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RESUMEN

La radioembolizacion (RE) consiste en la administracion por via intraarterial hepatica de
microesferas marcadas con un isétopo radiactivo que emita radiacion de corto alcance, que
permita impartir dosis absorbidas elevadas en el tejido tumoral y limitar la dosis absorbida en
el tejido sano. Su eficacia se basa en la vascularizacion caracteristica del higado y de los
tumores hepéticos. El tejido hepatico sano recibe su flujo sanguineo a través de la vena porta,
mientras que los tumores hepaticos se irrigan principalmente por la arteria hepatica. El
pequefio tamafio de las microesferas permite que lleguen hasta el tumor a través de la
vasculatura hepatica, quedando permanentemente implantadas dentro del sistema vascular

tumoral e impidiendo su paso a la circulacion venosa.

La planificacion de los tratamientos de RE, a partir de la imagen 99mTc-MAA SPECT-CT, es la
Unica herramienta disponible que permite realizar una evaluacién dosimétrica personalizada
previa a la administracion del tratamiento. El calculo preciso de las dosis absorbidas favorece
la optimizacion tanto de la seleccion de pacientes candidatos a RE como del proceso de
planificacion para maximizar su eficacia terapéutica y minimizar la toxicidad en tejido sano.
Por tanto, una metodologia dosimétrica optimizada y reproducible es no sélo importante,

sino esencial.

En la actualidad, practicamente ninguno de los procesos que se engloban dentro de un
procedimiento dosimétrico esta completamente estandarizado. En este contexto, surge un
graninterés en abordar la comparacion de diferentes técnicas en una Unica serie de pacientes,

que facilite la estandarizacion del uso de las mismas.

El objetivo de este estudio de investigacion es optimizar y estandarizar el procedimiento
dosimétrico en la planificacion de los tratamientos de RE hepatica con 9°Y-microesferas,

cuantificando la repercusion de cada variante metodoldgica en la dosis absorbida y



caracterizando su impacto clinico. Se consideraron cuatro modelos dosimétricos diferentes,
dos métodos multicompartimentales, el método de particion y el modelo de particion multi-
tumor planteado como novedad en este trabajo, y dos métodos de dosimetria a nivel de
voxel. Se compararon las dosis absorbidas, tanto en el tejido sano como en el tejido tumoral,

resultantes de aplicar estos modelos dosimétricos sobre las imagenes pre-tratamiento.

Del andlisis de los resultados obtenidos, se desprende que llevar a cabo una segmentacion
completa de los compartimentos, a partir de los contornos del higado, el volumen diana y
cada una de las lesiones individuales que constituyen el conglomerado tumoral, contribuye a
que los calculos dosimétricos sean mas precisos, lo que permite optimizar la seleccion de
pacientes candidatos a RE y aporta informacion importante para decidir el mejor esquema

terapéutico para el paciente.

Ademas, las metodologias empleadas para determinar parametros como el indice TN y el
factor de calibracion han demostrado tener un impacto importante en el clculo de las dosis
absorbidas resultantes. Asi, el procedimiento empleado tiene un papel fundamental en la
dosimetria de los tratamientos de RE, y es esencial establecer una Unica metodologia para su

calculo.

El nuevo modelo de particion multi-tumor es una herramienta facil de implementar y podria
ser de gran utilidad en aquellos centros en los que no es posible implementar métodos de
dosimetria a nivel de voxel, ya que aporta una mayor precision que el modelo de particion

estandar en el calculo de la dosis absorbida en el tejido tumoral.

Como resultado final de este trabajo se disefid un algoritmo de recomendaciones, cuyo
principal objetivo es contribuir a la estandarizacion de los métodos empleados en la
dosimetria pre-tratamiento. Asi, en funcion de las herramientas disponibles y de los datos
recogidos de cada paciente, cada centro puede elegir la forma de proceder mas adecuada

para el calculo de las dosis absorbidas.
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INTRODUCCION

1. EL PAPEL DE LA RADIOEMBOLIZACION EN EL
TRATAMIENTO DEL CANCER HEPATICO

Los tumores hepaticos son los sextos mas frecuentes a nivel mundial y representan el 9,12 %
de las muertes producidas por cancer [1]. Segun datos publicados por la SEOM (Sociedad
Espafiola de Oncologia Médica), la incidencia estimada de cancer de higado en Espafa
durante el afio 2020 fue de 6499 casos, que suponen el 2,3 % de todos los canceres y el
undécimo por orden de frecuencia en los tumores sdlidos [2]. La mortalidad en el afio 2020
fue de 5555 casos que representa el 4,9 % de las muertes por cancer [3]. Ademas, el higado
es uno de los 6rganos mas afectados por metastasis de tumores primarios de diferentes

procedencias (gastrointestinal, mama y pulmon entre otros).

En funcion del estadio de la enfermedad y del estado general del paciente existen diferentes
opciones terapéuticas frente a las neoplasias hepaticas. Una de las posibilidades de
tratamiento es la radioterapia externa convencional (EBRT, del inglés External Beam
Radiation Therapy). Sin embargo, no se recomienda su uso debido a la toxicidad generada en
el parénquima hepatico, cuya tolerancia a la radiacion es baja [4]. Por un lado, existe
evidencia de que los tumores hepaticos requieren una dosis absorbida de al menos 120 Gy
[5]. Por otro lado, una dosis absorbida promedio en el tejido hepatico sano igual o superior a
30 Gy puede resultar en una hepatitis radica [6]. Ademas, existe un riesgo significativo de
desarrollar enfermedad hepatica radioinducida (RILD, del inglés, Radiation Induced Liver

Disease), que puede causar pérdida de funcidn hepatica o incluso la muerte.

Como consecuencia de la baja eficacia de EBRT en este tipo de tumores se han desarrollado
otras técnicas de tratamiento alternativas con radiaciones ionizantes como la terapia con

protones, la radioterapia estereotactica extracaneal o la radioembolizacion (RE) [7].
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La RE también conocida como radioterapia interna selectiva consiste en la administracion por
via intraarterial hepatica de un nimero elevado de microesferas marcadas con un isétopo
radiactivo que emita radiacion de corto alcance (pocos milimetros), como pueden ser el *6¢Ho,
142Pr o el 77Lu, aunque el mas comunmente utilizado es el 9°Y. Por ello, en adelante se
particularizara al caso de los tratamientos de RE empleando 9°Y-microesferas, que ademas

son el objeto de esta Tesis Doctoral.

La eficacia de la RE se basa en la vascularizacion caracteristica del higado y de los tumores
hepaticos, ya sean primarios o secundarios. El tejido hepatico sano recibe su flujo sanguineo
através de la vena porta, mientras que los tumores hepaticos se irrigan principalmente por la
arteria hepatica [8]. El pequefio tamafio de las microsesferas, del orden de um, permite que
lleguen hasta el tumor a través de la vasculatura hepatica, quedando implantadas dentro del
sistema vascular tumoral de manera permanente, e impidiendo su paso a la circulacion
venosa [9]. Con esta técnica, se pueden impartir dosis absorbidas elevadas a las lesiones

tumorales preservando el tejido hepatico sano circundante.

El 9°Y es un isotopo inestable, con un periodo de semidesintegracion de 64,04 horas, que
decae a 9°Zr, que es estable, mediante la emision de particulas beta (B-) con una energia
maxima (media) de 2,28 (0,93) MeV. El alcance maximo (promedio) de dichas particulas en
los tejidos es de 11,0 (2,5) mm [10,11]. Las caracteristicas descritas permiten impartir dosis
absorbidas elevadas en el tejido tumoral y limitar la dosis absorbida en el tejido sano, que es

el objetivo de la RE hepatica [12,13].

Actualmente en el mercado estan disponibles dos dispositivos comerciales, como
microesferas de resina (SIR-Spheres) [14] y microesferas de vidrio (Thera-Spheres) [15], cuyas

caracteristicas se recogen en la siguiente Tabla:

Tabla 1.1 Principales caracteristicas de los dos tipos de microesferas marcadas con %°Y disponibles para su
uso en tratamientos de radioembolizacion hepatica [12,14—16].

9°Y-microesferas 9°Y-microesferas
Resina Vidrio
i 32,525 25£5
Diametro (pm) Co-G6) (o5
Microesferas en cada vial (millones) 40-80 1,2-8
Actividad de s°Y/esfera (Bq) 50 (40-70) 2500
Actividad de °°Y promedio/vial (GBq) 3 3,5,7,10,15Y 20
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La principal diferencia es la actividad que contiene cada microesfera y, en consecuencia, la

cantidad de microesferas que se administra en cada tratamiento.

2. ETAPAS DE UN TRATAMIENTO DE RADIOEMBOLIZACION
HEPATICA CON °°Y-MICROESFERAS

En funcion de la localizacion anatomica de las lesiones tumorales, la RE se puede llevar a cabo
de forma mas o menos selectiva [17,18]. Si las lesiones estan distribuidas por todo el higado,
el tratamiento se administra desde las ramas principales de la arteria hepatica comun, y las
arterias hepaticas izquierda y derecha, con el fin de llegar a ambos I6bulos. Si el tumor esta
localizado en un I6bulo, la administracion de las microesferas se realiza a través de una de las
ramas de la arteria hepatica con el fin de preservar el tejido hepatico del I6bulo contralateral.
Incluso es posible utilizar las arterias segmentarias o nutricias del tumor para acceder a un
segmento hepatico o directamente al tumor en tratamientos selectivos segmentarios o
subsegmentarios. La porcion de tejido hepatico irrigada por la arteria por la que se planea

administrar el tratamiento se denomina volumen diana.

En un tratamiento de RE es necesaria la colaboracion de un equipo multidisciplinar formado
por oncologos, hepatdlogos, radidlogos intervencionistas, médicos nucleares,
radiofarmacéuticos y radiofisicos entre otros. Cuando un paciente es propuesto como
candidato a un tratamiento de RE, se lleva a cabo una planificacion del tratamiento que
incluye: la valoracion de la vascularizacion hepatica, una simulacion del tratamiento
mediante el uso de macroagregados de albumina marcados con 9%9™Tc (99MTc-MAA), la
evaluacion de la distribucion de los 99mTc-MAA, el cdlculo de la actividad a administrar y la
dosimetria pre-tratamiento. Finalmente, se administra el tratamiento, y se lleva a cabo una
evaluacion de la distribucion del mismo y la dosimetria post-tratamiento. En la Figura 1.1 se

representan las diferentes fases del procedimiento.
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PLANIFICACION DEL TRATAMIENTO

= Valoracion de la vascularizacién hepatica
- Arteriografia Hepatica
- Embolizacién de vasos susceptibles de provocar fugas extrahepaticas

- Simulacion del tratamiento
- Administracion por via arterial de 99™Tc-MAA

= Evaluacidn de la distribucién de los ™ Tc-MAA

- Deteccion de fugas extrahepaticas
- Calculo del SHP
- Calculo del indice TN

= Calculo de la actividad a administrar

Microesferas de vidrio
- Modelo monocompartimental

Microesferas de resina
- Método de la superficie corporal (BSA)
- Modelo multicompartimental: Modelo de particién

L] Dosimetria pre-tratamiento
ADMINISTRACION DEL TRATAMIENTO
= Preparacion del “kit” de administracién
. Arteriografia hepatica
- Célculo de la actividad residual
DISTRIBUCION DEL TRATAMIENTO
. Evaluacién de la distribucién de las %°Y-microesferas:

- Deteccion de fugas extrahepaticas

= Dosimetria post-tratamiento

Figura 1.1 Esquema de las diferentes etapas de un tratamiento de radioembolizacion con °Y-microesferas.

2.1 Planificacion del tratamiento

Para realizar un tratamiento de RE es necesario valorar la vascularizacion del higado y llevar
a cabo una precisa planificacion que permita la administracion segura y eficaz del

tratamiento.

Esta planificacion tiene un doble objetivo. En primer lugar, permite determinar si las
microesferas alcanzaran otros drganos extrahepaticos, causando efectos radioinducidos no

deseados, lo que implicaria la desestimacion del tratamiento. En segundo lugar, en caso de
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que la RE no esté contraindicada por fugas extrahepaticas, la simulacion permite conocer la
distribucion de las microesferas en el parénquima hepatico para decidir si esta es adecuada
y, si es el caso, para calcular la actividad a administrar. La planificacion del tratamiento es
esencial para conocer a priori la distribucion del tratamiento tanto intrahepatica como
extrahepatica, ya que no existe ningln parametro clinico o analitico del paciente que permita

predecir si se va a desestimar el tratamiento o no [19].

2.1.1 Valoracidén de la vascularizacion

El proceso da comienzo con una evaluacion de la anatomia vascular del higado mediante una
arteriografia hepatica [20], durante la cual se comprueba si es posible acceder al tejido
tumoral preservando al maximo el tejido sano y evitando la llegada de microesferas al tracto
gastrointestinal o a otros o6rganos extrahepaticos. Para ello se embolizan de forma
profilactica aquellos vasos susceptibles de causar fugas. Esto es especialmente importante,
debido a que la propagacion de las microesferas hacia otros drganos puede dar lugar a efectos

adversos debidos a la radiacion [21,22], y por tanto el tratamiento estaria contraindicado.

2.1.2 Simulacién del tratamiento

Durante la arteriografia se administran entre 74 y 148 MBq de 99™Tc-MAA [16,23] a través de
la arteria hepatica desde la cual se planea administrar el tratamiento. El tamafio de los MAA
esta comprendido entre 10 y 100 pm [24], comparable al de las microesferas de ytrio
empleadas en la RE y se comportan de manera similar, lo que permite realizar una simulacion

del tratamiento [25—29].

2.1.3 Evaluacidn de la distribucién de los " Tc-MAA

A continuacion, se obtiene una imagen gammagréfica y/o de SPECT (del inglés, Single Photon
Emission Computed Tomography) con el objetivo de evaluar la distribucion de los 99mTc-MAA,
y por tanto determinar si el paciente es candidato a RE o no. Se recomienda que transcurran
entre 1y 4 horas entre la administracion de los 99mTc-MAA 'y la adquisicion de la imagen [23],
debido a que la degradacion del marcaje ocasiona la aparicion de tecnecio libre que es
fisiologicamente atrapado y secretado por el tracto gastrointestinal y puede ser

malinterpretado como captacion extrahepatica por comunicacion vascular [16,17,30].
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Este estudio de imagen permite:

e Detectar fugas de las 9°Y-microesferas fuera del tejido hepatico.
e Calcular la fraccion de 9°Y-microesferas que se fuga al pulmodn (shunt hepato-
pulmonar, SHP).

e Determinar la captacion del tejido tumoral con respecto al higado sano (indice TN).
Estos dos Ultimos pardmetros se utilizaran en el calculo de la actividad a administrar.

A continuacion, se detallan cada uno de estos puntos.

Deteccion de fugas extrahepdticas

El tratamiento solo se puede administrar tras asegurar que no se van a producir fugas

extrahepaticas que puedan producir dafios bioldgicos en tejidos sanos.

Las fugas extrahepaticas se evaltan visualmente sobre las imagenes gammagraficas o
gammagrafias planares o sobre la imagen SPECT-CT (CT, del inglés Computed tomography)
de la simulacion. Es importante que el estudio de imagen incluya tanto los pulmones como el

tracto intestinal completo.

En algunos casos, se detectan fugas que es posible evitar modificando el flujo sanguineo. Si
es el caso, se puede valorar realizar una revascularizacion y repetir la valoracion del
tratamiento. En la Figura 1.2 se muestra una imagen 99mTc-MAA SPECT-CT donde se puede

observar una captacion en el duodeno, lo que implica la desestimacion del tratamiento de RE.

Figura 1.2 Imagen de 9" Tc-MAA SPECT-CT donde se puede observar una captacion en el duodeno (flecha).
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Calculo del shunt hepato-pulmonar

El valor del SHP es un indicador de la fraccion de la actividad total que se fuga al pulmon,
asumiendo que toda la actividad administrada se ha repartido entre pulmon e higado. El SHP
se puede cuantificar a partir de las imagenes gammagraficas o SPECT-CT, mediante la

siguiente ecuacion:

C .
SHP(%) = 100 - pulmén @)

Cpulmén + Chl’gado

Donde Cpuimsn Y Chigado SON las cuentas totales registradas en los pulmones y en el higado

respectivamente.

El tratamiento solo se puede administrar si el SHP cumple las restricciones establecidas. En
concreto, para las microesferas de resina, el SHP maximo permitido es el 20 % [14,21],
procurando ademas que la posible dosis absorbida en el pulmdn no exceda los 25 Gy y
preferiblemente no supere los 20 Gy [14]. En el caso de las microesferas de vidrio, se
desestima el tratamiento siempre que la dosis absorbida en el parénquima pulmonar supere
los 30 Gy, que equivale a una actividad de 0,61 GBq (16,5 mCi) de 9°Y en los pulmones
suponiendo que su masa es de 1 kg [15]. De ahi, laimportancia de determinar este parametro

de la forma mas precisa posible.

El SHP se puede calcular sobre las imagenes de gammagrafias planares o SPECT-CT de la
planificacion. En el caso de los estudios planares se realizan dos proyecciones, una antero-
posterior y otra postero-anterior. Se dibujan regiones de interés (ROI, del inglés Region of
Interest) en ambos pulmones y en el higado en cada una de las dos proyecciones como se
muestra en la Figura 1.3 y se calcula el SHP a partir de la media geométrica de las cuentas
totales de las ROl en cada una de las proyecciones. Se usa la media geométrica para
compensar en parte la atenuacion de la radiacion en el paciente. Sin embargo, esta correccion
no considera que la atenuacion que sufren los fotones provenientes del higado es mayor que
la que experimentan los que provienen de los pulmones, al tener estos una menor densidad y

nUumero atomico.

El SHP se puede calcular con mayor precision en la imagen 99mTc-MAA SPECT-CT ya que la
imagen SPECT se reconstruye con correccion de atenuacion basada en el CT y ademas se

pueden dibujar volumenes de interés (VOI, del inglés Volume of Interest) del higado y el
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pulmén de forma mas precisa sobre la imagen tridimensional (3D) que sobre la imagen

planar.

SHUNT HEPATO PULMONAR [Sais RO And Curve) 23052010 Romirs de mogen [Evteimics [imsgee [POLNON 500 [PONON 23

Torax Anterior Tot

6441 X

Torax Posterior | Tot 7411 X

’ H L B\
) 2 ‘
L
0

Tora heterr Toras Posterce SHUNT HEPATO PULMONAR [Serins RO! Asd Cunve] 200572010 -
Nombre de imagen | Estadistica |Imagen | HIGADO

Abéomen Anterior | Tot 410530,00 | 308538 X

Abdomen Posterior | Tot 41732800 | 316001 (X

i\

Figura 1.3 Cdlculo del SHP a partir de la imagen gammagrdfica con 9™ Tc-MAA. Se delimita el contorno del

pulman derecho (rojo), izquierdo (verde) y del higado (azul) en las proyecciones anterior y posterior.

Célculo del indice TN

El indice TN se define como el cociente entre la concentracion de actividad de 99mTc-MAA
contenida en el tejido tumoral (Tiota) y €n el higado sano diana (HSdiana). Para ello, se utiliza
la expresion (2).

ATtntal/
TN = MTtotal (2)

AHSdiana/
MHSdiana
Donde Ar,,. Y AHsy.., SOn las actividades de 9°Y-microesferas depositadas en el

conglomerado tumoral y el volumen diana sano, y Mr, ., Y Mus,;,,,SUS Masas.

Para calcular este pardmetro es necesario realizar una segmentacion del tejido hepdtico
sano a tratar y del tejido tumoral. En el apartado 3.4 de este Capitulo se incluye una revisién
de las distintas formas de proceder, a este respecto, que se pueden encontrar en la

literatura.

2.1.4 Célculo de la actividad a administrar

En base al estudio de simulacion y asumiendo que la biodistribucion de los 99mTc-MAA

representa de forma fidedigna la de las microesferas en el tratamiento, se calcula la actividad
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optima de 9°Y-microesferas para cada paciente, empleando los modelos recomendados por

el fabricante de cada tipo de 9°Y-microesferas. A continuacion, se detalla cada uno de ellos.

Métodos para el cdlculo de actividad con microesferas de vidrio

Modelo monocompartimental

Este modelo considera que la distribucion de las microesferas es uniforme en todo el volumen
hepatico tratado. Por lo que, el calculo de la actividad de 9°Y a administrar (Aadgm) en GBq se
realiza en base a la dosis absorbida promedio en Gy que es deseable impartir al volumen del

higado definido como volumen diana (D% [15], seqUn la siguiente ecuacién:

media
A — DHdiana . MHdiana
adm media 50 (3)

Donde My, es la masa en kg correspondiente al volumen diana, que generalmente, se
calcula en base al volumen estimado en laimagen de CT, multiplicado por un factor corrector

de 1,03 debido a la diferencia de densidad [31].

Las posibles fugas de microesferas al tejido pulmonar se tienen en cuenta limitando la
actividad a administrar, de forma que la actividad de %°Y que llegue a pulmon, calculada a

partir de (4), debe estar por debajo de 0,61 GBq.
Aqam * SHP /100 < 0,61 GBq (%)

Segun las recomendaciones del fabricante, la dosis absorbida en el volumen diana debe estar
comprendida entre 8o y 150 Gy [15]. Sin embargo, la Asociacion Europea de Medicina Nuclear
(EANM, del inglés European Association of Nuclear Medicine) indica que en pacientes con
cirrosis, la dosis absorbida en el volumen hepatico a tratar debe ser menor (8o — 100 Gy), y en
los pulmones no debe exceder los 30 Gy (con el SHP evaluado sobre imagen planar) [16]. En
el caso de que el paciente sea sometido a varios tratamientos de RE, la dosis absorbida total
en el parénquima pulmonar no debe superar los 50 Gy, en analogia con las restricciones
aplicadas en EBRT [32]. Notese que las dosis absorbidas promedio tanto el tejido hepatico a
tratar como en el pulmon se calculan mediante las expresiones del esquema MIRD (del inglés
Medical Internal Radiation Dosimetry) aplicadas a nivel de drgano (ver apartado 3.2 de este

Capitulo).
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Métodos para el calculo de actividad con microesferas de resina

Método de la superficie corporal

El método de la superficie corporal (BSA, del inglés Body Surface Area) es el procedimiento
mas ampliamente utilizado actualmente en pacientes con multiples lesiones hepéticas
tratados con microesferas de resina [17,33-35]. Este permite ajustar de forma semi-empirica
la actividad administrada a partir de la superficie corporal del paciente y de los volUmenes
tumoral y hepético, medidos sobre imagenes de CT o resonancia magnética (RM) [36]. El area
de la superficie corporal en m? se calcula en base a la altura (h), en m, y masa corporal (M) del

paciente, en kg, aplicando la siguiente expresion [14]:

BSA = 0,20247 - h0725 . M0425 (5)
La actividad a administrar en GBq se determina aplicando las expresiones (6) y (7) en funcion
de si el tratamiento es total o lobar, respectivamente [14]:

Augm = BSA— 0.2 4 Mo o
VTtotal + VHStotal

Donde Vr,,, es el volumen del tejido tumoral y Vys, ., es el volumen del higado sano total

medidos en una imagen anatdmica.

V, .
Agam = |BSA—0.2 + t“morlobulo] « [
Vlébulo

Vlébulo]
VHtotal

@

Siendo Viymor Isbulo €l Volumen de los tumores presentes en el [6bulo y Vigpuio €l volumen del

I6bulo incluyendo el volumen tumoral y Vy, . el volumen total del higado.

La posible migracion de las microesferas al parénquima pulmonar se tiene en cuenta

restringiendo la actividad prescrita en funcion del SHP [14], segun la siguiente Tabla:

Tabla 1.2 Reduccion de la actividad recomendada segun el fabricante para tratamientos con Y-
microesferas de resina en funcion del shunt hepato-pulmonar [14].

SHP (%) Reduccion de actividad de Y

<10 0%
10-15 20%
15— 20 40%

>20 No se trata
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Modelo multicompartimental: Modelo de particién

Segun el fabricante, en el caso de las microesferas de resina se puede utilizar también un
modelo multicompartimental, conocido como modelo de particion [14,26]. En este modelo,
se consideran varios compartimentos (pulmones, higado sano diana y tejido tumoral) y se
asume que la distribucion de las microesferas en dichos compartimentos es uniforme y, por

tanto, también lo seran las correspondientes dosis absorbidas.

Para calcular la actividad a administrar es necesario determinar el SHP, el indice TN, y las
masas de los drganos en los que pueda haber presencia de %°Y (tumor, higado sano diana y
pulmones). En el caso de que las %°Y-microesferas migren a tracto gastrointestinal, el
tratamiento esta contraindicado [13,14,37] ¥ por lo tanto no es necesario calcular la dosis
absorbida en intestino y/o estomago. Generalmente, para determinar las masas de los
compartimentos se asume que la densidad de los tejidos es 1 g/mL, y se utilizan los volumenes
tumoral, hepatico y pulmonar delimitados en un estudio de imagen anatédmica (CT o RM). Si
no es posible determinar el volumen pulmonar se asume igual a 1000 cm3 con una densidad

de 1g /cm3, lo que supone una masa pulmonar (Mpyimsn) de 1 kg.

La actividad optima de 9°Y a administrar sera tal que el tumor reciba la mayor dosis absorbida
posible, respetando el limite establecido para el pulmon (20-50 Gy) y para el tejido hepatico
sano (40-70 Gy) [17,38]. Por tanto, es necesario estimar la actividad, en GBq, que supondria
que la dosis absorbida promedio, en Gy, tanto para el higado sano diana como para el pulmon
(D!iSdianay, pPutminy g3 igual al limite de dosis establecido, mediante las ecuaciones (8) y (9)
[14]. La actividad a administrar sera el menor de estos dos valores, correspondiente a la

maxima dosis absorbida permitida en el pulmon o en el parénquima hepéatico sano con unos

niveles de toxicidad aceptables.

TN- MTtotal + MHSdiana

—_ HSdiana .

A =D "o —_—
adm media 49,67 - (1 _ SHP/100) (8)
. M ‘
A, = ppumon. __ Tpulmon
adm media 49,67 . (SHP/l()O) (9)
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2.2 Administracion del tratamiento

Una vez completada la evaluacion del paciente y la planificacion del tratamiento, se debe
programar el tratamiento de forma que el intervalo temporal entre la simulacion del
tratamiento y su administracion sea el minimo posible (entre 2 y 3 semanas) debido a que en
los casos de embolizaciones arteriales profilacticas es posible la repermeabilizacion de las
arterias embolizadas o el desarrollo de nuevas colaterales [10,17]. Si el tratamiento se retrasa
mas de lo conveniente, se recomienda realizar una arteriografia previa a la administracion del

tratamiento para asegurar que no se haya producido revascularizacion [10].

El procedimiento de preparacion y administracion de las 9°Y-microesferas esta descrito de
manera especifica en los manuales del usuario de ambos tipos de particulas. La infusion de
las 9°Y-microesferas se realiza a través de la arteria hepatica seleccionada, tratando de
reproducir las condiciones en las que tuvo lugar la arteriografia hepéatica realizada para la
planificacion del tratamiento, para favorecer que las microesferas se biodistribuyan de forma

analoga a los 9™Tc-MAA.

En la administracion del tratamiento participan tanto el radidlogo intervencionista como el

médico nuclear (Figura 1.4).

Figura 1.4 Administracién de un tratamiento de radioembolizacion con %°Y-microesferas de resina en el
quiréfano hibrido, con la participacién del radiologo intervencionista (izquierda) y el médico nuclear
(derecha)
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En el caso de las microesferas de resina es imprescindible asegurar que no existe reflujo
arterial que pueda ocasionar la llegada de microesferas a estructuras extrahepaticas, que dé
lugar a complicaciones clinicas. Para ello se controla el flujo vascular mediante la inyeccion
de contraste. En cambio, durante la infusion de microesferas de vidrio no es necesario tener
un control del flujo vascular debido a que la actividad por microesfera es mayor que en el caso
de las microesferas de resina, siendo por tanto mucho menor el ndmero de particulas
infundidas, reduciendo asi la probabilidad de reflujo. El reflujo esta directamente relacionado
con la capacidad de embolizacion, y por tanto resulta mas probable en aquellos tratamientos

en los que se emplean microesferas de resina [16].

Tras la administracion es importante medir la actividad de 9°Y remanente tanto en los
catéteres utilizados como en el propio vial, ya que puede ser no despreciable [39,40].
Ademas, puede darse el caso de que, por la existencia de reflujo sanguineo, no se administre

la totalidad de la actividad preparada.

2.3 Evaluacion de la distribucion del tratamiento

Durante las 24 horas posteriores a la administracion del tratamiento de RE, es conveniente
realizar un estudio de imagen con el fin de asegurar la correcta distribucion de las
microesferas en el parénquima hepatico y descartar su migracion a drganos extrahepaticos,

lo cual podria derivar en complicaciones a nivel clinico [17].

La técnica de imagen mas habitual es la gammagrafia planar de frenado (Bremsstrahlung).
Sin embargo, su interpretacion puede ser complicada e incluso dudosa debido a la baja
resolucion espacial del sistema de imagen vy, sobre todo, a la superposicion del higado con
otros organos al tratarse de una imagen planar [41]. La imagen tomografica de SPECT de
frenado es mas sencilla de interpretar ya que no hay superposicion de estructurasy si, ademas
incluye CT, se ha demostrado que mejora la sensibilidad y especificidad para deteccion de

depositos de microesferas en el tracto grastrointestinal [41].

La calidad de las imagenes SPECT de frenado es limitada. Con la introduccion de los
tomografos PET (del inglés, Positron Emission Tomography) con adquisicion con tiempo de
vuelo, se ha comenzado a realizarimagen PET post-tratamiento. Esto se debe a que el 9°Y, a
pesar de ser considerado un emisor beta puro, produce 32 pares electron-positron por cada

millon de desintegraciones [42]. Son varios los autores que han probado la viabilidad de
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realizar imagenes 9°Y-PET post-tratamiento, [43-48]. Ademas, Kao et al. (2013) han
demostrado que la éstas ofrecen una calidad de imagen superior al SPECT de frenado, debido

principalmente a su mejor resolucion espacial [45].

3. DOSIMETRIA EN TRATAMIENTOS DE
RADIOEMBOLIZACION HEPATICA

El objetivo de cualquier tratamiento con radiaciones ionizantes es impartir una dosis
absorbida terapéutica en el tejido tumoral minimizando la dosis impartida en los tejidos sanos
circundantes. Por tanto, una estimacion de la dosis absorbida, tanto en el tejido tumoral

como en el tejido sano, es fundamental.

En general, determinar la dosis absorbida en tratamientos de terapia metabdlica con fuentes
no encapsuladas conlleva una gran dificultad técnica, ya que resulta necesario conocer la
distribucion espacio-temporal del radioisétopo en el paciente de forma precisa. La
biodistribucion de un isdtopo radiactivo depende de la fisiologia del paciente y es dificil de
estudiar ya que es un sistema dinamico. En el caso concreto de la RE, las 9°Y-microesferas se
implantan de forma permanente en la vasculatura hepética, es decir, la distribucién de las
mismas no es variable en el tiempo, lo que simplifica su caracterizacion espacio-temporal.
Aun asi, los calculos dosimétricos resultan complejos debido a la distribucion no uniforme de
las 9°Y-microesferas en el parénquima hepatico y el tejido tumoral, por lo que se recurre a
distintas aproximaciones, que resultan en estimaciones mas o menos precisas de las dosis

absorbidas.

3.1 Dosimetria interna en medicina nuclear: esquema MIRD

Uno de los métodos mas ampliamente utilizados para el calculo de dosis absorbida en
tratamientos de terapia con fuentes radiactivas no encapsuladas es el esquema MIRD
[49,50]. Al ser un método sencillo puede ser utilizarlo de manera estandar en la practica
clinica. De hecho, es el método recomendado por la Comision Internacional de Unidades

Radioldgicas (ICRU, del inglés International Comission on Radiation Units) [51].

En 1968 el Comité MIRD de la Sociedad de Medicina Nuclear (Society of Nuclear Medicine,
SNM) definio el esquema de calculo a emplear en el ambito de la medicina nuclear para la

estimacion de dosis absorbidas [52]. Hoy en dia, tras varias revisiones y actualizaciones, el
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esquema MIRD es un estandar internacional en el calculo de dosis absorbidas en érganos
tanto en pruebas diagndsticas como en tratamientos de terapia. El esquema MIRD
generalizado [49] fue publicado en 2009 con el objetivo de estandarizar la nomenclatura
utilizada para el calculo de la dosis absorbida. La notacion ahi descrita es la que se empleara

en adelante para describir el método de calculo de las dosis absorbidas.

Segun la formulacidn independiente del tiempo, la dosis absorbida (D (17, Tp)) en un érgano
o tejido (volumen diana, 1) producida por la incorporacion de material radiactivo en otros
organos (volumenes fuente, 1), durante un intervalo de tiempo (Tp) viene dado por la

siguiente ecuacion:

D(rr, To) = )" Alrs, Tp)S(rr < 1) o)

Donde A (rs, Tp) es la actividad acumulada en el volumen fuente rs en dicho periodo de tiempo,
que se define como el nUmero total de desintegraciones producidas en el érgano fuente, y
viene dada por la expresion:

~ To
A(rg, Tp) =f A(rg, t) dt (12)

0

S(rp « 15) es el cominmente denominado “factor S”, que se considera independiente del
tiempo; por ello se dice que el formulismo es independiente del tiempo. Este factor depende
del tipo y la energia de radiacion emitida por cada desintegracion, y de como interacciona
esta radiacion con el tejido en su trayectoria desde el 6rgano fuente hasta el érgano diana.
Por tanto, depende del modelo antropomorfico que se considere. Se define como la dosis
absorbida promedio en el érgano diana por cada desintegracion producida en el 6rgano
fuente. El factor S en el caso de multiples energias emitidas en cada desintegracion se
determina segun:

2i4i®@i(rr < g, E;)

S(rp «1g) = m ()

(12)

Siendo ®; la fraccion de energia Ei emitida por la fuente que es absorbida en el volumen diana
y Ajla energia promedio emitida en la transicion i de la desintegracion radiactiva, que a su vez
viene dada por el producto del nimero de transiciones producidas de un tipo i (por cada

desintegracion) (Yi) y la energia E; de dicha transicion (ecuacion (13)).
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A=Y E; (213)

La ecuacion (10) es vélida independientemente de la distribucion de la actividad y de la

composicion y geometria de los volUmenes fuente y diana.

Si bien este esquema de calculo ofrece una solucion aceptable para llevar a cabo los calculos
dosimétricos, parte de varias aproximaciones, y por tanto tiene sus limitaciones. En primer
lugar, el volumen fuente se considera un emisor uniforme de radiacién. En segundo lugar,
asume que la masa de los volUmenes es constante y que se conoce de forma precisa la
distribucion de la actividad. Esta depende del periodo de semidesintegracion del isétopo y de
los ritmos de absorcion y eliminacion del radiofarmaco en las regiones de interés. Estos
parametros, siempre se pueden estimar (como periodos de semidesintegracion bioldgicos)
asumiendo la incertidumbre asociada al calculo, cuya magnitud sera acorde a la complejidad

de la distribucion espacio-temporal del tratamiento.

El esquema MIRD es la base para los modelos compartimentales empleados en el calculo de
la actividad a administrar en los tratamientos de RE. Asimismo es la base para los calculos

dosimétricos a nivel de voxel. Ambos, se desarrollan en los siguientes apartados.

3.2 Dosimetria interna aplicada a tratamientos de radioembolizacion
hepatica: a nivel de érgano

En los tratamientos de radioembolizacion con 9°Y, el 6rgano fuente coincide con el 6rgano
diana. En este contexto el esquema MIRD considera una distribucion de la actividad (A)
uniforme en un volumen cuasi infinito de material tejido equivalente. Asi, la tasa de dosis (D)

en un tejido de masa m donde esta distribuida la actividad, viene dada por:

D—kA E
=k-_(E) (14)

Donde k es una constante que permite obtener la tasa de dosis en las unidades deseadas, y
(E) es la energia promedio emitida en cada transicion. En el caso del 9°Y, emisor beta, se
asume que no hay produccion de radiacion de frenado y que la energia emitida en cada
desintegracion es completamente absorbida en el volumen de masa m considerado. Ademas,
en los tratamientos de RE las microesferas se implantan de forma permanente en la
vasculatura hepatica, de forma que al ser despreciable la eliminacion bioldgica, el periodo de

semidesintegracion efectiva es igual al periodo de semidesintegracion fisico (T..). En
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consecuencia, la dosis absorbida, calculada como la integral a lo largo del tiempo de la tasa

de dosis viene dada por:

® At A © _Ln@x A
D:f k ()(E)dtz k—"(E)f e T2 dt = k—(E)
0 m 0 m

Tz (E)
MO B (25)

m
Donde A, es la actividad que llega al érgano o compartimento, en GBgq, y A la actividad
acumulada en el mismo, que se puede determinar aplicando:
T Ty 2 (%)
*In(2) (26)
Finalmente, la dosis absorbida en el volumen de tejido de masa m, en kg, se puede calcular a
partir de la energia promedio (0,9267 MeV/desintegracion) [23] mediante®:
90

E) T, ("7) A 17)
D(Gy) = k+~—- Ay —2——= = 49,382

(@) m % In(2) 38 m
Esta ecuacion es aplicable a cada uno de los compartimentos que se definan y solo depende
de la actividad depositada en el mismo y su masa. En particular, se aplica en el modelo
monocompartimental. Asi, de esta expresion (17) se deduce la ecuacion (3), que permite
determinar la actividad a administrar en dicho modelo en base a la dosis absorbida en el

higado diana.

3.2.1 Calculo de dosis absorbida a partir de modelos compartimentales: modelo de
particion

En el modelo de particion utilizado para el calculo de la actividad a administrar para las %°Y-
microesferas de resina, se consideran 3 compartimentos: pulmones, volumen diana sano y
tejido tumoral. Aplicando la ecuacion (17) a cada uno de éstos, la dosis absorbida promedio

en los mismos viene dada por las ecuaciones (18), (19) y (20), respectivamente.

. A .
pulmén __ pulmoén
Dpedgia = 49,38 —

(18)

pulmén

1 Ndtese, que existe una diferencia entre el factor 49,38 que aparece en esta expresion y los factores 50 y
49,67 que se utilizan, respectivamente, en la ecuacion (3) y en las ecuaciones (8) y (9).

Esta diferencia se debe a que en las ecuaciones (3), (8) y (9) se utiliza el factor utilizado en las
recomendaciones de cada fabricante, mientras que en la ecuacion (18) se calcula el factor a partir de una
energia promedio de 0,9267 MeV/desintegracion, un periodo de semidesintegracion del °Y de 2,6684 dias

[23]y aplicando el factor de conversion de unidades pertinentes (k = 138,4 %ﬁz:‘)m}.
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. Ays.,
pHSdiana = 49 3g _HSdiana

i
media HSgiana (19)
A
Ttotal _ Trotal
Dmeod?a = 49,38+ (20)

Ttotal

Ademas, se asume que la actividad total administrada de 9°Y-microesferas es la suma de la
actividad que se deposita en el tejido pulmonar (Apuimsn), €n el higado sano diana (Ays,,,..) Y

en el tejido tumoral (A7, . ) (22).
Agim = Apulm(m + AHSdm,m + ATmml (21)

La actividad que llega al parénquima pulmonar se calcula a partir de la actividad total

administraday de la fraccion de SHP segun:

SHP

Apulm(m = Agam T’O (22)

Por otro lado, partiendo de la definicion del indice TN del conglomerado tumoral (ecuacion

(2)), la actividad que llega al tejido tumoral se puede expresar como:

Ttotal
= ppe— LT 2
ATtotal AHSdiana MHS TN ( 3)
diana

Sustituyendo las ecuaciones (22) y (23) en la expresion (21), se llega a:

A =4 SHP iy Moy (24)
adm — ‘ladm 100 HSgiana HSgiana MHS
diana

Por un lado, despejando en la ecuacion (24), se obtiene la ecuacion (25), a partir de la cual se

puede calcular la actividad que se deposita en el higano diana sano.

SHP
AHSdmnu =Agam (1 - m)

. MHSdiana (25)
MTtotal ' TN + MHSdiana
Por otro lado, sustituyendo (25) en la ecuacion (23) se obtiene la expresion (26), a partir de la

cual se puede calcular la actividad que se deposita en el conglomerado tumoral.

