y cuello mas complejos.
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Figura 4.11: Distribucién de dosis en un corte axial y QVH de la soluciéon DPBN para la
reconstruccién BIOGRAPH para el caso de cabeza y cuello.
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4.4. Planificacion robusta.

4.4.1. Robustez frente a soluciones normalizadas.

El caso clinico de cabeza y cuello estudiado presentaba volimenes objetivo
pequenos, asi como baja actividad o nivel de captacién en algunas regiones. Estas
caracteristicas hacen que el tipo de reconstruccién aplicado para obtener la imagen
PET sea fundamental en la delimitacién de la enfermedad. Este caso fue seleccionado
por proporcionar un escenario, en cuanto a la cuantificacion de la imagen PET,
altamente dependiente del protocolo de adquisicion y reconstruccion de la imagen.
El efecto sobre la imagen de las diferentes reconstrucciones puede observarse en la
figura[4.12], donde se aprecian claramente las diferencias en los valores de captacién y
la extension de la enfermedad. Esto hizo que al aplicar el algoritmo de segmentacion
en la imagen PET se obtuviesen BTs con diferencias en volumen, asi como valores

diferentes en la posterior prescripcién de la dosis al voxel.
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Figura 4.12: Diferentes resultados en la segmentaciéon de los BTs segun los protocolos de
reconstruccién de imdgenes para el estudio PET/CT del mismo caso de cabeza y cuello. Las
filas superiores muestran tres cortes axiales (Al, A2, A3) de imdgenes PET/CT, para el protocolo
BIOGRAPH y para el protocolo EARL. La fila inferior muestra una visualizacién en 3D de los BT's
obtenidos por medio del mismo algoritmo de segmentacién, en las reconstrucciones de las imagenes

PET/CT para los protocolos BIOGRAPH (rojo) y EARL (verde) [114].
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En la seccién anterior se ha presentado la solucién obtenida para el protocolo
de reconstruccion BIOGRAPH, que permitia mantener la mejor resolucién en la
imagen. La reconstruccién con el protocolo EARL proporcionaria una solucion
compatible con estudios multicéntricos, pero implicaria que la resolucion utilizada
en la imagen PET fuese peor que la obtenida con el protocolo BIOGRAPH. Por esta
razon, se resolvio el caso a través de la optimizacién robusta basada en LP, de forma
que se requirieron los objetivos de dosis normalizados, impuestos por el protocolo
EARL, y a su vez se hizo uso de la resolucién mas alta disponible en el escaner.

En la tabla se presenta la comparativa entre los resultados obtenidos para
tres soluciones diferentes. P1 es la mejor solucién obtenida para cumplir el mapa de
prescripcién bajo el protocolo BIOGRAPH (presentada previamente en la seccién
anterior). P2 es la mejor solucién para cumplir el mapa de prescripcién obtenido
al aplicar el protocolo de reconstruccion EARL. P3 es una solucién robusta de
compromiso capaz de satisfacer ambos mapas de prescripcién, obtenida segin la
formulacién descrita en la ecuacién [3.3 Todas las soluciones cumplieron con los

limites de toxicidad de los OARs.

Tabla 4.6: Evaluacién de la calidad y la robustez de las planificaciones para el caso de cabeza
y cuello segin el protocolo BIOGRAPH y segin el protocolo EARL. Se muestra el porcentaje de
voxeles en el BT con {ndice de calidad (Q) dentro del 3%, 4% y 5% alrededor de 1, y el factor de
calidad (QF) correspondiente a los tres planes (P1, P2, P3). P1 es el plan obtenido para cumplir
con el mapa de prescripcién segin el protocolo BIOGRAPH, P2 es el plan obtenido para cumplir
con el mapa de prescripcién segun el protocolo EARL, y P3 es el plan obtenido como solucién
robusta para ambas prescripciones.

Protocolo de reconstruccién P1 P2 P3
BIOGRAPH 884% T73,5% 80.4%
Qoo7-1.03 EARL 64.8% 842% 828%
BIOGRAPH 93.0% 83,0% 90,9%
Qo.96-1,01 EARL 71,7% 91,6% 89,3%
BIOGRAPH 97.0% 90,9% 95.1%
Qo.95-1.05 EARL 741% 96,1% 93,3%
OF BIOGRAPH 1.6% 25% 1.8%
EARL 94% 17% 1,9%

Aunque usualmente los criterios de aceptacién se consideran como un 90 % de
los valores de Q dentro de un 5% de tolerancia alrededor de 1, se decidié mostrar
también el porcentaje de vioxeles que cumplian los criterios con un 3% y un 4 % de

tolerancia, siempre incluyendo el error de los valores de Q. Asi se podria observar la
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tendencia de las soluciones segun la planificacion y el mapa de prescripcion de dosis
evaluado.