SHP My
2 -4 (11— . total TN (26)
Ttotal adm ( 100) MTtotal ‘TN + MHSdiana
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Finalmente, la dosis absorbida en los pulmones, el higado sano diana y el conglomerado

tumoral viene dada por las ecuaciones (27), (28) y (29), respectivamente.

Aoy - SHP
ppin 93220 100 @
pulmén
SHP
DHSdiana =49 38 Aadm ' (1 ~ 100 (28)
media ' MTtotal ’ TN + MHSdiana :
Dyt = TN Dy (29)

Por tanto, las dosis absorbidas, en Gy, en todos los compartimentos se pueden calcular a
partir de la actividad neta de 9°Y-microesferas administrada en GBq, el SHP, el indice TNy la
masa de los mismos en kg. Del mismo modo que en el caso del modelo monocompartimental,
de las expresiones (27) y (28) se deducen las ecuaciones (8) y (9) del modelo de particion que
permiten determinar la actividad a administrar en funcion de la dosis limite establecida para

el pulmon y el higado sano diana.

3.3 Dosimetria interna aplicada a tratamientos de radioembolizacién
hepdtica: a nivel de voxel

Los modelos 3D calculan la dosis absorbida a nivel de voxel a partir de una imagen
tomografica de medicina nuclear. En consecuencia, la resolucion espacial de estos modelos
esta limitada por el tamafio del voxel de laimagen, donde se considera que la distribucion de
actividad dentro de cada voxel de la imagen es uniforme. Al aplicar un muestreo mas fino,
pasando de organo a voxel, se tiene en cuenta la distribucion no homogénea de las
microesferas en cada uno de los 6rganos y tumores a estudiar [53—-55]. Otra ventaja de los
modelos 3D es que permiten extraer la informacion necesaria para construir histogramas de
dosis volumen (DVH, del inglés Dose Volume Histogram). Para llevar a cabo esta metodologia

son necesarias herramientas de calculo mas avanzadas.

La dosimetria 3D se basa en el esquema MIRD aplicado a nivel de voxel, segin se describe en
el MIRD Pamphlet 17 [56]. La dosis absorbida en cada voxel diana de la imagen viene dada
por la suma de las contribuciones de dosis de los voxeles circundantes (fuentes) segun la

ecuacion (30). Donde A(voxels, Tp) es la actividad acumulada en cada voxel fuente en el
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periodo de tiempo Tp. Como en los tratamientos de RE se puede asumir que la eliminacion
bioldgica de las microesferas es despreciable, la actividad acumulada en un voxel se puede
determinar, asumiendo un periodo de tiempo infinito, mediante la expresion (31), donde

Aypsxelg €5 la actividad de 9°Y-microesferas depositada en dicho voxel.

D(voxely, Tp) = Z A(voxelg, Tp)S(voxely « voxel)

voxelg

(30)

o _inz T1, (°°)
x 1 _ Ty, dt = /2

Avsxel (VOXe S» OO) = Avéxels te 2 dt= Avéxels In2 (31)
0

3.3.1 Célculo del factor de calibracion

Segun la expresion (30), para determinar la dosis absorbida a nivel de voxel es necesario partir
de una imagen que aporte informacion de la actividad de 9°Y-microesferas en cada voxel. A
diferencia de la imagen PET, que aporta el valor de la concentracion de actividad en cada
voxel debido a que el equipo esta calibrado, laimagen SPECT Unicamente ofrece informacion
del nUmero de eventos registrados durante la adquisicion del estudio®. Para que una imagen
SPECT tenga un valor cuantitativo en términos de concentracion de actividad, es necesario
aplicar un factor de calibracion. Este es especifico de cada tomadgrafo SPECT, y es diferente
para cada combinacion de isdtopo radiactivo y colimador utilizada, y depende de los

parametros de adquisicion de la imagen.

La exactitud del valor cuantitativo de laimagen esta limitada por la dispersion y la atenuacion
delosfotones, y por el efecto de volumen parcial [57-59]. De la revision bibliografica realizada
por Ritt et al. (2011) se puede concluir que los errores asociados al valor cuantitativo del

SPECT son inferiores al 10% [60].

Para calcular el factor de calibracion es necesario realizar un estudio de imagen SPECT con
unos parametros de adquisicion concretos y, conociendo de forma precisa la cantidad de

actividad presente en el campo de vision (FOV, del inglés Field of View) del tomografo,

% Nétese que cuando se utiliza el término cuentas totales en imdgenes SPECT, la terminologia empleada no
es deltodo correcta, ya que las cuentas se registran en las proyecciones adquiridas y a continuacién se realiza
la reconstruccion de la imagen. Sin embargo, se mantiene esta terminologia por el lenguaje usual en
Medicina Nuclear
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registrar el nUmero de cuentas detectadas en dichas condiciones. Puede calcularse bien a

partir del uso de maniquies [60,61], o bien a partir de laimagen SPECT de un paciente [54].

3.3.2 Modelos matemadticos de depdsito de dosis a nivel de voxel

La forma mas precisa de estimar las dosis absorbidas, a partir de la imagen paramétrica en
términos de la actividad depositada de 9°Y-microesferas en cada voxel, es mediante
simulaciones Monte Carlo. Se trata de una herramienta que permite simular, evento a evento,
procesos de naturaleza probabilistica como son las interacciones de las particulas con los
tejidos. Para ello es necesario conocer las ecuaciones y parametros que las describen y las
probabilidades de que ocurran. Se debe utilizar un gran nimero de eventos con el fin de
reducir la incertidumbre asociada al proceso de calculo, lo que conlleva un alto coste
computacional y, en consecuencia, el tiempo de célculo es elevado. Esto representa un
inconveniente al implementar este tipo de métodos en la practica clinica. De ahi, que se
utilicen otras metodologias para el calculo de dosis a nivel de voxel, que utilizan otras

aproximaciones, como son: el método de la convolucion y el método de depdsito local.

La eleccion entre método de la convolucion y el método de depdsito local debe hacerse en
base al nUmero de voxeles fuente que contribuyen a la dosis absorbida en un voxel diana. Para
ello es necesario tener en cuenta el rango de las particulas emitidas y el nivel de incertidumbre

asumido.

Método de Convolucién

Este método consiste en considerar que cada voxel de la imagen es una fuente de radiacion
puntual, de modo que la dosis absorbida en cada voxel diana es la suma de las contribuciones
a la dosis de cada uno de los voxeles fuente de alrededor y la suya propia, suponiendo que la
actividad en cada voxel es uniforme. Por tanto, la estimacion dosimétrica se lleva a cabo a
partir de la convolucion de la actividad acumulada, imagen paramétrica cuantitativa en
términos de (GBq_.s), con las matrices de convolucion (kernels) de dosis (DPK, del inglés Dose
Point Kernel) [44,46,53,55,62,63], segun la siguiente expresion:

D(voxely, Tp) = Z A(voxelg, Tp) ® S(voxel « voxelg) (32)

voxelg

Los kernels de dosis no son mas que los factores S en las dimensiones del voxel. Sin embargo,

debido a que el tamafio del voxel del kernel ha de ser el mismo que el de la matriz de

Introduccién 37



adquisicion, los kernels son a menudo calculados para diferentes escenarios mediante
simulaciones Monte Carlo. Estos se pueden obtener de bases de datos disponibles, como el
kernel que se representa graficamente en la Figura 1.5, que fue extraido de la base de datos

de Strigariy Lanconelli [64], para un voxel cubico de 4,8 mms.

0.6

5 [mGy/(MBg-s)

Figura 1.5 Representacidn bidimensional del plano central del kernel de convolucion 3D del °Y utilizado
para el calculo de dosis absorbida 3D a partir de una imagen de SPECT con un tamario de voxel de 4,8 mm.

Método de Depésito Local

Otra opcion es aplicar el método de depdsito local (LDM, del inglés Local Deposition Method)
[28,54,65], asumiendo que el transporte de energia entre voxeles vecinos esta simulado por
el efecto de la funcion de respuesta (PSF, del inglés Point Spread Fuction) intrinseca del
sistema de imagen. Es decir, la dosis absorbida en cada voxel se calcula mediante una simple
multiplicacion, evitando la convolucion que estaria implicita en el proceso de adquisicion de
la imagen. En consecuencia, la dosis absorbida en cada voxel se determina mediante la
expresion (33). El factor S es la dosis absorbida en un voxel por cada desintegracion en el
propio voxel, que viene dado por la energia promedio por unidad de masa de las particulas B
emitidas por el 9°Y en cada voxel, que son completamente depositadas en el propio voxel

(Eg"’medi") y se calcula a partir de la expresion matematica (34). Donde, Vyexel €s el volumen

del voxel de laimagen en cms.

Dysxel = Avexel * S (33)
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3.3.3 Histogramas dosis volumen

Si se conoce la distribucion 3D de la dosis absorbida y se delimitan los VOlIs en los distintos
organos de interés sobre la imagen de dosis absorbida, es posible generar DVH y curvas de
isodosis, ampliamente utilizados en el ambito de la radioterapia. Los DVH son una
herramienta que permite condensar y presentar graficamente la informacion de la
distribucion de la dosis absorbida en un VOI de forma facilmente interpretable. Existen dos

tipos de DVH, el diferencial y el acumulado.

DVH diferencial: indica la cantidad de volumen que recibe un determinado valor de dosis. En
el eje X se representa la dosis absorbida en Gy. Este eje se divide en cierta cantidad de
intervalos iguales. En el eje Y se representa el volumen relativo o absoluto (% o mL), como la
cantidad de voxeles de la matriz de dosis absorbida, dentro de un VOI concreto, cuyos valores
caen dentro de un intervalo. Conociendo el volumen de cada voxel el eje Y se puede
transformar facilmente en volumen absoluto o relativo. En la Figura 1.6 se muestra un
ejemplo de un DVH diferencial en el que cada intervalo se corresponde con una dosis
absorbida de 1 Gy, en el eje Y se muestra el volumen relativo y encima de cada columna se
muestra la cantidad de voxeles que reciben una dosis comprendida entre los valores del rango

de cada intervalo. Por ejemplo, 7 voxeles reciben una dosis entre 4 y 5 Gy.

5o 75 100

Volumen (%)

25

37
30
15
0
o P—— |
2 3 4 5 6 7

o 1 8 9

Dosis (Gy)

Figura 1.6 Ejemplo de un histograma dosis-volumen diferencial.

DVH acumulado: indica la cantidad de volumen relativo o absoluto (% o mL) que recibe una

dosis mayor o igual a cierto valor de referencia. Para construir un DVH acumulado se parte
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del DVH diferencial, de forma que a la cantidad de voxeles de cada intervalo se le suman los
voxeles de todos los intervalos siguientes. Asi, la cantidad de voxeles del primer intervalo es
igual al nUmero total de voxeles que forman el VOI, puesto que todo el volumen recibe una
dosis absorbida mayor o igual a cero. En la Figura 1.7 se muestra un ejemplo de un DVH
acumulado, que contiene los mismos datos que el histograma de |a Figura 1.6 pero mostrados

de forma acumulada. Por ejemplo, 94 voxeles reciben 3 Gy o mas.
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Figura 1.7 Ejemplo de un histograma dosis-volumen acumulado.

En los ejemplos (Figura 1.6 y Figura 1.7) se muestran los DVH de forma discreta. En la medida
en la que los intervalos de dosis son mas pequefios, los DVH se pueden mostrar de forma

continua, que es como se suelen representar en radioterapia.

Los DVH permiten verificar la uniformidad de la distribucion de la dosis en el volumen diana
y si los drganos a riesgo reciben una dosis absorbida por encima de los limites de dosis
establecidos. En el caso del volumen diana, lo ideal, segun la experiencia en radioterapia,
serfa una funcidn escalén con una pendiente abrupta alrededor de la dosis de prescripcion.
En el caso de los 6rganos a riesgo, los cuales se intentan proteger, se deben cumplir ciertas
restricciones de dosis que se establecen a partir de parametros dosimétricos derivados de los

DVH, teniendo en cuenta la tolerancia a la radiacion del érgano en cuestion.

La forma mas simple de elaborar informes dosimétricos es utilizando puntos significativos
del DVH que representen la distribucion de dosis dentro del VOI. A continuacion, se

enumeran algunos de estos parametros dosimétricos:

e  Volumen total: suma de todos los voxeles contenidos en el VOI.
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o Dosis promedio (Dmedia): sSuma de las dosis asignadas a cada voxel dividido por el
numero total de voxeles.

e Dosis mediana (Dso): dosis absorbida que deja el mismo ndmero de voxeles con
dosis mayores y menores.

D Dosis minima (Dmin): dosis minima en el VOI.

o Dosis maxima (Dmax): dosis maxima en el VOI.

e Volumen correspondiente a la dosis de referencia (VDM): suma de todos los voxeles
que reciben una dosis mayor o igual que (Dref).

o Dosis correspondiente al volumen de referencia (Dvref): dosis tal que el volumen

que recibe una dosis mayor o igual que Dy,,, es igual a Vyp.

Los parametros Vb,er Y Dv,.,, permiten definir restricciones. Por ejemplo, en EBRT es comun

que los planes de tratamiento cumplan que al menos el 95 % del volumen diana reciba el g5

% de la dosis prescrita, es decir que Vgs% de dosis prescrita > 95%0.

Otra ventaja de los DVH es que permiten aplicar modelos radiobioldgicos para poder predecir
la probabilidad de toxicidad en tejido sano y la probabilidad de control tumoral [18]. Kao et
al. (2013) apuntan a los DVH como una herramienta para desarrollar la dosimetria predictiva,

que permitiria avanzar en tratamientos mas seguros y efectivos [28].

3.3.4 Dosimetria pre y post tratamiento

En funcion de si los calculos dosimétricos se hacen en la imagen previa o posterior al
tratamiento, se diferencian dos modalidades de dosimetria: dosimetria pre-tratamiento y

dosimetria post-tratamiento.

La dosimetria pre-tratamiento se basa en evaluar las imagenes de la simulacion del
tratamiento con 99mTc-MAA. Puesto que esta es la imagen que se utiliza para la prescripcion
de la dosis, esta dosimetria es fundamental para el desarrollo de una planificacion mas
individualizada y para optimizar los resultados de la RE. Son varios los trabajos publicados en
los que se realiza un analisis dosimétrico 3D a partir de las imagenes de SPECT 99™Tc-MAA
(dosimetria pre-tratamiento) [23,53-55,66]. Si bien los 99mTc-MAA siguen siendo la técnica
de referencia para la simulacion del tratamiento, existen estudios que muestran que existen
diferencias entre la biodistribucion de estos y la de las 9°Y-microesferas [67,68]. Estas

diferencias son atribuibles al diferente posicionamiento del catéter en la valoracion vy el
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tratamiento, a la degradacion bioldgica de los 99™Tc-MAA entre su infusion y el estudio de
imagen, y a las diferencias de tamafo y forma de los 99m™Tc-MAA con respecto a las %°Y-

microesferas [62].

La dosimetria post-tratamiento se basa en evaluar las imagenes realizadas tras la infusion de
las microesferas para verificar si la distribucion de las 9°Y-microesferas coincide con la
planificada en la simulacidn del tratamiento mediante los 99mTc-MAA. No sélo eso, sino que
ademas permite establecer una relacion dosis-respuesta de forma mas fidedigna que la
dosimetria pre-tratamiento [28,44]. Esta informacion es Util para comprender los
mecanismos bioldgicos implicados en la RE y asi poder establecer qué parametros
dosimétricos estan directamente relacionados con los resultados del tratamiento, desde el
punto de vista clinico [54]. Ademas, es fundamental de cara a plantearse completar la dosis
de radiacion con otros tratamientos. En esta linea, Lam et al. (2013) afirman que la dosimetria
post-tratamiento puede prevenir niveles inaceptables de toxicidad en aquellos pacientes en
los que estd justificado un segundo ciclo de RE [69]. Aunque se han publicado datos de grupos
de pacientes con buena funcion hepatica que han tolerado varios ciclos de RE con una
toxicidad aceptable [70], el riesgo de RILD en esto casos es elevado. En consecuencia, existe
la necesidad de optimizar los calculos dosimétricos para establecer dosis absorbidas

limitantes [69].

Los calculos dosimétricos post-tratamiento se pueden realizar a partir de un SPECT-CT de la
radiacion de frenado producida por las particulas beta que emite el 9°Y [41,71-73] 0 a partir
de una imagen %Y-PET-CT [46,74]. Si bien la imagen post-tratamiento es la Unica que
representa la distribucion real de las esferas, la dosimetria 3D se puede ver comprometida
debido a la limitada resolucion espacial de la imagen SPECT de frenado y a la reducida

emision de positrones que genera imagenes PET con elevado nivel de ruido.

3.4 Problematica de la dosimetria en la planificacion de los tratamientos
de radioembolizacion hepdtica

En octubre de 2019 se publico el Real Decreto 301/2019 sobre justificacion y optimizacion del
uso de las radiaciones ionizantes para la proteccion radioldgicas de las personas con ocasion
de exposiciones médicas [75]. El articulo 6, establece que “en las exposiciones médicas de
pacientes debidas a tratamientos de radioterapia o de medicina nuclear, los volumenes de

planificacion se planificaran individualmente y se verificara convenientemente su realizacion,
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teniendo en cuenta que las dosis de drganos sanos y tejidos fuera de los considerados de
planificacion deberan ser lo mas bajas que sea razonablemente posible y estaran de acuerdo

con el fin deseado del tratamiento”.

Actualmente, la planificacion de los tratamientos de RE, a partir de la imagen 9%™Tc-MAA
SPECT-CT, es la Unica herramienta disponible que permite realizar una evaluacion
dosimétrica personalizada previa a la administracion del tratamiento [76]. El objetivo de la
planificacion es asegurar que el tumor reciba una dosis de radiacion terapéutica y minimizar
la dosis absorbida en el tejido hepatico sano. Son varios los autores que han demostrado que
existe una relacion entre las dosis absorbidas calculadas a partir de laimagen pre-tratamiento
y la respuesta de los pacientes al tratamiento [77-80]. Por un lado, se ha demostrado que la
dosis absorbida en el tumor tiene un impacto tanto en el tiempo libre de progresion como en
la supervivencia de los pacientes [27,81-83]. Por otro lado, es conocido que una dosis de
radiacion excesiva en los tejidos sanos circundantes puede dar lugar a complicaciones clinicas
(RILD, neumonitis radica, ulceras gastrointestinales, etc.) [22,84]. Por lo tanto, un calculo
preciso de las dosis absorbidas en los pulmones, el tejido hepatico sano y el tejido tumoral

favorece la optimizacion del proceso de planificacion de los tratamientos de RE.

Son varios los métodos dosimétricos empleados para el calculo de la dosis absorbida en la
planificacion de tratamientos de RE con 9°Y-microesferas. En general, se pueden clasificar en
modelos compartimentales y modelos de dosimetria a nivel de voxel o 3D. Dentro de estos
dos grandes grupos existen subcategorias en funcion de la metodologia empleada y de las

aproximaciones matematicas que se apliquen.

En la practica clinica, los modelos compartimentales son los métodos dosimétricos mas
ampliamente utilizados. Sin embargo, en los Ultimos afios los Servicios de Medicina Nuclear
comienzan a disponer de programas comerciales que permiten el calculo de dosis absorbidas
mediante modelos dosimétricos 3D a nivel de voxel. Ademas, en general, este tipo de
herramientas ofrecen la posibilidad de elegir entre diferentes métodos para el calculo de las
dosis absorbidas, como son el modelo de convolucion por un kernel de dosis y el modelo de

deposito local de dosis descritos en el apartado 3.3 de este Capitulo.

Para calcular dosis absorbidas se asume que la distribucion de las 9°Y-microesferas es

uniforme dentro de cierto volumen (6rgano, tejido, voxel, etc.), pero son varios los estudios
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que demuestran, a partir de biopsias de tejido hepatico ex-vivo, que la distribucion de las %°Y-
microesferas en el tejido hepatico es heterogénea tanto a nivel micro como macroscopico
[85—90]. En esta linea, Fox et al. (1991) describen una distribucion heterogénea de las %°Y-
microesferas en el parénquima hepatico sano [86]. Kennedy et al. (2004) detectan una mayor
heterogeneidad en el depdsito de las microesferas en la periferia de los tumores que en la
zona central de los mismos. Resultados similares fueron obtenidos por Campbell et al. (2001)
[88]. En este contexto, surge la necesidad no solo de caracterizar esta heterogeneidad sino
de evaluar su impacto en las dosis absorbidas resultantes de aplicar diferentes métodos

dosimétricos.

Independientemente del método dosimétrico empleado, resulta imprescindible realizar una
segmentacion previa de los compartimentos o VOIs en los que se va a calcular la dosis
absorbida. Los modelos compartimentales usan los volimenes de cada compartimento
como datos de partida para calcular dosis, mientras que en los modelos 3D los célculos
dosimétricos realizan los calculos voxel a voxel y, por tanto, no requieren definir
compartimentos. Si bien es cierto que, como paso final, la dosimetria a nivel volumétrico se
debe evaluar en cada compartimento y la segmentacion es necesaria para seleccionar el

volumen en el cual se desea estimar la dosis absorbida.

En la Figura 1.8 se muestra un esquema de las variables de entrada que necesita cada método
de calculo. Cualquier técnica dosimétrica necesita como variables principales de entrada el
SHP y la actividad neta administrada de 9°Y-microesferas. Ademas, los métodos
compartimentales y los modelos 3D necesitan como variables de entrada, respectivamente,

el indice TNy un factor de calibracion para transformar la imagen en unidades de actividad.

En la actualidad, practicamente ninguno de los procesos que se engloban dentro de un
procedimiento dosimétrico para tratamientos de RE hepdtica estd completamente
estandarizado. En la literatura, existe una gran heterogeneidad en cuanto a los modelos
matematicos empleados para el calculo de dosis absorbidas entre los distintos centros, e
incluso dentro de un mismo centro [83,91-93]. En este contexto, surge un gran interés en
abordar la comparacion de diferentes técnicas en una Unica serie de pacientes. Este es el caso
de Dieudonné et al. (2011) que comparan las dosis absorbidas promedio obtenidas con el
modelo DPK con las predichas por el modelo de particion [53]. También Pasciak et al. (2014)

publican un estudio en el que analizan la eficiencia de varios métodos para el calculo de dosis
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personalizado en base a imagenes pre-tratamiento, mediante la simulacion de estudios de
imagen realizados en maniquies. Comparan los modelos LDM y DPK con los resultados
obtenidos al utilizar Monte Carlo [65]. Mikel et al. (2015 y 2016) publican dos articulos en los
que comparan diferentes métodos dosimétricos aplicados sobre una imagen post-
tratamiento 9°Y-SPECT-CT. En el primero comparan los modelos DPK y LDM con Monte
Carlo [94], y en el segqundo comparan los modelos monocompartimental y de particion con
Monte Carlo [95]. Mas recientemente, Allan et al. (2020) comparan las dosis absorbidas
calculadas a partir de la imagen 99™Tc-MAA con el modelo LDM con las obtenidas con el

modelo de particion [96].

4[ Imagen SPECT #9™Tc -MAA }_

Variables comunes a ambas metodologias

1 FACTOR DE
| SHP ACTIVIDAD Y | CALIBRACION
y . Modelos Modelos de dosimetria - ¥ -
INDICETN m——p Multicompartimentales 3D 4——| imagenSPECT
) (A (™Tc))
MODELO DE PARTICION MODELO DE CONVOLUCION

MODELO DE PARTICION
MULTI-TUMOR (MPMT)
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Figura 1.8 Esquema con las variables de entrada que necesita cada método para el calculo de la dosis
absorbida a partir de la imagen SPECT.

La eleccion entre modelos compartimentales o 3D no es la Unica cuestion abierta en esta
problematica. Tampoco hay consenso en como calcular el indice TN o el factor de calibracion,

que se requieren en los modelos compartimentales y 3D, respectivamente.

Respecto al indice TN, pardmetro fundamental en modelos compartimentales, la Unica

recomendacion emitida por la EANM, es que debe ser determinado empleando la imagen
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SPECT corregida por atenuacion [16]. Si bien el calculo del indice TN, como el cociente entre
la concentracion acumulada en el tejido tumoral y la acumulada en tejido hepatico sano, es
matematicamente sencillo, la eleccion de un valor de concentracion de actividad de cada
tejido no es trivial, debido a la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas
dentro de estos compartimentos. En la literatura se pueden encontrar varias metodologias
para el calculo del indice TN. EI método mas simple es utilizar ROIs circulares del mismo
tamafio para definir un valor representativo de la concentracion de actividad en el tejido sano
y en el tejido tumoral, de forma que no sea necesario calcular la masa de cada compartimento
[97,98]. Otra opcion es emplear ROIs delimitadas de forma manual sobre un corte axial de la
imagen SPECT para asi obtener un valor mas realista de la concentracion de actividad [99].
Una alternativa mas precisa es delimitar sobre la imagen SPECT los contornos, tanto del
volumen diana como del tejido tumoral, incluyendo toda su extension volumétrica
[79,95,100]. Asi se obtiene un valor mas representativo de la concentracion de actividad en
ambos compartimentos, teniendo en cuenta el valor de todos los voxeles que conforman el
VOI. Asimismo, existen varias opciones a la hora de segmentar los VOlIs, ya sea utilizando
isocontornos sobre la imagen SPECT [79,100], dibujando el contorno de forma manual con la
ayuda de la imagen anatomica [95], o incluso apoyandose en una imagen de angio-CT

realizada durante la valoracion de la vasculatura hepatica [101,102].

El modelo de particion depende por tanto del método de calculo del indice TN y del método
empleado para la segmentacion del higado sano diana y del conglomerado tumoral, para
determinar los volumenes. La importancia de estas variables, junto con la necesidad de
optimizar la metodologia empleada y de evaluar su influencia en los calculos dosimétricos

fueron puestas de manifiesto por Garin et al. (2015) en una nota al editor [103].

Si bien, como se ha puesto de manifiesto existen diferentes procedimientos para calcular el
indice TN, no hay publicaciones en las que se realice una comparativa de las diferentes

metodologias y su impacto en las dosis absorbidas resultantes.

Por otrolado, volviendo a los métodos 3D, el factor de calibracion es un paso clave. Este factor
también se puede calcular aplicando diferentes variantes metodoldgicas. Son varios los
autores que utilizan un factor de calibracion relativo calculado a partir de lasimagenes clinicas
de los propios pacientes [54,94—96,104], asumiendo que la biodistribucion de los 9™Tc-MAA

es idéntica a la de las 9°Y-microesferas. Mientras que otros estudios proponen el uso de
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factores de calibracion absoluto calculado en base a la sensibilidad del tomdgrafo SPECT
[60,105-110]. Dicha sensibilidad se determina a partir de imagenes de maniquies, pero los
disefios experimentales también varian de unos trabajos a otros, incluyendo imagenes
gammagréficas estaticas de fuentes puntuales en aire [105,106] o de fuentes planas (tipo
placa Petri) [109,110]; 0 imagenes SPECT-CT de maniquis cilindricos [60,61,105,108].Si la
técnica de calibracion se basa enimagenes clinicas, es obvio que la segmentacion de los VOIs
juega de nuevo un papel fundamental, ya que la calibracion se puede basar en analizar el
tejido hepatico completo [54,96,104] o la region abdominal o incluso en el FOV completo del
SPECT [111]. En este contexto, la EANM publicd una guia en la que se detallan los datos que
deben quedar documentados en los informes dosimétricos individualizados de los pacientes
[34], en la que se especifica que debe quedar patente si se ha utilizado un factor de calibracion
absoluto (en base a imagenes experimentales) o relativo a paciente (en base a imagenes
clinicas). Ademas, en el caso de utilizar factores de calibracion absolutos, se debe dejar
constancia del tipo de maniqui'y las actividades utilizadas. Si se utiliza un factor de calibracion
relativo a paciente, se debe detallar el método utilizado para dibujar la ROl o VOI (ejemplo:

incluyendo todo el cuerpo, sdlo el tronco, etc.).

Esta heterogeneidad en cuanto a la forma de proceder en el calculo de las dosis absorbidas
en los tratamientos de RE, dificulta la comparativa de los resultados de los tratamientos
desde el punto de vista clinico, obtenidos en diferentes centros, para evaluar la toxicidad y la
respuesta de tratamiento [112]. En esta linea, Lam et al. (2015) subrayan que los resultados
dosimétricos y los umbrales de dosis establecidos deben ser interpretados con precaucion
pues existe una gran variedad de factores que pueden influir en los resultados obtenidos por
los diferentes grupos, como son las diferentes propiedades radiobioldgicas de los dos tipos
de esferas que estan disponibles comercialmente, la histologia del tumor con distinto perfil
deradiosensibildiad, las diferentes herramientas utilizadas para el calculo de dosis absorbida,

etc. [113].

En conclusion, existe un amplio espectro de metodologias para el célculo de la dosis
absorbida y una estandarizacion del uso de las mismas, podria ser de utilidad para realizar
estudios multicéntricos, que permitan incluir un mayor nimero de pacientes y cuyos
resultados tengan una mayor potencia estadistica. En consecuencia, es deseable un estudio

que compare el mayor nimero posible de métodos dosimétricos.
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JUSTIFICACION Y
OBJETIVOS

1. JUSTIFICACION

El calculo preciso de las dosis absorbidas favorece la optimizacion tanto de la seleccion de
pacientes candidatos a RE, como del proceso de planificacion para maximizar su eficacia
terapéutica y minimizar la toxicidad en tejido sano, dando lugar a tratamientos
personalizados mas seguros y eficaces. Por tanto, una metodologia dosimétrica optimizada

y reproducible es no solo importante, sino esencial.

Sin embargo, los procedimientos de dosimetria de los tratamientos de RE no se encuentran
estandarizados. Como se ha mostrado en el Capitulo anterior, existe un amplio espectro de
modelos matematicos para la estimacion dosimétrica, y cada uno de ellos depende de
diversas variables de entrada (indice TN, definicion de volUmenes de interés o factor de

calibracion) que, a su vez pueden obtenerse con técnicas o metodologias diferentes.

En este sentido, la estandarizacion de los procedimientos a seguir para el calculo de las dosis
absorbidas en los tratamientos de RE se presenta como un claro objetivo dentro de la
comunidad cientifica. Como primer paso, la Asociacion Americana de Fisica Medica (AAPM,
del inglés American Association of Physicists in Medicine) y la EANM describen en sus guias de
2011 los modelos dosimétricos disponibles e incluyen recomendaciones metodoldgicas
[16,23,34]. Sin embargo, esta problematica no ha quedado resulta en la medida en que los
procedimientos, y los modelos dosimétricos, siguen estando en debate, tal como se ha

puesto de manifiesto en el Capitulo 1.

Aunque en la literatura abundan las publicaciones comparando técnicas dosimétricas, no se
ha encontrado ninguna publicacion que abarque en una Unica serie de pacientes todas las

variantes metodoldgicas existentes y que evalle su impacto en la dosimetria pre-

Justificacion y Objetivos 49



tratamiento. Ademas, no existe ni evidencia de la concordancia entre diferentes técnicas que

asegure las dosis absorbidas resultantes son equivalentes, ni un consenso sobre cual es la

metodologia mas adecuada.

2. HIPOTESIS

Es posible optimizar la dosimetria personalizada en los tratamientos de radioembolizacion

hepatica con 9Y-microesferas a partir de la estandarizacion de los procedimientos

dosimétricos pre-tratamiento.

3. OBJETIVOS

3.1 Objetivo principal

El objetivo principal de este trabajo es optimizar y estandarizar el procedimiento dosimétrico

a sequir en la planificacion de los tratamientos de radioembolizacion hepatica con 9°Y-

microesferas, cuantificando la repercusion de cada variante metodoldgica en la dosis

absorbida y caracterizando su impacto clinico.

3.2 Objetivos secundarios

Para alcanzar el objetivo principal se plantean los siguientes objetivos secundarios:

5o

Estudiar el nivel de heterogeneidad de la distribucion de las ¢°Y-microesferas en el
tejido tumoral a partir de la imagen 99mTc-MAA SPECT, y su impacto en la
estimacion de las dosis absorbidas resultantes.

Evaluar diferentes alternativas disponibles para el calculo del indice TN, y su
impacto en las dosis absorbidas resultantes calculadas a partir de métodos
multicompartimentales.

Calcular el factor de calibracion para que la imagen SPECT sea cuantificable, y
evaluar el impacto del factor de calibracion del tomdgrafo SPECT en las dosis
absorbidas calculadas a partir de métodos de dosimetria 3D a nivel de voxel.
Disefiar un nuevo método multicompartimental que tenga en cuenta la

heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas entre las diferentes
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lesiones individuales que conforman el conglomerado tumoral, y que permita
evaluar la dosis absorbida promedio en cada una de ellas.

5. Desarrollar una herramienta informatica para el célculo de dosis mediante métodos
3D a partir de imagenes de 9mTc-MAA SPECT-CT (pre-tratamiento), aplicando
diferentes variables metodoldgicas.

6. Comparar diferentes modelos dosimétricos (modelos multicompartimentales y
modelos de dosimetria 3D a nivel de voxel), en base a la dosis absorbida promedio
y a los histogramas dosis-volumen.

7. Proponer un algoritmo de recomendaciones en base a los hallazgos de esta

investigacion.

4. ESTRUCTURA

En el Capitulo 1 se han descrito los diferentes procesos que se llevan a cabo en un tratamiento
de RE vy los principales métodos empleados para calcular dosis absorbidas a partir de
imagenes pre-tratamiento, tanto en el tejido sano como en el tumoral, discutiendo su

problematica.

En este segundo Capitulo se expone la justificacion que sirve como base para el desarrollo de

esta Tesis Doctoral, los objetivos establecidos y la estructura del trabajo.

En el Capitulo 3 se detalla la metodologia empleada para obtener los resultados que se
muestran y discuten en el Capitulo 4. Ambos tienen una estructura paralela y recogen la
informacion referente a los pacientes incluidos, la segmentacion de areas de interés, la
caracterizacion de la heterogeneidad tumoral, el desarrollo del nuevo método de particion
multi-tumor, el calculo del TN, la estimacion de los factores de calibracion y finalmente las
dosis absorbidas calculadas con los diferentes métodos en la serie de pacientes incluida en el
trabajo. El Ultimo apartado del Capitulo 3 recoge la metodologia relativa al analisis
estadistico. En el Capitulo 4 se incluye un resumen de los resultados y un Ultimo apartado de

discusion de los mismos.

En el Capitulo 5 se recogen las principales conclusiones que se derivan del trabajo de

investigacion realizado en esta Tesis Doctoral.
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Finalmente, se detallan las referencias bibliograficas consultadas, el indice de Tablas y
Figuras y varios Anexos. En el primero se describen los métodos estadisticos, en el segundo
se detallan los algoritmos desarrollados, en tercero se incluye material comoplementario y

en el Anexo IV se exponen las publicaciones y comunicaciones a congresos derivadas de este

trabajo.
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MATERIAL Y METODOS

1. PACIENTES, SIMULACION Y TRATAMIENTO

Este trabajo de investigacion fue evaluado y aprobado por el Comité de Etica de la

Investigacion de la Universidad de Navarra.

1.1 Criterios de inclusién

Se estudiaron de forma retrospectiva pacientes con tumores hepaticos primarios y
metastasicos, tratados mediante RE hepatica con 9°Y- microesferas entre 2013 y 2015 en

nuestro centro. Se incluyeron los pacientes que cumplian los siguientes criterios:

e  Evaluacion previa con 99mTc-MAA resultante en un SHP inferior al 20 %.

e Posicion del catéter durante la infusion de los 99mTc-MAA idéntica a la de las 9°Y-
microesferas.

e Disponibilidad de imagenes %Y PET-CT.

e  Disponibilidad de imagenes diagnésticas RM o CT con contraste adquiridas entre 1
y 6 semanas antes del tratamiento.

e Posibilidad de delimitar de forma inequivoca el tejido tumoral sobre las imagenes

CT del estudio 99mTc-MAA SPECT-CT con la ayuda de la imagen diagnostica previa.

No se han tenido en cuenta otros datos clinicos de los pacientes como el tipo de tumor, la
intencion clinica, o los datos demograficos en los criterios de inclusion debido a que, aunque
si pueden ser relevantes en otros aspectos, no lo son a la hora de comparar los diferentes

modelos dosimétricos.
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Posteriormente fueron excluidos aquellos pacientes en los que las imagenes 99mTc-MAA
SPECT-CT fueron adquiridas o reconstruidas con otros parametros diferentes a los descritos

en el siguiente apartado.

1.2 Adquisicién de la imagen *°"Tc-MAA SPECT-CT

Durante la arteriografia hepaticay con el fin de simular la distribucion de las 9°Y-microesferas,
se administraron 99mMTc-MAA, a través de la arteria hepéatica desde la cual se habia planeado

administrar el tratamiento, segun lo establecido en las guias (74- 148 MBq) [16,23].

En el transcurso de las dos primeras horas tras la infusion de los 99™Tc-MAA se realizaron una
imagen gammagrafica planar y una imagen tomografica SPECT-CT en base a las cuales se
evaluo su biodistribucion, y se determind si el paciente era candidato a RE. La adquisicion de
estas imagenes se realizd en una gammacamara SPECT-CT de doble cabezal (Figura 3.1),
modelo Symbia T2 (Siemens Medical Solutions, Erlangen, Alemania) equipada con

colimadores de agujeros paralelos de baja energia y alta resolucion (LEHR, del inglés Low

Energy High Resolution).

Figura 3.1 Equipo SPECT-CT instalado en el Servicio de Medicina Nuclear de la Clinica Universidad de
Navarra. Izquierda, vista frontal. Derecha, vista lateral.

Las imagenes gammagraficas planares, anterior y posterior, de 10 minutos de duracion, se
adquirieron con una matriz de 128 x 128, que se corresponde con un tamafio de pixel de 4,8 x
4,8 mm?, sin aplicar zoom. Se utilizo una ventana de energia centrada en 140 keV con una

anchura del 15 %.

Para la imagen SPECT-CT del abdomen se adquirieron 128 proyecciones (64 por cada

cabezal, situados a 180°), de 20 segundos de duracion cada una, y una matriz de 128 x 128,
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sin zoom (4,8 x 4,8 mm?). Para poder aplicar la correccion de dispersion mediante el método
de la doble ventana durante el proceso de reconstruccion tomografica, se realizéd la
adquisicion empleando dos ventanas de energia centradas en 103 y 140 keV, y con una
anchura del 15 %. Los parametros de adquisicion de las imagenes CT fueron 130 kV y 25 mAs
de referencia, pitch de 1,5, una matriz de 512 x 512 (0,85 x 0,85 mm?) y 5 mm de espesor de

corte.

Las imagenes SPECT se reconstruyeron mediante el algoritmo iterativo Flash 3D (8
iteraciones, 4 subconjuntos), con un filtro Gaussiano de 8,4 mm de FWHM (del inglés, Full
Width at Half Maximum). Se aplicaron las correcciones por atenuacion, con la imagen CT, y
de dispersion, a partir de los eventos registrados en una ventana energética inferior a la del
fotopico. La reconstruccion, el procesado y el andlisis de las imagenes se llevo a cabo en una
estacion de trabajo Syngo MultiModality WorkPlace (Siemens Healthcare, Erlangen,

Germany).

1.3 Calculo de la actividad a administrar

La prescripcion de la actividad de 9°Y-microesferas que se administré a los pacientes incluidos
en este trabajo se realizd segun el criterio de nuestro centro. Se utilizo el modelo BSA en el
caso de tratamientos bilobares, dirigidos a todo el parénquima hepatico, y el modelo de
particion en tratamientos lobares y segmentarios. El procedimiento a sequir para el calculo
de la actividad mediante estos métodos se describio en el apartado 2.1.4 del Capitulo 1.
Finalmente, la actividad resultante de aplicar el método correspondiente se ajusté a cada
caso particular teniendo en cuenta las caracteristicas clinicas de cada paciente (escaso
volumen hepatico o tumoral, cirrosis concomitante o quimioterapia previa), segun el
algoritmo descrito por Sangro et al. (2013) [38], para obtener un calculo mas individualizado

de la actividad y un tratamiento mas seguro.

El SHP se determind a partir de la media geométrica de las cuentas registradas en el higado
y los pulmones en las imagenes gammagraficas planares anterior y posterior. Este parametro

se utilizo para el cdlculo de las dosis absorbidas realizado en este estudio.
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2. SEGMENTACION DE LOS VOLUMENES

El primer paso para llevar a cabo el cdlculo retrospectivo de las dosis absorbidas es segmentar
los compartimentos o VOlIs. En la Figura 3.2 se presenta un esquema de los pasos que se
siguieron. Se muestran en azul las variables de entrada, en gris cada uno de los procesos
intermedios y en verde las variables de salida que son el resultado del proceso de
segmentacion y que seran necesarias para calcular las dosis absorbidas.

Imagen Imagen diagndstica
99MTe —-MAASPECT-CT (CT con contraste o RM)

—

Corregistro

Delimitacion
manual en Pinnacle

T
Exportar

RT structures

VOIS_SPECT

volumen (m‘)

Figura 3.2 Esquema del proceso de segmentacion de los volumenes. En azul se muestran las variables de

entrada y en burdeos las de salida.

En primer lugar, se delimitaron los contornos de los VOIs sobre el CT de laimagen SPETC-CT
de 99mTc-MAA, con la ayuda de un estudio diagndstico previo (CT con contraste o RM). La
fusion de las imagenes CT se llevo a cabo mediante un registro rigido, utilizando un software
especifico para la planificacion de tratamientos de EBRT (Pinnacle, Philips Medical System,

Anover, MA).

Para cada paciente se dibujo el contorno del higado completo (Hiotal) y de cada uno de los
tumores individuales (T;). En el caso de tratamientos mas selectivos (lobares o segmentarios)
también se delimitd el volumen hepatico diana (Hdiana), correspondiente a un l6bulo hepatico

0 uno/varios segmentos. Los contornos fueron delimitados por un técnico experto en
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dosimetria del Departamento de Oncologia Radioterapica y revisado por un médico
experimentado del Servicio de Medicina Nuclear. Ademas, con el fin de eliminar la

variabilidad interoperador, todos los contornos fueron definidos por la misma persona.

Una vez delimitado el conjunto de contornos (estructuras), se exportaron en un fichero con
formato DICOM-RT (del inglés, Digital Imaging and Communication in Medicine — Radiation
Therapy), que contiene el nombre que se le ha asignado a cada contorno y las coordenadas
de los puntos que lo conforman. Para identificar correctamente en Pinnacle cada una de las

estructuras se utilizo la siguiente nomenclatura:

e ‘HIGADO' para el contorno del higado completo.
e 'TARGET para el contorno del volumen hepatico diana.
e ‘MTS_x/, siendo x nUmeros consecutivos para los contornos de cada una de las

lesiones tumorales.

Para llevar a cabo los calculos dosimétricos empleando métodos de dosimetria 3D a nivel de
voxel fue necesario convertir los contornos que se delimitaron en Pinnacle en imagenes tipo
mascara: matrices del mismo tamafio que la imagen 99mTc-MAA SPECT, cuyos elementos
toman valor 0 si estan fuera del contorno de la VOI 6 1 si estan dentro. Ademas, la definicion
delas estructuras se llevd a cabo sobre laimagen CTy portanto las coordenadas de los puntos
que generan los contornos estan en el tamafio de matriz del CT, que no coincide con el
tamafio de matriz de laimagen 99mTc-MAA SPECT. Por lo que, fue preciso realizar un cambio
de muestreo para trasladar la informacion de la matriz de la imagen CT a la matriz de la

imagen SPECT.

Para todo ello, se desarroll, en lenguaje Matlab (version R2016a, MathWorks, Natick, MA,
USA), el programa “"VOIs_SPECT"3, cuya variable de entrada es el archivo en formato DICOM-
RT que contiene toda la informacion relativa a los contornos delimitados en Pinnacle y las
variables de salida son las mascaras obtenidas para cada VOI, que tienen el mismo tamafio

que laimagen SPECT.

En la Figura 3.3 se muestra un esquema de los contornos o estructuras que se delimitaron y

que dan lugar a la segmentacion de los siguientes VOIs o compartimentos:

3 En el Anexo Il de este documento se detallan las variables de entrada y de salida, el funcionamiento y el
cédigo de programacion empleado en todos los algoritmos citados a lo largo de este documento.
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e Tumoresindividuales (T;): cada una de las lesiones que conforman el conglomerado
tumoral, que se corresponden con cada una de las estructuras MTS-x del fichero
DICOM-RT.

e Conglomerado tumoral (Tiotal): Se genera como la union de cada uno de los VOIs de
los Ti que lo conforman.

e Higado sano diana (HSdiana): tejido hepéatico sano incluido en el volumen diana. Se
calcula sustrayendo Tiotal de Haiana, que se corresponde con la estructura ‘“TARGET’
del fichero DICOM-RT.

e Higado sano total (HSttal): Tejido hepatico sano. Se determina sustrayendo Tiotal de

Hrotal, que se corresponde con la estructura ‘HIGADO’ del fichero DICOM-RT.

=

Algoritmo

Compartimentos

Estructuras

HSrotal HSgians Tiotal

Figura 3.3 Esquema de los contornos delimitados en Pinnacle (estructuras) y los compartimentos que se
generan, en los que se determinard la dosis absorbida.

Ademas, para el célculo de la dosis absorbida promedio, empleando métodos
multicompartimentales, es necesario conocer el volumen en mL de cada compartimento
ViSaianar VHStorarr VTeorar Y Vrp)- Este dato se puede extraer directamente de Pinnacle, sin
embargo, en este trabajo se calcularon multiplicando el volumen del voxel de la imagen
SPECT por el nimero de voxeles que forman cada VOI (nUmero de elementos de la mascara
correspondiente que son distintos de 0). Este calculo esta integrado en el programa

“analisis_datos”.

58 Material y Métodos



La segmentacion realizada no solo se utilizo para el estudio retrospectivo de los métodos
empleados en el calculo de la dosis absorbida, sino que también fue de utilidad para estudiar
el nivel de heterogeneidad que existe en la distribucién de las 9°Y-microesferas inter e

intralesion.

3. HETEROGENEIDAD DE LA DISTRIBUCION DE LAS Y-
MICROESFERAS EN EL TEJIDO TUMORAL

Como se ha mencionado en el apartado 3.4 del Capitulo 1, es conocido que la distribucion de
las 9°Y-microesferas dentro del tejido hepatico no es homogénea y, por tanto, tampoco lo
sera la distribucion de la dosis absorbida. Uno de los objetivos de este trabajo es evaluar la
heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-micoresferas en el tejido tumoral, a partir de la

informacion que aporta la imagen 99mTc-MAA SPECT-CT.

Los resultados obtenidos seran de interés para justificar las diferencias encontradas entre los

diferentes modelos dosimétricos estudiados en este trabajo.

A continvacion, se describe la metodologia empleada para la evaluacion de la

heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-micoresferas en el tejido tumoral.

En primer lugar, se evalud la no uniformidad dentro de cada una de las 97 lesiones tumorales
individuales incluidas en este trabajo (heterogeneidad intralesion), a partir del coeficiente de
variacion de las cuentas de 99™Tc presentes en cada voxel del VOI, obtenido a partir de la
segmentacion (CV{1™®) segln (35). Donde SD (Cyoxe) Y Ci2¢%® son, respectivamente, la
desviacion estandar y el promedio de las cuentas de 99™Tc-MAA registradas en cada uno de

los voxeles que integran cada lesion.

SD (Cvoxel) .

CVinira (%) = Cedia " 100 35)
T;

La heterogeneidad intralesion se valord, en funcion del valor del CV/™ obtenido mediante
la escala cualitativa propuesta en este estudio, que se presenta en la Tabla 3.1. Aunque para
evaluar la heterogeneidad no se tiene en cuenta el volumen de los tumores, si se estudio la
posible asociacion entre la heterogeneidad interlesion y el volumen de los mismos. El andlisis

estadistico llevado a cabo se detalla en el apartado 10 de este Capitulo.
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Ademas, en pacientes cuyo conglomerado tumoral incluye mas de una lesion tumoral, se
representaron graficamente las cuentas promedio de 99™Tc-MAA registradas en cada lesion
y se cuantificd la heterogeneidad de la distribucion del tratamiento entre los diferentes
tumores (heterogeneidad interlesion) a partir del coeficiente de variacién de cfre®e (Cyintery
segun:

SD (C;riledia)

Promedio (CJ°%%) -

Cvinter(%) — 100 (36)

El grado de heterogeneidad interlesion se evalud, en funcién del valor de CV €T obtenido,

aplicando la misma escala cualitativa que para la heterogeneidad intralesion (Tabla 3.1).

Tabla 3.1 Escala cualitativa para valorar la heterogeneidad en funcion del coeficiente de variacion.

CV%-""“ 6 CVinter
i

Heterogeneidad %)
Baja (poco heterogéneos) <10
moderada Entre10y 30
sustancial Entre 30y 50
Elevada (muy heterogéneos) > 50

Asimismo, se evaluo la existencia de asociacion entre la heterogeneidad interlesion vy el

numero de lesiones tumorales que conforman el conglomerado tumoral.

Finalmente, se estudid si una elevada heterogeneidad interlesion esta correlacionada con una
elevada heterogeneidad intralesion. Para ello, se determind para cada paciente el promedio
del coeficiente de variacion de todos los tumores que conforman el conglomerado tumoral

(Ve dia Y S€ estudié el grado de asociacién existente con CVter,
edia

m

Para calcular los parametros necesarios para evaluar la heterogeneidad intra e interlesion, se

desarrollé el programa “analisis_coeff_SPECT"” en lenguaje Matlab.

4. DESARROLLO DEL MODELO DE PARTICION MULTI-TUMOR

Los métodos multicompartimentales se basan en el formalismo MIRD para calcular la dosis
absorbida promedio en ciertos compartimentos, asumiendo una distribucion homogénea de

las 9°Y-microesferas dentro de los mismos.
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Elya conocido modelo de particion (en adelante modelo de particion estandar) considera tres
compartimentos: los pulmones, el higado sano diana y el conglomerado tumoral. Sin
embargo, la distribucion de las 9°Y-microesferas tanto en el tejido hepatico sano como en el

tumoral es heterogénea.

En este trabajo, se desarrollé un nuevo modelo multicompartimental que tiene en cuenta la
heterogeneidad de la distribucion de las s°Y-microesferas entre las diferentes lesiones
individuales que conforman el conglomerado tumoral, permitiendo asi calcular las dosis
absorbidas promedio en el tejido tumoral con una mayor precision, ya que se individualiza el
calculo para cada lesion en lugar de considerar un valor Unico para todas las lesiones. El nuevo
modelo de particion multi-tumor considera (n+2) compartimentos, donde n es el nUmero de
tumores que constituyen el conglomerado y los otros dos compartimentos son, al igual que

en el modelo de particion estandar, los pulmones y el higado sano diana.

Se desarrollaron las expresiones matematicas necesarias para el calculo de la dosis absorbida

promedio en cada una de las lesiones tumorales, asumiendo las siguientes premisas:

1. Laactividad neta de 9°Y-microesferas administrada se distribuye Unicamente en el
higado sano diana, los pulmones y el conglomerado tumoral.

2. Laactividad que se deposita en el conglomerado tumoral es la suma de la actividad
de 9°Y-microesferas que llega a cada una de las lesiones tumorales individuales.

3. Elindice TN; de cada una de las lesiones individuales se define como el cociente
entre la concentracion de actividad de 9°Y-microesferas de la lesion tumoral y la

concentracion de actividad de 9°Y-microesferas en el higado sano diana.

De ahi se deduce que el modelo de particion estandar y el modelo de particion muti-tumor
comparten la formulacion en lo que corresponde al calculo de la dosis absorbida promedio en
el tejido sano (pulmones e higado diana). El desarrollo matematico para el cdlculo de la dosis
absorbida en el tejido tumoral se describe como resultado de esta investigacion en el

apartado 4 del Capitulo 4.

Finalmente, se desarrolld una herramienta, basada en Excel, para el calculo de las dosis
absorbidas en el pulmoén, el higado sano diana y cada una de las lesiones tumorales

individuales mediante el modelo de particion multi-tumor.
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5. CALCULO DEL INDICE TN PARA DOSIMETRIAS CON
METODOS MULTICOMPARTIMENTALES

Se calculo el indice TN del conglomerado tumoral para cada paciente y, adicionalmente, en
aquellos pacientes con mas de una lesion tumoral, también se determind el indice TN;de cada

tumor individual.

Se emplearon dos variantes metodoldgicas para el calculo del indice TN del conglomerado
tumoral (Método “VOIs” y Método “"ROIs"”) y una Unica metodologia para el determinar el

indice TN;. El esquema a seguir en este apartado se muestra en la siguiente Figura:

Imagen

SPECT-CT

Segmentacién
compartimentos

} !

[ Método "VOIs" ] [ Método "ROIs” ]

|
' 1

Figura 3.4 Esquema de las diferentes metodologias para el cdlculo del indice TN.

5.1 Indice TN del conglomerado tumoral

Aunque para aquellos pacientes cuya planificacion del tratamiento fue realizada mediante el
modelo de particion estandar ya se disponia del valor del indice TN del conglomerado
tumoral, todos los valores se volvieron a calcular de forma retrospectiva utilizando las dos

variantes metodoldgicas a evaluar.

Independientemente de la metodologia empleada, segun la definicion del indice TN, para el
calculo de este parametro es necesario determinar la concentracion de actividad de 99mTc-
MAA en el higado sano diana y el conglomerado tumoral sobre la imagen SPECT corregida

por atenuacion.

La primera variante metodoldgica incluida en este estudio (Método “ROIs”) consiste en

emplear un método simplificado, de forma que no sea necesario delimitar los contornos del
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higado sano diana y el conglomerado tumoral. El método se fundamenta en el uso de 10 ROls
circulares del mismo tamaio, colocando la mitad de las ROIs en zonas representativas del
conglomerado tumoral y la otra mitad sobre el higado sano diana (ver ejemplo en la Figura

3.5). Este proceso se llevo a cabo utilizando la aplicacion Syngo MultiModality Workplace.

Figura 3.5 Calculo del indice TN dibujando sobre la imagen de 9" Tc-MAA SPECT-CT regiones de interés del
mismo tamano sobre el higado sano diana (rosa) y el tejido tumoral (amarillo).

El médico especialista en Medicina Nuclear selecciona el tamafio de las ROIs y su posicion. Al
ser las ROIs del mismo tamafio no es necesario determinar la masa de cada compartimento,
y elindice TN (TNroi) se puede calcular mediante la ecuacidn (37), donde Cg,, son las cuentas

totales registradas en la ROI;.

TNRUI — Ziszl CROIi(Ttotal) (37)

?:1 CROli (Hsdiana)

Ademas, con el fin de poder evaluar la variabilidad interoperador del método “ROIs”, este
proceso fue llevado a cabo por dos facultativos del Servicio de Medicina Nuclear especialistas
en RE. Para ello, se calcularon las diferencias entre los indices TN obtenidos por ambos
facultativos, en porcentaje con respecto al promedio, y se llevo a cabo un andlisis de la

concordancia entre observadores.

La segunda variante metodoldgica incluida en este estudio (método “VOIs”) se basa en
segmentar los compartimientos, para determinar la actividad total depositada en cada uno

de ellos (Ar,,,., ¥ AHSyina) Y SY Masa en kg (Mr,,.. ¥ Mys,,..)- El indice TN (TNvo)) se
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determind mediante la expresion matematica (38)4, asumiendo que la densidad del tejido
hepatico es igual a1 g/mL [14]. Asilos calculos se realizaron utilizando los volimenes de los

compartimentos en lugar de sus masas.

ATTotal/
Mrrora 38)

AHSdiana/M
HSdiana

Para el calculo de las cuentas totales registradas en HSgiana Y Ttotal Y SU VOlumen en mL, se

TNyo; =

desarrollo el programa “analisis_cuentas_totales” en lenguaje Matlab, que utiliza las

mascaras resultantes del proceso de segmentacion descrito en apartado 2 de este Capitulo.

A continuacion, se evaluaron las diferencias existentes entre los indices TN del conglomerado
tumoral calculados empleando los métodos “VOIs” y "ROIs". Para ello, se calculd el error
relativo (E (%)) entre el promedio de los valores obtenidos por ambos especialistas con el
método "ROIs" (TNJF%,*%) y los valores obtenidos con el método “VOIs” (referencia), segun

la siguiente ecuacion:
(referencia — valor)

E=100- referencia (39)

Adicionalmente, se estudio la posible correlacion entre las diferencias encontradas en los
valores del indice TN calculado mediante ambos métodos y la heterogeneidad interlesion
(CVintery. v en el caso concreto de los pacientes con mas de un tumor individual, se estudié
la existencia de una asociacion entre las diferencias en el indice TN y la heterogeneidad

intralesion (CVEtre Y,
t media

Asimismo, con el fin de determinar siambas metodologias (*VOIs” y "ROIs") son equivalentes

se estudio su correlacion y concordancia.

4 Nétese que, puesto que el factor de calibracién que ha de aplicarse para convertir la informacién contenida
en la imagen SPECT (cuentas o eventos) a actividad de 9™Tc-MAA es comun para todos los voxeles de la
imagen, tanto para el tejido tumoral como para el higado sano diana, a efectos prdcticos y por simplicidad
se utilizaran las cuentas registradas en ambos compartimentos en lugar de la actividad.
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5.1.1 Impacto del indice TN del conglomerado tumoral en las dosis absorbidas

En este apartado se evalUa el impacto que la eleccion del método de calculo del indice TN del
conglomerado tumoral tiene en las dosis absorbidas promedio, obtenidas mediante el

modelo de particion estandar, tanto en el tejido sano como en el tumoral.

Se calcularon las dosis absorbidas promedio en HSgiana, HStotal ¥ Tiotal, Mediante las
expresiones (28), (40) y (29), utilizando los indices TN del conglomerado tumoral calculados

mediante los métodos “ROIs” y “VOIs".

SHP

A (1 =245
pHSdiana — 49 38 . aam " ( 100) (28)
media T My TN +M
T[ntal HSdiuna
HSg;,
HSTotal _ mefili‘:lna " MHSqiana (40)
media M 4
HSTotal
Ttotal — . pHSai 2
Dmend‘ila =TN DmedLiﬂana ( 9)

Se evaluaron las diferencias en las dosis absorbidas obtenidas, tanto en el tejido sano (HSdiana
Y HStotal) como en el tejido tumoral (Tiowal) Y Se determind el error relativo tomando como
referencia las dosis calculadas con el indice TN determinado mediante el método “VOlIs”.

Finalmente, se evalud la concordancia entre ambas variantes metodoldgicas.

En base a los resultados obtenidos se proponen recomendaciones acerca de la metodologia

mas adecuada.

5.2 Indice TN; de cada lesién tumoral

En aquellos pacientes cuyo conglomerado tumoral estd formado por mas de una lesion, se
determind el indice TN; de cada una de las lesiones individuales que lo conforman mediante
la ecuacion (41). Donde Ay, es la actividad total depositada en cada tumor T;, calculada a
partir de la imagen SPECT corregida por atenuacion, empleando para ello el programa
“analisis_cuentas_totales”. Para realizar los calculos se asumio que la densidad del tejido
hepatico es igual a1 g/mL [14], y por tanto que el volumen en mL de cada compartimento es

igual asumasaeng.
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Ar,
fm

TNi - AHSdiana/ (41)
MHSdiana
Se calcularon las diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral calculado a partir
de método "VOIs" y el indice TN; de cada lesion tumoral (TNvo-TN;), asumiendo que el valor
del indice TN del conglomerado se asigna a cada una de las lesiones individuales que lo

forman.

Finalmente, se estudiaron la correlacion y concordancia entre los resultados obtenidos con

ambos métodos.

El impacto que tiene, en las dosis absorbidas promedio en el tejido tumoral, el uso del indice
TN de las lesiones individuales en lugar el indice TN del conglomerado tumoral se analiza en
la comparativa entre los modelos de particion estandar y de particion multi-tumor, incluida

en el apartado 7 de este Capitulo.

6. CALIBRACION DEL SISTEMA SPECT PARA DOSIMETRIAS A
NIVEL DE VOXEL

El primer paso para llevar a cabo un calculo dosimétrico pre-tratamiento a nivel de voxel es
convertir, a través de un factor de calibracion, el valor de cada voxel de laimagen 99™Tc-MAA
SPECT reconstruida (eventos registrados) en actividad de 99mTc (Bq). El factor de calibracion
es propio de cada sistema SPECT y es aplicable a todas las imagenes adquiridas con ese
equipo en las mismas condiciones, es decir, no depende del paciente. Para calcular este factor
es necesario conocer de forma precisa la actividad del radionUclido (99mTc) presente en el FOV

del tomdgrafo SPECT, y las cuentas totales registradas en la imagen SPECT.

En este trabajo se emplearon dos métodos diferentes para el determinar el factor de
calibracion: a partir de imagenes experimentales con maniquies y a partir de las imagenes
99MTc-MAA SPECT-CT adquiridas para la planificacion de los tratamientos. Ademas, cada uno
de estos métodos aglutina varias opciones. Notese que, en el caso de utilizar factores de
calibracion calculados a partir de imagenes experimentales (en adelante factores dee
calibracion absolutos), se aplica siempre el mismo factor, que es el resultado de varias
adquisiciones realizadas con maniquies. Mientras que cuando se utilizan factores de

calibracion calculados a partir de imagenes clinicas (en adelante factores de calibracion
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relativos), se dispone de un factor de calibracion diferente para cada paciente. Sin embargo,
los factores de calibracion obtenidos para diferentes pacientes deben ser reproducibles y las
diferencias entre ellos no deberian ser importantes, ya que se espera que esten relacionadas
Unicamente con el hecho de que las condiciones de atenuacion y dispersion de los fotones
emitidos por el 9™Tc son diferentes en cada paciente, y el sistema de imagen SPECT debe

ser capaz de aplicar sobre laimagen 9™Tc-MAA SPECT-CT estas correcciones.

En la siguiente Figura se muestran las diferentes variables metodoldgicas que se estudiaron:

Fuente puntual - Planar ‘

Imagen SPECT — fagllug Fuente puntual - SPECT ‘
(ctas (%9™Tc)) (Imagenes experimentales) P

| — Maniqui cilindrico - SPECT ‘
Factorde calibraciéon |
(kBg/cps)

v VOI! higado - SPECT |

Imagen SPECT T (|még:i‘ea:|:Ic|”nicas) B
(A (2*"Tc)) — VOl abdomen - SPECT |

Figura 3.6 Esquema de las diferentes metodologias empleadas para el cdlculo del factor de calibracion.

6.1 Factores de calibracion absolutos

Se determino el factor de calibracion a partir de la sensibilidad planar y tomografica del
tomografo SPECT, en base a imagenes experimentales obtenidas con fuentes puntuales y
con maniquies cilindricos preparados con una actividad conocida de 99mTc. En el caso de las
fuentes puntales, al no existir atenuacion en la propia fuente, se emplearon tanto imagenes
estaticas planares (gammagrafias) como imagenes tomograficas (SPECT). En el caso de los
maniquies cilindricos, donde es necesario aplicar la correccion de atenuacion, se adquirieron

imagenes SPECT-CT.
A continuacion, se detalla el procedimiento para el calculo del factor de calibracion mediante

cada una de las metodologias descritas.

6.1.1 Fuente puntual
Se preparo una fuente lo mas puntual posible y con una actividad lo suficientemente baja (2 -

2 MBq) para evitar que el tiempo muerto repercutiese en una menor eficiencia de deteccion

Material y Métodos 67



y que, para el tiempo de adquisicion fijado, se produjese saturacion de la escala de grises de

la imagen, debido a que la profundidad de bits es limitada.

Se adquirieron imagenes estaticas planares (anterior y posterior) de 5 minutos de duracion
con la fuente colocada en aire, es decir, sin medio dispersor. Se seleccion6 una matriz de
adquisicion de 128 x 128, sin zoom. A continuacion, se realizé un estudio de imagen SPECT
seleccionando los mismos parametros de adquisicion que en los estudios clinicos (ver
apartado 1.2 de este Capitulo). Con el fin de evaluar la reproducibilidad del método, este
proceso se repitio 10 veces, de forma que se prepararon 10 fuentes puntuales diferentesy se

adquirio un conjunto de imagenes planares y tomogréaficas de cada una de ellas.

En la Figura 3.7 se muestra el disefio experimental utilizado para la adquisicion de lasimagenes

de las fuentes puntuales.

Figura 3.7 Adquisicion de los estudios de imagen de una fuente puntual en aire en el tomdgrafo SPECT-CT,
para determinar el factor de calibracion del tomdgrafo. La flecha indica la posicion de la fuente puntual.

A continuacion, se analizaron las imagenes y se determind el nUmero de cuentas totales

registradas en la imagen (Cotales). Para ello se utilizaron los siguientes programas:

e Imagel (descargado de NIH website: http://rsb.info.nih.gov/ij) para las imagenes
gammagraficas planares.

e Pmod (version 3.1, PMOD Technologies Ltd., Zirich, Switzerland) para las
imagenes SPECT.

Sedibujo una ROl del area completa de lasimagenes planares anteriory posterior de la fuente
puntual, y se calculd Ciotales cOMo la media geométrica de las cuentas totales registradas en

ambas proyecciones. En el caso de las imagenes tomograficas, para determinar Ciotales S€

68 Material y Métodos


http://rsb.info.nih.gov/ij

utilizo un VOI cubico de forma que incluyese la totalidad de la fuente puntual, tal como se

indica en la siguiente Figura:

Figura 3.8 VOI cUbico para determinar la cuentas totales registradas en la imagen SPECT de la fuente
puntual.

Finalmente, se calcularon los factores de calibracion FCESttce y FCIfﬁ,EltCJal (en Bg/cuentas),

para cada una de las 10 adquisiciones, mediante las expresiones (42) y (43). Donde A(°®*™Tc)
es la actividad neta de 99mTc de la fuente puntual, en Bq, T es la hora a la que se midio la
actividad, Tadq €s la hora a la que se inici6 la adquisicion del estudio de imagen y T, es el
periodo de semidesintegracion del 9™Tc. La desintegracion radiactiva de la fuente producida

durante el proceso de adquisicion de las imagenes, se considero despreciable.

som _an.(TudTA?I;Tcal)
FCestética _ A( TC) ‘e 2 . tplanar (42)
puntual — C t "N
totales proyec proyec
_an‘(Tadq_Tcal)
T1
A(™Tc) e /2
SPECT _
FCpuntual - C (43)
totales

Notese que, en el caso de la fuente puntual, es necesario considerar que el factor de
calibracion se va a aplicar sobre una imagen clinica SPECT, y por tanto se debe tener en
cuenta el numero de proyecciones (Nproyec) Y corregir por el tiempo de adquisicion, en
segundos, (tplanar: tiempo de adquisicion de laimagen planar, tproyec: tiempo de adquisicion de

cada proyeccion).

6.1.2 Maniqui cilindrico
Se prepard un maniqui cilindrico Jazszack modelo ECT/STD/P (Data Spectrum Corporation,
Hillsborough NC, EEUU) sin insertos. El maniqui tiene un diametro interno de 21,6 cm y una

altura de 18,6 cm. Se diluyd uniformemente en 6900 mL de agua una actividad de 148 MBq
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de 99™Tc, que es la actividad de 99™Tc-MAA que se administra al paciente para realizar la
simulacion del tratamiento. El maniqui se colocé sobre la camilla, centrado en los detectores,
y se realizd una imagen SPECT-CT seleccionando los parametros de adquisicion vy
reconstruccion que utilizados en los estudios de imagen clinicos descritos en el apartado 1.2
de este Capitulo. Con el fin de evaluar la reproducibilidad del método, este proceso se repitio

10 veces, de forma que se prepararon 10 maniquies y se adquirieron 10 estudios de imagen.

Una vez reconstruidas las imagenes, se determind Ciotales, Utilizando el programa Pmod,
como el total de cuentas registradas en un VOI cubico colocado de forma que el maniqui
completo estuviese totalmente contenido en el mismo, tal como se indica en la Figura 3.9.
Finalmente, el factor de calibracion (FCSFEST ) se calculd del mismo modo que FCREET,,

aplicando la ecuacion (43), y donde A(®™T¢) es la actividad neta con la que se prepard cada

uno de los maniquies.

Figura 3.9 VOI cubico que engloba el maniqui cilindrico, utilizado para determinar la cuentas totales
registradas en la imagen SPECT.

Se determinaron FCgstitica FCSPECT v FCSHECT,, como el valor promedio de los factores de
calibracion obtenidos para las 10 adquisiciones realizadas para cada metodologia empleada.
Asimismo, se estudio la dispersion de los resultados mediante el coeficiente de variacion (CV)
definido como (44).

0, e —
v ) Promedio * 100 (44)

Se estudiaron las diferencias existentes entre FCEELca FCSPECT 'y FCSPECT a partir de E (%)
segun la expresion (39), tomando como referencia el factor de calibracion obtenido para el
maniqui cilindrico, pues a priori su geometria extensa es mas similar a un paciente que la de

la fuente puntual.
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Finalmente, se realizd el correspondiente andlisis estadistico para determinar si las
diferencias entre las tres metodologias evaluadas son estadisticamente significativas (ver

apartado 10 de este Capitulo).

6.1.3 Validacién de los factores de calibracion absolutos

Una vez obtenidos los factores de calibracion del sistema SPECT-CT aplicando las diferentes
variantes metodoldgicas, se llevd a cabo una validacion de los mismos mediante la
adquisicion de imagenes de maniquies con diferentes geometrias que simulan las siguientes

estructuras o volumenes:

e Higado sano: concentracion de actividad de 99™Tc uniforme (fondo) de 148 kBg/mL
aproximadamente, correspondiente a la concentracion de actividad en los
pacientes incluidos en este estudio asumiendo que el promedio de la actividad de
99MTc-MAA administrada al paciente (162 MBQ) se distribuye uniformemente en el
promedio del volumen hepatico diana (1200 mL).

e Lesionestumorales: concentracion de actividad uniforme con unaratio 5:1 respecto
a la concentracion de actividad del fondo (esferas calientes o similares).

e Tejidos circundantes en los que no existe captacion pero que generan dispersion de
los fotones: agua sin actividad de 99™Tc, en diferentes tipos de contenedor.

e Pulmén: aire (poliespan).

Para los disefios experimentales (en adelante geometrias, GEO-i), se utilizaron

combinaciones de los maniquies e insertos que se muestran en la Figura 3.10.
Las geometrias experimentales utilizadas para validar los factores de calibracion fueron:

e GEO-01: maniqui Jazszack (con una altura de 18,6 cm y un didmetro interno de 21,6
cm) sin insertos con un poliespan ocupando la mitad del volumen.

e GEO-02: maniqui cilindrico con una altura de 18 cm y un didmetro interno de 6 cm,
disefiado para su uso en equipos microPET. En el interior del maniqui se colocd una
esfera de 31,2 mm de diametro (ratio de concentracion esferas : fondo = 5: 1). El
maniqui se situd, a su vez, dentro de un recipiente rectangular con agua de
dimensiones 22 x 22 x 35 cm3.

e GEO-03: maniqui pozo de 13 x 13 x 20 cm3, disefiado para realizar medidas de dosis

absorbida en agua en Radioterapia que consta de dos pozos de diferentes tamafios.
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GEO-01, GEO-05 GEO-02 GEO-02

En uno de ellos (profundidad: 13 cm y diametro: 3,5 cm) se colocd un tubo tipo
falcon (ratio de concentracion esferas : fondo = 5:1), y el otro (profundidad: 13 cmy
diametro: 1,3 cm) se dejo vacio (aire).

GEO-04: maniqui Flangeless Esser (con una altura de 18,6 cm y un didmetro interno
de 20,4 cm) sin insertos, salvo los 4 cilindros que estan solidarios a la tapa, y con un
poliespan ocupando la mitad de su volumen. Cada uno de los cilindros del maniqui
se rellend con una concentracion 5 veces superior a la del fondo.

GEO-o5: inserto cardiaco con dos concentraciones de actividad (ratio 5:1 entre la
cavidad y la pared del miocardio). El inserto se colocé en el maniqui Jaszczak, que
se rellend con agua.

GEO-06: maniqui PET NEMA IEC (con una altura de 18,0 cm y un volumen de g,7 L)
con 6 esferas calientes (ratio 5:1) de didmetros 10, 13, 17, 22, 28 y 37 mm y, un

inserto cilindrico sin actividad que simula pulmon.

ManiquiJaszczak (1) Maniqui MicroPET Conjunto de esferas huecas (2) Maniqui pozo

Maniqui PET )
Flangeless Esser (2) Inserto cardiac (2)

GEO-04 GEO-06

(1) Capintec, Inc.
(2) DataSpectrum Corporation

Figura 3.10 Maniquies e insertos utilizados para la validacion de los factores de calibracion absolutos. En la
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parte inferior de cada imagen se indica la geometria en la que se ha utilizado.
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Enla Figura 3.11 se muestran los cortes axial, sagital y coronal de lasimagenes SPECT de cada

uno de los seis disefios experimentales fusionadas con las imagenes CT.

GEO-01

GEO-02

GEO-03

GEO-o04

GEO-o05

GEO-06

Figura 3.11 Imdagenes SPECT-CT obtenidas de las diferentes configuraciones geométricas.

Durante la preparacion los maniquies se midieron, en el activimetro, las actividades inicial
(Ao) y residual (Ares) con los que se rellenaron los diferentes compartimentos, y se registro la
hora a la que se realizaron las medidas (T, y Tres). Finalmente, se calculd la actividad total

presente en el maniqui (Aactivimetro) €n el momento de la adquisicion de la imagen (Tadq)
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mediante (45), donde i es el niUmero de compartimentos utilizados y T,, el periodo de
semidesintegracion del 9mTc. Una vez preparado el maniqui, se realizé un estudio de imagen
SPECT-CT seleccionando los parametros de adquisicion y reconstruccion utilizados en la

practica clinica.

2_(Tadq*T0) _an_(Tadq*Tres)

—Ln T T
Agctivimetro = Z Ag-e Y — Apes e a2 (45)
i
Asimismo, se midio la actividad de 99™Tc (Acaculada), €n Bq, a partir de la imagen SPECT
reconstruida, para cada uno de los factores de calibracion (FC) a validar, mediante la siguiente

expresion:
Acalculada =FC- Ctatal(gngc) (46)

Donde Cioral(99™Tc) es el numero total de cuentas registradas en la imagen SPECT,
determinadas mediante un VOI cibico del tamafio de la imagen, segun se muestra en la

Figura 3.12. Este analisis de laimagen se realizo utilizando el programa Pmod.

Figura 3.12 VOI que engloba la imagen SPECT para determinar el numero de cuentas totales registradas

en la misma. Las imdagenes se corresponden con la GEO-06

Para cada geometria, se calculé el error relativo (E (%)) entre la actividad calculada a partir de
laimagen SPECT mediante FCEstticd, FCarrtiy v FCorinaro ¥ la actividad total medida en
el activimetro, tomando esta Ultima como referencia, pues es el sistema de medida habitual
en los Servicios de Medicina Nuclear. Asimismo, se determinaron los errores relativos

H ‘ estética SPECT SPECT
promedio para cada metodologia (FChyntuals FCpuntuar Y F Ccitindro)-

La actividad presente en cada voxel de la imagen 99mTc-MAA SPECT de cada paciente,
necesaria para los calculos dosimétricos mediante métodos 3D, Unicamente puede
determinarse aplicando el factor de calibracion sobre la imagen SPECT. Por ello, debe
verificarse que la actividad medida a partir de laimagen SPECT equivale a la actividad medida

en el activimetro. Con este objetivo, se evaluaron la correlacion y concordancia entre ambos
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métodos (factor de calibracion y activimetro) a partir de imagenes experimentales de
maniquies, para cada una de las variantes metodoldgicas incluidas en este trabajo (ver

apartado 10 de este Capitulo).

El hecho de que ambos calculos sean comparables implica que el factor de calibracion
obtenido se puede aplicar en la practica clinica para determinar la actividad de 99mTc-MAA
contenida en cada uno de los voxeles de laimagen SPECT. En base a los resultados obtenidos

se determind la metodologia mas recomendable.

6.2 Factores de calibracion relativos

En el caso de los pacientes incluidos en este estudio retrospectivo, las imagenes 99mTc-MAA
SPECT-CT se realizaron sobre la region abdominal, de forma que no todo el parénquima
pulmonar estaba incluido en la imagen. Por tanto, el factor de calibracion se calculo
asumiendo que la totalidad de actividad de 99mTc-MAA se deposita en el tejido hepatico a
excepcion de la fraccion de 99mTc-MAA que llega al pulmon (SHP). Asi el FC se determind a
partir de las cuentas totales registradas en el tejido hepatico y de la actividad de 99™Tc-MAA
administrada corregida por el SHP, parametro calculado a partir de las imagenes

gammagraficas.

Se emplearon dos formas de segmentar el tejido hepatico para calcular el nUmero total de
cuentas registradas en él. En primer lugar, se dibujo un VOI cubico sobre la imagen SPECT
con laayuda de laimagen CT, incluyendo toda la region abdominal del paciente y procurando
excluir el tejido pulmonar (ver Figura 3.13 A). En segundo lugar, se utilizo el VOI ajustado al
contorno del higado, resultante del proceso de segmentacion descrito en el apartado 2 de

este Capitulo (ver Figura 3.13 B).

Para calcular las cuentas totales registradas mediante el VOI cibico (Ccubo), Se analizaron las
imagenes SPECT-CT en el programa Pmod. Con el fin de poder evaluar la reproducibilidad

del método, el posicionamiento del VOI fue llevado a cabo por dos operadores diferentes.

Para calcular las cuentas totales registradas en el VOI ajustado al contorno del parénquima
hepatico (Chigado) se desarrrolld el programa “cuentas_totales_higado” en lenguaje Matlab,
que suma el valor de aquellos voxeles de la imagen que estan dentro del contorno del higado

total.
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Figura 3.13 Imdgenes SPECT-CT del paciente 7, a partir de las cuales se determinaron las cuentas

registradas en el parénquima hepdtico empleando: A) VOI cubico y B) VOI ajustado al contorno del higado.

Los factores de calibracién FCE4P%,,, y FCIH9%%° e calcularon aplicando la ecuacion (47).
Donde A(*™Tc) es la actividad de 99mTc-MAA administrada al paciente, medida en Bg, Tcal €s
la hora a la que se midid la actividad, Tagqes la hora a la que se inicid la adquisicion del estudio
de imagen 99MTc-MAA SPECT-CT, Ty, es el periodo de semidesintegracion del 99mTc y
C(*°™Tc) es Ceubo 0 Chigado, Medido en cuentas, segun el método aplicado. Como la imagen
que se utiliza para determinar el factor de calibracion es la misma imagen sobre la que se

aplicara dicho factor no se corrige por la desintegracion radiactiva de los 99™Tc-MAA que se

produce durante el proceso de adquisicion de la imagen.

_an.(Tadq_Tcal) SHP
A(gngC) e ", ' (1 - m) (47)
FC=
C(Q‘)mTC)

Los resultados se mostraran como el valor promedio de los factores de calibracion obtenidos
para todos los pacientes incluidos en este estudio y para cada metodologia empleada.
Asimismo, se estudid la dispersion de los resultados derivados de cada metodologia

mediante el CV de los FC obtenidos a partir de las imagenes de cada paciente.

Se investigd la reproducibilidad del método empleado para el calculo del FCE422, .., a partir
de la comparativa entre los valores obtenidos para dos observadores independientes,

estudiando la correlacion y concordancia entre los resultados.
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Asimismo, se evaluaron las diferencias existentes entre ambas variantes metodoldgicas

cubo higado : ; ;
(FCreiativo Y FCrerativo) @ Partir del error relativo calculado tomando como referencia el factor
de calibracion obtenido a partir de la VOI que engloba el higado completo. Para realizar esta
comparativa, se calculd el promedio del factor de calibracion obtenido por los dos operadores

a partir del VOI cGbico (FCfY % ivo . oaia)-

. .1 . . .1 . cubo
Ademas, se estudio la posible asociacion entre el error relativo del FCrogiivomeqiq €ON

higad
respecto a FC..9%°°

relativo Y €l valor del SHP determinado para cada paciente en la planificacién

del tratamiento.

Se evalud si ambas metodologias son comparables y se pueden utilizar de forma indistinta
(Bland-Altman), y se determinaron los coeficientes de correlacion y concordancia. Ademas,
se realizd el correspondiente analisis estadistico para determinar si el sesgo es

significativamente distinto de cero.

Finalmente, basandose en los resultados obtenidos, se evalud la variante metodoldgica mas

apropiada para el calculo del factor de calibracion obtenido a partir de imagenes clinicas.