Como era de esperar, la planificaciéon P1 siempre mostré un mayor porcentaje de
voxeles que cumplian con los criterios de aceptacién para el mapa de prescripcion
de dosis basado en el protocolo BIOGRAPH, que para el basado en el protocolo
EARL. Logicamente, la planificacion P2 mostré el comportamiento opuesto. La
planificacién P3, es decir, la soluciéon robusta, fue ligeramente peor que P1 y P2
para los protocolos BIOGRAPH y EARL respectivamente, pero resulté una buena
solucién de compromiso para ambos. Lo mismo puede decirse para los valores de QF.
Ademas, la tendencia observada en todas las soluciones es coherente con el nivel de
tolerancia mostrado, como puede observarse en la tabla[4.6] lo que resulté relevante
para demostrar que la metodologia empleada proporcionaba soluciones solidas.

Es importante senialar que, hasta donde sabemos, los resultados de P3 mostraron
un mayor porcentaje de Q y un mejor valor de QF que los trabajos relacionados,
publicados hasta la fecha [51,52,(92,93}|135], a pesar de que esta solucién trataba
de satisfacer dos mapas de prescripcién simultaneamente. De hecho, los resultados
para Q con un 3% de tolerancia, son comparables a los valores de QQ publicados
anteriormente con un 5% de tolerancia. Ademads, los valores obtenidos para QF
quedaron por debajo del 2%, cuando el criterio habitual es del 5%. En nuestra
opinion, estos resultados son accesibles gracias a la propuesta basada en LP, que
ademas es viable gracias a BIOMAP3D, y no parece posible obtener estos resultados
trabajando con volimenes o agrupamientos de voxeles en la optimizacion.

Por otro lado, se mostré un bajo porcentaje significativo de voxeles dentro de los
criterios de aceptacion cuando P1 y P2 se evaluaron segin los mapas de prescripcion
de dosis no correspondientes. Esto mostré el grado de precisién de la metodologia
seguida basada en nuestro enfoque DBPN al nivel del véxel. Probablemente,
esta misma evaluacion cruzada no seria tan diferente de la evaluacion de cada
planificacién frente a su correspondiente mapa de prescripcién de dosis si la
planificacién se hubiera llevado a cabo en base a volimenes, ya que alli las soluciones
se encuentran en una nube de imprecision.

Los protocolos internacionales como el de la acreditacién EARL, son necesarios
para reducir la variabilidad inter/intrainstitucional en los resultados de SUV, pero
el potencial de la resolucién espacial de los mejores escaneres se reduce debido al
proceso de normalizacién inherente. Por lo tanto, este resultado seria extensible

a muchos centros en condiciones similares a las de este trabajo, y la metodologia
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presentada podria considerarse como una forma adecuada de armonizar el uso de la

imagen PET/CT en el proceso de planificacién para aplicaciones clinicas.

4.4.2. Robustez frente a niveles de discretizacion.

Una de las limitaciones para la implementacion del enfoque DPBN en la practica
clinica es el cambio necesario en la forma de planificar y evaluar los tratamientos.
Suponiendo el riesgo inherente implicado en la decisién de aplicar DPBN en la
clinica, se traté de lograr una solucién robusta capaz de satisfacer el mapa de
prescripcion basado en numeros, y que cumpliese al mismo tiempo el problema
de optimizacién basado en la dosis tradicional con limitaciones a voliimenes.