6.3 Comparacion de los factores de calibracion absolutos y relativos

En funcion de los resultados obtenidos en los apartados anteriores se seleccionaron las
metodologias mas apropiadas para el cdlculo del factor de calibracion a partir de imagenes
experimentales y clinicas. En este apartado se evaluaron las diferencias entre las variantes
metodoldgicas seleccionadas a partir de E (%) segun la expresion (39). Se tomd como
referencia el factor de calibracion obtenido a partir de imagenes experimentales, debido a
que, en este trabajo de investigacion, la actividad de 99™Tc contenida en los maniquies se
midi6é de forma precisa. Asimismo, se evalud la significacion estadistica de las diferencias

encontradas empleando la prueba estadistica correspondiente.

Como ya se ha mencionado, el cdlculo del factor de calibracién se basa en asumir que se
conoce de forma precisa la actividad de 99mTc presente en el FOV del tomdgrafo SPECT, por
tanto, es necesario conocer no solo la actividad preparada para la administracion sino
también la actividad residual de 99™Tc-MAA. Al ser un estudio de caracter retrospectivo y

tratarse de pacientes para los que se realizaba la planificacion en base a los modelos BSA o
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MP, no se recogid, en el procedimiento clinico, informacion relativa a la actividad residual de

99MTc-MAA.

Con el fin de estudiar la repercusion de considerar despreciable la actividad residual de 99mTc-
MAA en el calculo del factor de calibracion se realizo un analisis prospectivo en una muestra
de 64 pacientes candidatos a RE (107 jeringas), desde noviembre de 2016 hasta agosto de
2020. Para la planificacion del tratamiento con °Y-microesferas, a cada paciente se le

administro la actividad de una o varias jeringas (una por cada via de administracion).

Se determino el valor promedio de la actividad residual medida, su SD y el CV. Asimismo, se
calculd para cada paciente el porcentaje de actividad residual con respecto a la actividad total
preparada, y se analizd la distribucion de las diferencias para todos los pacientes incluidos en
el estudio. También se estudio la posible asociacion entre la actividad contenida en cada

jeringa y el porcentaje de actividad residual.

Finalmente, con el fin de verificar si las diferencias encontradas entre los factores de
calibracion absolutos y relativos estan relacionadas con el hecho de asumir despreciable la
actividad residual de 99mTc-MAA, se compard el error relativo entre los factores de calibracion
absolutos y relativos con el porcentaje de actividad residual promedio. Asimismo, se evalud

la variabilidad tanto de la actividad residual como del factor de calibracion relativo.

6.4 Impacto del factor de calibracion en las dosis absorbidas

El factor de calibracion es un paso clave en la implementacion de la dosimetria 3D a nivel de
voxel, y por tanto cualquier error cometido en el proceso de calculo del mismo tendra un
impacto en las dosis absorbidas resultantes. De ahi la necesidad de optimizar la metodologia

empleada y conocer como puede influir en los calculos dosimétricos posteriores.

Con el fin de evaluar elimpacto de la eleccion del método para calcular el factor de calibracion
en las dosis absorbidas resultantes, se desarrollaron las expresiones matematicas empleadas
para el calculo de la dosis absorbida aplicando tanto el factor de calibracion obtenido a partir
de imagenes experimentales como el resultante de utilizar imagenes clinicas. Mostrando asi

las variables que intervienen en célculo en cada caso.

Finalmente, en funcion de los resultados obtenidos, se propone una recomendacion con

respecto a la forma mas adecuada de proceder para determinar el factor de calibracion.
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7. COMPARACION DE METODOS DOSIMETRICOS

En este apartado se describe el proceso del calculo de dosis absorbida en el parénquima
hepatico sano y en el tejido tumoral mediante las metodologias evaluadas en este estudio,

asi como los criterios en base a los cuales se evaluaran las diferencias entre métodos.

Para los calculos dosimétricos se utilizaran resultados obtenidos en los pasos descritos en los
epigrafes anteriores, como son la segmentacion de los volumenes, el indice TN o el factor de

calibracion

Todos los célculos de dosis se realizaron de forma retrospectiva, independientemente del
método que se hubiese empleado para el calculo de la actividad de 9°Y-microesferas a
administrar en la planificacion del tratamiento. Es decir, que, aunque dichos calculos se hayan
realizado utilizando el modelo de particion estandar en aquellos tratamientos mas selectivos
(lobares o segmentarios), las dosis absorbidas se recalcularon. Asi, las siguientes variables de

entrada fueron comunes para todas las metodologias a evaluar:

*  Actividad neta de %°Y administrada.

e SHP, determinado en la planificacion del tratamiento, a partir de las imagenes
gammagraficas

e Volumen en mL o mascaras de los compartimentos, resultantes del proceso de

segmentacion.

A continuacion, se describe la metodologia empleada para el calculo de la dosis absorbida

mediante métodos multicompartimentales y modelos dosimétricos 3D.

7.1 Calculo de la dosis absorbida mediante métodos multicompartimentales

Se calcularon de forma retrospectiva las dosis absorbidas promedio, tanto en el tejido sano
(HSdiana Y HStota) como en el tumoral (Teta), mediante los dos modelos

multicompartimentales incluidos en este estudio:

e Modelo de particion estandar (MP).

e Modelo de particion multi-tumor (MPMT).
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Notese que ambos modelos comparten formulacion matematica en cuanto al calculo de la
dosis absorbida en el tejido sano. Ademas, el modelo MPMT se aplicd Unicamente en aquellos

pacientes cuyo conglomerado tumoral estd constituido por mas de una lesion.

La dosis absorbida promedio en el volumen diana sano se calculé mediante la siguiente

expresion:
SHP
DfSaiana _ 49 3g.2am " (1~ 700) (28)
media ' MTtoml TN + MHsdiana

Para el calculo de la dosis absorbida promedio en el parénquima hepatico sano total, se
reescalo la dosis absorbida en el volumen diana sano al volumen hepatico sano total

(ecuacion (40)), donde Mys, . eslamasa del higado sano en kg.

HSdiana .
H. i HSg;
Dmi:g?{tlal — _media diana (40)
M,
HSTotal

La dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral se determind aplicando el modelo

de particion estandar, mediante la ecuacion:

SHP
prrotar _ +238  Aaam (1-T5p) 7N 48)
media MTTntal ! TN + MHsdiana

Para aquellos pacientes con mas de una lesion tumoral se determind la dosis absorbida
promedio en cada tumor, aplicando el modelo de MPMT propuesto en este estudio, mediante
la ecuacion (49). El desarrollo matematico del método se describe en el apartado 4 del
Capitulo 4. Asimismo, se determiné la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral
como el promedio de las dosis absorbidas en cada una de las N lesiones individuales que lo

conforman, segun (50).

SHP
DI ... (Gy) = 49,38 - Auan (1~ T50) ‘TN, (49)
media ' Musgiana T Mriprq " TN '
N phi
Ttotal _ =1 d
media = — (50)
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Para el calculo de las dosis absorbidas promedio, se asumié que la densidad del parénquima
hepatico es igual a 1 g/mL y, por tanto, las masas de los compartimentos se consideraron

equivalentes a sus volUmenes.

7.2 Calculo de la dosis absorbida mediante métodos 3D a nivel de voxel

Se calcularon las dosis absorbidas a nivel de voxel, aplicando dos métodos dosimétricos 3D:

LDMy DPK.

En primer lugar, se aplico el factor de calibracion obtenido segun lo descrito en el apartado 5
de este Capitulo para convertir la informacion contenida en cada uno de los voxeles de la
imagen 99MTc-MAA SPECT (eventos registrados) en actividad de 9°Y-microesferas. Aunque
se describen diferentes métodos para calcular los factores de calibracion, las dosis absorbidas
se determinaron empleando el factor de calibracion relativo a paciente, determinado a partir

de un VOI ajustado al contorno hepatico.

En segundo lugar, se calculd la actividad acumulada en cada voxel de laimagen SPECT segun
la expresion matematica (31), considerando que el periodo de tiempo es infinito.

5 inz,, Tiy, (*°Y)

Avéxel (VOXels, oo) = f Avo’xels -e 1/, dt = Avéxels nz (3 )
0

A continuacion, se calcularon las matrices de dosis absorbida mediante el método DPK
mediante la expresion matematica (32), donde los valores S vienen dados por un kernel de
dosis correspondiente a un tamano de voxel cUbico de 4,8 mm, extraido de la base de datos
de Strigariy Lanconelli [64].

D(voxely, Tp) = Z A(voxelg, Tp)® S(voxely « voxelg) (32)

voxelg

Para el calculo de la matriz de dosis absorbidas mediante el método LDM, se aplico la
ecuacion matematica (33), donde el valor S que viene dado por la expresion (34), para un

tamano de voxel cubico de 4,8 mm.

D Kvéxel -S (33)

véoxel =

S=0,144-

(34)

voxel
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Con el fin de proporcionar una herramienta informatica que permita llevar a cabo una
dosimetria mediante métodos 3D a partir de imagenes de 99mTc-MAA SPECT-CT, aplicando
diferentes variables metodoldgicas, se disefiaron varios algoritmos en lenguaje Matlab, en
los que se ha integrado todo el proceso descrito en este apartado. Al ejecutar el programa
principal “analisis_datos”, se obtienen todos los resultados necesarios para el calculo de las
dosis absorbidas. Este programa se apoya en subrutinasy en el resultado de otros programas

secundarios, cuya estructura se puede consultar en el Anexo Il de este documento.
Estos programas utilizan como variables de entrada:

e Elvalordel SHP.

e Laactividad de 9°Y-microesferas administrada (GBq).

e Laactividad neta de 99mTc-MAA (mCi)5 y la hora de medida.

e Laimagen%™Tc-MAA SPECT en formato DICOM.

e Elfichero en formato DICOM-RT con las estructuras (contornos) de cada uno de los

VOIs delimitados en Pinnacle, a partir del cual se generan las mascaras.

Los programas estan disefiados para poder determinar dosis absorbidas teniendo en cuenta

las siguientes variantes metodoldgicas®:

e  Factor de calibracion relativo + modelo dosimétrico LDM.
e  Factor de calibracion relativo+ modelo dosimétrico DPK.
e Factor de calibracion absoluto + modelo dosimétrico LDM.

e Factor de calibracion absoluto + modelo dosimétrico DPK.
Para cada metodologia estudiada se obtuvo:

e Matriz de dosis absorbida en formato DICOM.

e Histogramas dosis-volumen para cada VOI.

e Parametros dosimétricos derivados de los DVH para cada VOI: V., para el tejido
hepético sano, D;e%, Vsoay Y Vacosy para el tejido tumoral y Dmedia, Dmin; Dmax, Do,

D%, Dsow, D75 Y Dgse para ambos.

5 Enel programa se introduce la actividad en mCi, y no en MBgq, debido a que en la prdctica clinica del Servicio
de Medicina Nuclear se utilizan estas unidades para registrar la actividad preparada de 9™ Tc-MAA.

6 sin embargo, los datos obtenidos con el factor de calibracion absoluto no se analizaron debido a que como
se detalla en el siguiente Capitulo no se disponia de la actividad residual de 9" Tc-MAA.
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Ademas, se calculd la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral como la media
de la dosis absorbida promedio de cada una de las lesiones individuales que lo conforman

(ecuacion (50)).

7.3 Evaluacidn de las diferencias entre los métodos dosimétricos

Las diferencias entre los modelos multicompartimentales y los métodos de dosimetria 3D se

evaluaron en términos de la dosis absorbida promedio.

En el tejido sano (HSdiana Y HStotal) 56 compararon las dosis absorbidas promedio obtenidas

mediante:

e Modelo de particion estandar utilizando el indice TN del conglomerado tumoral
calculado mediante el método “VOlIs”.
D Modelos de dosimetria 3D (DPK y LDM) utilizando el factor de calibracion relativo

a paciente (VOI ajustado al contorno del higado).

En el tejido tumoral (Ti y Tiotal) se compararon las dosis absorbidas promedio obtenidas

mediante:

e Modelos multicompartimentales (MP y MPMT) utilizando el indice TN del
conglomerado tumoral calculado mediante el método "VOlIs".
D Modelos de dosimetria 3D (DPK y LDM) utilizando el factor de calibracion relativo

a paciente (VOI ajustado al contorno del higado).

Adicionalmente, se estudio la posible dependencia de las diferencias en las dosis absorbidas
promedio en cada uno de los tumores individuales (ADZ;{ean) entre MP y los métodos MPMT,
LDM y DPK, con las diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral y el indice TN;

de cada uno de los tumores individuales.
Asimismo, se evalud la existencia de una asociacion entre las siguientes variables:

e La heterogeneidad intralesion y las diferencias entre el modelo MPMT vy los
métodos de dosimetria 3D, en términos de dosis absorbida.
e Elvolumendelaslesionesy la diferencias entre los diferentes métodos, en términos

de dosis absorbida.
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Las diferencias entre los dos métodos de dosimetria 3D (LDM y DPK), ademas de en términos
de la dosis absorbida promedio, también se evaluaron en base a los DVH y los parametros
dosimétricos derivados de los mismos obtenidos tanto en el tejido sano (HSdiana ¥ HStotal)

como en el tumoral (T)).

Todas las comparaciones entre métodos se realizaron por parejas, y se calcularon las
diferencias entre las dosis absorbidas y su porcentaje con respecto al valor promedio.
Asimismo, se estudid la correlacion y concordancia existente entre las metodologias y se

realizo un analisis estadistico de las diferencias encontradas.

Adicionalmente, se han estudiado las diferencias entre las imagenes paramétricas en

términos de dosis absorbida, calculadas mediante los modelos DPK y LDM:

°  Mediante la sustraccion voxel a voxel de las mismas, para lo cual se disefio el
programa “imagen_resta” en Matlab.

e A partir del calculo de la métrica NMSE (del inglés, Normal Mean Square Error)
definida por Pacilio et al. (2016) [104] segun (51) . Donde, x; es el voxel i-ésimo de la
imagen paramétrica obtenida con el método DPK y p; es el voxel i-ésimo de la
imagen paramétrica obtenida con el método LDM, definida como imagen de
referencia. Para ello se disefid el programa “"NMSE” en lenguaje Matlab.

_ il — p)?

Ademas, con el fin de verificar si el transporte de energia entre voxeles vecinos se puede
considerar implicito en el propio proceso de adquisicion de laimagen SPECT, justificando asi
el uso del método LDM, se comparo de forma cualitativa la PSF del tomdgrafo SPECT en el
que se han realizado todos los estudios de imagen incluidos en este trabajo con el kernel de
dosis utilizado para el calculo de la dosis absorbida mediante el modelo DPK. Para ello, la PSF
se calculo a partir de la imagen SPECT de una fuente puntual en aire, sin medio dispersor. Se
utilizo una de las adquisiciones realizadas para el calculo del factor de calibracion (apartado
6.1 de este Capitulo). Para el andlisis, se trazé un perfil utilizando el programa ImageJ, y se

ajustd a una funcion gaussiana.
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8. ANALISIS ESTADISTICO

El analisis estadistico se realiz6 con el programa Stata v.15 (StataCorp, Texas (EEUU)).

Los resultados obtenidos se presentaran como promedio + SD o mediana (rango).
A lo largo de esta Tesis Doctoral se realizaron los siguientes analisis estadisticos:

e Comparacion de muestras.
e Correlacion entre variables.
e Regresion lineal simple.

e  Concordancia entre variables.

En todos ellos se aplicd como valor de significacion estadistica p < 0,05.

Una descripcion mas detallada de las pruebas realizadas y la forma de proceder en cada una

de ellas se incluye en el Anexo .
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RESULTADOS Y DISCUSION

1. PACIENTES, SIMULACION Y TRATAMIENTO

De acuerdo a los criterios de inclusion descritos en el apartado 1 del Capitulo 3, la serie final
estudiada incluye 13 pacientes, con un total de 97 lesiones tumorales, clasificados de la

siguiente manera:

e 4tratamientos bilobares (higado completo).
e 8tratamientos lobares (1 I6bulo izquierdo y 7 I6bulo derecho).

* 1tratamiento segmentario (segmento VIII).

De los 13 pacientes evaluados, 3 (23 %) son mujeres y 10 (77 %) varones, con una edad
comprendida entre 54 y 71 afos. La altura y la masa promedio fueron 166 + 6 cmy 69,9 + 13,6

kg, respectivamente.

Las caracteristicas de los tumores, los tratamientos y el método de calculo empleado para el

calculo de la actividad que se administré en el tratamiento se muestran en la Tabla 4.1.

Para realizar la simulacion del tratamiento se administraron 162,5 + 11,1 MBq de 99™Tc-MAA.
Para el tratamiento se emplearon ¢°Y-microesferas de resina SIR-Spheres®, suministradas
por Sirtex Medical Europe (Bonn, Alemania). La actividad neta de 9Y-microesferas
administrada, teniendo en cuenta la actividad residual, fue 1,1 + 0,4 GBq. En la Tabla 4.2 se
muestra, para cada paciente, los datos de actividad de 9mTc-MAA y 9°Y-microesferas, asi

como el SHP, que se emplearon para los calculos retrospectivos de la dosis absorbida.
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Paciente

88

a n W N

~N

10
11

12

13

Tabla 4.1 Caracteristicas del tumor y del tratamiento.

Tipo de tumor primario

Carcinoma colorectal

Carcinoma colorectal

Carcinoma colorectal

Hepatocarcinoma

Hepatocarcinoma

Carcinoma de mama

Hepatocarcinoma

Hepatocarcinoma

Colangiocarcinoma

Carcinoma colorectal

Carcinoma de tiroides

Hepatocarcinoma

Carcinoma colorectal

Tipo de lesion
tratada

Secundaria
Secundaria
Secundaria
Primaria
Primaria
Secundaria
Primaria
Primaria
Primaria
Secundaria
Secundaria
Primaria

Secundaria

tratamiento

Segmentario

Tipo de

Lobar
Lobar
Bilobar
Lobar
Lobar
Bilobar
Lobar
Lobar
Lobar
Bilobar

Lobar
Bilobar

NUmero

tumores

de

2

1

5o

Método
de
Calculo

MP
MP
BSA
MP
MP
BSA
MP
MP
MP
BSA
MP
MP
BSA

Tabla 4.2 Actividad administrada de 9™ Tc-MAA y de °Y-microesferas, y SHP para los 13 pacientes

incluidos en este estudio.

Paciente (MBq)
1 181,3
2 162,8
3 170,2
4 177,6
5 155,4
6 166,5
7 148,0
8 1554
9 155,4
10 166,5
11 148,0
12 173,9
13 151,7

Resultados y Discusion

A (99"Tc-MAA)

(GBq)
13
1,2
1,8
0,6
0,5
0,9
1,1
1,0
0,9
1,6
1,0

1,8
113

A (%°Y-microesferas)

SHP
(%)

10,1
4,0
10,7
6,6
1,8
9,0
3,9

53
4,1
3,6
5,8



2. SEGMENTACION DE LOS VOLUMENES

En la Figura 4.1 se muestra un ejemplo de la definicion de los contornos sobre la imagen CT
del estudio de 99™Tc-MAA SPECT-CT, utilizando el programa Pinnacle. Estas estructuras se
exportaron en un fichero DICOM-RT, a partir del cual se obtuvieron las mascaras de cada uno
de los VOIs y su volumen en mL, empleando para ello los algoritmos desarrollados en

lenguaje Matlab disefiados en este trabajo.

Figura 4.1 Contornos definidos sobre el CT de la imagen 9" Tc-MAA SPECT-CT del paciente 8: higado (rojo),
volumen diana correspondiente al [6bulo hepatico derecho (rosa); y lesiones tumorales (azul y verde).

En la Figura 4.2 se muestra un ejemplo de las mascaras resultantes del proceso de
segmentacion, necesarias para el calculo de la dosis absorbida promedio y los DVH mediante

los modelos de dosimetria 3D.

Figura 4.2 Imdgenes de las mdscaras obtenidas para el paciente 8, resultado de la segmentacion de los
VOlIs realizada a partir de los contornos delimitados en Pinnacle: higado (azul), volumen diana
correspondiente al (l6bulo hepdtico derecho (rosa) lesiones tumorales (blanco).
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En la Tabla 4.3 se resumen, para cada uno de los pacientes incluidos en este estudio, los
volumenes (en mL) de los VOlIs necesarios para el calculo de la dosis absorbida promedio en
cada compartimento mediante los métodos multicompartimentales. En total se analizaron
97 lesiones tumorales, con volUmenes de entre 0,6 y 282 mL. Notese que en los tratamientos

totales (bilobares) el volumen del higado sano total coincide con el volumen sano diana.

Tabla 4.3 Numero de lesiones tumorales y volumenes de los compartimentos: tumores individuales (rango),
conglomerado tumoral, higado sano diana e higado sano total.

Nomero Volumen (mL)
Paciente de

lesiones Ti Trotal HSdiana HS ot
1 2 1-3 4 789 1235
2 1 12 12 969 A
3 50 1-186 735 2277 2277
4 3 5-6 18 410 1434
5 1 93 93 923 1551
6 9 1-15 50 1176 1176
7 1 282 282 982 1577
8 2 9-17 26 753 1240
9 4 6-17 42 887 1725
10 15 1-67 177 1605 1605
11 2 14 -15 29 472 1205
12 1 129 129 1003 1561
13 6 29-181 493 1373 1373

La correcta segmentacion de los volumenes es un paso clave para el calculo de las dosis
absorbidas promedio y de los DVH. Si bien, evaluar el impacto de la eleccion del método
empleado para segmentar los VOIs no es objeto de este trabajo, a continuacion, se discuten

las limitaciones del método empleado para llevar a cabo dicha segmentacion.

La segmentacion de los VOlIs se llevd a cabo por parte de un experto de forma manual sobre
la imagen CT del SPECT-CT utilizando como guia las imagenes anatémicas de CT con
contraste o RM, y empleando para ello el registro rigido de ambas imagenes. Se escogio esta
metodologia debido a que el CT de laimagen 99™Tc-MAA SPECT-CT de simulacion no permite
delimitar el tejido tumoral de forma inequivoca en la mayoria de los casos. Esta forma de

proceder es ampliamente utilizada en tratamientos de RE [83,92,95,96,108,114] y es el
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procedimiento habitual para la delineacion de volimenes cuando se utilizan imagenes
diagnosticas de Medicina Nuclear (SPECT-CT o PET-CT) en la planificacion de tratamientos

de radioterapia.

Sin embargo, esta metodologia tiene sus limitaciones. Por un lado, la adquisicion de la
imagen CT es muy rapida y se realiza durante una fase respiratoria concreta, mientras que la
imagen funcional es de adquisicion mas lenta de forma que se superponen todas las fases
respiratorias, lo que puede resultar en un desfase entre las dos imagenes de mas de un
centimetro [115], y en la pérdida de definicion de los bordes. Esta pérdida de definicion de los
bordes en laimagen SPECT debida al movimiento respiratorio es bien conocida en general, y
su influencia en el contexto de tratamientos de RE fue estudiada por Bastiaannet et al. (2017)
[1126]. Por otro lado, las imagenes anatdmicas y la imagen SPECT-CT de simulacion del
tratamiento, en la mayoria de los casos, se adquieren en tomografos diferentes y, en
consecuencia, el paciente se encuentra en una posicion anatomica diferente [117]. En este
contexto, el uso del registro deformable para la fusion de las imagenes puede ser de interés
[118]. Para hacer un correcto uso de esta técnica es necesario conocer la incertidumbre
asociada al proceso de registro en el caso concreto del higado, especialmente en las lesiones

tumorales.

Una alternativa al método empleado en este trabajo es delimitar los contornos directamente
sobre laimagen SPECT, ya sea de forma manual o mediante una umbralizacion. Sin embargo,
este método depende de factores como la heterogeneidad de la captacion, el efecto de
volumen parcial y la relacion entre la captacion del fondo y la de las lesiones tumorales, lo
cual puede resultar en errores en la estimacion del volumen y en el valor promedio de la
concentracion de actividad en cada uno de los VOIs [117,119]. Ademas, en general los 99mTc-
MAA se depositan en una mayor proporcion en el tejido tumoral, sin embargo, es posible que
éstos se distribuyan de forma distinta a la esperada, acumulandose en mayor proporcién en
zonas en las que no hay tejido tumoral. En el caso de utilizar Unicamente la imagen SPECT
seria imposible detectar distribuciones de los 99mTc-MAA distintas de la esperada dentro del

tejido hepatico [120].

Otra opcidn hubiese sido utilizar un método similar al propuesto por Garin et al. (2011), que
consiste en realizar una segmentacion semi-automatica de la imagen 99mTc-MAA SPECT en

base a laimagen anatémica (CT de correccion de atenuacion o CT con contraste en el caso de
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que no sea posible visualizar las lesiones tumorales), estableciendo un isocontorno de modo
que el volumen de la distribucion de los 99mTc-MAA coincida con el delimitado por los bordes
del higado sano y los tumores que se visualizan en la imagen anatdmica [79,100,121]. Este
método, a diferencia de la segmentacion a partir de imagenes morfoldgicas, Unicamente
tiene en cuenta las areas del tumor que estan vascularizadas, excluyendo las zonas

necrdticas.

Se puede concluir que existen diferentes alternativas para llevar a cabo el proceso de
segmentacion de los VOlIs. Esta heterogeneidad de métodos disponibles abre la posibilidad
de evaluar el impacto de la segmentacion de los VOIs en las dosis absorbidas resultantes. No
obstante, como el objetivo principal de este trabajo es comparar diferentes formas de
calcular las dosis absorbidas y definir si los métodos empleados son intercambiables o no, se
establecié una segmentacion comun para todos ellos. Asi, la segmentacion de los VOIs
realizada segun la metodologia expuesta, que esta avalada por la experiencia en radioterapia,

no tiene un impacto en el estudio de la comparativa entre modelos dosimétricos.

3. HETEROGENEIDAD DE LA DISTRIBUCION DE LAS Y-
MICROESFERAS EN EL TEJIDO TUMORAL

A continuacion, se muestran los resultados obtenidos tanto de la heterogeneidad dentro de
cada lesion tumoral como de la heterogeneidad entre las diferentes lesiones que conforman

el conglomerado tumoral; y la posible asociacion entre ambas.

3.1 Heterogeneidad intralesion

En la Figura 4.3 se muestra un ejemplo de la distribucion heterogénea de los 99mTc-MAA

dentro de la lesion tumoral.

Figura 4.3 Ejemplo de la heterogeneidad intralesion de la distribucidn de los 9™ Tc-MAA, correspondiente al
paciente 7, en el que se muestra un corte axial de las siguientes imagenes: A) CT de simulacion, B) mdscaras
resultantes de la segmentacion de los VOIs, C) SPECT y D) fusion de las mascaras y el SPECT.
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Las imagenes se corresponden con el paciente 7 (lesion #67). Se puede apreciar, en el panel
D, cdmo al fusionar la imagen de las mascaras de los VOIs con la imagen SPECT, hay zonas

delalesion alas que nolesllegan 99mTc-MAA, y otras zonas en las que la captacion es elevada.

En la Figura 4.4 se representa graficamente el coeficiente de variacion intralesién para cada

tumor individual.
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Figura 4.4 Coeficiente de variacion intralesion de cada uno de los tumores individuales. Las lineas
discontinuas separan las lesiones de cada uno de los pacientes, que estan ordenados segun la Tabla 4.1
Se observa que el grado de heterogeneidad es propio de cada tumor. En particular, las
lesiones #4 (paciente 3), #57 (paciente 5), #67 (paciente 7), #74 (paciente 10) y #95 (paciente

13) presentan los valores de CV;"*"* méas elevados, y superiores al 9o %.

En la Figura 4.5 se presenta el histograma de los coeficientes de variacion intralesion

obtenidos.
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Figura 4.5 Histograma de los coeficientes de variacion intralesion de los tumores incluidos en este estudio.
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Basandose en la clasificacion de la Tabla 3.1, alrededor del 50 % de las lesiones tumorales
presentan una heterogeneidad moderada en la distribucion de los 99mTc-MAA y solo el 6 %
de los tumores se pueden considerar poco heterogéneos. Mientras que el 23 % de las lesiones
muestran una heterogeneidad sustancial y el 19 % son muy heterogéneas, alcanzando

valores incluso superiores al 100 %.

En lo relativo al grado de asociacion entre la heterogeneidad intralesion y el volumen de los
tumores, se determino el coeficiente de correlacion no paramétrico de Spearman, pues las
variables no cumplen criterios de normalidad. Para lesiones con volUmenes inferiores a 20 mL
(N = 80), hay evidencia estadisticamente significativa (p < 0,01) de que la asociacion es débil
(p: 0,34). Para lesiones con un volumen superior a 20 mL (N = 17), existe una asociacion
estadisticamente significativa (p = 0,01) entre ambas variables. La correlacion es moderaday
positiva (p: 0,64). En la Figura 4.6 se muestran los diagramas de dispersion, en los que se

observa la relacidn entre ambas variables.
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Figura 4.6 Relacidn entre el coeficiente de variacion intralesion y el volumen de las lesiones, para los
siguientes casos: A) lesiones con un volumen menor a 20 mL y B) lesiones con un volumen superior a 20 mL.

3.2 Heterogeneidad interlesion

Para cada uno de los g pacientes (93 lesiones), cuyo conglomerado tumoral engloba mas de
una lesion se presenta, en la Figura 4.7, el promedio de las cuentas registradas en cada uno
de los voxeles que integran cada tumor, determinadas a partir de la imagen de %™Tc-MAA

SPECT.

Se puede observar que, en general, existe una gran variabilidad de las cuentas registradas en
las diferentes lesiones. Destaca el caso del paciente 8, cuyo conglomerado tumoral incluye

dos lesiones.
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Figura 4.7 Cuentas promedio registradas en la imagen 9" Tc-MAA SPECT-CT para aquellas lesiones
tumorales que forman parte de un conglomerado tumoral con mds de un tumor (N = 93).

En la Figura 4.8 se muestran las imagenes correspondientes a este paciente. En concreto, en
laimagen fusionada de la segmentacion de los VOIs con laimagen SPECT (panel D) se puede

apreciar como la concentracion de 99mTc-MAA en una de las lesiones es muy elevada (lesion

# 68), mientras que en la otra la captacion es practicamente inexistente (lesion #69).

Figura 4.8 Ejemplo de la heterogeneidad interlesion de la distribucion de los 9™ Tc-MAA, correspondiente al
paciente 8, en el que se muestra un corte axial de las siguientes imdgenes: A) CT de simulacion, B)
mascaras resultantes de la segmentacion de los VOIs, C) SPECT y D) fusién de las mascaras y el SPECT.

En la Figura 4.9 se representa el coeficiente de variacion interlesion, propio de cada paciente.
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Figura 4.9 Coeficiente de variacion interlesion para aquellos pacientes con mds de un tumor (N = g).
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Segun la escala de valor propuesta en este trabajo (Tabla 3.1), la heterogeneidad de la
distribucion de los 99mTc-MAA entre los distintos tumores es moderada en 3/ g (pacientes 1,
9y 11), sustancial en 4/9 y elevada en 2/9. En concreto, los pacientes que presentan un mayor
grado de heterogeneidad interlesion son el 8 y el 10, con valores de CV™¢" iguales o

superiores al 100 %.

No se encontrd evidencia estadisticamente significativa de la asociacion entre la
heterogeneidad interlesion y el nimero de tumores individuales que conforman el
conglomerado tumoral (Spearman: p = 0,41; p = 0,28). De hecho, el paciente 8 tiene

Unicamente dos lesiones y, sin embargo, |la heterogeneidad entre ambas es elevada.

Tampoco se ha encontrado evidencia estadistica que se exista una asociacion entre la

heterogeneidad inter e intralesion, promediada en el conglomerado tumoral (CVTi:‘"a )

media

en la serie de pacientes estudiada (Spearman: p = 0,01, p = 0,98).

Para aquellos pacientes con mas de una lesion tumoral, en la Tabla 4.4 se recogen los

resultados del, calculado como el promedio de los CV ™7 de cada paciente, y del CV €T,

Tabla 4.4 Coeficiente de variacion interlesion y promedio del coeficiente de variacion intralesion.

Paciente cvinter (9) CViTr:tmmedm (%)
1 22 38
3 bt 29
4 47 20
6 33 20
8 100 67
9 29 43
10 113 38
11 23 46
13 36 66

En general, los resultados obtenidos a partir de la imagen 99mTc-MAA SPECT muestran que
en los tratamientos de RE la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas en el
tejido tumoral es elevada y que el grado de heterogeneidad inter e intralesion es propio de

cada paciente y cada lesion.
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La heterogeneidad en el tejido hepéatico ha sido evaluada a partir del analisis de muestras ex-
vivo por diversos autores [85,88-90]. En lo relativo a la heterogeneidad intralesion, Kennedy
et al. (2004) estudiaron la respuesta del conglomerado tumoral al tratamiento (no haciendo
diferencia entre las diferentes lesiones que lo forman) asi como la distribucion espacial de las
9°Y-microesferas en el mismo [85]. Para ello, tomaron biopsias del tejido bioldgico e hicieron
un recuento del nUmero de microesferas depositado en cada una de las muestras. A partir del
analisis de las muestras simularon la distribucion de la actividad en los tumores y calcularon
las dosis absorbidas aplicando el método DPK. Detectaron un mayor depdsito de las
microesferas en la periferia de los tumores que en la zona central de los mismos, con dosis
absorbidas en el conglomerado tumoral entre 100 y 3000 Gy, mostrando asi la
heterogeneidad intralesion. Estos resultados son similares a los encontrados por Campbell et
al. (2001), que obtienen dosis promedio en la periferia de un Unico tumor (80 mm de
diametro) de entre 200 y 600 Gy, mientras que la dosis absorbida en la zona central del tumor
es de 7 Gy [88]. La metodologia empleada por estos autores permite evaluar la
heterogeneidad a nivel microscopico, a partir de biopsias del tejido hepatico. Sin embargo,
en el presente trabajo se extrajeron los resultados a partir de la informacion que aporta la
imagen SPECT con un tamafio de voxel de 4,8 mm de lado, y cuya la resolucion espacial es

limitada, por lo que se evalué Unicamente la heterogeneidad a nivel macroscépico.

Mas recientemente, Hogberg et al. (2014 y 2015) publicaron dos trabajos en los que analizaron
la heterogeneidad en base al CV de la concentracion de actividad existente en 240 biopsias,
tanto del tejido sano como del tejido tumoral [89,90]. Ambos estudios evidencian la
heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas en el parénquima hepético. Sin
embargo, los CV que obtienen no son comparables a los de este trabajo ya que no realizan un
analisis tumor a tumor y, ademas, calculan los CV dentro de cada muestra (5 - 422 mg), y no

incluyen la totalidad de la lesion tumoral.

Con lo que respecta a la heterogeneidad interlesion, si bien el trabajo de Taebi et al. (2020) no
tiene por objetivo su estudio, sino utilizar simulaciones que incorporan la dindamica de fluidos
para llegar a predecir la distribucion de la dosis absorbida de una forma mas realista y
personalizada, sus resultados muestran un depdsito no uniforme de las 9°Y-microesferas
entre distintos segmentos hepaticos. Consideran dos vias de administracion diferentes para

tratar dos lesiones tumorales, en cada una de las cuales se deposita un 22 y un 82 % de las
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9°Y-microesferas [122]. Resultados similares a los obtenidos en este trabajo, en lo relativo a

la heterogeneidad interlesion.

En conclusion, pese a que ningun trabajo previo cuantifica la heterogeneidad en base a la
imagen 3D de la distribucion de los 99mTc-MAA o de las %°Y-microesferas, varios estudios
muestran la existencia de dicha heterogeneidad en el tejido tumoral, poniendo de manifiesto
que el depdsito de las 9°Y-microesferas es mas importante en la zona periférica de los

tumores [85,88-90,122].

4. DESARROLLO DEL MODELO DE PARTICION MULTI-TUMOR

A continuacion, se describe el desarrollo matematico para el calculo de la dosis absorbida
promedio en cada lesion individual del conglomerado tumoral, mediante el modelo de

particion multi-tumor.

En primer lugar, se asume que la actividad neta de 9°Y-microesferas administrada (Aadm) se
distribuye Unicamente en el higado sano diana (Ags,,,..) los pulmones (Apyimen) y el
conglomerado tumoral (Ar, , ), o que matematicamente se expresa mediante la ecuacion
(21). Tal como se desarrolld en el aparado 3.2.1 del Capitulo 1, considerando la actividad del
pulmon (ecuacion (22)) y la definicion del indice TN (ecuacion (23)) se obtiene que la actividad

depositada en el higado sano diana viene dada por:

Agam (1 - %) "M giana

Ays, = (25)
Hoaiana MHSdiana + MTtotal ‘TN

En segundo lugar, se considera que la actividad de 9°Y-microesferas que se deposita en el
conglomerado tumoral es la suma de la actividad que llega a cada una de las lesiones
tumorales individuales (ecuacion (52)) y la concentracion de actividad de 9°Y-microesferas
dentro de cada tumor se relaciona con la concentracion de actividad en el higado sano diana

mediante el indice TN; de cada lesion individual mediante (41).

n
ATtutal = Z ATk (52)
k=1
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Ar,
i

TNi - AHSdiana/ (41)
HSgiana
Portanto, la actividad de °Y-microesferas que se deposita en una lesién concreta (4,) vendra

dada por:

AHS i >
A = diana -TN: - M.
i <MH5diuna ‘ fi <53)
Sustituyendo la actividad en el higado sano diana calculada segun (25) en la ecuacion anterior

y operando se llega a la siguiente expresion:

SHP
Aadm ) (1 - 100)
c MHSdiuna + MTtatal TN

Ar “TN; - My, (54)

Aplicando el esquema MIRD a nivel de érgano, la dosis absorbida promedio en una lesion

Ti
medis

tumoral concreta (D ) viene dada por:

Ar,
My,

i

pl

media

=49,38 -

(55)

Finalmente, sustituyendo en la expresion (55) la actividad depositada en cada lesion tumoral

(ecuacion(ss)), se llega a:

SHP
DT =4938 - Acan (1~ 100) TN, (49)
media MHsdiana + MTtoml ’ TN

Expresion que permite calcular la dosis absorbida promedio en cada lesion del conglomerado

tumoral a partir de parametros conocidos.

El indice TN del conglomerado tumoral se puede calcular a partir del indice TN; de cada una
de las lesiones que lo conforman. A continuacion, se muestra el desarrollo matematico a

sequir.

Partiendo de la definicion del indice TN del conglomerado tumoral (ecuacion (2)), y utilizando

la expresion (52) se llega a:
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2% Arl./
MTtotal

a AHSdiana/ (56)
MHSdiana

Operando y aplicando la ecuacion (41), se llega a la siguiente expresion, que relaciona ambos

indices TN:

TN

1
TN=—-ZTN--MTL.
My, &0 (57)

Se disefid una herramienta Excel que consta de dos hojas de calculo. En la primera de ellas
(Hoja 1) se incluyen las expresiones matematicas que se utilizan para el célculo de la dosis
absorbida y la segunda (Hoja 2) estd preparada para que el usuario introduzca ciertos

parametros, que se detallaran a continuacion, y se muestran los resultados obtenidos.

En la Figura 4.10 se muestra una captura de pantalla de la Hoja 2. Se puede ver que, para
facilitar su uso, la hoja esta dividida en tres areas (pulmones, higado sano diana y lesiones

tumorales individuales). Ademas, se utilizo el siguiente cddigo de colores:

*  Verde: datos que debe introducir el usuario

e Azul: resultados

Asimismo, en el margen derecho (no aparece en la Figura 4.10) se incluyen instrucciones que
describen los datos que debe introducir el usuario y los resultados que va a mostrar la hoja

Excel.
Para el calculo de las dosis absorbidas es necesario que el usuario introduzca:

e Actividad de 9°Y-microesferas neta administrada.

e Valor del SHP en porcentaje.

e Numero de lesiones individuales que conforman el conglomerado tumoral.

e Volumen en mL de cada uno de los compartimentos: pulmones, higado sano diana
y tumores.

e Cuentas totales registradas en la imagen 99™Tc-MAA en cada compartimento.
Como resultado se muestra:

e Elindice TN del conglomerado tumoral.

e  Elindice TN de cada una de las lesiones tumorales individuales.
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e Elvolumen en mL del conglomerado tumoral.
e La dosis absorbida promedio en los pulmones, en el higado sano diana y en cada

una de las lesiones tumorales.