En la figura[4.13] se presentan tres planes de tratamiento para el caso de cabeza
y cuello en estudio. En primer lugar, la planificacion DPBN para llegar al mapa
de prescripcién basado en nimeros en el BT (presentada previamente para la
reconstrucciéon con el protocolo BIOGRAPH). En segundo lugar, la planificacién
DPBC para el mismo caso, en el que se utilizaron tres volimenes (BTV1, BTV2
y BTV3) a los que se prescribieron tres valores de dosis diferentes. Por ultimo,
se muestra una soluciéon robusta, llamada soluciéon hibrida, capaz de responder a
ambas prescripciones, la basada en nimeros y la basada en voliimenes. Se presenta
la evaluacion de la distribucion de dosis basada en lineas de isodosis, para tres cortes
axiales representativos del caso. Las diferentes prescripciones de dosis se visualizan
con el codigo de colores correspondiente sobre las imagenes de CT. Ademads, se
presentan las evaluaciones en tres dimensiones a partir de los DVHs y QVHs. La
primera y la segunda fila muestran las soluciones para DPBN y DPBC, para cumplir
con las prescripciones correspondientes. La tercera y cuarta fila muestran la solucion
hibrida que cumple ambas prescripciones simultdneamente.

Las lineas de isodosis en la figura mostraron una cobertura efectiva de los
objetivos para todas las soluciones, incluso para la solucién hibrida, que respondié
al mismo tiempo al caso prescrito con nimeros y voliimenes, siendo este el objetivo
principal en esta parte del trabajo. Lo mismo se pudo ver en la evaluaciéon 3D
correspondiente. De esta manera, la solucién robusta nos permitié utilizar el enfoque
DPBN al nivel del véxel para la mejor consideracién biolégica a partir de la imagen
del paciente, y fue capaz de proporcionar a los especialistas la evaluacion basada en
volumenes, mas habitual en la practica clinica.

De forma similar a la tabla [4.6] la tabla muestra la soluciéon robusta como

una solucién de compromiso que no proporciond resultados tan buenos como los
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Figura 4.13: Planificaciones obtenidas para resolver las prescripciones de dosis en funcién de
numeros y volumenes (DPBN y DPBC, respectivamente), y planificacién robusta (HYBRID DP)
para resolver ambas prescripciones de dosis. Las lineas de isodosis correspondientes muestran las
distribuciones de dosis relativas como un porcentaje del valor minimo de prescripcién (70 Gy) para
las tres planificaciones. Tanto las isolineas como los valores de prescripcién de dosis para cada
voxel se muestran sobre tres cortes axiales de CT. Los DVHs y QVHs correspondientes a cada
planificacién se presentan a la derecha de cada una de ellas .

obtenidos con DPBN y DPBC para las prescripciones correspondientes, pero aun
asi cubrio los dos requisitos necesarios. Una vez mas, debe senalarse que no solo las
soluciones DPBN y DPBC muestran mejores resultados que los presentados en otros
trabajos, sino que también la solucion robusta logré valores para el porcentaje de
Q dentro de la tolerancia y QF superiores a los ya publicados. La tabla [4.7muestra
también el CI para la evaluacion de las dosis a volimenes, con una tendencia similar
para la solucién robusta. El BTV maés pequenio (BTV3) mostr6é un CI ligeramente
inferior al 90 % para la solucién robusta debido a su pequeno volumen.

En definitiva, la metodologia desarrollada con la generaciéon de aberturas a través
de BIOMAP-3D y la optimizacién basada en LP para llevar a cabo el enfoque
DPBN al nivel del véxel, ademés de permitir la comparacion directa entre ambas

aproximaciones, lo que no ha sido posible antes de manera justa, proporciona un
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Tabla 4.7: Evaluacién de la calidad de diferentes planificaciones para el caso de cabeza y
cuello, obtenidas para prescripciones de dosis basadas en nimeros y en volimenes. Se presenta
el porcentaje de vixeles con indice de calidad (Q) dentro del 3%, 4% y 5% alrededor de 1, el
factor de calidad (QF) y el indice de conformidad (CI) correspondientes a los tres planes (DPBN,
DPBC y la solucién robusta HYBRID DP).

Qoor-103 Qogs-100 Qogs—10s QF CI(BTVI1) CI(BTV2) CI (BTV3)

DPBN 88,4 % 93,0 % 97.0% 1,6%
DPBC 98,2 % 96,0 % 100,0 %
HYBRID DP  84,1% 91,6 % 947% 1,8% 95,7 % 96,0 % 88,0 %

proceso de optimizacion capaz de resolver con robustez y alta precision ambas
prescripciones. Ademas de esto, al aplicar la planificaciéon robusta para DPBN es
posible controlar las incertidumbres y superar los inconvenientes tipicos vinculados
a las imdgenes PET/CT, como la normalizacién necesaria para la identificacién de
objetivos y la resolucién involucrada para calcular el tratamiento correspondiente

para una administracion de dosis heterogénea.

4.5. Verificacion experimental.

Una vez calculadas las soluciones para los tratamientos de DPBN, se procedié a
comprobar si estas no eran exclusivamente un resultado tedrico y si respondian a la
precision buscada en la heterogeneidad de la dosis entregada. Se realizé la verificacion
experimental de uno de los tratamientos calculados con el sistema QuAArC [128|,
que permite el alojamiento de peliculas radiocrémicas, y por tanto proporciona una
alta resolucion en las medidas.

El tratamiento escogido para la verificacién fue el del caso de cabeza y cuello,
para la prescripcién de dosis basada en el protocolo de reconstruccion BIOGRAPH.
Se hicieron las medidas en el acelerador Siemens Oncor del HUVM, y los resultados
fueron analizados posteriormente junto con la dosis fMC calculada en el modo
“Verificacion” de CARMEN. El informe proporcionado por CARMEN muestra las
distribuciones de dosis en la pelicula radiocrémica (una vez desenrollada) y en el
célculo tedrico (figura , en la resolucion de la pelicula. En la misma figura se
muestra el andlisis gamma 2D siguiendo el criterio 3 %/3 mm, de donde se obtiene
el porcentaje de puntos en los que la diferencia de dosis con otros puntos a una
distancia menor o igual a 3 mm es menor o igual al 3 % de la dosis de normalizacién,
en este caso, de 70 Gy. En este caso, se obtuvo un porcentaje del 96,2 % que cumplian

el criterio gamma. Se utilizé6 un umbral de dosis del 10 %, ya que se corresponden
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con zonas mas alla de la region de tratamiento, donde una mejor precisién con fMC

supondria un mayor tiempo de computacion, que no se justifica.

Dosis pelicula (% Din) Dosis fMC (% Dpin) Evaluacién gamma

Figura 4.14: Verificacién experimental con QuAArC de la distribucién de dosis para el tratamiento
DPBN para el caso de cabeza y cuello. A la izquierda, la dosis medida en la pelicula radiocrémica
una vez desenrollada. En el centro, la dosis calculada teéricamente con fMC, recogida en el lugar
geométrico de la pelicula, con la resolucion de esta. Los valores de dosis que se muestran en ambas
imdgenes son relativos a la dosis minima de prescripcién (70 Gy). A la derecha, el anélisis gamma
entre las dos distribuciones de dosis. Los valores aceptables para esta evaluacién son los menores
o iguales a 1.
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Figura 4.15: Verificacién experimental con QuAArC de la distribucién de dosis para el tratamiento
DPBN para el caso de cabeza y cuello. En la parte superior izquierda, la dosis medida en la pelicula
radiocrémica una vez desenrollada. En la parte superior derecha, la dosis calculada tedricamente
con fMC, recogida en el lugar geométrico de la pelicula, con la resolucién de esta. La posicion de los
perfiles de dosis se muestran sobre ambas distribuciones de dosis. En la parte inferior, los perfiles
horizontales (izquierda) y verticales (derecha) correspondientes a cada distribucién de dosis (en
rojo los de la pelicula, en verde los de la dosis fMC).
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Figura 4.16: Verificacion experimental con QuAArC de la distribucién de dosis para el tratamiento
DPBN para el caso de cabeza y cuello. En la parte superior izquierda, la dosis medida en la pelicula
radiocrémica una vez desenrollada. En la parte superior derecha, la dosis calculada tedricamente
con fMC, recogida en el lugar geométrico de la pelicula, con la resolucién de esta. La posicién de los
perfiles de dosis se muestran sobre ambas distribuciones de dosis. En la parte inferior, los perfiles
horizontales (izquierda) y verticales (derecha) correspondientes a cada distribucién de dosis (en
rojo los de la pelicula, en verde los de la dosis fMC).

En las figuras y se muestran varios perfiles de dosis, tanto verticales
como horizontales, para ambas distribuciones de dosis. Como puede observarse, los
perfiles son muy similares tanto en zonas de altas dosis en las que existen zonas mas
homogéneas , como en zonas de gradiente de dosis . Presentan ciertas
diferencias en los bordes en ambos casos, sobre todo en los perfiles horizontales. Esta
discrepancia no es relevante ya que el borde de la pelicula no es una zona fiable en
cuanto a la medida de la dosis, segun el fabricante.