En la hoja Excel se muestra, a titulo informativo el valor del "Peso” que se define como la
proporcion en la que contribuye el indice TN; de cada lesion individual al calculo del indice TN

del conglomerado tumoral.

™ MODELO DE PARTICION MULTI-TUMOR PARA EL

g Glinica CALCULO DE DOSIMETRiA PRE-TRATAMIENTO EN
- de Navarra TRATAMIENTOS DE *°Y RADIOEMBOLIZACION

Werdnica Marin, Servicio de Radiofisica y Proteccidn Radioldgic a, Clinica Universidad de Mavarra, Madrid [Espafia) vmaorani@unawes

Actividad de Y en GBq 18
3HP (%) 402

Volumen (mlL)

1000
Drosis absorbida promedio (Gy)

Higado sano diana

Veolumen (mlL) 2277

Cuentas totales regisiradas

545888
Crosis absorbida promedic (Gy)

Lesiones tumorales individvales

MNumere de lesiones tumorales

Volumen del conglomerade tumcral {ml)

5

indice TN
Tumor  Localzocion Velumen (mL) Cuen'_tcs ez THi Pesc s cba?orbldc
regisiradas promedio (Gy)
1 186 46773 195
2 7 1924 8
3 1 4813 0
= 2984 12
5 7 4594 9

Figura 4.10 Hoja de cdlculo disefiada para determinar la dosis absorbida mediante el nuevo modelo de
particion multi-tumor.

Esta herramienta permite la implementacion de los métodos MPMT y MP (si son pacientes

con una Unica lesién) directamente en la practica clinica, sin necesidad de realizar ninguna
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inversion econdmica. Ademas, se trata de una herramienta sencilla, que resulta facil de

utilizar para el usuario.

5. CALCULO DEL INDICE TN PARA DOSIMETRIAS CON
METODOS MULTICOMPARTIMENTALES

En este apartado se evaluaron diferentes métodos para el calculo del indice TN del

conglomerado tumoral, y su impacto en las dosis absorbidas calculadas a partir del método

de particion estandar.

Asimismo, se evaluaron las diferencias entre considerar el indice TN; de cada una de las

lesiones que forman el conglomerado tumoral y asumir que todas ellas tienen el mismo indice

TN.

5.1 Indice TN del conglomerado tumoral

En la Tabla 4.5 se muestran los indices TN calculados mediante el método “ROIs” por dos

observadores independientes y la diferencia en porcentaje con respecto al promedio.

Tabla 4.5 Indices TN del conglomerado tumoral, calculados mediante el método "ROIs” por cada uno de los

especialistas (Esp. y Esp.), y su diferencia en porcentaje con respecto al promedio.

Paciente

1
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TNROI
Esp; Espz
1,0 0,8
1,2 1,3
2,8 2,6
1,0 1,2
2,2 2,7
2,1 1,2
1,3 1,3
2,2 2,1
2,1 1,2
3,0 2,1
1,8 1,4
1,4 1,3
1,3 1,5

Dif. (%)

22
8
7

18

20

56
o
4

53

35

25
8

14



Se puede observar que para algunos pacientes la variabilidad entre los profesionales es

importante.

En la Figura 4.11 se muestran los graficos de dispersion y Bland-Altman de la comparacion

entre |os valores determinados por ambos especialistas.
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Figura 4.11 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre los indices TN del
conglomerado tumoral, calculados mediante el método "ROIs”, por dos especialistas del Servicio de
Medicina Nuclear (Esp. y Esp:).

En el grafico de dispersion se puede observar una asociacion moderada entre las variables (p
=0,74). El ajuste lineal no se corresponde con la bisectriz, es decir, las medidas realizadas por

ambos observadores presentan una concordancia pobre (pc = 0,69).

En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante en todo el rango de
valores. La diferencia promedio fue -0,2, y no es significativamente distinta de cero
(Wilcoxon: p = 0,40). Sin embargo, los limites de concordancia con muy elevados y no

asumibles clinicamente (-1,1; 0,7).

En consecuencia, la reproducibilidad el método “ROIs” es limitada y no se puede considerar
que los resultados del indice TN obtenidos por los dos especialistas sean intercambiables. El
hecho de que dos observadores obtengan distinto valor del indice TN con este método, ya
hace que esta técnica sea cuestionable. En cualquier caso, para realizar la comparativa entre
los métodos “ROIs” y "VOlIs"” se considerd apropiado utilizar el valor medio de los resultados

obtenidos por ambos observadores (TNF544).

En la Tabla 4.6 se presentan los valores del indice TN calculados a partir de la segmentacion
de los compartimentos (método “VOIs”) y utilizando el método simplificado (método

“ROIs"), y el error relativo, para los 13 pacientes incluidos en este estudio.
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Tabla 4.6 Indices TN del conglomerado tumoral calculados mediante los métodos "VOIs” y "ROIs”, y su
error relativo.

indice TN

Paciente TN, TNgdia E (%)
1 0,6 0,9 - 50
2 0,8 1,2 - 54
3 1,2 2,7 -125
4 1,2 1,1 9
5 0,6 2,5 -308
6 1,7 1,6 4
7 2,3 13 43
8 2,3 2,2 6
9 1,5 1,7 -11
10 2,2 2,6 -17
11 1,4 1,6 -13
12 1,2 1,3 -10
13 0,7 14 -96

El error relativo promedio fue -48 + go %. Cabe destacar el caso del paciente 5, en el que el
error relativo supera el 300 %. Es un paciente con una Unica lesion muy heterogénea (CVTT"“
= 139 %), lo que puede explicar que la concentracion de actividad en las 5 ROIs no sea
representativa de la concentracion de los 99™Tc-MAA en todo el tejido tumoral, y en

consecuencia el valor del indice TN calculado con este método no es correcto.

En general, la dispersion de las diferencias es importante, en 4 casos el error relativo es
inferior al 10 %, en 3 pacientes se encuentra entre el 10y el 20 %, en otros 3 esta entre 40 y 60

%y en los 3 restantes estan por encima del 9o %.

Tanto la magnitud como la dispersion de las diferencias encontradas es superior a la
observada por Marfieru et al. (2017) [123]. Este grupo propone un método para calcular el
indice TN a partir de la umbralizacion de la imagen SPECT y lo comparan con el método
basado en ROIs, en una serie de 20 pacientes. Encuentran diferencias importantes en algunos
casos, sin embargo, las diferencias en promedio entre ambos métodos son del 3 %. El hecho
de que las diferencias sean menores que en las obtenidas en este estudio puede estar
relacionado con el diferente rango de los indices TN de los pacientes incluidos en ambos

estudios, comprendidos entre 2,02 y 7,50 en el caso de Marieru et al. y entre 0,9 y 2,7 en el
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presente trabajo; y con el método utilizado para llevar a cabo la segmentacion de los VOls:
umbralizacion utilizando Unicamente la imagen SPECT y segmentacion manual sobre la

imagen SPECT con la ayuda de la imagen anatomica.

Tal como se ha constatado en el apartado previo, la captacion de una lesion particular no es
uniforme en todo su volumen, debido a las diferencias en la vascularizacion e incluso a una
posible necrosis del tejido y, ademas, cada una de las lesiones de un mismo paciente tiene
una captacion especifica. Esto dificulta la delimitacion del tejido tumoral, y por ende el célculo
del indice TN. Al caracterizar la concentracion de actividad los 99mTc-MAA mediante 5 ROls
planares de pequefio tamarfio posicionadas por el especialista, puede ser que el valor obtenido
no sea representativo, pues gran parte de los volumenes HSgiana Y Ttotal NO Se tiene en cuenta.
En consecuencia, podria esperarse que las diferencias entre los indices TNy, y TNFE4
pudieran estar relacionados con la heterogeneidad inter e intralesion. Sin embargo, se ha
comprobado que no existe una asociacion estadisticamente significativa de las diferencias
encontradas entre los dos métodos de calculo del indice TN evaluados (método “VOIs” y
método “ROIs”) con la heterogeneidad intralesion (CVT“i"mmedia) de cada paciente

(Spearman: p =-0,05; p = 0,87), ni con la heterogeneidad interlesion, en pacientes con mas de

un tumor individual (Spearman: p = 0,21; p = 0,57).

Asimismo, se evalué la concordancia entre ambos métodos. En la siguiente Figura se

muestran los graficos de dispersion y Bland-Altman:
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Figura 4.12 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre los indices TN calculados
mediante los métodos "VOIS”y "ROIs".
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En el grafico de dispersién se puede observar que los valores del indice TN calculados
mediante ambos métodos no se ajustan a una recta, es decir, no existe asociacion entre las
variables (p=0,29, p = 0,34). Ademas, esta recta no se corresponde con la bisectriz y por tanto

se espera que tampoco exista concordancia entre ambas metodologias (pc = 0,25, p =0,31).

En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante en todo el rango de
valores. La diferencia promedio fue -0,3 y su valor no es significativamente distinto de cero (t
de Student para datos emparejados, p = 0,12). Sin embargo, los limites de concordancia

fueron muy elevados y no son asumibles clinicamente (-1,8 y 1,1).

En base en estos resultados, se puede concluir que los métodos de “VOIs” y “ROIs” no se

pueden emplear indistintamente para calcular el indice TN del conglomerado tumoral.

5.1.1 Impacto del indice TN del conglomerado tumoral en las dosis absorbidas

La relacion matematica entre el indice TN del conglomerado tumoral y la dosis absorbida

promedio calculada mediante el modelo MP es conocida a priori, y viene dada por (58) y (59):

1
HSgiana —
Dmedia _aTN+b (58)

DTTnt_al — TN
media ~ ¢ TN + d

(59)

Las constantes a, b, c y d son especificas para cada paciente y dependen del valor de la
actividad neta de 9°Y-microesferas administrada, del SHP y de las masas de los
compartimentos. En consecuencia, el impacto del método empleado para el calculo del
indice TN del conglomerado tumoral en las dosis absorbidas promedio resultantes no se
puede determinar para la poblacion en general, si no que sera diferente para cada paciente,

y se estudia a continuacion.

En la Figura 4.13 se presentan las diferencias en la dosis absorbida promedio en HSgiana, HStotal
Y Ttotal, calculada mediante el modelo MP, debidas al uso de diferentes metodologias para el
calculo del indice TN (métodos “VOIs” y “ROIs"). Se puede observar que las diferencias en las
dosis en el conglomerado tumoral son superiores a las diferencias en el parénquima hepatico
sano. La mayor diferencia en la dosis absorbida promedio en se da para el paciente 5, en el
tejido tumoral. Paciente para el cual se obtuvo el mayor error relativo entre los indices TN

calculados mediante ambos métodos (E = -317 %).
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Figura 4.13 Diferencias en la dosis absorbida promedio calculada mediante el modelo MP, debidas al
método empleado para el calculo del indice TN del conglomerado tumoral (métodos "VOIs” y "ROIs”).

El error relativo promedio de las dosis absorbidas promedio obtenidas empleando ambas
metodologias, tomando como referencia el método “VOIs”, fue 3 + 11 % para el parénquima
hepatico sano (HSdiana Y HStotal) Y -39 + 73 % para el conglomerado tumoral. Como se puede
observar la dispersion entre pacientes es importante (CV = 275 % para el tejido sanoy CV =

187 % para el tejido tumoral).

En la Figura 4.14 se muestran los graficos de dispersion y Bland-Altman de la comparativa
entre las dosis calculadas mediante el modelo MP empleando los indices TNy, y TNFE4,
para cada uno de los compartimentos. En el grafico de dispersion se puede observar que los
valores de las dosis determinados a partir de TNy, y TNF4estan correlacionados
independientemente del compartimento a estudiar, aunque en el caso del conglomerado
tumoral la dispersion de los valores es mayor (p = 0,99 para HSgiana, p = 0,97 para HStwtal Y p =
0,90 para Tiotal). La recta a la que se ajustan los valores se corresponde con la bisectriz para el
tejido sano, de lo que se desprende que ambas metodologias son concordantes. El grado de
concordancia es casi perfecto para HSgiana (pc = 0,99) Y moderado para HSqotal (pc = 0,97). Sin

embargo, los valores obtenidos para Tiotal @puntan a una concordancia pobre (p. = 0,85).

Si se comparan estos resultados con los obtenidos en la comparativa entre los indices TN, se
puede advertir que la falta de correlacion y concordancia entre los valores de los indices
TNyor Yy TNFEY® no se traslada a las dosis absorbidas en HSgiana Y HStotal (eCUaciones (28) y

(40)), pero si a las dosis absorbidas en Total (€CUACION (29)).
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En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante en todo el rango de

valores, y no existe una relacion entre las diferencias y la magnitud de la dosis absorbida

diferencia promedio y los limites de concordancia asociados se muestran en la Tabla 4.7.

promedio calculadas a partir del modelo MP, utilizando dos metodologias diferentes para el cdlculo del
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Figura 4.14 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre las dosis absorbidas

indice TN del conglomerado tumoral (métodos "VOIs” y "ROIs”).
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Tabla 4.7 Sesgo y limites de concordancia de las diferencias en las dosis absorbidas en los diferentes
compartimentos, debidas al método empleado para calcular el indice TN ("VOIs” y "ROIs”).

Bland-Altman
Vol Sesgo Limites de concordancia
(Gy) (Gy)
HSgiana 12 -53 74
HS ot 1,1 “byly 6,5
Tiotar 9,9 -41,6 21,9

La magnitud de las diferencias no es despreciable en ningln caso, y es mas importante en el
tejido tumoral. Los valores periféricos obtenidos para HSdiana Y HStotal S€ cOrresponden con
los pacientes 7 y 3, respectivamente. Si bien el error relativo entre los indices TNyg; y
TNJ¥ 4 obtenido para estos pacientes no es el mas alto (Tabla 4.6), en la Figura 4.13 se
puede ver que en estos pacientes se ha observado una mayor diferencia en términos de dosis

absorbida en HSgiana Y HStotal-

Ademas, no existe evidencia estadistica de que el sesgo sea distinto de cero en el caso de
HSdiana (P = 0,25) Y HStotal (p = 0,09), y si es significativamente distinto de cero en el caso de
Trotal (p = 0,05).

En resumen, las diferencias entre las dosis absorbidas calculadas mediante el modelo MP

empleando los indices T Nyo; y TNE¥34

no son despreciables en el tejido hepatico sano y son
importantes en el tejido tumoral. Ademas, la concordancia en este Ultimo caso es pobre. En
consecuencia, los VOIs empleados para caracterizar la captacion del higado sano diana y del
conglomerado tumoral para el calculo del indice TN (métodos “VOIs” y “"ROIs”) no son
intercambiables y tienen un impacto en las dosis absorbidas resultantes. Lo que indica que

existe la necesidad de estandarizar el método de calculo del indice TN para optimizar el

calculo de las dosis absorbidas mediante el modelo de particion estandar.

Si bien, no se ha evaluado la variabilidad interobservador en el caso de emplear el método
basado en VOIs, la forma en la que se delimiten los contornos también puede ser operador
dependiente. Sin embargo, cuando se utiliza el método “"VOIs"” se considera todo el volumen
de cada compartimento, siendo una técnica mas robusta que el método “ROIs”, que consiste

en seleccionar un subconjunto de datos que sea representativo.
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En este sentido, Mikel et al. (2016) estudian la variabilidad de las dosis resultantes de aplicar
el modelo MP utilizando diferentes valores del indice TN, calculados a partir de la
concentracion en el parénquima sano diana determinada mediante un Unico VOI esférico de
2,5 cm de diametro que se coloca sobre el tejido hepatico sano en diferentes posiciones, y de
la concentracion de actividad en el tejido tumoral se calcula en base a un VOI que engloba
todo el volumen tumoral [95]. En base a los resultados de su estudio recomiendan el calculo
del indice TN en base a una segmentacion de los VOIs a partir de los contornos del volumen
diana sano y el conglomerado tumoral, ya que el uso de un Unico VOI esférico conlleva un
aumento de la incertidumbre en el proceso de célculo y reduce la precision de las dosis

absorbidas tanto en el tejido sano como en el tumoral.

Por otra parte, /lhan et al. (2015) comparan el indice TN del conglomerado tumoral calculado
a partir de la imagen pre-tratamiento 99™Tc-MAA SPECT-CT con el obtenido de la imagen
post-tratamiento 9°Y- SPECT-CT [97]. Para ello, dibujan manualmente una ROl sobre la lesion
tumoral y otra del mismo tamario sobre el tejido sano. Obtienen como resultado diferencias
importantes entre los indices TN resultantes de las imagenes pre y post-tratamiento, que
justifican no sdlo teniendo en cuenta la limitada calidad de imagen del estudio de
Bremsstrahlung, sino recalcando que la eleccion de la posicion de la ROI puede introducir

incertidumbres y por tanto lo consideran una limitacién del método aplicado.

En conclusion, de los resultados obtenidos, y teniendo en cuenta que, el método “ROIs” es
poco reproducible en general, se recomienda calcular el indice TN del conglomerado tumoral
en base a una segmentacion completa de los compartimentos HSgiana Y Ttotal (Método “VOIs”).
Por tanto, en adelante para el modelo MP se utilizara el indice TN calculado en base a este

método.

5.2 Diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral y el indice TN;
de las lesiones individuales

El modelo de particion estandar se basa en asumir que cada lesion individual se puede
caracterizar mediante el indice TN del conglomerado tumoral del que forma parte. Con el
objetivo de evaluar si esta suposicion es adecuada, se evaluaron las diferencias entre aplicar

el indice TN del conglomerado tumoral y el indice TN;de cada lesion.
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En la Figura 4.15 se presentan las diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral

calculado empleando el método "VOIs” y el indice TN; de cada tumor individual, para aquellas

lesiones que forman parte de un conglomerado tumoral con mas de un tumor (N = 93).
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Figura 4.15 Diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral, calculado mediante el método "VOls”

yelindice TN; de las lesiones individuales.

Las diferencias encontradas estan directamente relacionadas con la heterogeneidad

interlesion (ver Figura 4.7), ya que al evaluar el indice TN; de cada lesion se refleja la

heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas entre las diferentes lesiones

mientras que el indice TN del conglomerado tumoral no.

En la siguiente Figura se muestran los gréficos de dispersion y de Bland-Altman para la

comparativa entre el indice TNyo) del conglomerado tumoral y el indice TN;de las lesiones:
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Figura 4.16 Grdficos de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre el indice TN del conglomerado

tumoral y el indice TN; de las lesiones individuales.

Como se puede observar la dispersion de los valores es importante, lo que indica que la

correlacion (p = 0,17; p = 0,09) y concordancia (pc = 0,14; p = 0,09) entre los métodos es pobre.
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En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que, para cada paciente, existe una relacion
lineal de la diferencia de medidas con la magnitud del indice TN, esto esta implicito en la
forma de calcular el indice TN; de cada lesion. Aunque el sesgo no es significativamente
distinto de cero (promedio: 0,2 Wilcoxon: p = 0,13), los limites de concordancia no son

clinicamente asumibles (-1,5y 1,8).

En base a los resultados obtenidos se puede concluir que asumir que el indice TN del
conglomerado tumoral es representativo del indice TN;de cada lesion individual puede tener

un impacto clinico.

6. CALIBRACION DEL SISTEMA SPECT PARA DOSIMETRIAS A
NIVEL DE VOXEL

En este apartado se presentan los resultados de la comparativa de diferentes variantes
metodoldgicas empleadas para determinar el factor de calibracion del tomografo SPECT

necesario para el calculo de la dosis absorbida mediante modelos dosimétricos 3D.

Asimismo, en base a los resultados obtenidos, se proponen recomendaciones acerca de la

metodologia mas adecuada para el cdlculo del factor de calibracion.

6.1 Factores de calibracion absolutos

En la Figura 4.17 se muestra un diagrama de cajas de los factores de calibracion absolutos
calculados a partir de las 10 adquisiciones gammagraficas y de SPECT de la fuente puntual, y

de las imagenes SPECT-CT del maniqui cilindrico.
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* Indica la existencia de diferencias estadisticamente significativas

Figura 4.17 Diagrama de cajas de los factores de calibracién absolutos para las diferentes variantes
metodologicas evaluadas.
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Se puede apreciar que aparecen dos valores outlier, que podrian estar asociados a posibles
errores en la medida en el activimetro de la actividad de 99™Tc de las fuentes radiactivas
empleadas, y en consecuencia no se consideraron para el calculo de los factores de

calibracion.

En la Tabla 4.8 se presentan los valores promedio obtenidos para los factores de calibracion
y su CV. La dispersion de los resultados obtenidos para el maniqui cilindrico es menor que los
obtenidos a partir de la fuente puntual. En ambos casos el CV indica que los factores de
calibracion absolutos, obtenidos a partir de las 10 adquisiciones realizadas, son reproducibles.
Los factores de calibracion resultantes, tanto para la fuente puntual como para el cilindro son
similares a los publicados en la literatura [109,110,124]. Por un lado, Elschot el al. (2011) y
Willowson et al. (2008) realizaron una calibracion a partir de imagenes planares de una placa
Petri y obtuvieron factores de calibracion de 6,2 y 5,09 Bg/cuentas, respectivamente
[109,210]. Por otro lado, Peters et al. (2019) encontraron factores de calibracion
comprendidos entre 3,5 y 5,4 Bg/cuentas, para distintas gammacamaras, mediante

adquisiciones SPECT de un maniqui cilindrico [124].

Tabla 4.8 Valor promedio y coeficiente de variacion de los factores de calibracion absolutos para las
diferentes variantes metodoldgicas evaluadas.

FC Promedio v (%)
(Bg/cuentas)
FC it 3,6 43
FChuntual 42 oA
FCiindro 41 3.2

Si se toma como referencia el FC obtenido con el maniqui cilindrico, el error relativo respecto
al FCde lafuente puntual fue 12,2 % en adquisiciones planaresy -2,4 % en SPECT. En principio
la diferencia entre las adquisiciones planares y SPECT podria ser debida a que no se ha
aplicado la correccion por desintegracion radiactiva durante el proceso de adquisicion, pues
la imagen estatica tiene una duracion de 5 minutos y la imagen SPECT de 21 minutos y 20
segundos. El factor corrector que se debe aplicar es 1,016, obteniendo finalmente que el valor
SPECT

de FCoytuat es 3,7 Bg/cuentas, y disminuyendo su error relativo con respecto a FC2h5y, @

9,7 %. Es decir, la diferente duracion de las adquisiciones explica una pequefia parte de las
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diferencias encontradas, pero aun asi estas diferencias siguen siendo mas importantes que

las obtenidas entre los dos FC obtenidos en base a imagenes SPECT.

Las diferencias entre los factores de calibracién obtenidos mediante las diferentes
metodologias son estadisticamente significativas (ANOVA de una via) con p < 0,01. De las
comparativas por pares realizadas a posteriori, mediante el método de Bonferroni, se obtuvo
p < 0,01 para las comparativas FC;Z?{*{;Z‘% Vs, FCgﬂ,’fEJa, y FC;iﬁﬁfﬁ vs. FCSFECT v p=0,16

SPECT Vs. FCSPECT

en el caso de comparar FCjj5aro puntual- Paravalorar cual esla mejor opcion, se realizo

un procedimiento de validacion cuyos resultados se exponen en el siguiente apartado.

6.1.1 Validacion de los factores de calibracion absolutos

El error relativo entre la actividad calculada a partir de la imagen SPECT, utilizando los
distintos factores de calibracion, y la medida en el activimetro (referencia) se muestra en la

siguiente Figura:

E (%)

: —— B4

F. Puntual F. Puntual Cilindro
Estatica SPECT SPECT

Figura 4.18 Diagrama de cajas del error relativo entre la actividad de 9™ Tc medida en el activimetro y la
calculada a partir de la imagen SPECT con los factores de calibracion absolutos obtenidos para las
diferentes variantes metodoldgicas a evaluar.

Por un lado, se puede apreciar que el error es menor cuando se emplea el FCSYECT para el

calculo de la actividad, que cuando se emplean los FC calculados en base a imagenes de una

fuente puntual. Por otro lado, la dispersion de todos los FC es similar.

i i - - 0, estitica SPECT
Los errores relativos promedio fueron 11,0, -4,9 y -0,3 % para FCpunruat, FCpuntuar ¥

FCSPECT

Slimdror TESpectivamente. Los errores asociados a las dos adquisiciones tomograficas son

inferiores al 10 %, que es la magnitud de los errores asociados al valor cuantitativo del SPECT,
incluyendo las incertidumbres asociadas a los fendmenos de atenuacion, dispersion y efecto

de volumen parcial [60].
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Enla Figura 4.19 se muestran los gréficos de dispersion y Bland-Altman en los que se compara
la actividad real contenida en el maniqui y la calculada a partir de la imagen SPECT-CT con

cada uno de los factores de calibracion.
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Figura 4.19 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de la diferencia entre actividad de %™ Tc total del
maniqui medida en el activimetro, y la calculada a partir de la imagen SPECT-CT mediante los diferentes
factores de calibracion.
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En los graficos de dispersion se puede observar que, independientemente de la metodologia
empleada para el calculo de los FC, los valores de la actividad obtenidos con ambos métodos
(activimetroy factor de calibracion) se ajustan a una recta, es decir, existe asociacion perfecta
entre las variables como cabria esperar (p = 1,00). Ademas, esta recta es proxima a la bisectriz
por lo que los métodos evaluados son concordantes. La concordancia es sustancial en el caso
de aplicar FC;Z%%‘} (pc = 0,97) y casi perfecta en el resto de casos (pc = 1,00). Ademas, la

dispersion de los valores no es importante, por lo que no se puede deducir que exista error

aleatorio en las actividades calculadas mediante las tres metodologias estudiadas.

En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo (error sistematico) es mas o menos
constante en todo el rango de valores excepto en el punto correspondiente a la maxima
actividad de 99™Tc contenida en el maniqui que también da lugar a la maxima diferencia
encontrada. El sesgo y los limites de concordancia derivados del analisis grafico Bland-

Altman se recogen en la Tabla 4.9, en porcentaje con respecto al promedio.

Tabla 4.9 Sesgo y limites de concordancia de las diferencias entre la actividad de %™ Tc medida con el
activimetro y la calculada partir los factores de calibracion absolutos a evaluar.

Fact d Bland-Altman

actores de

calibracion Sesgo Limites de concordancia
(%) (%)

Fclejiﬁglcaul 11,7 4,1 19,2

Fciftifl{al 4,7 -12,3 2,9

chﬁiErero -0,3 7.7 7,2

Se puede observar que el error sistematico en el caso de los FC calculados en base aimagenes
de una fuente puntual es del 12 % para la adquisicion estatica y del 5% en el caso del SPECT,
mientras que al utilizar el FCSLECT es inferior al 1 %. Ademas, los limites de concordancia
incluyen todos los puntos, es decir, no se han detectado valores periféricos en ninguno de los
casos. No existen evidencias estadisticamente significativas de que el sesgo sea distinto de

cero para ninguno de los FC evaluados (t-test para muestras emparejadas: p = 0,11 para

FCestética

CSPECT SPECT )
puntualr .

p=0,16 para F puntual Y P = 0,44 para FCliinaro

En base a los limites de concordancia obtenidos, y asumiendo que errores de + 10 % se

consideran aceptables en el campo de la medicina nuclear, el Unico factor de calibracion que
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permite estimar actividad a partir de la imagen SPECT con un error asumible segun este

criterio es el factor de calibracion calculado a partir de las imagenes del maniqui cilindrico.

Las diferencias observadas entre el factor de calibracién derivado de la imagen
gammagréfica (estatica) de la fuente puntual y el factor de calibracion calculado a partir de la
imagen SPECT-CT del maniqui cilindrico pueden estar asociadas a que, aunque en el proceso
de reconstruccion de la imagen SPECT se incluyen correcciones de atenuacion y dispersion

de los fotones, esta compensacion no es perfecta [105].

Ademas, el maniqui cilindrico permite simular, de forma mas fidedigna que la fuente puntual,
los efectos de atenuacion y dispersion de la radiacion que se producen en el propio paciente
cuando se adquieren imagenes clinicas, y que degradan la exactitud del valor cuantitativo de
la imagen SPECT y ademas es el Unico que ha demostrado en la validacion realizada que

permite cuantificar con errores inferiores al 10%.

En consecuencia, se recomienda calcular el factor de calibracion a partir de imagenes SPECT
de un maniqui extenso, y asi reducir el efecto de que las correcciones que se aplican en el

proceso de reconstruccion no son perfectas.

6.2 Factores de calibracion relativos

Se determind el factor de calibracion relativo a partir de las imagenes clinicas 99™Tc-MAA
SPECT- CT adquiridas para la planificacion del tratamiento de RE de un total de 12 pacientes
de los 13 incluidos en este estudio de investigacion. En uno de los pacientes no se pudo
calcular debido a que la hora de medida de la actividad de 9™Tc-MAA se registro
incorrectamente, por lo que no se pudo determinar de forma precisa la actividad presente en
el FOV de la gammacamara durante la adquisicion de la imagen, pardmetro que es

imprescindible para calcular el FC.

En la Tabla 4.10 se presentan los FC calculados, segun se describe en el apartado 6.2 del
Capitulo 3, mediante las cuentas registradas en un VOI cubico que engloba la cavidad
abdominal del paciente (FCE42,. ) por dos observadores independientes y la diferencia en
porcentaje con respecto al promedio. Se puede observar que la variabilidad entre los

observadores es inferior al 1 % en g de los 12 pacientes incluidos.
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Tabla 4.10 Factores de calibracion relativos calculados a partir de las cuentas totales registradas en un VOI
cubico por dos observadores (Obs. y Obs.), y su diferencia en porcentaje con respecto al promedio.

FCE4s,.,, (Bqcuentas)

Paciente Dif. (%)
Obs: Obsz
1 3,53 3,51 0,49
2 5,58 5,67 1,55
3 8,11 7,04 -14,08
4 5,66 5,71 0,87
5 4,06 4,09 0,79
6 7,75 7,65 -1,28
8 4,52 4,52 0,10
9 5,56 5,56 0,00
10 7,27 6,80 -6,79
11 3,91 3,93 0,64
12 6,21 6,21 0,00
13 6,55 6,52 -0,42

En la Figura 4.20 se muestran los graficos de dispersion y Bland-Altman de la comparacion

entre los valores determinados por ambos observadores.
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Figura 4.20 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de la diferencia entre los factores de calibracion
relativos calculados a partir de las cuentas totales registradas en un VOI cubico por dos observadores
independientes (Obs. y Obs.).

En el grafico de dispersion se puede observar que la asociacion entre las variables es fuerte (p
= 0,98). El ajuste lineal se acerca a la bisectriz, es decir, las medidas realizadas por ambos

observadores son concordantes (p. = 0,97).
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En el gréfico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante en todo el rango de
valores, excepto para los pacientes 3y 10. La diferencia promedio fue -0,1 Bg/cuentas y los
limites de concordancia -o,5 y 0,8 Bg/cuentas. Ademas, no existe evidencia significativa de
que el sesgo sea distinto de cero (Wilcoxon: p = 0,52). El Unico valor outlier que se puede
observar en el grafico se corresponde con el paciente 3, con un valor de SHP de 4,02 %, que

no justifica las diferencias encontradas entre ambos observadores.

En base a los resultados obtenidos se puede afirmar que la variabilidad interoperador es

asumible y, por tanto, el método basado en utilizar un VOI cubico se puede considerar un

cubo y FChigadO

método reproducible. No obstante, para la comparativa entre FC/g27:,0 relativo! S€

tomara el promedio de los valores obtenidos por sendos observadores (FCﬁ;‘lZ‘;ivOmedm).

Los valores resultantes del calculo del FCielativo, @ partir de VOIs cUbicos que engloban la
region abdominal y VOIs generados a partir del contorno del tejido hepatico, se muestran en

la siguiente Figura:
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Figura 4.21 Diagrama de cajas de los factores de calibracion relativos calculados a partir de las cuentas
totales registradas en las imdgenes clinicas, utilizando diferentes VOIS (cubo e higado).

Se puede observar que el factor de calibracion obtenido mediante la VOI cUbica dibujada
sobre el abdomen es inferior al factor de calibracion calculado a partir de las cuentas
registradas en la VOI que se cifie al contorno del higado. Esto es debido a que al utilizar un
VOI cUbico se incluye un mayor numero de cuentas, algunas de ellas que provienen de

regiones extrahepaticas.

cubo y FChigado

Los valores promedio obtenidos para FCreiativo megia relativo TUEION, respectivamente,

cubo

57 Y 7,0 Bg/cuentas. El error relativo promedio de FCreigiive,pq:, FESPECTO @ Fcloado

relativo

(referencia) fue 19 %. Este valor es claramente inferior al 70% encontrado por Balagopal and
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Kappadath (2018) entre factores de calibracion relativos a paciente, estimados a partir de
diferentes VOIs. Si bien, es cierto que este estudio aplica los factores de calibracion sobre la
imagen post-tratamiento 9°Y-SPECT-CTcuya calidad de es inferior a la de la imagen 99mTc-

MAA SPECT [122].

La dispersion de los factores de calibracion obtenidos mediante ambos métodos fue similar
(CV = 25 % para FCEB%,,, ..y CV = 26 % para FClasat® ). Estos valores del CV son
elevados e indican que los factores obtenidos no son reproducibles, de lo que se desprende
que, o bien actividad de 99™Tc presente en el FOV del tomdgrafo o bien las cuentas totales
registradas en la imagen SPECT, no estan determinados con la suficiente precision. El hecho
de que los CV obtenidos sean similares para FCﬁ;‘l’l’l‘Ziwmedm y FCrh;faffgo, sugiere que el
problema proviene de la precision con la que se ha calculado la actividad presente en el FOV
del sistema de imagen, y esta directamente relacionado con el porcentaje de actividad

residual de 99MTc-MAA que se ha asumido despreciable debido a que no se disponia de este

valor.

En la Figura 4.22 se muestran los graficos de dispersion y Bland-Altman en los que se

comparan ambas metodologias.
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Figura 4.22 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre los factores de calibracion
relativos calculados a partir de las cuentas totales registradas en las imagenes clinicas, empleando
diferentes VOlIs (cubo e higado).

En el grafico de dispersion se puede observar que los valores medidos con ambos métodos se
ajustan a una recta, es decir, existe asociacion entre las variables como cabria esperar (p =

0,91). Sin embargo, esta recta no se corresponde con la bisectriz y por tanto la concordancia

120 Resultados y Discusion



es pobre (pc = 0,66). Asimismo, se observa que la recta es paralela a la bisectriz, lo que
evidencia la existencia de un error sistematico y constante a lo largo de todo el rango de
valores. La mayor distancia a la recta se produce en el paciente 4, que tiene el mayor valor de
SHP (20,74 %), lo que podria estar relacionado con la dificultad de hacer una buena
segmentacion entre el higado y los pulmones con la VOI cUbica que se utiliza para segmentar

la region abdominal. Sin embargo, no existe una relacion estadisticamente significativa entre

el valor del SHP y el error relativo del factor de calibracion FCﬁ;Z‘}ivomediacon respecto a
FChigado S L - b =0,89)
relative (SP€Arman: p = 0,05; p = 0,89).

En el gréfico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante en todo el rango de
valores. La diferencia promedio fue 1,3 Bg/cuentas y los limites de concordancia -0,2 y 2,8
Bg/cuentas y el sesgo es significativamente distinto de 0 (Wilcoxon: p < 0,01). El Unico valor
periférico que se encontré se corresponde con el paciente 4, que como ya se ha comentado,

puede deberse a una mala colocacion del VOI cubica en la interfaz higado-pulmones.

En resumen, las dos metodologias evaluadas para el cdlculo del factor de calibracion en base
a imagenes clinicas no son intercambiables. Ademas, aunque se trate de un método
reproducible, utilizar las cuentas registradas en el VOI cubico que engloba toda la region
abdominal tiende a subestimar el valor del FC con respecto a utilizar las cuentas registradas
Unicamente en el tejido hepatico. Este error puede estar relacionado con el hecho de que la
interfaz entre el higado y el pulmdn es dificil de delimitar debido a que la cUpula hepatica
impronta en el pulmdn derecho y ademas el movimiento respiratorio contribuye a una mala
definicion de la imagen SPECT en esta area. En consecuencia, al colocar la VOI cubica en el

abdomen se pueden estar incluyendo cuentas registradas en el compartimento pulmonar.

La forma de dibujar el VOI afecta directamente al nimero de cuentas totales registradas y,
por tanto, tiene un impacto importante en el factor de calibracion resultante, siendo un factor
critico en el calculo de este pardametro. Chiesa et al. (2015) llegan a esta misma conclusion en
un trabajo en el que proponen un método de segmentacion basado en la eleccion de un valor
umbral que se aplica sobre laimagen 99™Tc-MAA SPECT, subrayando que la eleccion de este
umbral afecta al nUmero de cuentas registradas en el VOI y por lo tanto es una fuente
importante de incertidumbre (+ 10 %) asociada al método de calculo de factor de calibracion

a partir de imagenes experimentales [54].
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Aunque el método de célculo del FC a partir de las cuentas registradas en la region abdominal
sea un método reproducible, se recomienda el uso del FC en base a las cuentas registradas en
el tejido hepatico debido a que este tipo de VOI permite una mayor precision a la hora de

segmentar la interfaz higado-pulmones.

Una de las limitaciones de este estudio en cuanto al calculo del factor de calibracion a partir
de imagenes clinicas es que las imagenes 99mTc-MAA SPECT-CT no incluyen la totalidad del
parénquima pulmonar. En consecuencia, para el calcular el factor de calibracion fue necesario
segmentar la region abdominal excluyendo el tejido pulmonar y corregir la actividad neta
administrada de 9°Y-microesferas por el valor del SHP. El calculo de este Ultimo parametro
también supone una fuente de incertidumbre, pues en nuestro caso se calculd a partir de
imagenes planares o gammagraficas. Es decir, no se considera que la atenuacion que sufren
los fotones provenientes del higado es mayor que la que experimentan los que provienen de
los pulmonesy, ademas, no es posible contornear con precision el higado y los pulmones. Sin

embargo, esto no tiene ningln impacto en la comparativa de métodos para realizar la

higad
cubo yFC lgado

segmentacion (FCrgiotivo relative) 1€vada a cabo en este trabajo, ya que afecta a ambas

metodologias de la misma manera.

Si, por el contrario, se hubiese utilizado la imagen SPECT-CT para el célculo del SHP, el
resultado seria mas preciso, ya que no solo se corregiria la atenuacion con laimagen CT y sino
que facilitaria la segmentacion del higado y de los pulmones [125]. Kao et al. (2014)
encuentran una diferencia promedio entre el SHP evaluado mediante ambos métodos,
imagen planar y SPECT, del 1,4 %, que se traduce en una diferencia en la dosis absorbida
promedio de menos de o,5 Gy; dichas diferencias estan comprendidas entre -4,32 y +3,5 Gy
con un intervalo de confianza del 95 %. Ademas, Yu et al. (2013) comparan el SHP obtenido
mediante imagenes planares (SHPpianar) con el obtenido con imagenes SPECT-CT (SHPspect)
en una serie de 76 pacientes y encuentran valores de SHP pjanar /SHPspect comprendidos entre

0,86y 9,86 [32].

Por todo lo expuesto, se recomienda que la adquisicion de la imagen 99mTc-MAA SPECT-CT
se realice en las regiones del torax y el abdomen, de forma que se incluya la totalidad del
parénquima pulmonary el higado. Asi, el factor de calibracion se podria determinar a partir
de las cuentas totales registradas en el FOV del SPECT vy la actividad neta de 9™Tc-MAA

administrada. Esto supondria aumentar tanto la precision como la reproducibilidad del

122 Resultados y Discusion



método pues se elimina la incertidumbre asociada al calculo del SHP y, ademas, no seria
necesario hacer una segmentacion con lo que el método no seria operador dependiente. En
el caso de no ser posible realizar una adquisicion que incluya la totalidad de los parénquimas
pulmonary hepatico, se recomienda realizar una segmentacion del tejido hepatico utilizando

un VOI que se ajuste al contorno del higado.

6.3 Comparacion de los factores de calibracion absolutos y relativos

En este apartado se comparan las metodologias recomendadas para el calculo del factor de

calibracién: factores de calibracién absolutos (FCSPECT ) determinados a partir de las

imagenes experimentales de maniquies cilindricos y factores de calibracion relativos

Higad . . - .
(FCp;‘Za ©y, calculados a partir de las cuentas registradas en las imagenes clinicas 99™Tc-MAA

SPECT, empleando un VOI ajustado al contorno del tejido hepatico.