No se hicieron medidas de dosis absoluta con cdmara de ionizacién debido a la
alta heterogeneidad en la distribucién de dosis calculada y a la dificultad de encontrar
un punto en el que no hubiese un elevado gradiente de dosis y que fuese adecuado
para una medida estable. Aun asi, la diferencia en la dosis absoluta entre ambas
distribuciones fue de un 2 %, que queda por debajo del criterio tipico de aceptacién
en la clinica para la dosis absoluta, que suele ser del 3%. Por tanto, teniendo en

cuenta la concordancia entre las medidas tomadas en pelicula y el calculo tedrico
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del tratamiento, la verificacién cumplié los criterios necesarios para una posible

implementacion de la técnica DPBN en la practica clinica.

4.6. Planificaciéon adaptativa con BIOMAP-3D.

En esta seccion se presentan resultados ilustrativos de la propuesta desarrollada
para adaptar la planificacion de los tratamientos a las nuevas imdagenes de
seguimiento basadas en la informacién biolégica provista por la imagen PET/CT.
Tanto para el caso de pulmoén como para el de cabeza y cuello, se hizo una simulacién
de la evolucién de la imagen PET/CT basada en la literatura, y en la que el valor
de SUV en la imagen “de seguimiento” en cada véxel cambié en funcion del SUV
inicial y de la dosis recibida, que se tomé como la dosis calculada tedricamente.

En la figura se presenta la imagen del PET/CT de seguimiento simulado
para el caso de pulmén. El SUV en la zona de captacién inicial disminuyo segun
la dosis recibida. El SUV en la zona del pulmén cercana a la lesion aumentd

ligeramente, simulando un proceso inflamatorio debido a la radiacién.

Figura 4.17: Imagenes PET/CT iniciales para el caso de pulmén (izquierda), e imédgenes virtuales
de seguimiento para el mismo caso (derecha). Se observa la reduccién del SUV en la lesién.

La nueva imagen PET generd un nuevo mapa de prescripcion de dosis, por lo que
a través del algortimo BIOMAP-3D y con la estrategia basada en la generacion de
aberturas a partir de los agrupamientos de voxeles, se generé un nuevo conjunto de
aberturas. Estas aberturas fueron comparadas con las calculadas inicialmente bajo
una serie de criterios de semejanza, lo que llevo a una reduccién en el ntmero final
de aberturas nuevas, y por tanto, de los tiempos de cédlculo para la planificacion
adaptativa.

En la figura [4.1§ se muestra la distribucién de dosis de la nueva planificacién, asi

como el QVH para esta parte del tratamiento. Para la evaluacion del tratamiento
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global, en la mayoria de estudios en los que se realiza una planificacion adaptativa,
se hace a través de la suma de las dosis correspondientes a cada fraccion después
de aplicar un algoritmo de DIR. Estos algoritmos son necesarios cuando se
pretende evaluar la dosis total recibida por un volumen, aunque este volumen es
“representativo” del volumen real, que ha ido cambiando a lo largo del tratamiento.
Lo mismo ocurre con los OARS. Sin embargo, con la metodologia propuesta de
planificacién y optimizacion a nivel del voxel, fue posible realizar una evaluacion de
la dosis recibida por el BT sin la necesidad de aplicar ningiin algoritmo de DIR,

junto con sus incertidumbres asociadas.

QVH Tool

Isolines

BTV
m= PULMON IZQUIERDO
m= CORAZON

m= PULMON DERECHO
m ESOFAGO

= MEDULA

QUALITY INDEX

Figura 4.18: Distribucién de dosis de la planificacién adaptativa para el caso de pulmén, y QVH
correspondiente, para el nuevo BTV obtenido del PET de seguimiento.

La idea fue seguir la dosis recibida por cada véxel del BT a lo largo del
tratamiento, y evaluar el valor de QQ en cada uno de ellos. Asi, se evalu6é de forma
global el conjunto de véxeles que en algin momento del tratamiento tuvieron una
dosis de prescripcion asignada, y se calculd el valor de Q para cada uno de ellos.
Los valores obtenidos fueron Qo 95-1,05=98,9 %, y Qo.97-1,03=96,2 %, mostrandose un
alto grado de cumplimiento de las dosis requeridas.