SPECT

N higad
Los valores de los factores de calibracion FCSPECT v FCT 90

elativoObtenidos fueron 4,1 + 0,1

Bg/cuentas y 7,0 + 1,8 Bg/cuentas, respectivamente (Figura 4.23). La dispersion de los

resultados es mayor para el factor de calibracion relativo (CV = 25,9 %) que para el factor de

. Ly . higado .
calibracion absoluto (CV = 3,2 %). Ademas, los valores del FCrel‘zqacivo son superiores a los

P SPECT . . higado
obtenidos para FCgjnaro, cOn un error relativo del valor medio de FC, ;. .respecto a

SPECT 0
FCcilL’ndro del 71 %.
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Figura 4.23 Diagrama de cajas de los factores de calibracion absolutos calculados a partir de imdgenes
experimentales de un maniqui cilindrico y relativos determinados a partir de las imagenes clinicas de cada
paciente empleando un VOI ajustado al contorno del higado.

Esta diferencia es atribuible a que no se tuvo en cuenta la actividad residual de 99™Tc-MAA.
Es decir, sistematicamente se esta produciendo una sobreestimacion de la actividad de

99MTc-MAA presente en el momento de adquisicion de la imagen y de ahi que los valores de
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SPECT

higad . . .
FCUI9%%°  sean mayores a los encontrados para FCSLECT . Ademas, las diferencias

relativo

encontradas entre ambas metodologias son estadisticamente significativas con un p < o,01.

En lo relativo al estudio prospectivo de la actividad residual de 99mTc-MAA, la actividad
preparada en cada una de las 107 jeringas fue 99,9 * 41,4 MBq, con un CV igual a 41 %. La
actividad residual fue 26,7 + 12,2 MBq, con un CV igual a 48 %, que supone un 29 % de la

actividad que se preparo, en la poblacion estudiada.

En la Figura 4.24 se muestra el histograma de la actividad residual en porcentaje. Se observa
que, en el 26 % de los casos la actividad residual de 9mTc-MAA es inferior al 20% de la
actividad preparada, mientras que en el 64 % toma valores de entre el 20 y el 50 %; y s6lo en
el 10 % de los casos la actividad residual esta por encima del 50%, llegando a alcanzar valores

de hasta el 64% de la actividad preparada.
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Figura 4.24 Histograma del porcentaje de actividad residual de 9" Tc con respecto a la preparada.

En todos los pacientes se ha producido, de forma sistematica, una sobreestimacion de la
actividad neta administrada de 99mTc-MAA. La magnitud de la actividad residual en
porcentaje es muy variable de un paciente a otro y por lo tanto el error cometido es de tipo

aleatorio.

En cuanto a la relacion entre la actividad residual en porcentaje y la actividad inicial de cada
jeringa, se puede afirmar que existe una asociacion moderada e inversa entre ambas variables
(Spearman: p = -0,46; p < 0,01). Es decir, a menor actividad de 99mTc-MAA contenida en la
jeringa, mayor porcentaje de actividad residual. Esta tendencia puede ser debida a que las
jeringas se preparan de forma que la concentracion de actividad es siempre la misma y, por

tanto, si se considera que el volumen de la actividad residual también es reproducible, el
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porcentaje de actividad residual sera mayor en aquellas jeringas preparadas con una menor

actividad inicial.

Por un lado, en lo que se refiere al anélisis de los resultados de los coeficientes de variacion
obtenidos para los factores de calibracién resultantes de utilizar imagenes del maniqui (CV =
3,2 %) e imagenes del propio paciente (CV = 25,9 %), la gran variabilidad que muestra este
Ultimo en comparacion con el primero, podria estar asociada a la gran dispersion de los
valores presentes en el estudio retrospectivo de la actividad residual en porcentaje con

repecto a la actividad inical de 99mTc-MAA (CV = 52%)).

Por otro lado, si se asume que, en la serie estudiada de 12 pacientes, la sobreestimacion de la

actividad de 99mTc-MAA es del 29 % en promedio, entonces el valor del factor de calibracion

Fchmada

relativoCOregido tomaria un valor de 5,0 Bg/cuentas, y el error relativo de este factor de

calibracién con respecto a FCSFECT. | se reduciria al - 22 %.

cubo

higado o . .. .
Cr9%%° se utilizase FCE4P9,,, corregido por la actividad residual de

Si en lugar de utilizar FC,. ;51100

99mTc-MAA, con un valor de 4,0 Bg/cuentas, el error relativo con respecto a FCSTECT seria
de 2 %. Por lo que se podria reflexionar acerca de si seria mas recomendable el uso del FC
calculado en base a las cuentas registradas en el VOI cUbico que engloba la region abdominal.
Sin embargo, el tamafio de la muestra de pacientes (N = 12) no es lo suficientemente grande
como para poder asumir con seguridad que la actividad residual de 99™Tc-MAA supone en
promedio un 29 % de la actividad calibrada en el activimetro. Ademas, el porcentaje de

actividad residual presenta una gran dispersion de los valores y es dependiente de la actividad

inicial de la jeringa.

Debido a que en el presente trabajo no se disponia de la actividad residual de 99mTc-MAA
administrada, no fue posible extraer conclusiones acerca de si los dos métodos de calibracion
evaludos (factores de calibracion absolutos y relativos) dan lugar a dosis absorbidas

comparables y, por tanto, se pueden utilizar indisitintamente.

6.4 Impacto del factor de calibracion en las dosis absorbidas

En este apartado se mostrara el impacto que supone utilizar el factor de calibracion obtenido
a partir de imagenes experimentales o aquel resultante de utilizar imagenes clinicas en el

calculo de la dosis absorbida.
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Como ya se ha descrito en el Capitulo 1, la dosis absorbida en cada voxel de la imagen viene
dada por la ecuacion (30). Donde A(voxels,Tp) es la actividad acumulada en cada voxel
fuente en el periodo de tiempo Tp, que se calcula, asumiendo un periodo de tiempo infinito,

mediante la expresion (31).

D(voxelr, Tp) = Z A(voxelg, Tp)S(voxely « voxels)

(30)

voxelg

~ * 7’1;1L2"t Tl/z(goy)
Aysxe(voxelg, ) = J- Avéxels e 2 odt= Avéxelg T (31)
0

Puesto que los valores S toman el mismo valor con independencia del factor de calibracion
utilizado y la actividad acumulada se determina como el producto de una constante por la
actividad que se ha depositado en un voxel, se detallara Unicamente el proceso matematico

del impacto del facto rde calibracion en el calculo de la actividad.

Si, tal como ya se ha detallado en el Capitulo 1, se asume que la biodistribucion de los 99mTc-
MAA es idéntica a la de las 9°Y-microesferas, la proporcion entre la actividad depositada en
un voxel (Avsxel) concreto con respecto a la actividad total que se deposita en el higado (Anigado)
sera la misma tanto en la simulacion del tratamiento como en la administracion del mismo
(ecuacion (60)).

Ahigado (90Y)

— e~ (60)
AHigado (99mTC)

Avéxel(goy) = Avéxel(gngC) .
Partiendo de la expresion (60) y teniendo en cuenta que la actividad de 99™Tc-MAA contenida
en un voxel de laimagen se puede calcular a partir del de los eventos registrados en ese voxel
y del factor de calibracion del tomdgrafo SPECT; y que la actividad que se deposita en el
higado se puede calcular a partir de la actividad neta administrada (Aagm) y el SHP, se llega la
ecuacion (61).

90 SHP

Aad‘m( Y) ' (1 - 100)

SHP)

Avéxel(goy) = Cvéxgl(gngC) FC-
Aaan(""T¢) (1~ Tog

(62)

Si se utiliza un factor de calibracion absoluto, que se calcula segun (42) si se utilizan imagenes

planares y segun (43) en el caso de imagenes SPECT, se llega a:
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SHP
Amaniqul’ (gngc) . A“‘""(QOY) ) (1 B m)

A ) 90y — C , 99TnTC .
onel( ) voxel( ) Cmaniqm(gngC) Aadm(gngc) ] (1 _ Si[;(}))) (62)
Amaniqui CO™T¢)  Agam (*°)
90 . 99m. . Pmaniqui . adm
Avéxel( Y) = Cvoxel( TC) Cmaniqui(gngC) Aadm(gng’:) (63)

Como se puede observar en ecuacion (63) es necesario conocer la actividad neta de 99mTc-

MAA administrada al paciente, y el valor del SHP se cancela.

Si se utiliza un factor de calibracion relativo, que se calcula para cada paciente segun (47), el
término actividad de 99MTc-MAA se cancela y por tanto la dosis absorbida resultante no

dependera de este valor (ecuacion(6s)).

SHP SHP
A omre).(1-255) A 09y (1 -5+
Am’)xel(goy) — Cvo’xel(gngC)' adm ( 92” ( 100). aam(CY) ( 159132) ©4)
C( TC) Aadm(gngC) . (1 - W)
SHP
Agam V) - (1 - =57
Agsrea(*Y) = Copea (1 T€) = (ggm(TC) 100) (65)

En consecuencia, para el calculo de la dosis absorbida aplicando métodos dosimétricos 3D:

e No es necesario conocer la actividad neta de 99mTc-MAA administrada para la
simulacion del tratamiento siempre que se utilice un factor de calibracion relativo.
e Es necesario conocer la actividad neta de 99mTc-MAA administrada para la

simulacion del tratamiento en el caso de aplicar un factor de calibracion absoluto.

En el caso de disponer de imagenes clinicas 99mTc-MAA SPECT que incluyan la totalidad del
parénquima pulmonar y el higado, el factor de calibracion relativo se puede calcular

utilizando la totalidad de las cuentas registradas en la imagen SPECT y la actividad de 99mTc-

SHP

MAA administrada sin corregir por el factor (1 - E)’ y por tanto la actividad contenida en

cada voxel vendra dada por:

SHP
Agam (P™T6)  Aaan (V) (1 =55

c(*m1e) Agam(®™TC) - (1 _ %)

(66)

Avéxel(goy) = Cvéxel(gngc) .
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ey Aaam V)
Avéxel(goy) = Cliéxel(99 TC) '% (67)

Como se puede observar, en este caso concreto, la actividad de 9°Y-microesferas contenida
en un voxel se podria calcular a partir de la actividad neta administrada de 9°Y-microesferas y
de las cuentas registradas, tanto en el voxel como en la totalidad de la imagen 9%™Tc-MAA

SPECT. Asi el calculo de la dosis absorbida sera mas preciso y reproducible.

Otra de las ventajas con las que cuenta el uso de un factor de calibracion relativo es que tiene
en cuenta cualquier deriva o cambio en la respuesta del sistema de imagen SPECT, pues el
calculo de este parametro se realiza a partir de la propia imagen 99™Tc-MAA SPECT que es la
variable de entrada para el calculo de las dosis absorbidas. Mientras que, si se utiliza un factor
de calibracion absoluto, es necesario realizar verificaciones periddicas para asegurar la
constancia en el tiempo de este valor; y en caso de encontrar cambios significativos se debe

realizar una nueva calibracion del sistema.

Asimismo, habria que tener en cuenta los resultados obtenidos por otros grupos como Pacilio
etal. (2016), que en su trabajo sobre el impacto de las correcciones de atenuacion y dispersion
y el efecto de volumen parcial sobre los métodos dosimétricos 3D a nivel de voxel, concluyen
que utilizar un factor de calibracion relativo a paciente minimiza las diferencias entre las dosis
absorbidas estimadas para un amplio abanico de métodos diferentes utilizados para la

correccion de atenuacion y dispersion [104].

Sin embargo, si no se dispone de una imagen SPECT en la que se incluyan el higado y los
pulmones, el SHP se calculara a partir de imagenes planares. Como ya se ha descrito en el
apartado anterior, esta forma de proceder no tiene en cuenta que la atenuacion que sufren
los fotones provenientes del higado es mayor que la que experimentan los que provienen de
los pulmones y, ademas, no es posible contornear con precision el higado y los pulmones. En
este caso utilizar un factor de calibracion absoluto, que no depende del valor del SHP,

resultara en un calculo de la dosis absordbida con una menor incertidumbre asociada.

Teniendo en cuenta los resultados globales obtenidos en relacion al factor de calibracion, se

concluye que:

1. En el caso concreto de este trabajo, en el que las imagenes 99mTc-MAA SPECT no
incluyen la totalidad del parénquima pulmonar y no se conoce con la suficiente

precision la actividad neta de 99™Tc-MAA administrada, pues no se dispone de la
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actividad residual, se utilizaron factores de calibracién relativos para el calculo de la
dosis absorbida mediante métodos 3D a nivel de voxel.

2. Sise dispone de imagenes 9%™Tc-MAA SPECT-CT que incluyan la totalidad de los
tejidos hepatico y pulmonar se recomienda utilizar un factor de calibracion relativo
calculado en base a las cuentas registradas en la totalidad de la imagen SPECT.

3. Sinosedispone deimagenes 99™Tc-MAA SPECT-CT que incluyan la totalidad de los
tejidos hepético y pulmonar; y ademas no se conoce de forma precisa la actividad
neta de 9mTc-MAA administrada al paciente, se recomienda utilizar un factor de
calibracion relativo calculado en base a las cuentas registradas en un VOI que se
ajuste al contorno hepético.

4. Sinose dispone de imagenes 99mTc-MAA SPECT-CT que incluyan la totalidad de los
tejidos hepético y pulmonar, pero se conoce de forma precisa la actividad neta de
99MTc-MAA administrada al paciente, se recomienda utilizar el factor de calibracion

absoluto determinado a partir de la imagen SPECT de un maniqui cilindrico.

Ademas, es recomendable que para la realizacion de estudios prospectivos cuyo objetivo sea
el célculo de las dosis absorbidas en los diferentes VOIs mediante métodos 3D a nivel de
voxel, se adquieran imagenes 99mTc-MAA SPECT-CT de forma que se incluya en el estudio
tanto el térax como el abdomen del paciente. Asi el factor de calibracion se podra determinar
en base a imagenes clinicas de los pacientes y no dependera ni del SHP ni de la actividad neta
administrada de 99mTc-MAA, reduciéndose la incertidumbre asociada al proceso de calculo

de la dosis absorbida.

7. COMPARACION DE MODELOS DOSIMETRICOS

Con el fin de facilitar la interpretacion de los resultados, éstos se mostraran en dos apartados
independientes: dosis absorbida en el tejido hepatico sano (HSdiana Y HStotal) y dosis absorbida

en el tejido tumoral (Teotary Ti). Cada apartado a su vez estara subdividido en:

e Dosis absorbida promedio.

e Histogramas dosis-volumen y parametros dosimétricos derivados de los mismos.

En cada subapartado se mostraran:
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e Resultados de las diferencias entre métodos en términos de dosis absorbida (Gy y
porcentaje).
e Resultados del estudio de la correlacion y la concordancia existente entre métodos.

e  Otrosresultados.

Notese que, como ya se ha descrito en el apartado 6 de este Capitulo, para el célculo de dosis
absorbida mediante métodos 3D a nivel de voxel, Unicamente fueron objeto de este estudio
las variantes metodoldgicas en las que se utiliza el factor de calibracion determinado en base
a imagenes clinicas, debido a que no se dispone de informacion relativa a la actividad neta
administrada de 99mTc-MAA. En concreto el factor de calibracion determinado a partir las

cuentas totales registradas en un VOI que se ajusta al contorno del higado.

7.1 Dosis absorbida en el tejido hepatico sano

7.1.1 Dosis absorbida promedio en el tejido hepatico sano

En la Figura 4.25 se muestran los resultados de las dosis absorbidas promedio en el tejido

hepatico sano (HSdiana Y HStotal), calculadas mediante las diferentes metodologias (MP, DPK

y LDM).
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Figura 4.25 Dosis absorbida promedio en: A) higado sano diana y B) en el higado sano total, calculados
mediante el modelo multicompartimental MP y los dos modelos de dosimetria 3D (LDM y DPK).
Si comparamos los diferentes métodos podemos observar que el promedio de las dosis
absorbidas es similar en todos los casos. Ademas, las dosis absorbidas en el higado sano diana
obtenidas mediante el modelo MP manifiestan una dispersion de los valores ligeramente

superior que ambos métodos de dosimetria 3D.

En la Tabla 4.11 se presentan las diferencias en las dosis absorbidas promedio en HSgiana ¥

HStotal €ntre los diferentes métodos, asi como su porcentaje con respecto al promedio. Tanto
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el promedio de las diferencias como su dispersion es mayor en el caso de comparar el modelo

MP con los dos métodos 3D, que cuando se comparan entre siambos métodos 3D.

Estos resultados son similares a los encontrados en la literatura. Dieudonné et al. (2011)
comparan la dosis absorbida promedio en el volumen hepatico sano total obtenida mediante
el modelo MP con la dosis promedio obtenida al aplicar el modelo DPK mediante una
herramienta desarrollada por su grupo de trabajo sobre la imagen 9™Tc-MAA SPECT-CT [53]
y obtienen una diferencia promedio de 4,4 % en una serie que incluye 10 pacientes. En esta
misma linea, Richetta et al. (2019) calculan las dosis absorbidas promedio, tanto en HSqotal
como en HSgians, Utilizando los modelos MP y LDM en un total de 10 pacientes, las diferencias

en porcentaje fueron en ambos casos del -4,5 % [126].

Tabla 4.11 Diferencias en la dosis absorbida promedio en el tejido hepdtico sano diana y (HSdiana y HStotal),
y su porcentaje con respecto al promedio, entre los diferentes modelos dosimétricos empleados.

VoI Diferencias (Gy) Diferencias (%)
MP-DPK MP-LDM LDM-DPK MP-DPK MP-LDM LDM-DPK
HSgiana 52+ 4,8 45%4,5 0,6£0,3 9,3+6,0 7:9+5,9 1,3%0,4
Hstotal 1,3%+0,5 0,9%0,4 0,4%+0,2 3,9%0,7 2,7 £0,5 1,2+0,3

Enla Figura 4.26 se representan las diferencias entre la dosis absorbida promedio en HSgiana
Y HStotal, Obtenida con los diferentes métodos dosimétricos, para cada uno de los pacientes

incluidos en el estudio.

HSgiana

. . HS
emana son superiores a las obtenidas en D, %! En todos los

En general, las diferencias en D media

casos se han obtenido valores positivos de las diferencias, es decir, la dosis estimada
mediante el modelo MP en el tejido hepatico sano es superior a la estimada mediante los
métodos LDM y DPK, y a su vez las dosis absorbidas calculadas empleando el modelo LDM

son superiores a aquellas calculadas mediante el modelo DPK.
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Figura 4.26 Diferencias en la dosis absorbida promedio en el tejido sano (HSdiana y HStota)), calculada
mediante diferentes métodos dosimétricos: (A) en Gy y (B) en porcentaje con respecto al promedio.

Los graficos de dispersion y Bland-Altman correspondientes a las comparaciones por parejas
de las metodologias empleadas para el calculo de la dosis absorbida en HSgiana Se muestran

en la Figura 4.27.

En los graficos de dispersion se puede observar que existe una asociacion entre los distintos
métodos dosimétricos y que la dispersion de los puntos es menor entre DPK'y LDM (p = 1,00)
que entre el modelo MP (p = 0,99) y los métodos de dosimetria 3D. Ademas, la concordancia,
entendida como la proximidad a la bisectriz, también es mayor para la comparativa entre los
modelos DPK y LDM. Segun los resultados del coeficiente de Lin para el HSgiana, €xiste una
concordancia moderada entre el modelo MP y ambos métodos de dosimetria 3D (pc = 0,94
para MP-DPK 'y pc = 0,95 para MP-LDM), y casi perfecta entre los modelos DPK y LDM (p. =
1,00). Estos resultados de concordancia son superiores a que obtienen Kafrouni et al. (2019)
al comparar las dosis absorbidas calculadas a partir de las imagenes pre y post-tratamiento
(pc = 0,90), en base a los cuales concluyen que la dosimetria realizada en base a la imagen
99mTc-MAA SPECT-CT se puede utilizar para predecir las dosis que realmente se depositan en

el higado sano diana una vez administrado el tratamiento [92].
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Figura 4.27 Grdficos de dispersion y Bland-Altman de las diferencias entre los métodos empleados para el
cdlculo de la dosis absorbida promedio en el higado sano diana.

En el gréfico Bland-Altman de las dosis absorbidas en el HSqiana Se puede apreciar que, en las
comparativas entre MP y los dos modelos de dosimetria 3D el sesgo es constante cuando el
promedio de la dosis absorbida toma valores por debajo de 40 Gy y a mayores dosis
absorbidas hay una tendencia del sesgo a aumentar con la magnitud de la dosis. En la
comparativa entre los métodos DPK y LDM se observa que, en general, a mayor dosis

absorbida, mayor diferencia.
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En la siguiente Tabla se recogen la diferencia promedio y los limites de concordancia

resultantes del analisis de Bland-Altman:

Tabla 4.12 Sesgo y limites de concordancia de las diferencias en la dosis absorbida promedio en el higado
sano diana entre diferentes modelos dosimétricos.

Bland-Altman
Métodos Sesgo  Limites de concordancia
(Gy) (Gy)
MP - DPK 5,2 -4,2 14,5
MP - LDM 45 hh 13,4
LDM - DPK 0,63 -0,02 1,27

Si bien el sesgo es mas importante en magnitud cuando se compara el modelo MP con los
métodos de dosimetria 3D que al comparar los modelos DPK y LDM entre si, este es
significativamente distinto de cero para todos los casos (p < 0,01). En cuanto a los valores
periféricos, se corresponden con los pacientes 1 (DPK vs LDM) y 11 (MP vs. métodos 3D), que

resultan ser los dos pacientes que mayor dosis absorbida en HSgiana recibieron.

Si se representa la diferencia normalizada en porcentaje frente al promedio de las dosis
absorbidas, graficos Bland-Altman de la Figura 4.28, se puede observar que para la
comparativa entre MP y los métodos 3D la tendencia se mantiene, respecto a la observada
con las dosis; mientras en la comparativa entre ambos métodos 3D el sesgo en porcentaje se
mantiene aproximadamente constante en todo el rango, por debajo del 10 %, contrario a la

dosis que aumenta progresivamente.
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Figura 4.28 Diagramas de Bland-Altman de la diferencia en la dosis absorbida promedio en el higado sano

diana, en porcentaje con respecto al promedio, entre diferentes modelos dosimétricos.

En la Tabla 4.13 se recogen la diferencia promedio y los limites de concordancia resultantes

del analisis de Bland-Altman, expresadas en porcentaje con respecto al promedio para

HS4iana- EN este caso los valores periféricos se corresponden con los pacientes 7 (DPK vs LDM)

y 8 (MP vs. métodos 3D).

Tabla 4.13 Sesgo y limites de concordancia de las diferencias en la dosis absorbida promedio en el higado
sano diana entre diferentes modelos dosimétricos, en porcentaje con respecto al promedio.

Métodos Sesgo

(%)
MP - DPK 9,3
MP - LDM 7,9

LDM - DPK 1,3

Bland-Altman
Limites de concordancia

(%)
-2,6 21,1
-3,7 21,5

0,6 2,0
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Los gréficos de dispersion y Bland-Altman correspondientes a las comparaciones por parejas
de las metodologias empleadas para el calculo de la dosis absorbida en el higado sano total,

se muestran en la Figura 4.29.
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Figura 4.29 Diagramas de dispersion y Bland-Altman de la diferencia en la dosis absorbida promedio en el
higado sano total, entre diferentes modelos dosimétricos.
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En los graficos de dispersion se puede observar que existe una asociacion entre los distintos
métodos dosimétricos (p = 1,00). Ademas, la concordancia es casi perfecta para todas las

comparaciones (pc = 0,99 para MP-DPK'y MP-LDM, y p. = 1,00 para LDM-DPK).

En el grafico Bland-Altman se puede apreciar que el sesgo es constante con la magnitud de
la dosis, a diferencia de lo que sucedia en el higado sano diana, especialmente para la
comparativa de los métodos 3D. En la Tabla 4.14 se presenta un resumen de los pardmetros

resultantes del analisis de Bland-Altman para HSiotal.

Tabla 4.14 Sesgo y limites de concordancia de las diferencias en la dosis absorbida promedio en el higado
sano total entre diferentes modelos dosimétricos.

Bland-Altman
Métodos Sesgo Limites de concordancia
(Gy) (Gy)
MP - DPK 1,3 0,2 2,3
MP - LDM 0,9 02 1,6
LDM - DPK 0,39 0,01 0,78

Si bien el valor del sesgo es pequefio en magnitud (< 2 Gy), es significativamente distinto de
cero para todas las comparativas (p < 0,01). En este caso el valor periférico se corresponde
con el paciente 1, que recibe la dosis absorbida promedio en HSqtal mas elevada de todos los
pacientes incluidos en el estudio. Se trata de un caso en el que el indice TN del conglomerado
tumoral es inferior a 1 (indice TN = 0,6), y el tejido sano presenta una mayor captacion que el
tejido tumoral. El sesgo obtenido para la comparativa de las dosis absorbidas promedio
obtenidas mediante LDM y DPK, tanto para HSgiana COMO para HStal €5 inferior al obtenido
por Knesaurek, que obtiene un sesgo de -1,7 Gy al comparar los mismos métodos LDM y DPK
en el célculo de dosis post-tratamiento a partir de la imagen %°Y-PET en una serie de 25

pacientes, aunque obtenido para el higado completo que incluye el tejido tumoral [127].

Los limites de concordancia obtenidos en todas las comparativas son inferiores a los que
obtienen Richetta et al. (2019) al comparar las dosis absorbidas en el higado sano total
calculadas a partir de las imagenes pre y post-tratamiento, en una serie de 10 pacientes
(ADZ‘Z’;‘?J“ =-7,4 Gy; 9,1 Gy) [126]. En base a estos resultados concluyen que la planificacion

de los tratamientos es sequra y que la dosimetria realizada a partir de la imagen 9%9mTc-MAA
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SPEC-CT es un buen predictor de las dosis absorbidas calculadas a partir de la imagen 9°Y-
PET-CT. Estos resultados son similares a los encontrados por Kafrouni et al (2019) en una serie

de 24 pacientes [92].

En base a los resultados obtenidos, el modelo MP y los dos modelos de dosimetria 3D se
pueden utilizar indistintamente para el célculo de HSgiana Siempre que se asuma que en
algunos casos se pueden obtener diferencias de mas del 20 % en la dosis absorbida y que la
concordancia entre métodos es moderada. Se ha de tener en cuenta que, en general, el
modelo MP sobreestima la dosis absorbida promedio con respecto a los modelos de
dosimetria a nivel de voxel. Esto puede tener consecuencias en la prescripcion de la actividad
de 9°Y-microesferas a administrar en algunos casos concretos, pues esta podria ser mas

elevada si se mantiene la dosis absorbida limitante en el tejido sano (40 Gy).

En esta linea, en un estudio reciente, Thomas et al. (2020) concluyen que los calculos de las
dosis absorbidas realizados con los modelos MP y LDM son equivalentes para HSdiana, Y
aplican un modelo de regresion lineal univariante que permite predecir las dosis calculadas
mediante el modelo LDM a partir de las dosis resultantes de aplicar el modelo MP, con un
error inferior al 1 %, en una serie de 34 pacientes [96]. Gallio et al (2016) llegaron a la misma
conclusion, asegurando que la correlacion entre los métodos MP y DPK permite un uso
seguro del modelo MP en centros en los que no se disponga de dosimetria a nivel de voxel

[128].

En conclusion, los resultados de dosis absorbidas obtenidos mediante los tres modelos
dosimétricos evaluados, tanto en HSotal COMO en HSgiana, Se pueden considerar comparables

y las diferencias son clinicamente asumibles, por tanto, se pueden utilizar indistintamente.

7.1.2 Histogramas dosis-volumen en el tejido hepatico sano

Los DVH del tejido hepatico sano (HSgiana ¥ HStotal), COrrespondientes al paciente 11 se
muestran en la Figura 4.30 para ambos métodos de dosimetria a nivel de voxel. La forma de
los DVH es similar a la que obtienen Maughan et al. (2019) a partir de una imagen %°Y-PECT-

CT [229].
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Figura 4.30 DVH correspondientes al paciente 11: A) higado sano diana y B) higado sano total.

Aunque, en este trabajo no se ha evaluado la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-
microesferas en el parénquima hepatico sano, en los DVH se puede apreciar que la
distribucion de las dosis absorbidas es muy heterogénea. En el ejemplo de la Figura 4.30, se
puede observar que aproximadamente el 50 % de HSqtal recibe dosis inferiores a 10 Gy, el 25
% del volumen recibe dosis de mas de 60 Gy y el 5 % del volumen recibe dosis superiores a
140 Gy. Estos resultados son similares a los encontrados por autores que evalUan la
heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas en el parénquima hepatico sano a
partir de biopsias de tejido hepatico ex-vivo. Fox et al. (1991) encuentran que, habiendo
asumido una distribucion homogénea del tratamiento, un tercio del volumen diana sano
recibe menos del 34 % de la dosis absorbida predicha y que el 86 % del volumen diana sano
recibe menos dosis absorbida de la esperada [86]. Ademas, Hdgberg et al. (1997) afirman que
las heterogeneidades detectadas en la distribucion de las 9°Y-microesferas en el parénquima
hepético sano pueden explicar la supervivencia celular de zonas irradiadas con dosis
absorbidas superiores a las que pueden ser toleradas en tratamientos de EBRT, en los que el
objetivo es administrar una dosis absorbida uniforme en el volumen diana [89]. Esto es
debido principalmente a que el higado es un drgano en paralelo, es decir, tiene multiples
unidades funcionales iguales y si una parte es dafiada, el resto, mediante la reserva funcional,
es capaz de mantener la funcion del 6rgano. En este tipo de 6rganos, los efectos secundarios
a laradiacion son dependientes de la proporcion del volumen del 6rgano irradiado, y no de la

dosis maxima que recibe cada unidad funcional [130].
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Las diferencias entre los DVH obtenidos con los métodos DPK y LDM son minimas y
clinicamente asumibles, como se puede observar en la Figura 4.30. No obstante, se evaluaron
las diferencias en los pardametros dosimétricos derivados de los DVH y su porcentaje con
respecto al promedio. Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 4.31 para HSgiana Y

en la Figura 4.32 para HSqotal.

En el caso de las diferencias, en Gy, entre los métodos DPKy LDM, para HSgiana (Figura 4.31.A)
cabe destacar que, en general, Dmin, Dgs% Y D75% toman valores negativos, es decir, las dosis
calculadas con el modelo LDM son inferiores a aquellas calculadas aplicando el método DPK.
Mientras que D,s%, Ds% Y Dmax toman valores positivos y superiores (en valor absoluto) a los
valores de Dmin, Dgs% Y D7s%. Ademas, la dispersion de los resultados aumenta a medida que
disminuye el porcentaje de HS4iana €n el que se evalta la minima dosis absorbida en el mismo.

Es decir, la dispersion de Dy, Dgy Y Dmax €S superior a la que presentan Dmin, Dgsts Y Dys%.

En cuanto a las diferencias en porcentaje con respecto al promedio de las dosis calculadas con
ambos métodos (Figura 4.31. B), se puede observar que, si bien la tendencia de los resultados
es similar a la de la Figura 4.31.A (cuanto menor es el porcentaje de volumen de HSgiana €n el
que se evalla la minima dosis absorbida en el mismo, mayor es diferencia entre métodos), el
comportamiento de la dispersion de los valores es diferente. En este caso la dispersion no
aumenta a medida que disminuye el porcentaje de HSgiana €n el que se evalta la minima dosis

absorbida, sino que es mayor para Dmin, Dgst Y D75% que para D2sy Y Diss.

Si se comparan los resultados obtenidos para HS:otal (Figura 4.32), con los obtenidos para
HSadiana (Figura 4.31) se puede observar que las diferencias entre los métodos LDM y DPK en
términos de los parametros dosimétricos de interés son similares en magnitud y ademas

siguen la misma tendencia.

Si no se tienen en cuenta los valores obtenidos para Dmin Y Dmax, pOr ser parametros muy
susceptibles a valores extremos, las diferencias son inferiores a 7 Gy tanto para HS giana COMO
para HSowal. En el caso de las diferencias en porcentaje, el valor obtenido para el parametro
Dgs% s -200 %. Sin embargo, este valor no es representativo ya que se trata de diferencias
muy pequefias en magnitud que resultan en una gran diferencia en porcentaje. Si no se tiene
en cuenta este valor, todas las diferencias obtenidas son inferiores al 15 % del promedio de

las dosis obtenidas con ambos métodos de dosimetria 3D.
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Figura 4.31 Diagramas de cajas de las diferencias entre los métodos de dosimetria a nivel de voxel (LDM y
DPK), en términos de los parametros dosimétricos derivados de los DVH, para el higado sano diana.
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Figura 4.32 Diagramas de cajas de las diferencias entre los métodos de dosimetria a nivel de véxel (LDM y
DPK), en términos de los parametros dosimétricos derivados de los DVH, para el higado sano total.
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En la Tabla 4.15 se recogen los resultados obtenidos al aplicar el método de Bland-Altman a
los parametros dosimétricos en términos de dosis absorbida, tanto para HSgiana COMo para

HStotal-

Tabla 4.15 Sesgo, limites de concordancia y valores periféricos (outliers) de las diferencias entre los
meétodos LDM y DPK, en los parametros dosimétricos derivados de los DVH, para el higado sano diana y el
higado sano total. Asimismo, se presenta el resultado del andlisis estadistico realizado para evaluar si el
sesgo distinto de cero.

Bland-Altman
Par_ém,et_ros Sesgo Limites de . b
Dosimétricos concordancia Outliers
) (@)

HS jigna
Dmax 22,8 -14,1 59,6 Pac8 <0,01
Dso 3,0 0,4 5,7 Pac11 <0,01
Dasos 0,7 -0,9 2,4 Pacs 0,01
Disos 0,2 -0,8 1,2 - 0,13
D7s% -0,2 -0,8 0,4 Pac2 0,06
Dgs% -0,3 -1,0 0,3 Pac11 <0,01
Damin -0,1 -0,3 0,1 Pac11 <0,01

HS jo1a1
Dmax 22,8 -14,1 59,6 Pac8 <0,01
Dso 2,6 0,5 46 Pac8 <0,01
Dasos 0,2 -1,4 1,7 - 0,46
Disos -0,1 -0,9 0,7 Pac2 1,00
D7s% -0,1 -0,4 0,2 Pac1 <0,01
Dgs% -0,1 -0,5 0,3 Pac6y13 0,05
Dmin 0,02 -0,08 0,05 Pac3y13 0,11

El sesgo es significativamente distinto de cero en los siguientes casos: Dy, Dgss, Dmin, Dmax, Y
D, para HSdiana, Y Dst%, D750y Dmaxpara HStotal (Tabla 4.15). Los valores outliers corresponden
a varios pacientes. A priori estos valores extremos no muestran ninguna relacion entre ellos

que pueda justificar su causa.

La correlacion entre los métodos es fuerte y positiva, con un coeficiente de correlacion de
Pearson igual 1,00 en todos los casos excepto para Dmin (p = 0,99). Segun los resultados del

coeficiente de Lin, la concordancia existente entre ambos métodos de dosimetria 3D es casi

142 Resultados y Discusion



perfecta (pc = 1,00), excepto en el caso de los pardmetros Dmin (pc = 0,96 para HSdiana Y pc =

0,95 para HStotal) Y Dmax (pc = 0,98 en ambos casos).

Los pardmetros Dmin Y Dmax €stan muy influenciados por valores extremos, y aunque existe
concordancia entre ambos métodos, esta es mas débil que para el resto de los pardmetros
dosimétricos. En consecuencia, no se recomienda utilizar estos parametros para la
prescripcion de la dosis absorbida en tratamientos de RE. En tratamientos de radioterapia no
se utilizan Dmin Y Dmax debido a que su valor es muy dependiente del tamafio del voxel de la
matriz que se utiliza para el calculo de la dosis absorbida. En su lugar se han definido otros
pardmetros como Day Dgge 0 Do,o3mL, que, aunque son valores extremos su calculo es mas

preciso y fiable.

Las diferencias encontradas en términos de volumen para el parametro V,.ay, fueron -3,0 =
4,4 mL para HSgiana y -3,8 4,6 mL para HSiotal, 10 que representan un -o,4 + 0,4 % del volumen
de HSgiana ¥ -0,01 = 0,02 % del volumen de HSiotal. El sesgo y los limites de concordancia,
obtenidos a partir de la representacion grafica de Bland-Altman, fueron -3,0 (-11,6 / 5,5) mL
para HSgiana ¥ -3,8 (-12,8 / 5,3) mL para HSqotal. El Unico valor outlier obtenido se corresponde
con el paciente 10 para HSgiana. Ademas, la correlacion y concordancia entre los métodos es
casi perfecta (py pc > 0,99). El sesgo es significativamente distinto de cero tanto para HSgiana
(p = 0,03) como para HSotal (p = 0,01). Por un lado, teniendo en cuenta que el higado es un
organo paralelo, que la heterogeneidad de la distribucion de la dosis absorbida en el
parénquima hepatico sano es importante, y que las diferencias encontradas en términos de
volumen para V.06, SON muy pequeiias, se puede concluir que una prescripcion en base a este

parametro puede contribuir a la optimizacion de los tratamientos de RE.

Por otro lado, los parametros dosimétricos evaluados calculados con los métodos LDM y DPK
son, en general, muy similares y la concordancia entre ambos métodos es casi perfecta.
Ademas, las diferencias obtenidas son clinicamente asumibles y no tienen un impacto en la

prescripcion.

En definitiva, se puede concluir que los métodos LDM y DPK se pueden utilizar

indistintamente para el calculo de los DVH en el tejido hepatico sano.
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7.2 Dosis absorbida en el tejido tumoral

7.2.1 Dosis absorbida promedio en el tejido tumoral

En la Figura 4.33 se muestran los resultados de las dosis absorbidas promedio en el tejido
tumoral (Ti y Trotal), calculadas mediante métodos multicompartimentales (MP y MPMT) y
métodos 3D a nivel de voxel (LDM y DPK). No se aprecian diferencias importantes en el

promedio de la dosis absorbida calculada con los diferentes métodos.
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Figura 4.33 Diagrama de cajas de la dosis absorbida promedio obtenida mediante modelos
multicompartimentales y 3D, para: A) el conglomerado tumoral y B) los tumores individuales.

Diferencias en la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral

En la Tabla 4.16 se presentan las diferencias en las dosis absorbidas promedio en el
conglomerado tumoral (ADTtetal ) caleuladas segun los diferentes métodos y su porcentaje

media

con respecto al promedio.

Tabla 4.16 Diferencias en la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral entre los diferentes
modelos dosimétricos empleados, y su porcentaje con respecto al promedio.

ADTtotal (GY) ADTmtul (%)

media media

MP-MPMT -1+17 1+22

MP-DPK 7+12 10 +19
MP-LDM 6+12 8+19

MPMT-DPK 8+11 14 11
MPMT-LDM 7+10 8+6
DM-DPK 1+2 1+2
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Se observa que tanto el promedio de las diferencias como su dispersion son mayores en el
caso de comparar los modelos MP y MPMT con los dos métodos 3D, que cuando se comparan

entre siambos métodos 3D o0 ambos modelos multicompartimentales.

Las diferencias entre el modelo MP y DPK, en porcentaje, son similares a las encontradas por
Gallio et al. (2016) en una serie de 15 pacientes tratados con 9°Y-microesferas de resina:
T ota T otai
D, (MP)=189 = 96 Gy; D, 2t (DPK)=169 + 84 Gy [128].
Los graficos de dispersion correspondientes a las comparaciones por parejas de las

metodologias empleadas para el calculo de la dosis absorbida promedio en Tiotal Se muestran

en la siguiente Figura:
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Figura 4.34 Grdficos de dispersion que representan la correlacion y concordancia entre los métodos
empleados para el cdlculo de la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral.

Se puede observar que en las comparativas entre el modelo MP y el resto de modelos la
dispersion de los puntos es superior que en el resto de comparativas. En el caso del método

MPMT y los modelos 3D los puntos que mas se distancian de la bisectriz son aquellos en los
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que la dosis absorbida es mas elevada. En general, se aprecia que la correlacion entre los
métodos dosimétricos es fuerte y positiva en todos los casos, y la concordancia es moderada,
a excepcion de los modelos 3D que presentan una concordancia entre si casi perfecta. Los
coeficientes de correlacion de Pearson y de concordancia de Lin se recogen en la Tabla 4.17

para todas las comparativas.

Los graficos de Bland-Altman correspondientes a las comparaciones por parejas de las
metodologias empleadas para el calculo de la dosis absorbida promedio en Tiotal S€ Mmuestran

en siguiente Figura:
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Figura 4.35 Grdficos de Bland-Altman de las diferencias entre los métodos empleados para el calculo de la
dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral.

Se puede apreciar que si bien el sesgo es aproximadamente constante en todo el rango para
casi todos los casos, en general, las diferencias mas elevadas se corresponden con tejido
tumoral que ha recibido dosis absorbidas altas. El sesgo y los limites de concordancia de todas
las comparativas se recogen en la Tabla 4.17. Aunque las diferencias encontradas entre
ambos modelos multicompartimentales son importantes en magnitud, su sesgo no es
significativamente distinto de 0. Sin embargo, si lo es para el resto de las comparativas (ver

valores de significacion en Tabla 4.17).
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Tabla 4.17 Resultados del Bland-Altman, valor de significacidn estadistica del sesgo distinto de cero y
coeficientes de correlacion y concordancia para la comparativa de los modelos dosimétricos utilizados para
el cdlculo de la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral.

Bland-Altman . -

— Coeficiente de Coeficiente de

Métodos Sesgo Limites de P correlacién concordancia
Gy) concordancia ® (P

(Gy)

MP - MPMT -1,0 -34,0 32,0 0,15 0,93 0,92
MP - DPK 6,9 -16,4 30,2 0,01 0,95 0,92
MP - LDM 58 -17,9 29,5 0,05 0,94 0,93
MPMT - DPK 7,9 -14,2 30,0 <0,01 0,99 0,94
MPMT - LDM 6,8 -12,6 26,3 <0,01 1,00 0,95
LDM - DPK 1,1 Pyl 4,3 0,02 1,00 1,00

Los limites de concordancia obtenidos en todas las comparativas son inferiores a los que
obtienen Richetta et al. (2019) al comparar las dosis absorbidas en el conglomerado tumoral

calculadas a partir de las imagenes pre y post-tratamiento, mediante el modelo LDM, en una

HSgiana

serie de 10 pacientes (ADmedm

=-79 Gy; 68 Gy) [126]. En base a estos resultados concluyen
que la planificacion de los tratamientos es segura y que la dosimetria realizada a partir de la
imagen 99™Tc-MAA SPEC-CT es un buen predictor de las dosis absorbidas calculadas a partir

de laimagen %°Y-PET-CT.

Los valores extremos se corresponden con los pacientes 8 y 10. En la Figura Alll.1 del Anexo
Il se presentan los resultados de la diferencia en la dosis absorbida promedio en el
conglomerado tumoral, paciente a paciente, y su porcentaje con respecto al promedio. La
maxima diferencia, en Gy, obtenida en las comparativas MP-MPMT, MPMT-DPK, MPMT-
LDM y LDM-DPK se corresponde con el paciente 8, que como ya se habia justificado en el
apartado 3 de este Capitulo, se trata de un paciente con una gran heterogeneidad interlesion
e intralesion (CV €T = 100 %, CV,Ur¢ = 67 %). Sin embargo, al comparar el modelo MP y los
métodos de dosimetria 3D, ADQ;;% para este paciente no es importante. Esto es debido a
que el conglomerado tumoral de este paciente concreto esta formado por dos lesiones, una
de ellas recibe una dosis mucho mayor que la otra y al calcular la dosis promedio en el
conglomerado como el promedio de las dosis individuales la diferencia entre ambas se

compensa.
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Asimismo, cabe destacar los casos del paciente 10 en la comparativa entre el modelo MP con
el resto de modelos y del paciente 11 al comparar los métodos de dosimetria 3D con los
modelos multicompartimentales. Por un lado, el paciente 10 tiene 15 lesiones, y como se
puede apreciar en la Figura 4.7 (apartado 3.2 de este Capitulo), la captacion de 99mTc-MAA de
algunas lesiones es mucho menor que la del resto, lo que se traduce en una gran
heterogeneidad interlesidn (CV ™€ = 113 %). Por otro lado, el paciente 11 tiene 2 lesiones,

una de ellas con una heterogeneidad muy elevada (CVintra - 53 94),

Diferencias en la dosis absorbida promedio en las lesiones tumorales individuales

Las diferencias en las dosis absorbidas en los tumores individuales, en la Figura 4.36 se puede

T;

apreciar en el histograma que AD, |, ,;..

entre el MP y el resto de los métodos son mayores, y
alrededor del 20% de los tumores presentan diferencias de mas de 30 Gy. Las diferencias
entre el modelo MPMT y los modelos 3D son moderadas, con diferencias menores a 5 Gy en
mas de 85 % de las lesiones. Finalmente, las diferencias entre los modelos LDM y DPK son

inferiores a 1 Gy en casi el 70% de los tumores.
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Figura 4.36 Histograma de la distribucidn de las diferencias en las dosis absorbidas promedio en cada una
de las lesiones tumorales calculadas con los diferentes métodos dosimétricos.

Los graficos de dispersion correspondientes a las comparaciones por parejas de las
metodologias empleadas para el célculo de la dosis absorbida promedio en T; se muestran en
la siguiente Figura 4.37. Se puede observar que en las comparativas entre el modelo MP y el
resto de modelos existe una gran dispersion de los puntos, que indica que, la correlacion entre
métodos es moderada y la concordancia es pobre. Esta dispersion de los valores también fue

observada por Thomas et al. (2020) en una publicacion reciente [96].
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En cuando al modelo MPMT y los métodos de dosimetria 3D, muestran una correlacion fuerte
y una concordancia sustancial. Finalmente, la concordancia entre ambos métodos 3D es casi
perfecta, ajustandose a la bisectriz. Los coeficientes de correlacién de Pearson y de

concordancia de Lin se recogen en la Tabla 4.18 para todas las comparativas.
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Figura 4.37 Grdficos de dispersion que representan la correlacion y concordancia entre los métodos
empleados para el calculo de la dosis absorbida promedio en los tumores individuales.

Los graficos de Bland-Altman correspondientes a las comparaciones por parejas de las
metodologias empleadas para el calculo de la dosis absorbida promedio en T; se muestran en
la siguiente Figura 4.38. Se puede apreciar que, en general, las diferencias ente el modelo MP
y el resto de métodos son superiores en magnitud a las diferencias entre el modelo MPMT y
los modelos 3D, y estas a su vez son superiores a las diferencias entre los modelo DPK y LDM.

Ademas, si se comparan estos valores con los resultados obtenidos para Tiotal (Figura 4.34),

se puede observar que las diferencias son mayores en el caso de los tumores individuales.

Si bien el sesgo es aproximadamente constante en todo el rango para casi todos los casos,
cabe destacar que las diferencias mas elevadas se corresponden con tejido tumoral que ha

recibido dosis absorbidas altas. El sesgo y los limites de concordancia de todas las
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comparativas se recogen en la Tabla 4.18. Aunque las diferencias encontradas entre ambos
modelos multicompartimentales son importantes en magnitud, su sesgo no es
significativamente distinto de 0. Sin embargo, si lo es para el resto de las comparativas (ver

valores de significacion en Tabla 4.18).

Figura 4.38 Grdficos de Bland-Altman de las diferencias entre los métodos empleados para el calculo de la
dosis absorbida promedio en los tumores individuales.

. . T; .
Los valores extremos obtenidos en la comparativa AD, ., fueron para las lesiones #68 y

#69 del paciente 8; las lesiones #74-#77, 79, #81, #82 y #84 del paciente 10; y las lesiones
#89y #90 del paciente 11. En las Figuras Alll.2 y Alll.3 del Anexo lll se presentan los resultados
de la diferencia en la dosis absorbida promedio en cada uno de los 97 tumores individuales
incluidos en este estudio, y su porcentaje con respecto al promedio. Las mayores diferencias
(valores maximo y minimo) entre el modelo MP y el resto de métodos se corresponden con
las lesiones # 68 y # 69 (paciente 8). Como ya se ha comentado se trata de un tratamiento
segmentario con una gran heterogeneidad inter e intralesion. Sin embargo, las mayores
diferencias en términos de porcentaje se corresponden con las lesiones del paciente 10. En
este caso se trata de tumores en los que las diferencias encontradas en Gy no son

importantes, y la magnitud de la dosis absorbida en las mismas es baja o muy baja (o - 23 Gy).
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En cuanto a las diferencias entre el modelo MPMT y los modelos de dosimetria a nivel de
voxel, destacan las diferencias encontradas en las lesiones # 68, # 89y # go. Las lesiones #

68 y #90 tienen un CV"r2 syperior al 70%, es decir, la heterogeneidad intralesion es grande.

T;

mediq®ntre los métodos de dosimetria

Sin embargo, la lesion # 89 tiene un CVI"™2 de 20%. AD
a nivel de voxel en la lesion # 82 son también destacables (CVI"™@ = 30 %). Sin embargo, en
este caso no se aprecia una diferencia importante ente el modelo MPMT y los métodos LDM

y DPK.

Tabla 4.18 Resultados del Bland-Altman, valor de significacion estadistica del sesgo distinto de cero y
coeficientes de correlacion y concordancia para la comparativa de los modelos dosimétricos utilizados para
el calculo de la dosis absorbida promedio en las lesiones tumorales individuales.

Bland-Altman Coeficiente Coeficiente
Métodos Sesgo Limites de p de de
concordancia Outliers correlacion  concordancia
Gy) (Gy) 0] (P9
# 68, # 69, # 74,
MP - MPMT ,0 -60, 0, 0,30 o, 0,51
5 5 7% 4ocua6y#79 3 55 5
#68,#69,#74,
MP - DPK 8,3 -50,1 66,7 #75, #76, #77, 0,02 0,53 0,50
#79, #81y#84
#68, #69, #74,
MP -LDM 7.5 52,2 67,2 #75#76,#77, 0,04 0,53 0,50
#79, #81y#84
MPMT - DPK 33 -11,9 18,5 #68, #89y #90 <0,01 0,99 0,97
MPMT - LDM 2,5 -10,8 15,8 #68, #89y # 90 <0,01 0,99 0,98
LDM - DPK 0,8 -1,8 34 # 68y #82 <0,01 1,00 1,00

Justificacion de las diferencias entre los diferentes modelos dosimétricos

Para justificar las diferencias entre MP y el resto de métodos, Para aquellos pacientes con
multiples lesiones, en la Figura 4.39 se muestra la dosis absorbida promedio en cada tumor

individual calculada mediante los modelos MP, MPMT, DPK y LDM.

Si bien en la mayoria de los casos no todas las lesiones reciben dosis elevadas, cabe destacar
los casos de los pacientes 4, 8 y 10; en los que una o varias lesiones reciben dosis muy bajas.
Por lo tanto, siempre que los pacientes tengan mas de una lesion tumoral, es recomendable
llevar a cabo una segmentacion individual de las mismas en lugar de considerar el

conglomerado tumoral como un Unico compartimento.
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Figura 4.39 Dosis absorbida promedio en las lesiones tumorales, calculada mediante diferentes métodos
dosimétricos, para aquellos pacientes con mas de un tumor.

A modo de ejemplo, el paciente 8 con dos lesiones tumorales, una de las cuales recibe
aproximadamente 5 veces la dosis absorbida que recibe la otra, puede no ser un buen

candidato a un tratamiento de RE, o puede que si lo sea pero que la lesion que recibe menos
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dosis sea necesario tratarla con otro enfoque clinico. En consecuencia, el uso de los modelos
MPMT, DPK 'y LDM aporta informacion que puede tener un impacto en la planificacion de los
tratamientos, ya que contribuye tanto a una mejor seleccion de pacientes candidatos a RE

como a una optimizacion de la prescripcion del tratamiento.

Asimismo, se estudio la su posible relacion con las diferencias obtenidas entre el indice TN
del conglomerado tumoral y el indice TN; de cada lesiéon tumoral. En la Tabla 4.19 se
presentan el coeficiente de determinacion y los coeficientes de la recta de regresion con su

intervalo de confianza y en la Figura 4.40 se muestra la representacion grafica.

Tabla 4.19 Resumen de los resultados de aplicar el modelo de regresion lineal: el coeficiente de
determinacion y los coeficientes de la recta de regresion con sus correspondientes intervalos de confianza.

Diferencias R2 a (IC95%) b (IC 95%)
MP - MPMT 0,93 39,0 (36,9 — 41,1) -0,6 (-2,3-1,2)
MP - DPK 0,94 34,9 (33,2-36,7) 33(1,8-4,7)
MP - LDM 0,95 35,8 (34,2-37,5) 2,4(1,0-3,8)
MPMT - DPK 0,19 ~4,1(-58--2,3) 3,9(24-53)
MPMT - LDM 0,15 -3,2 (4,7 —-1,6) 3,0 (1,7 —4,2)
LDM - DPK 0,31 -0,9 (-1,2—--0,6) 0,9(0,7—1,1)

En base a los resultados obtenidos de aplicar el modelo de regresion lineal, se puede afirmar
que existe evidencia de una asociacion estadisticamente significativa entre las variables (p <
0,01 en todos los casos), y que a partir de las diferencias entre los indices TN del
conglomerado tumoral y de las lesiones individuales se pueden predecir las diferencias en las
dosis absorbidas. Se puede observar que en el caso de la comparativa entre el método MP y
los métodos MPMT, LDM y DPK el coeficiente de determinacion es superior a 0,90. Sin
embargo, en el resto de casos, el coeficiente de determinacion es muy reducido, lo cual indica
que Unicamente con la informacion que aporta la diferencia entre los indices TN y TN; se
puede explicar muy poca variabilidad de las diferencias encontradas en las dosis absorbidas
en las lesiones tumorales (aproximadamente entre un 15y un 30 %). Ademas, en base a las
pendientes obtenidas se puede observar que las diferencias entre los indices TN se trasladan
a las diferencias en las dosis obtenidas entre el modelo MP y el resto de métodos evaluados

en una proporcion mucho mayor que en el caso del resto de comparativas, en las que la
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pendiente es proxima a 0 y las diferencias en el indice TN no tienen apenas influencia en las

diferencias en la dosis absorbida.

Esta correlacion entre las diferencias en las dosis absorbidas promedio entre los métodos MP-
MPMT, MP-DPKy MP-LDM,; y las diferencias entre los indices TN global e individual, sugieren
que una segmentacion y evaluacion individual de los tumores juegan un papel esencial en una

estimacion dosimétrica apropiada.
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Figura 4.40 Relacion entre las diferencias entre los métodos empleados para el cdlculo de la dosis absorbida
vy las diferencias entre el indice TN del conglomerado tumoral y el indice TN; de cada lesion.

De todo lo discutido anteriormente, se puede concluir que las diferencias entre el modelo MP
y el resto de metodologias empleadas (MPMT, LDM y DPK) estan directamente relacionadas
con la heterogeneidad de la distribucion de las ¢°Y-microesferas entre las diferentes lesiones

a tratar.

. L . s T; . . L
Asimismo, se estudié la posible relacién entre AD, ... v la heterogeneidad intralesion

(CVi"a) para todas las comparativas entre métodos. El coeficiente de correlacion de
Spearman obtenido fue menor de 0,06 en todos los casos sin significacion estadistica (p >

0,50). Es decir, no se puede afirmar que la heterogeneidad de la distribucion de las %°Y-
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microesferas dentro de cada uno de los tumores individuales esté relacionada con las

diferencias encontradas en las dosis absorbidas.

T;

Por otra parte, se evalud la posible asociacion entre AD,/, ;.

y el volumen de las lesiones
tumorales, obteniendo un coeficiente de Spearman inferior a 0,1 en todos los casos (p > 0,50),
mostrando una correlacion débil entre las diferencias entre métodos y el volumen de las

lesiones.

Otra posible razén que puede explicar las diferencias encontradas entre el método MPMT y
los métodos 3D y entre ambos métodos de dosimetria 3D, es el alto gradiente de dosis que
se da en el tejido tumoral en los tratamientos de RE en general [131], y que en algunos casos
es particularmente alto. Pues, el modelo LDM tiene en cuenta que la distribucion de la dosis
no es uniforme dentro de la lesion tumoral, mientras el modelo MPMT asume que todo el

volumen de dicha lesion recibe la misma dosis absorbida.

En la Figura 4.41 se muestran los perfiles de dosis (2 pixel de grosor) trazados sobre laimagen
paramétrica de dosis calculada mediante el modelo LDM, una vez realizada la segmentacion

de la lesion tumoral a evaluar.

Se puede observar que el gradiente de dosis dentro de cada tumor es muy elevado en el caso
de las lesiones # 68y # 82, y menos elevado pero importante en las lesiones # 89 y # go. Este
gradiente de dosis esta directamente relacionado con la heterogeneidad de la distribucion de
las 9°Y-microesferas, ya que como ya se mostrado las microesferas tienden a agruparse,

dando lugar a zonas en las que el depdsito de dosis serd mucho mas alto [89,90].

Asimismo, se puede apreciar que se produce un mayor depdsito de dosis absorbida en el
centro de la lesion y no en la periferia. Esto contradice los resultados aportados por otros
autores [85,88], que encuentran mayores dosis absorbidas en la periferia del conglomerado
tumoral. Esta discordancia puede estar asociada al modo de segmentar el tejido tumoral y al
procedimiento empleado para el calculo de la dosis absorbida. Por un lado, Campbell et al.
(2001) seccionan el tejido hepatico ex — vivo con un espesor de 10 um vy calculan las dosis
absorbidas mediante el modelo DPK considerando voxeles con un tamafio de 0,2 mm de lado
[88]. Por otro lado, Kennedy et al. (2004) extraen biopsias del tejido tumoral cada 250 pm a
partir de las cuales construyen los mapas de dosis aplicando el modelo DPK [85]. En el caso

del presente trabajo los calculos dosimétricos se llevaron a cabo a partir de imagenes SPECT,
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cuya resolucion espacial es limita y al aplicar los modelos dosimétricos a nivel de voxel, no
permite tener en cuenta la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas a nivel

microscopico.
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Figura 4.41 Perfiles de dosis correspondientes a las lesiones #tumorales # 68 (paciente 8), # 82 (paciente
10) # 89 y # 9o (paciente 11).

Discusién de los resultados de dosis promedio en tejido tumoral

Teniendo en cuenta los limites de concordancia obtenidos y los coeficientes de concordancia,

media

se concluye que, para el calculo de D"

y D%’ile‘““ el modelo MP y el resto de métodos
estudiados no son intercambiables, es decir, emplear uno u otro método tiene un impacto en
el calculo de las dosis absorbidas resultantes. Por tanto, se recomienda no aplicar el modelo
MP para el calculo de las dosis absorbidas en el tejido tumoral, en aquellos pacientes cuyo
conglomerado tumoral esté formado por mas de una lesion. En esta linea, Thomas at al.

(2020) subrayan que la utilidad clinica del modelo MP para el calculo de dosis absorbida en

tumores individuales es muy limitada en pacientes con varios tumores, y que las dosis
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calculadas con el modelo MP son equivalentes a las calculadas con el método LDM en
pacientes con una lesion tumoral Unica[g96]. Por otra parte, Mikel et al. (2016) llegan a una
conclusion similar, recomendando avanzar en el uso de métodos de dosimetria a nivel de
voxel [95]. Sin embargo, Gallio et al (2016) aseguran que la correlacion entre los métodos MP
y DPK permite un uso seguro del modelo MP en centros en los que no se disponga de
dosimetria a nivel de voxel, obteniendo una diferencias en D%’;gi’;" de aproximadamente el 10
% entre ambos métodos [128]. Comparan las dosis absorbidas en el conglomerado tumoral
mediante los diferentes métodos, pero no calculan las dosis absorbidas en cada una de las
lesiones que lo conforman. De ahi que consideren ambos métodos comparables, pues la
principal ventaja del modelo DPK con respecto al MP es que tiene en cuenta la

heterogeneidad tanto inter como intralesion. Sin embargo, al promediar en todo el tejido

tumoral, esta informacion se diluye.

El nuevo modelo MPMT vy los modelos de dosimetria 3D se pueden considerar
intercambiables, ya que las diferencias encontradas entre ambos son clinicamente
asumibles. Se recomienda el uso del modelo MPMT a todos aquellos centros que hagan
dosimetria en base a MP; ya que supone una gran mejora en el conocimiento de la dosis al
tumor al considerar la heterogeneidad entre lesiones y es muy sencillo de implementar.
Siempre que sea posible, se recomienda el uso de los métodos LDM y DPK ya que facilitan
informacion relativa a la distribucion espacial de la dosis absorbida (curvas de isodosis e DVH).
Finalmente, estos dos métodos se pueden utilizar indistintamente pues las diferencias son
muy pequefias y la concordancia entre los resultados es casi perfecta, aunque su sesgo sea

distinto de cero.

Como se ha puesto de manifiesto en este trabajo, en algunos casos un porcentaje importante
de la carga tumoral puede estar infratratada debido a la distribucion heterogénea del
tratamiento. Teniendo, ademas, en cuenta los resultados obtenidos del analisis de las
diferencias en las dosis absorbidas obtenidas con diferentes metodologias, se concluye que
en aquellos pacientes cuyo conglomerado tumoral esté constituido por mas de una lesion
tumoral, es muy recomendable realizar una segmentacion individualidad de cada tumory un
calculo individualizado de la dosis absorbida en cada lesion. Conocer a priorila distribucion de

las dosis en cada tumor individual aporta informacion importante, que puede contribuir a la
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optimizacion del proceso de seleccion de pacientes candidatos a RE, e incluso ser de ayuda

en la decision del enfoque clinico de los pacientes.

En esta linea, Kao et al. (2014) desarrollan un nuevo método en el que los compartimentos se
delimitan en base a la imagen de angio-CT, de forma que en aquellos pacientes en los que el
tratamiento se administra por mas de una via se calcula el indice TN para cada territorio
arterial [101]. Muestran el ejemplo de un paciente al que se le administra el tratamiento por
las arterias hepaticas izquierda y derecha, y los indices TN obtenidos para cada area fueron
6,1y 1,4 respectivamente. Concluyen, que asumir un indice TN para todo el conglomerado
tumoral con el fin de simplificar el calculo dosimétrico puede tener como consecuencia que
el paciente sea infra o sobre-tratado, lo que implica que no se pueda establecer o verificar una

relacion dosis-respuesta fiable [112].

7.2.2 Histogramas dosis-volumen en el tejido tumoral

Un ejemplo de los DVH de las lesiones tumorales se muestra en la Figura 4.42 para ambos
métodos de dosimetria a nivel de voxel. Las curvas se corresponden con los pacientes 8
(lesion #68) y g (lesion #71), casos en los que se ha encontrado una mayor diferencia en los
DVH entre ambos métodos 3D. Como se puede observar, las diferencias entre los DVH
obtenidos con los métodos DPK y LDM para las lesiones tumorales no son importantes, pero
si superiores a las que se obtienen para el tejido sano (Figura 4.30). Cabe destacar que ambas

curvas difieren en mayor proporcion en la zona de dosis altas.
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Figura 4.42 DVH calculados mediante los métodos DPK y LDM, para las lesiones: A) #68 y B) #71.

Las curvas obtenidas ponen de manifiesto la gran heterogeneidad de la distribucion de las

dosis en el volumen tumoral, corroborando los resultados obtenidos en el apartado 3 de este
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Capitulo en el que se evalud la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas.
Estos DVH distan mucho de los obtenidos en un plan de EBRT, en el que se la distribucion de
la dosis es uniforme y las curvas son semejantes a una funcion escaldn, cayendo de forma
abrupta en la dosis de prescripcion. La forma de los DVH es similar a la obtenida por otros

autores [53,114,126].

Las diferencias en los parametros dosimétricos derivados de los DVH se muestran en Gy en
la Figura 4.43 Ay en porcentaje con respecto al promedio en la Figura 4.43 B. Notese que en
la representacion grafica de los resultados en porcentaje no se han incluido los valores
obtenidos para las lesion #74, pues la dosis absorbida es muy pequea (= 0,1 Gy) y resulta en

una diferencia porcentual muy grande (- 200 %) en casi todos los parametros dosimétricos.
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Figura 4.43 Diagramas de cajas de las diferencias entre los métodos LDM y DPK, en términos de dosis
absorbida, para los tumores individuales: A) en Gy y B) en porcentaje con respecto al promedio.

Se puede observar que la dispersion de las diferencias en Gy aumenta a medida que el
porcentaje de volumen tumoral en el que se evalta la minima dosis absorbida disminuye,
siendo superior para D.gy, Dsy Y Dmax que para el resto de los parametros. Sin embargo, la
dispersion de las diferencias en porcentaje es mas o menos parecida para todos los
parametros evaluados. Ademas, las menores diferencias se producen para los parametros
centrales del DVH (D;o%, Dsow Y D2sw), Y las mayores diferencias para los parametros situados

en los extremos, como son Dmin, Dmax, Dgs% Y Dsy.
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Las diferencias en Gy son importantes para D, Ds% Y Dmsx € inferiores a 7 Gy para el resto
de pardmetros; y en porcentaje todas las diferencias son inferiores al 15 %, excepto para Dmin

¥ Dosse.

En el caso del tejido sano (HSgiana Y HStotal), las diferencias también fueron inferiores a 7 Gy,
excepto para Dmax; € inferiores al 15%, a excepcion de los parametros Dmin Y Dgs%. ES decir, en
general, no se observa que las diferencias entre ambos métodos de dosimetria 3D sean mas

importantes para el tejido tumoral que para el tejido sano.

Las diferencias en los parametros dosimétricos derivados de los DVH, en términos de
volumen irradiado se muestran en la Figura 4.44. Unicamente se incluyen en la grafica
aquellas lesiones tumorales para las que el parametro a evaluar haya resultado en un valor

distinto de cero para alguno de los dos métodos a comparar (LDM y DPK).

150
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=
[V ]
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Figura 4.44 Diagramas de cajas de las diferencias entre los métodos LDM y DPK, en términos de volumen
irradiado, para los tumores individuales. Se incluyen 21 lesiones tumorales en el caso de Voo y 31 para Vso.

Las diferencias promedio fueron de 18 + 25 mL para Vicogy Y 21 * 49 mL para Vgegy, que

suponen un porcentaje promedio de 1 + 3 % del volumen de la lesion en ambos casos.

Los resultados obtenidos al aplicar el Método de Bland-Altman, para los parametros
dosimétricos derivados de los DVH de las lesiones tumorales se presentan en la Tabla 4.20 en

términos de dosis absorbida y de volumen irradiado.

El sesgo obtenido para los parametros dosimétricos evaluados no es importante en
magnitud, pero es significativamente distinto de cero para todos los casos excepto para D;o%
y D;s%. En cuanto a los valores periféricos, cabe destacar que las lesiones #65 (paciente 6),
#68 (paciente 8), #71y #72 (paciente g) se corresponden con valores outliers para la mayoria

de los pardmetros dosimétricos evaluados.
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La correlacion entre los métodos es fuerte y positiva, con un coeficiente de correlacion de
Pearson igual 1,00 en todos los casos excepto para Dmax (p = 0,99). Segun los resultados del
coeficiente de Lin, la concordancia existente entre ambos métodos de dosimetria 3D es casi

perfecta en todos los casos (pc = 1,00).

Los valores del sesgo obtenidos son inferiores a las diferencias promedio encontradas por
Kafrouni et al. (2019) en la comparativa que realizan de los DVH calculados a partir de las
imagenes pre y post-tratamiento: AD,oy% = -1 Gy, ADso%= 12 Gy, AD;o%= 13 Gy Y AVa2056y= 0 %
[92].La conclusion de este estudio es que la dosimetria a partir de la imagen 99™Tc-MAA
SPECT-CT es una buena forma de predecir las dosis absorbidas en los tejidos una vez

administrado el tratamiento.

Tabla 4.20 Sesgo, limites de concordancia y valores periféricos (outliers) de las diferencias entre los
métodos LDM y DPK, para los tumores individuales. Asimismo, se presenta el resultado del andlisis
estadistico realizado para evaluar si el sesgo es distinto de 0.

i Bland-Altman
Parametros P . .
Dosimétri Sesgo Limites de concordancia Outliers p
osimetricos
(Gy) (Gy)
Do o - o #30, #62, #65, #68, <001
mn h 17 9 #71, #72, #83, #89 !
Dmax 5,2 -13,5 23,9 #4, #68, #80 <0,01
Ds% 3,2 -9,0 15,4 #68, #71, #82 <0,01
Daso 1,4 -3,5 6,4 #68, #71 <0,01
#64, #65, #68, #72,
Dsoss 0,4 1,7 2,5 #81, #82 <0,01
#65, #68, #71, #82,
Dyo% 0,003 2,4 2,4 #89 0,49
D7s% -0,1 -1,7 1,5 #65, #71, #81, #90 0,09
#62, #65, #68, #71,
Dgs% -0,3 1,6 1,1 #72, #89 <0,01
i Bland-Altman
Parametros — -
Dosimétricos  Sesgo Limites de concordancia Outliers P
(cc) (cc)
#4, #17, #55, #67,
V1°°G‘/ 39 22,5 30,2 #73, #91 0,01
VSOG‘/ 7,5 -50,2 6513 #17I #58’ #64’ #GSI <0,01

#67, #69, #73, #80

Si bien las diferencias entre los métodos DPK y LDM fueron previamente evaluadas por otros

autores, las comparativas incluidas en estas publicaciones no se realizan en base a los
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parametros dosimétricos extraidos de los DVH, si no en términos de la dosis absorbida
promedio [94,127]. Pasciack et al. (2014) comparan los DVH resultantes de aplicar ambos
métodos 3D a partir de imagenes experimentales de maniquies, y analizan las diferencias
obtenidas para esferas de varios tamafios, utilizando ademas diferentes pardmetros de
reconstruccion de la imagen SPECT [65]. Encuentran diferencias estadisticamente
significativas entre los modelos DPKy LDM en 13 de los 15 intervalos de energias que analizan
para las esferas de 17 y 37 mm de diametro. Sin embargo, realizan una evaluacion cualitativa
de los DVHy no muestran las diferencias en los pardmetros dosimétricos en términos de dosis
absorbida o de volumen irradiado, que puedan compararse a las obtenidas en el presente

trabajo.

Como conclusion, en base a los resultados obtenidos, los métodos dosimétricos DPK'y LDM
se pueden considerar intercambiables para el célculo de las dosis absorbidas en las lesiones
tumorales individuales. Sin embargo, se recomienda tener en cuenta que las diferencias

obtenidas para los parametros Dmin, Dmaxy D5 SOn mayores que en el resto de casos.

7.3 Comparacion de métodos dosimétricos 3D voxel a voxel

Las diferencias en términos de los DVH y de los parametros dosimétricos de interés derivados
de los mismos, tanto para el tejido sano como para las lesiones tumorales, son clinicamente
asumibles y por tanto se lleva a la conclusion de que ambos métodos se pueden utilizar

indistintamente.

No obstante, se analizaron en mayor profundidad las diferencias entre ambos métodos, con

el fin de conocer la distribucion espacial de las mismas.

Las diferencias entre los métodos DPK y LDM, obtenidas a partir de la comparacion de las
imagenes paramétricas en términos de dosis absorbida, se presentan en la Figura 4.45
(pacientes 1-7) y la Figura 4.46 (pacientes 8-13). Para cada paciente se presenta un corte axial
de la imagen paramétrica calculada con los métodos DPK y LDM vy las imagenes resultantes

de la sustraccion voxel a voxel DPK—LDMy LDM — DPK.
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Figura 4.45 Distribucion 3D de la dosis absorbida calculada mediante los modelos DPK y LDM, y las
diferencias voxel a voxel entre ambas imdgenes paramétricas (pacientes 1-7).
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Figura 4.46 Distribucion 3D de la dosis absorbida calculada mediante los modelos DPK y LDM, y las
diferencias voxel a voxel entre ambas imdgenes paramétricas (pacientes 8-13).
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Si bien la distribucion de la dosis es muy similar y a priori no se observan diferencias entre
ambos métodos, al realizar la sustraccion de las imagenes voxel a voxel se aprecia que el
modelo DPK le da un mayor peso a voxeles que se encuentran en zonas periféricas mientras
que el modelo LDM le da un mayor peso a los voxeles que se encuentran en zonas mas

centrales.

En general, se observa que el modelo DPK asigna mayores dosis que el modelo LDM en un
mayor nimero de voxeles, sin embargo, la diferencia en dosis es menor. El valor maximo de
laimagen sustraccion DPK- LDM es de 10 Gy para el paciente 8, mientras que el valor maximo

de laimagen sustraccion LDM-DPK es de 77 Gy para ese mismo paciente.

Las mayores diferencias se corresponden con los pacientes 8, 10 y 13, que son los pacientes

que han recibido una mayor dosis absorbida.

Las diferencias encontradas entre los modelos LDM y DPK en la comparativa voxel a voxel
son mas importantes que las obtenidas en términos de la dosis absorbida promedio o de los
DVH, esto estd directamente relacionado con que existe un gradiente de dosis dentro del
volumen diana (incluyendo tejido sano y tejido tumoral) superior al de los tratamientos de
EBRT. En esta linea, Ferreira et al. (2017) analizan la concordancia entre la dosimetria pre-
tratamiento y la dosimetria post-tratamiento, mediante el criterio gamma ampliamente
utilizado en la verificacion de tratamientos de EBRT [131]. Concluyen que los limites de
tolerancia que deben emplearse para considerar que la dosimetria pre-tratamiento predice
de forma aceptable los resultados dosimétricos obtenidos una vez administrado el
tratamiento deben ser menos restrictivos que los empleados en EBRT debido a que en los
tratamientos de RE el gradiente de dosis en el volumen diana es superior y por tanto se espera

encontrar una mayor desviacion entre las dos imagenes que se comparan.

Los resultados del parametro NMSE para cada uno de los pacientes se muestra en la Tabla
4.21. El valor promedio fue 0,28 + 0,20 %, y los valores mas altos se registraron para los
pacientes 3, 6y 13, todos ellos son tratamientos totales. Sin embargo, el paciente 10 tiene un
NMSE de 0,20 %y también es un tratamiento total. Todos los valores obtenidos son inferiores
al 1%, lo que indica que, en términos de la métrica NMSE, las diferencias entre las imagenes

paramétricas obtenidas con los métodos LDM y DPK son pequenas.
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Tabla 4.21 Resultados del pardmetro NMSE para cada uno de los 13 pacientes incluidos en este estudio.

Paciente NMSE (%)
1 0,13
2 0,15
3 0,78
4 0,12
5 0,25
6 0,55
7 0,14
8 0,25
9 0,24
10 0,20
11 0,20
12 0,13
13 0,45

El pardmetro NMSE fue propuesto en la literatura como una figura de mérito para evaluar las
diferencias entre dos imagenes, tomando una como referencia [104,132,133]. Botta et al
(2018), utilizan la NMSE para evaluar como afectan las correcciones por atenuacion y
dispersion de laimagen SPECT al calculo de dosis absorbida a nivel de voxel. Obtienen valores
comprendidos entre el 1 %y el 7% aproximadamente, tanto en el higado completo como en

el volumen diana sano [132].

La justificacion del uso del modelo LDM frente al modelo DPK es que el transporte de energia
entre los voxeles vecinos esta implicito en el propio proceso de adquisicion de la imagen
SPECT, pues la respuesta de tomdgrafo a una fuente puntual sin dispersion no es una funcion
delta sino una funcion gaussiana. En la Figura 4.47 se presenta una representacion grafica del
kernel de dosis utilizado para el calculo de la dosis mediante el modelo DPK y la PSF del
tomografo SPECT en el que se realizaron todas las adquisiciones de imagen incluidas en este
estudio. Ambas curvas estan normalizadas con respecto a su valor maximo, y se puede
apreciar como el emborronamiento de la imagen, en términos de FWHM de la funcidn

gaussiana, es incluso superior a la anchura del kernel.
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Figura 4.47 Funcién Gaussiana de la funcién de dispersion del punto de la gammacamara (linea punteada)
y kernel de dosis empleado para el cdlculo de la dosis absorbida mediante el método DPK. El muestreo se
corresponde con el tamario del voxel de las imagenes 9" Tc-MAA SPECT.

Estos resultados no influyen en la recomendacion acerca del uso de un método u otro, pues
ambos son intercambiables. Sin embargo, se ha mostrado en la Figura 4.47 que la
contribucion de la dosis entre voxeles vecinos esta implicita en el proceso de adquisicion de
la imagen SPECT. Por tanto, para los parametros de adquisicion y reconstruccion
seleccionados en este trabajo, seria mas preciso el uso del modelo LDM. Recomendacion que
concuerda con los resultados obtenidos por Pasciak et al. (2009), cuya recomendacion es el
uso del método LDM frente a las simulaciones de Monte Carlo y el modelo DPK [134].
Ademas, concluyen que la mayor precision del modelo LDM con respecto a Monte Carlo es
mayor cuando menor es el tamafio de voxel de la matriz de adquisicion del SPECT. Estos
mismos autores muestran la similitud existente entre la anchura de los kernels utilizados para
el calculo de dosis a partir de la imagen post-tratamiento 9°Y-PET mediante el modelo DPK 'y
la PSF del tomografo PET, medida a partir de las imagenes de una fuente lineal en un el

interior de un maniqui cilindrico lleno de agua [65].

Este mismo razonamiento fue aplicado por Kao et al (2013) para justificar el uso del modelo
LDM en lugar del modelo DPK para los calculos dosimétricos incluidos en su trabajo. En el
material adicional de la publicacion muestran, no solo que la anchura de la PSF del tomdgrafo
PET esincluso mayor que la anchura del kernel de dosis, sino que los errores en la distribucion

de la dosis son menores cuando se emplea el modelo LDM [28].
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Asimismo, la PSF obtenida refleja que la resolucion espacial de nuestro sistema de imagen es
limitada, lo que sin duda limita la precision de los calculos dosimétricos realizados mediante
métodos 3D a partir de la informacion que aporta la imagen SPECT. El tamaiio del voxel de la
imagen SPECT (4,8 mm) es mucho mayor que el tamano de las microesferas (20-60 pm), lo
que impide resolver la localizacion espacial de éstas a nivel microscopico. Es decir, la principal
limitacion de los métodos dosimétricos a nivel de voxel es que asumen que la distribucion de
las 9°Y-microesferas es uniforme dentro de cada voxel y no tienen en cuenta la
heterogeneidad a nivel macroscopico mostrada previamente por varios autores [85—90]. No
obstante, suponen una ventaja con respecto a otros modelos dosimétricos empleados en

tratamientos de RE.

8. RESUMEN DE LOS RESULTADOS Y ALGORITMO DE
RECOMENDACIONES

El objetivo de este estudio de investigacion es evaluar el impacto de la eleccion del método
dosimétrico en las dosis absorbidas obtenidas a partir de las imagenes de simulacion del
tratamiento 99mTc-MAA SPECT-CT, con el fin de estandarizar la forma de proceder vy, asi,
optimizar la dosimetria. Se consideraron cuatro modelos dosimétricos diferentes, dos
métodos multicompartimentales, el método MP y el modelo MPMT planteado como
novedad en este trabajo, y dos métodos de dosimetria 3D a nivel de voxel (DPKy LDM). Para
ello, se compararon las dosis absorbidas resultantes de aplicar estos modelos dosimétricos
sobre lasimagenes pre-tratamiento de 13 pacientes con un total de g7 lesiones tumorales. En
particular, se estudiaron las diferencias tanto de la dosis absorbida promedio como de los
DVH del tejido sano (HSdiana Y HStotal) y del tejido tumoral (Tiotal ¥ Ti), y se evaluaron la

correlacion y concordancia entre los métodos empleados.

Asimismo, se caracterizo la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesfersas, a nivel
macroscopico, inter e intralesion a partir de las cuentas registradas en la imagen pre-
tratamiento. En general, se comprobo que la heterogeneidad en el tejido tumoral en los
tratamientos de RE es elevada, y que ademas condiciona las diferencias que se encuentran
entre las metodologias analizadas para el calculo de las dosis absorbidas. Ademas, es
importante tener en cuenta esta heterogeneidad en la eleccion del método a emplear para la
segmentacion de los VOIs y para el calculo del indice TN, pues también esta asociada a las

diferencias que se puedan encontrar entre las diferentes formas de proceder.
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Del analisis de los resultados obtenidos en este trabajo, se desprende que llevar a cabo una
segmentacion completa de los compartimentos, a partir de los contornos del higado, el
volumen diana y cada una de las lesiones individuales que constituyen el conglomerado
tumoral, es muy conveniente. De esta manera es posible no solo calcular el indice TN y el
factor de calibracion en base a imagenes clinicas con una mayor precision, sino que permite
ademas calcular las dosis absorbidas de cada una de las lesiones tumorales. Esto contribuye
a que los calculos dosimétricos sean mas precisos, lo que permite optimizar la seleccion de
pacientes candidatos a RE y aporta informacion importante para decidir el mejor esquema

terapéutico para el paciente.