El mismo procedimiento se llevé a cabo para el caso de cabeza y cuello.
En la figura se muestran algunas lineas de isodosis correspondientes a la
planificacion para DPBN (P1) en la imagen original de PET/CT (SUV1), y las
isolineas correspondientes a la solucién adaptativa (P1’) para la imagen PET/CT
de seguimiento (SUV2). Teniendo en cuenta que la distribucién de isolineas en un
método de evaluacién de dosis relativa es adecuado para volimenes pero no tanto
para los nimeros, se presentan también los valores del indice QQ correspondientes a

los mismos cortes axiales en las dos fases del tratamiento. Las isolineas corresponden
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a verios porcentajes de la dosis minima de prescripcion (70 Gy), y cubren la
prescripcién heterogénea requerida segtiin el SUV. Algunas regiones de la imagen
de seguimiento dejaron de mostrar actividad metabdlica y, en consecuencia, algunas
isolineas potencialmente terapéuticas no estan presentes en las filas inferiores de la
figura. De hecho, se tuvo que aplicar un ajuste de ventana a las imagenes PET para

mejorar la visualizacion del SUV2, lo que causo la saturacion observable en el SUV1.
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}:JH ll{;:\\ ’ H
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Figura 4.19: Lineas de isodosis representativas como porcentaje del valor minimo de dosis de
prescripcién (70 Gy), correspondientes a las soluciones P1 y P1’ para la planificacién de DPBN,
segtin la prescripcién de la imagen de PET/CT inicial y de seguimiento, para el caso de cabeza
y cuello. Las filas superiores muestran la solucién para la imagen inicial para la Fase I del
tratamiento, correspondiente a las sesiones 1 a 17, y la distribucién del indice Q para los cortes
axiales correspondientes. Las filas inferiores muestran la solucién adaptativa para la imagen de
seguimiento en la Fase II ,correspondiente a las sesiones 18 a 30, y la distribucién del indice Q para
los cortes axiales correspondientes [114].
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La tabla presenta el porcentaje de valores de Q bajo diferentes criterios de
tolerancia para las diferentes fases del tratamiento y para el tratamiento completo,
asi como los valores de QF. También se incluyeron las aberturas necesarias en cada
fase para mostrar el bajo nimero de nuevas geometrias del MLC necesarias para
resolver la planificacién adaptativa segiin la metodologia implementada en nuestro
algoritmo BIOMARP, que se basa exclusivamente en los datos de la imagen. Ademas,
como se puede ver en la dltima columna, la evaluacion del tratamiento total basado
en véxeles fue directa, y no fue necesario un algoritmo DIR para expresar la suma
de la dosis a un volumen no rigido deformado a lo largo del tratamiento. Esto es
relevante cuando se compara la metodologia seguida en otros trabajos para incluir
la informacién funcional en ART [93].

Tabla 4.8: Evaluacién de calidad de la planificacién del caso de cabeza y cuello a lo largo de las
diferentes fases del tratamiento adaptativo. Porcentaje de véxeles con indice de calidad (Q) dentro
del 3%, 4% y 5% alrededor de 1, y el factor de calidad (QF) correspondiente al plan inicial, a

la planificacion adaptada a la imagen de seguimiento, y a la planificacién total del tratamiento.
Ademas, se incluyen el nimero de aberturas necesarias correspondientes a cada fase.

Fase I (fracciones 1-17) Fase II (fracciones 18-30) Tratamiento total

Qo,97-1,03 88.4% 83,5% 86,7 %
(0,96-1,04 93,0% 91,0% 92.3%
Q0,95-1,05 97,0% 95,5 % 96,5 %
QF 1,6 % 1,8% 1,6 %

Numero de aberturas 130 43

En la mayoria de trabajos que realizan una planificacion adaptativa, los
algoritmos DIR deben aplicarse a las imagenes de CT para considerar la informacion
de SUV en el nuevo contexto morfolégico, después de asumir las incertidumbres y
el alto tiempo de computacion vinculado al registro no rigido, especialmente si se
intenta considerar una interpolacién en 3D. En nuestra opinion, esa metodologia no
puede considerarse un proceso terandstico co-desarrollado para la imagen PET/CT,
y la denominacién DPBN seria discutible.

Paralelamente, con el fin de establecer una comparacién equitativa con nuestra
propuesta, dentro del Trabajo Fin de Grado de la alumna Alicia Jordano,
co-tutorizado por Elisa Jiménez, se trataron de aplicar varios algoritmos DIR para
encontrar vectores de deformacion capaces de ser aplicados a los agrupamientos de
SUV, quedando demostrado que estos programas estan especificamente disenados
para trabajar con estructuras morfolégicas donde no se esperan grandes diferencias.

En el caso de los BT, las imagenes para el registro conjunto generalmente implican
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cambios importantes tanto en el tamano como en la forma, y en el nivel de intensidad
o en el SUV, dando lugar incluso a la desapariciéon de los objetivos. La propuesta
presentada en este trabajo supera estos problemas y proporciona una evaluaciéon
global més precisa y robusta de todo el tratamiento a lo largo de multiples fases
y prescripciones de dosis. La tabla muestra la evaluacion de la planificacién
total del tratamiento de una manera simple y precisa, e incluso con un criterio mas
exigente, ya que considera el éxito de la dosis planificada para cada voxel afectado
respondiendo a cada una de las dosis que se prescribieron individualmente.

Seria necesario establecer una funcion dosis-respuesta al nivel del véxel basada
en resultados clinicos, con objeto de realizar un estudio clinico prospectivo que
confirmase la efectividad de la metodologia presentada, de forma similar a lo
planteado en el estudio de Gronlund et al. [136]. Como continuacién del trabajo
aqui presentado, se propone desarrollar una nueva metodologia para la aplicacion
de la ART basada en la imagen funcional, a través de un algoritmo de machine
learning que pudiese ir incorporando los resultados obtenidos. Dado que el algoritmo
BIOMAP-3D trabaja exclusivamente sobre la imagen morfofuncional, seria posible
establecer, previamente al tratamiento, una serie de aberturas que pudieran
servir como grados de libertad capaces de responder a la evolucion del SUV a
lo largo del tratamiento clinico en funciéon de la dosis recibida. Esto reduciria
considerablemente los tiempos de re-planificacién para la implementacion de la ART
basada en la imagen morfofuncional, estableciéndose asi un tratamiento teragnodstico

completamente individualizado para cada paciente.
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Conclusiones

Los resultados obtenidos a partir de la metodologia aplicada en este trabajo

dieron lugar a las siguientes conclusiones:

1.

Se logr6 alcanzar la acreditacién europea EARL, concedida por la Asociacion
Europea de Medicina Nuclear para el funcionamiento normalizado del escaner
PET/CT Siemens Biograph mCT 64, instalado en el Centro Nacional de

Aceleradores de Sevilla.

Se incorporé una formulacién basada en Programacion Lineal a la optimizacion
de tratamientos radioterapicos planificados segin la aproximacién dose
painting by numbers, para la imposicién de dosis de prescripcidn y restricciones

al nivel del voxel de la imagen morfofuncional del paciente.

Se desarrollé un algoritmo capaz de proporcionar las aberturas necesarias del
colimador multiladminas para resolver casos reales con prescripcion heterogénea
a cada voéxel, basando el procedimiento exclusivamente en la imagen del

paciente.

Se incorporé una nueva formulacién para la optimizacion de pesos capaz
de proporcionar soluciones robustas frente a incertidumbres inherentes en
la imagen PET/CT, a partir de la propuesta de segmentacién obtenida

previamente.

Se comprobd experimentalmente que las soluciones tedricas obtenidas a partir
de la propuesta desarrollada, eran entregables y precisas en acuerdo con

medidas de alta resolucién en 3 dimensiones.

. La propuesta de planificacion basada en imagen morfofuncional al nivel del

voxel demostré adecuarse a una planificacion adaptativa eficiente frente a

cambios en la imagen a lo largo del tratamiento radioterapico.

El enfoque dose painting by numbers presentado no se debe considerar como un

método para administrar la dosis con la precision del nivel de voxel. A diferencia
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de eso, lo que se demostrd en este trabajo es que esta aproximacién constituye un
procedimiento mas eficiente frente a aquellos basados en volimenes, para alcanzar
una distribucién de dosis heterogénea, desde la definicién de objetivos bioldgicos
hasta la optimizacién. Este trabajo y sus resultados apoyan la implementaciéon
clinica de dose painting, y mas alla de consideraciones administrativas, impulsan
el tratamiento individualizado con mayor precision gracias al calculo Monte Carlo y
a la mejor definicién de objetivos bajo una prescripcién de dosis normalizada, lista
para el necesario intercambio de resultados sobre consideraciones biolégicas en el

tratamiento radioterapico del cancer.
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