Las metodologias empleadas para el calculo del indice TNy el calculo del factor de calibracion
han demostrado tener un impacto importante en el calculo de las dosis absorbidas
resultantes de aplicar los modelos multicompartimental y los métodos de dosimetria 3D a
nivel de voxel, respectivamente. Asi, el procedimiento empleado para determinar ambos
parametros tiene un papel fundamental en la dosimetria de los tratamientos de RE, y es

esencial establecer una Unica metodologia para su calculo.

La recomendacion con respecto al indice TN es llevar a cabo un proceso de segmentacion en
el que se delimiten los contornos del volumen diana y el conglomerado tumoral. Ademas, en
pacientes con mas de una lesion, ha quedado patente que se comete un error importante en
el calculo de las dosis absorbidas de los tumores individuales debido al uso de un indice TN
comun, que utiliza un valor promediado. Las diferencias entre el indice TN del conglomerado
tumoral y el indice TN; de cada uno de los tumores que lo conforman se reflejaran
directamente en las diferencias entre las dosis absorbidas resultantes de aplicar los modelos

particion estandar y multi-tumor, que se discuten mas adelante.

En el caso de no conocer de forma precisa la actividad neta administrada de 9™Tc-MAA en la
simulacion del tratamiento, se debe aplicar un factor de calibracion relativo a paciente. La
mejor opcion es calcular dicho factor a partir de las cuentas totales registradas en unaimagen
99MTc-MAA SPECT en la que se incluya la totalidad del higado y los pulmones, de forma que
no sea necesario utilizar el SHP en el calculo de la dosis absorbida. Si, por el contrario, parte
del parénquima pulmonar no esta contenido en la imagen SPECT, la recomendacion es

utilizar las cuentas totales registradas en el contorno hepatico.
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Debido a que en el presente trabajo no se dispone de la actividad residual de 9™Tc-MAA
administrada, no se han podido extraer conclusiones acerca de si las dosis absorbidas
calculadas a partir de un factor de calibracion relativo son comparables a aquellas calculadas
a partir de un factor de calibracion absoluto. No obstante, si se conoce la actividad neta
administrada se recomienda utilizar un factor de calibracion absoluto calculado a partir de
imagenes SPECT-CT de un maniqui cilindrico, ya que este no depende del valor del SHP y el
factor relativo a paciente si. La opcion de utilizar una fuente puntual no se recomienda, ya
que un maniqui cilindrico permite simular de forma mas fidedigna los efectos de la atenuacion
y la dispersion de la radiacion en el propio paciente. Ademas, utilizar un maniqui cilindrico es
una técnica facil de implementar ya que cualquier Servicio de Medicina Nuclear con SPECT
dispone de un maniqui extenso rellenable para implementar los protocolos de calidad del

equipo SPECT [135].

Las diferencias encontradas entre los modelos dosimétricos evaluados son en el tejido
tumoral (Trotal y Ti) que en el tejido hepatico sano (HSgiana Y HStotal), debido a que en el tejido
tumoral hay una mayor heterogeneidad en la distribucion de las 9°Y-microesferas y el
gradiente de dosis es mucho mayor. Ademas, en algunos casos, estas diferencias pueden
tener un impacto substancial en la planificacion del tratamiento y, en consecuencia, no todos
los métodos evaluados se pueden utilizar de forma indistinta para la dosimetria del tejido
tumoral. En concreto, en pacientes con mas de una lesion tumoral, el modelo MP no se
considera una metodologia apropiada para determinar la dosis absorbida promedio en el
tejido tumoral debido a que no tiene en cuenta la heterogeneidad existente en la distribucion

de los 99™Tc-MAA entre las lesiones individuales que forman el conglomerado tumoral.

El nuevo modelo MPMT, desarrollado en este estudio, tiene en cuenta que la distribucion de
los 99mTc-MAA entre los tumores que forman el conglomerado no es uniforme, y por lo tanto
las diferencias encontradas entre los modelos de dosimetria 3D y el modelo MPMT son
considerablemente menores a las diferencias observadas con el modelo MP. Ademas, existe
una fuerte correlacion y concordancia entre la dosis absorbida calculada mediante el método
MPMT y las obtenidas con los modelos 3D. Esto afadido a que la diferencias en la dosis
absorbida no tienen impacto clinico, sugiere que el modelo MPMT y ambos modelos 3D son

intercambiables.
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La principal ventaja del modelo MTMP sobre la dosimetria 3D es su facil implementacion, ya
que no es necesario disponer de programas de dosimetria especificos para el calculo de dosis.
Las cuentas totales registradas en cada compartimento se pueden obtener a partir de la
segmentacion de los VOIs, utilizando las herramientas propias de una estacion de trabajo de
Medicina Nuclear. Aunque aplicar el modelo MPMT es laborioso en aquellos pacientes con un
gran numero de lesiones, puesto que se deben delimitar un mayor nUmero de contornos, esos
mismos contornos serian necesarios para aplicar los métodos de dosimetria 3D. Teniendo
esto en cuenta, en aquellos centros en los que no es posible implementar métodos 3D se
recomienda utilizar el modelo MPMT con el fin de mejorar la precision en el calculo de la dosis

absorbida en el tejido tumoral.

Los modelos de dosimetria 3D a nivel de voxel, suponen una gran ventaja con respecto a los
métodos multicompartimentales pues tienen en cuenta la heterogeneidad, tanto inter como
intralesion, de la distribucion de las 9°Y-microesferas. Ademas, ofrecen la posibilidad de
generar curvas de isodosis e DVH, que permiten tener un conocimiento mas preciso de la

distribucion de la dosis absorbida en los tejidos.

Es bien conocido que el higado es un 6rgano en paralelo, compuesto por estructuras
elementales llamadas subunidades funcionales [136]. Una estructura en paralelo es capaz de
mantener su funcion siempre y cuando un porcentaje de subunidades funcionales mantengan
su funcion. Esto significa que, en el caso concreto del tejido hepético, la probabilidad de que
sufra una complicacion esta directamente relacionada con la cantidad de volumen irradiado.
En consecuencia, es capaz de soportar dosis muy altas si la cantidad de volumen irradiado es
limitada (<25 %), mientras que no muestra una buena tolerancia si el volumen irradiado es
extenso, aunque la dosis de radiacion sea mas baja [137]. Ademas, es conocido que existe una
heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas en el parénquima hepatico sano,
de forma que la dosis absorbida promedio no es un buen parametro para limitar la dosis
absorbida en HStal Ya que una cantidad muy limitada de voxeles alcanzan valores altos
mientras que gran parte del volumen se mantiene muy por debajo de los valores de dosis
absorbida que podrian causar pérdida de la funcion hepatica, lo que en algunos casos
permitiria aumentar la actividad de 9°Y-microesferas a administrar y por tanto la dosis
absorbida en el tejido tumoral. Por tanto, una prescripcion en base a ciertos parametros

dosimétricos de interés extraidos de los DVH, en lugar de a partir de la dosis absorbida
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promedio, puede ser de gran interés a la hora de optimizar la respuesta a los tratamientos de
RE. De hecho, esta es la forma de proceder en los tratamientos de radioterapia, donde los
planes de tratamientos se disefian teniendo en cuenta que la dosis absorbida en el tumor
debe alcanzar ciertos valores por encima de los cuales es conocido que el tejido tumoral sufre
dafios y ademas se debe asegurar una baja toxicidad en el tejido sano circundante [138-140].

Es decir, se establecen unos umbrales de dosis en términos de Dy,,. ¥ Vp,,, Que no deben

sobrepasarse.

En cuanto a los dos modelos dosimétricos a nivel de voxel disponibles (LDM y DPK) las
diferencias entre ellos son pequeias, en términos de dosis absorbida, de volumen irradiado y
de la métrica NMSE. Sin embargo, se han observado diferencias en las comparaciones voxel
a voxel de las imagenes paramétricas, como consecuencia del alto gradiente de dosis. Al
comparar ambas imagenes paramétricas se puede apreciar una tendencia del modelo DPK a
estimar una mayor dosis que el modelo LDM en las regiones periféricas, mientras que el
modelo LDM tiende a darle un mayor peso a los voxeles de las regiones mas centrales. Esto
esta dentro de lo esperado, ya que el método DPK tiene en cuenta el transporte de energia
entre voxeles vecinos, y el modelo LDM asume que toda la energia se deposita en el propio

voxel fuente.

Teniendo en cuenta que la magnitud de las diferencias en la dosis absorbida promedio y en
los parametros derivados de los histogramas dosis-volumen son clinicamente asumibles
considerando la incertidumbre asociada con el procedimiento del calculo de dosis, utilizar un
modelo u otro no tiene ningun impacto en la planificacion del tratamiento. Ademas, la
correlacion y concordancia existente entre las dosis absorbidas es casi perfecta. En
consecuencia, ambos métodos son comparables y se pueden utilizar indistintamente en el

calculo de dosis absorbida en las lesiones tumorales.

Como resultado final de este trabajo se disefio un algoritmo de recomendaciones (Figura
4.48), cuyo principal objetivo es contribuir a la estandarizacion de los métodos empleados en
la dosimetria pre-tratamiento. Asi, en funcion de las herramientas disponibles y de los datos
recogidos de cada paciente (actividad neta, imagenes 99mTc-MAA SPECT-CT, etc.), cada
centro puede elegir la forma de proceder mas adecuada para el calculo de las dosis

absorbidas.
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Figura 4.48 Algoritmo de recomendaciones, resultado del andlisis de las diferentes metodologias

analizadas en este trabajo. Se muestra en color gris la mejor opcién para el calculo de las dosis absorbidas.
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En conclusion, la opcién mas recomendable es llevar a cabo una estimacion dosimétrica a
nivel de voxel, aplicando un factor de calibracion relativo determinado a partir de imagenes
clinicas 99mTc-MAA SPECT-CT que incluyan la totalidad de los parénquimas pulmonar y

hepatico, utilizando las cuentas registradas en la totalidad de la imagen.

En aquellos Servicios de Medicina Nuclear en los que no exista la posibilidad de emplear
métodos de dosimetria 3D, la recomendacion es utilizar la herramienta Excel desarrollada en
este trabajo, ya que permite implementar los modelos multicompartimentales de acuerdo al
algoritmo de recomendaciones. Es decir, aplicando el modelo MPMT independientemente
del nimero de lesiones, pues este modelo es equivalente al modelo MP cuando el
conglomerado tumoral consta Unicamente de una lesion (Unico caso en el que se recomienda

el uso de este modelo).

9. DISCUSION

En los Ultimos afios se ha producido un aumento del nimero de publicaciones que incluyen
los aspectos dosimétricos de los tratamientos de RE como uno de sus objetivos
[28,33,43,74,76,94,117,141-143]. Esto es debido principalmente a que una evaluacion
dosimétrica adecuada es fundamental para el desarrollo de un plan de tratamiento
individualizado y para la optimizacion de los resultados de la RE [33]. A dia de hoy la Unica
forma de llevar a cabo una dosimetria personalizada es realizar los calculos de la dosis
absorbida a partir de la imagen SPECT-CT de la distribucion de los 99mTc-MAA, ya que no
existe otra opcion de realizar una evaluacion dosimétrica previa a la administracion del
tratamiento [76,103]. El objetivo principal de la dosimetria en los tratamientos de RE es
conocer la maxima dosis absorbida tolerada por el tejido tumoral y establecer los limites de
dosis por debajo de los cuales se asegura una toxicidad a nivel hepatico aceptable. Son varios
los estudios retrospectivos que persiguen este fin [82,121,144,145]. Asimismo, Garin et al.
(2020) en un estudio multicéntrico comparan los resultados de aplicar una dosimetria
personalizada frente a una dosimetria estandar, y demuestran la superioridad de la primera

en lo relativo a la respuesta al tratamiento y de supervivencia de los pacientes [145].

Ademas, son multiples los estudios que han demostrado que existe una relacion entre las
dosis absorbidas calculadas a partir de la imagen pre-tratamiento y la respuesta de los

pacientes al tratamiento [77-80]. Disponer de este factor predictor de la respuesta y la

174 Resultados y Discusion



supervivencia antes de la administracion del tratamiento supone una ventaja de los
tratamientos de RE con respecto a otro tipo de terapias como son la quimioterapia o la
quimioembolizacién. Razén por la cual, aunque aun es necesario realizar avances en la
eficiencia de la dosimetria pre-tratamiento, el desarrollo de estudios prospectivos para

evaluar la eficacia de la RE en relacion con las dosis absorbidas es fundamental [103].

Actualmente, existen recomendaciones para llevar a cabo una dosimetria en tratamientos de
RE, segun la intencion del tratamiento y las caracteristicas clinicas del paciente, tanto con
9°Y-microesferas de resina [13] como con 9°Y-microesferas de vidrio [146]. El objetivo de estas
recomendaciones es unificar los calculos dosimétricos empleando una metodologia simple y
reproducible. Sin embargo, Unicamente contemplan llevar a cabo una prescripcion de la
actividad aplicando modelos como el multicompartimental, el BSA o el modelo de particion
estandar. Del aumento de la disponibilidad de los modelos dosimétricos 3D, incorporados a
programas comerciales y las ventajas dosimétricas que éstos representan de cara a realizar
una dosimetria individualizada, se evidencia la necesidad de actualizar dichas
recomendaciones. Para lo cual es imprescindible conocer las diferencias existentes en las
dosis absorbidas resultantes consecuencia de utilizar un modelo u otro. A este respecto, en
enero de este mismo afio se publicé una actualizacion de las recomendaciones a seguir para
la optimizacion de los tratamientos de RE mediante %°Y-microesferas de resina, formuladas
por un grupo multidisciplinar de 23 expertos [143]. En este documento se recomienda la
prescripcion de la actividad a administrar de forma personalizada bien a partir del modelo de
particion estandar o bien utilizando métodos dosimétricos a nivel de voxel. Sin embargo,

subrayan que el uso de estos Ultimos aun no se ha probado que sea seguro.

Asimismo, la prescripcion de los tratamientos de RE basada en modelos dosimétricos se
realiza a partir de la dosis absorbida promedio. Sin embargo, dada la heterogeneidad de la
distribucion de las 9°Y-microesferas, puede no ser el parametro mas apropiado [53,147,148].
Los métodos de dosis 3D ofrecen la posibilidad de realizar una prescripcion en base a
restricciones sobre otros parametros dosimétricos, lo cual es vital para la optimizacion de los
tratamientos [90,117]. Por ejemplo, Vieeey Y Dsow pueden ser buenos predictores de la
respuesta del tratamiento [28,81,117]. Estas métricas son ampliamente utilizadas en la
planificacion de tratamientos con radioterapia y se estan comenzando a implantar en los

tratamientos de RE como una herramienta muy Util en el estudio de la relacion dosis-efecto
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[18,27,28,74]. Sin embargo, actualmente no existe un consenso acerca de los parametros
dosimétricos que deben utilizarse para predecir la respuesta al tratamiento en pacientes de

RE [65].

En este sentido, Levillain et al (2021), manifiestan la necesidad de consensuar limites de dosis
aplicables en tratamientos lobares y segmentarios e incluso en tratamientos cuya intencion
es provocar una hipertrofia del I6bulo contralateral. Asimismo, destacan que el uso de los
métodos dosimétricos a nivel de voxel en la planificacion de los tratamientos de RE puede ser
de ayuda en la prediccion de la aparicion de efectos radioinducidos en el tejido hepatico, ya
que estos, a partir de la informacion que aportan los DVH, permiten estimar la fraccion de

volumen que recibe una dosis absorbida minima.

La diversidad de métodos dosimétricos actualmente disponibles en los tratamientos de RE
no favorece la estandarizacion de los calculos en base a los cuales se decide la actividad de
9°Y-microesferas a administrar. Es indiscutible que existe la necesidad de unificar y
estandarizar la metodologia empleada en distintos estudios con el fin de reducir la
heterogeneidad de los resultados obtenidos entre distintos centros y asi reducir las fuentes
de error implicitas en estudios comparativos, especialmente si son multicéntricos [112,117].
No solo en lo que se refiere al método dosimétrico empleado, sino también a la calibracion y
caracterizacion de los equipos de imagen que se utilizan en la adquisicion de las imagenes a
partir de las cuales se realizara la dosimetria de los tratamientos. En este sentido se han
llevado a cabo trabajos multicéntricos para tratar de unificar la forma de proceder para la
calibracion de sistemas SPECT-CT con el objetivo de realizar una cuantificacion absoluta de
la imagen obtenida [124,149]. En ambas publicaciones establecen como punto de partida la
calibracion utilizando un maniqui cilindrico con una dilucion uniforme de 99mTc. En el estudio
multicéntrico realizado por Peters et al. (2019) se incluye un tomografo SPECT-CT que, como
consecuencia de una mejora en los algoritmos de reconstruccion y de un proceso de
calibracion mediante fuentes cuya actividad nominal esta certificada por The National
Institute of Standard and Technology, ofrece un valor cuantitativo de la imagen SPECT en
términos de Bg/cm3, no siendo necesario determinar un factor de calibracion de forma
manual para realizar célculos dosimétricos [124]. Sin embargo, si es recomendable llevar a
cabo una verificacion de que la calibracion realizada por el propio equipo esta dentro de los

limites de tolerancia que se detallan en las especificaciones del fabricante, siguiendo un
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procedimiento similar al empleado en este trabajo (apartado 6.2 del Capitulo 3) para la

validacion de los factores de calibracion obtenidos con las diferentes geometrias [150].

La comparativa de las diferentes metodologias disponibles, y el anélisis de los resultados
obtenidos con el objetivo de determinar si el uso de uno u otro método tiene una influencia
en los mismos, es un primer punto de partida hacia la estandarizacion. Asi, se tendra
conocimiento de qué métodos pueden seguir empleandose indistintamente, dando lugar a
dosis absorbidas comparables y cuales no. Asimismo, cuantificar la magnitud de las

diferencias sera de utilidad para tenerla en cuenta en estudios comparativos.

En los Ultimos afos se han publicado varios trabajos que comparan las dosis absorbidas
calculadas en la planificacion del tratamiento, a partir de la imagen 99™Tc-MAA SPECT-CT,
con las dosis absorbidas determinadas a partir de la imagen post-tratamiento (5°Y-SPECT-CT
0 9°Y-PET-CT) [92,93,96,114,126]. Las diferencias encontradas por los diferentes grupos, en
algunos casos, son comparables en magnitud a las diferencias observadas en este trabajo
entre los diferentes métodos dosimétricos. En consecuencia, es recomendable que para
comparar dosis absorbidas se ponga especial atencion en que la metodologia empleada para
realizar los calculos haya sido la misma, o en su defecto, se hayan utilizado métodos que den

lugar a resultados que se puedan considerar equivalentes.

Tal como se pone de manifiesto a lo largo de este Capitulo, otros grupos de investigacion han
evaluado las diferencias entre diversas metodologias empleadas para el célculo de las dosis
absorbidas en tratamientos de RE. Sin embargo, hasta el momento no hay publicaciones en
las que se realice un estudio que incluya todos los métodos dosimétricos disponibles
actualmente en la practica clinica para la planificacion de los tratamientos de RE (MP, DPK 'y
LDM). Asimismo, cabe destacar que en este trabajo se ha desarrollado un nuevo modelo de
particion MPMT, que tiene en cuenta la heterogeneidad interlesion de la distribucion de las
9°Y-microesferas, y que supone un avance para el calculo de dosis absorbidas en centros en
los que no se disponga de la tecnologia necesaria para implementar métodos dosimétricos
3D, pues permite calcular las dosis promedio en cada una de las lesiones individuales que
conforman el conglomerado tumoral. Ademas, esta herramienta no supone un coste

economico adicional y su implementacion en la practica clinica diaria es sencilla.
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Otro de los puntos fuertes de esta investigacion es que no solo se estudian las diferencias
entre las diferentes metodologias, sino que se hacen recomendaciones sobre qué
metodologia debe emplearse en funcion de la disponibilidad de herramientas para el calculo
de las dosis absorbidas, evaluando el impacto clinico que puede tener la eleccion del método.
De los resultados obtenidos se desprende que es necesaria una estandarizacion de los
procedimientos empleados para realizar la dosimetria pre-tratamiento, y se propone un

algoritmo de recomendaciones que es un primer paso hacia dicha estandarizacion.

9.1 Limitaciones de este estudio

Todas las metodologias evaluadas en este estudio parten de asumir que la distribucion de las
9°Y-microesferas es idéntica a la de los 99mTc-MAA, pues es la base de la dosimetria pre-
tratamiento. Si bien los 99mTc-MAA siguen siendo la técnica de referencia para la simulacion
del tratamiento, existen estudios que muestran que existen diferencias entre la
biodistribucion de los 99mTc-MAA y la de las microesferas de 9°Y [67,68]. Estas diferencias son
atribuibles al diferente posicionamiento del catéter en la valoracion y el tratamiento, a la
degradacion bioldgica de los MAA entre su infusion y el estudio de imagen, y a las diferencias
de tamano y forma de los MAA con respecto a las microesferas [62]. Varios fabricantes
proporcionan kits de 99mTc-MAA en los cuales cada vial de 10 mL contiene entre 4 y 8 x 10®
particulas. Al menos el 9go% tienen un didmetro comprendido entre 10 y go pm y ninguna
particula tiene un tamafio superior a las 150 pm [23]. El tamafo de las microesferas con 9°Y
esta comprendido entre 20 y 60 pm (microesferas de resina) [14] y entre 20 y 30 um
(microesferas de vidrio) [15]. Asumir que la distribucion de las microesferas y la de los 99mTc-
MAA es similar introduce un error en los calculos de dosis inferior al cometido cuando se

considera que la distribucion de las microesferas en el higado es uniforme [23].

El método empleado para la segmentacion de los VOlIs utilizado en este estudio estd avalado
por la experiencia en radioterapia, pero se podrian haber aplicado otras formas de proceder
que, aunque no influyen directamente en los resultados obtenidos en la comparacion de los
diferentes métodos evaluados en este trabajo, si pueden tener un impacto en los resultados

del estudio de la heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-microesferas.

En lo relativo al factor de calibracion, no se calcularon las dosis absorbidas incluyendo el
calculo del factor de calibracion en base a imagenes experimentales debido a que el valor de

la actividad residual de los 99mTc-MAA no se recogio en el proceso clinico. No obstante, se

178 Resultados y Discusion



realizd un estudio prospectivo de la actividad residual y se evalué la influencia de este término

en el factor de calibracion, emitiendo recomendaciones al respecto.

Asimismo, las imagenes clinicas 99mTc-MAA SPECT-CT realizadas para la planificacion del
tratamiento de los pacientes incluidos en este estudio no incluyen la totalidad del parénquima
pulmonary hepatico, por lo que no se pudo realizar una comparativa de la dosis absorbida en
el pulmon. El célculo del factor de calibracion relativo a paciente se determind segmentando
el tejido hepético y corrigiendo la actividad administrada de 9°Y-microesfesras por el SHP. De
esta forma la precision con la que se determina este parametro influye directamente en el
factor de calibracion resultante y por tanto en las dosis absorbidas. Sin embargo, de esta
limitacion se desprende no solo que en el caso de estudios prospectivos es recomendable
realizar una adquisicion de imagen que incluya torax y abdomen, sino que en aquellas series
de pacientes que se analicen de forma retrospectiva se han establecido recomendaciones

acerca de cual es el modo mas adecuado de proceder para el calculo del factor de calibracion.

Otra de las limitaciones del presente estudio es que no se ha aplicado la correccion del efecto
de volumen parcial para el cdlculo de las dosis absorbidas en las lesiones tumorales
individuales, que dependera del tamafio de las mismas. Si bien es cierto que esta correccion
tiene un impacto en el valor de la dosis absorbida, no afecta a la comparativa de métodos,

pues afecta en la misma medida independientemente del método empleado en el calculo.

9.2 Lineas futuras

Se estipuld como criterio de inclusion el hecho de que las imagenes %°Y PET-CT de la
distribucion del tratamiento estuvieran disponibles y que la posicion del catéter durante la
infusion de los 99mTc-MAA idéntica a la de las 9°Y-microesferas. Por tanto, se podria realizar
dosimetria post-tratamiento y correlacionar los resultados con los obtenidos en el estudio

dosimétrico pre-tratamiento.

Por otro lado, existen variables metodoldgicas que pueden influir en las dosis absorbidas
resultantes que, aunque no hayan sido incluidas en este estudio, son conocidas en el ambito
de la imagen en medicina nuclear y su impacto en la cuantificacion ya ha sido estudiado por
otros autores. Como lineas futuras se podran evaluar las diferentes alternativas disponibles

para los siguientes procesos:
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e Registro de imagen: registro rigido y registro deformable.

*  Segmentacion de los volumenes de interés: delimitacion manual, segmentacion
automatica en funcién de diferentes umbrales, segmentacion a partir de imagen
anatomica, funcional o una combinacion de ambas, etc.

°  Adquisicion y reconstruccion de la imagen: evaluacion del impacto de los
parametros seleccionados.

e Correccion del efecto de volumen parcial.
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CONCLUSIONES

Se ha observado una elevada heterogeneidad de la distribucion de las 9°Y-
microesferas en el tejido tumoral a nivel macroscopico. El grado de heterogeneidad
es propio de cada paciente y de cada lesion, de forma que aquellos modelos que
asumen una distribuciéon homogénea del tratamiento en el conglomerado tumoral
no son los mas adecuados para el calculo de la dosis absorbida.

Es fundamental delimitar los contornos del higado diana y de cada uno de los
tumores individuales para poder llevar a cabo un calculo del indice TN de forma
individualizada para cada lesién. Se recomienda no utilizar métodos simplificados
que, si bien reducen el tiempo empleado en el calculo de este parametro, lo hacen
a expensas de un detrimento en la precision del resultado.

El calculo del factor de calibracion que permite cuantificar la imagen SPECT debe
ser preciso, ya que el error en este factor se traslada proporcionalmente a las dosis
calculadas. Se recomienda el uso de factor de calibracion relativo basado en
imagenes clinicas 99mTc-MAA que incluyan la totalidad del higado y los pulmones.
Se ha desarrollado un nuevo método para el calculo de las dosis absorbidas,
denominado modelo de particion multi-tumor que, ademas de ser un método
sencillo, permite el calculo de las dosis absorbidas en cada una de las lesiones
tumorales que conforman el conglomerado de forma individualizada. Esto supone
una gran ventaja con respecto al modelo de particion estandar, propuesto por el
fabricante de las esferas de resina, ya que aporta informacion relevante que puede

ayudar a optimizar el proceso de seleccion de pacientes candidatos a
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radioembolizaciéon e incluso modificar su enfoque clinico. Asimiso se aporta la
herramienta informatica necesaria para su implementacion en la practica clinica.
Se ha implementado una herramienta informatica en MATLAB para el calculo de
dosis mediante métodos 3D a partir de imagenes de 9mTc-MAA SPECT-CT (pre-
tratamiento), aplicando diferentes variables metodoldgicas.

Las dosis absorbidas calculadas a partir del modelo de particion estandar no son
comparables a las obtenidas con el resto de modelos evaluados. En cambio, el
nuevo modelo de particion multi-tumor y los métodos de dosimetria 3D a nivel de
voxel si se pueden utilizar indistintamente.

Se recomienda no utilizar el modelo de particion estandar para realizar los calculos
de dosis absobidas en la planificacion de los tratamientos, y sustituirlo por el
modelo de particion multi-tumor, como una generalizacion del mismo que
considera la heterogeneidad interlesion y que ademas es sencillo de implementar.
Asimismo, siempre que sea posible, se recomienda realizar una dosimetria a nivel
de voxel empleando bien el modelo de convolucion con un kernel o bien el modelo

de depdtito local de dosis.

En resumen, se han comparado todos los métodos utilizados actualmente en la practica

clinica en la planificaciéon de los tratamientos de radioembolizacion. En general, las dosis

absorbidas resultantes de aplicar estos métodos no son equivalentes, confirmandose la

necesidad de estandarizar, no solo los modelos de célculo de dosis si no también los métodos

para la obtencion de pardmetros como el factor de calibracion y el indice TN.

El algoritmo que se aporta en este trabajo de investigacion con las recomendaciones sobre

las metodologias a emplear supone un primer punto de partida hacia la estandarizacion de

los métodos, que abre el camino para la caracterizacion precisa de las curvas dosis-efecto. Lo

que permitira establecer nuevos umbrales de dosis y asi optimizar la eficacia y sequridad de

los tratamientos de radioembolizacion.
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ANEXO I:
ANALISIS ESTADISTICO

1. ESTADISTICA DESCRIPTIVA

Como medidas de tendencia central, que estiman el valor mas tipico o representativo de una
muestra, se utilizaron la media aritmética (en adelante promedio) y la mediana. Para indicar
la dispersion de los datos entrono al valor central se utilizaron la desviacion estandar (SD), el

CVy el rango o amplitud.

2. COMPARACION DE MUESTRAS

Para evaluar las diferencias entre dos variables cuantitativas se aplico la prueba

correspondiente (ver Figura Al.1) teniendo en cuenta:

e lanormalidad en la distribucion de las variables o de sus diferencias.

e las muestras son independientes o relacionadas.

Para evaluar las diferencias entre tres o0 mas variables se realizd un analisis de la varianza
(ANOVA) de una via. Una vez comprobada la significacion estadistica, se llevo a cabo una
comparacion de medias entre parejas de grupos (contrastes a posteriori o post hoc) mediante

el método de Bonferroni.
Se tomo como valor de significacion estadistica p < 0.05, para rechazar la hipdtesis nula.

Para verificar la normalidad de la distribucion de las variables se utilizd el Test de Shapiro-

Wilk. Se considerd que la normalidad es asumible siempre que p > 0,05.
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Normales

Muestras
NO Normales

Figura Al.1Pruebas utilizadas para comparar dos muestras, seqgun sus caracteristicas

3. CORRELACION ENTRE VARIABLES

La finalidad de la correlacion es examinar la direccion y magnitud de la asociacion entre dos
variables cuantitativas independientes, cuantificando el grado de asociacion que mantienen.
Para ello se utilizo el coeficiente de correlacion de Pearson en caso de cumplirse criterios de

normalidad y el coeficiente de correlaciéon de Spearman en caso contrario.

El coeficiente de correlacion (p) mide lo bien que se ajustan los puntos a una linea recta ideal.
Cuando los puntos forman una linea perfecta creciente vale +1, y si forman una linea perfecta
pero decreciente toma valor -1. El valor p serd grande cuando los puntos estén muy
concentrados en torno a la recta, y pequefio cuando los puntos del grafico estén muy

dispersos. No existe correlacion entre métodos cuando p esigual a o.
El grado de asociacion entre las variables en funcion del coeficiente de correlacion se muestra

enla Tabla Al.1.

Tabla Al.1 Grado de correlacion segun el valor de los coeficientes de Pearson (muestras normales) o de
Spearman (muestras no normales)

., Valor de coeficiente de
Grado de correlacion

Pearson/Spearman
Débil <03
Moderada 0,3-0,7
Fuerte >0,7
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Se evalud la significacion estadistica (p), tomando como hipétesis nula que el coeficiente de
correlacion vale 0. De forma que cuando p < 0,05 se rechaza la hipdtesis nula y se puede
afirmar que hay evidencia de una correlaciéon estadisticamente significativa entre las

variables.

4. REGRESION LINEAL SIMPLE

La regresion lineal simple analiza la relacion entre dos variables cuantitativas dependientes,
evaluando si la variable predictora (causa) permite predecir, con cierto margen de error, el

valor de la variable respuesta o dependiente (efecto), y verificando si dicha relacion es lineal.

Para evaluar la dependencia entre dos variables se determino, entre otros parametros, el
coeficiente de determinacion (R?) que se define como el porcentaje de la variabilidad total de
lavariable dependiente (Y) que es explicado por la variable independiente (X). R2 puede tomar
valores entre 0 (la recta no explica nada, no existe asociacion entre X e Y) y 1 (la recta daria
una explicacion perfecta, lo que supone que los valores de Y estan totalmente determinados

por X). Notese que la raiz cuadrada de R? equivale al coeficiente de correlacion de Pearson.

Asimismo, se calculd la ecuacion de regresion (a: pendiente de la recta y b: ordenada en el
origen) de la recta que mejor se ajusta a la nube de puntos mediante un ajuste de minimos

cuadrados, incluyendo su intervalo de confianza al 95 %.

Finalmente, se evaluo la significacion estadistica (p), tomando como hipdtesis nula que la
pendiente de la recta vale 0. De forma que cuando p < 0,05 se rechaza la hipdtesis nula y se
puede afirmar que hay evidencia de una asociacion estadisticamente significativa entre las

variables Xe Y.

5. CONCORDANCIA ENTRE VARIABLES

Dos metodologias empleadas para determinar una misma variable cuantitativa en una serie
de N individuos se consideran intercambiables (idénticas) si los resultados obtenidos con
ambas metodologias son concordantes. Esto implica que utilizar uno u otro método no tiene

un impacto en los resultados obtenidos.

Para evaluar la concordancia o acuerdo entre metodologias se siguieron los siguientes pasos:
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Representacion grafica de los resultados obtenidos con los métodos mediante un

diagrama de dispersion, donde cada punto representa la pareja de medidas

obtenida para cada individuo.

La diferencia de cada punto a la bisectriz es una medida de la concordancia
existente entre ambos métodos. Si la concordancia fuera perfecta los puntos se
situarian sobre la bisectriz (Y = X). En base a la representacion grafica se evaluara si
la diferencia entre métodos es debida a un error sistematico constante y
proporcional (diferencia de medias), a un error aleatorio (no correlacion) o la falta
de concordancia.

Representacion grafica donde el eje Y corresponde a las diferencias entre los
valores emparejados de los métodos A y B (A-B), mientras que el eje X representa
el correspondiente valor de la media de ambos métodos (A+B/2), como mejor

estimador del valor real de la variable (Método de Bland-Altman) [151].

En el grafico se sefala la diferencia media entre ambos métodos (linea horizontal
continua) y los limites de concordancia (diferencia media +/- 1,96 SD), entre los
cuales se espera que se incluyan el 95% de las diferencias entre una técnica de
medida y la otra (lineas horizontales discontinuas). Aquellos puntos que estén mas
alla de los limites de concordancia se consideran valores outliers o periféricos.

La media de las diferencias representa el error sistematico, también conocido como
sesgo, mientras que la varianza de las diferencias mide la dispersion del error
aleatorio, es decir, la imprecision. Los limites de concordancia nos informan entre
qué diferencias oscilan la mayor parte de las medidas tomadas. Para asumir que los
dos métodos son intercambiables se valoro si estas diferencias son clinicamente
asumibles.

Calculo del coeficiente de correlacion de concordancia (coeficiente de Lin), que
puede tomar valores entre -1y +1. En concreto, este coeficiente estima la medida
en que los puntos de los resultados obtenidos con los dos métodos se aproximan o
coinciden con la bisectriz. Cuanto mayor sea la proximidad de los puntos a la
diagonal, mas cercano a 1 sera. Para la interpretacion del grado de concordancia

entre métodos se utilizaron los valores de la Tabla Al.2 sugeridos por otros autores

[152,153].
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Tabla Al.2 Grado de concordancia sequn el valor del coeficiente de Lin

Grado de concordancia Valor de coeficiente de Lin

Casi perfecta >0,99
Sustancial 0,95-0,99
Moderada 0,90-0,95
Pobre <0,90

4. Comprobacion de que el sesgo (diferencia promedio) es significativamente distinto
de cero, mediante la realizacion de la prueba correspondiente para muestras

emparejadas (ver apartado 2 de este Anexo).
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ANEXO II:
PROGRAMACION DE
ALGORITMOS

1. PROGRAMAS DISENADOS PARA LA SEGMENTACION DE
LOS VOLUMENES

Para la segmentacion de los VOIs es necesario identificar los voxeles que estan dentro de los
contornos delimitados en Pinnacle y los que no. Ademas, los contornos se dibujaron sobre la
imagen CT, con una matriz 512 x 512 y un tamafio de voxel de 0,85 x 0,85 x 5 mm3, y el calculo
de la dosis absorbida se realiza sobre la imagen SPECT, con una matriz de 128 x 128 y un
tamanio de voxel cubico de 4,8 x 4,8 x 4,8 mm3. En consecuencia, es necesario un cambio de

muestreo.

Para ello se disefid un programa principal “VOIS_SPECT", que utiliza el programa secundario
“"VOIs_CT", y éste, a su vez integra la subrutina “"Contornos”. En la Figura All.1 se muestra un
esquema de los programas, incluyendo una breve descripcion de la funcion de cada uno de

ellos. No obstante, a continuacion, se detalla el contenido de cada algoritmo.

Extrae las coordenadas de los
puntos que definen los
contornos del fichero DICOM-
RT para un VOI concreto

Genera las coordenadas de los
puntos que definen los
contornos para todas los VOIs

Genera mascaras para todos
los compartimento o VOIs

Figura All.1 Esquema de los programas disefiados para llevar a cabo la segmentacion de cada uno de los
compartimentos o VOIs, a partir de los contornos delimitados en Pinnacle.

El programa “VOIs_SPECT" necesita como datos de entrada:

e Cabecera DICOM de laimagen %9mTc-MAA SPECT.
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e Cabecera DICOM del fichero con formato DICOM-RT que contiene las estructuras
delimitadas en Pinnacle.

e Coordenadas xyz de los puntos de conforman los contornos en la matriz CT, que
daran lugaralos VOls.

*  Nombres de los contornos, que coincidiran con la nomenclatura que los programas

disefiados le asignen a los VOls.

Todos los datos de entrada a excepcion de la cabecera DICOM de la imagen 99mTc-MAA

SPECT los obtiene de los resultados proporcionados por el programa “VOIs_CT".
Como resultado genera dos celdas cuyos elementos contienen:

*  Los nombres de los contornos que se delimitaron en Pinnacle.
e Una matriz por cada uno de los contornos que se hayan delimitado, cuyo tamafio
es el mismo que el de la imagen SPECT, y sus elementos contienen 0y 1 (mascaras

necesarias para la segmentacion de los VOIs).

VOIs CT

Este programa tiene como funcion leer la cabecera del fichero DICOM-RT exportado de
Pinnacle y extraer la informacion de las coordenadas de los puntos que definen los contornos
que se han delimitado y los nombres asignados a estos contornos, para ello se apoya en la

subrutina “Contornos”.
Al ejecutar el programa “VOIs_CT", este pide por pantalla que se introduzca:

e Elfichero DICOM-RT que contiene las estructuras que se han delimitado en pinacle.
Como resultado genera cuatro celdas cuyos elementos contienen:

e Los nombres de los contornos que se delimitaron en Pinnacle.

e Lacabecera DICOM del fichero DICOM-RT que contiene las estructuras que se han
delimitado en Pinnacle.

e Una matriz por cada uno de los contornos que se hayan delimitado, cuyos
elementos contienen las coordenadas xyz de dicho contorno. Su tamafio viene

dado por el nUmero de cortes y de puntos que se hayan generado en Pinnacle.
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e Unvector porcada uno de los contornos que se hayan delimitado, cuyos elementos
contienen la coordenada z de dicho contorno. Su tamafio viene dado por el nUmero

de cortes y de puntos que se hayan generado en Pinnacle.

La subrutina “"Contornos” actUa sobre un contorno concreto y su funcion es ordenar la
informacion contenida en la cabecera del fichero DICOM-RT, de forma que la
coordenada z (corte del CT sobre el que se ha dibujado) se almacena en un vector y las
coordenadas xyz de todos los puntos que conforman un contorno se almacenan en una

matriz.

1.2 Cddigos

function [VOINames,VxyzSPECT]=VOIs SPECT (SPECTinfo)

$Lectura de la cabecera DICOM de la imagen SPECT
SPECT original = dicomread(SPECTinfo);
SPECT = squeeze (double (SPECT original));

$CARGAR COORDENADAS EN MATRIZ CT
[VzCT,VxyzCT, VOINames, VOISinfo]=VOIs CT;

$DATOS DE CABECERA DE LA IMAGEN SPECT

Pixel=SPECTinfo.PixelSpacing;

SliceThickness=SPECTinfo.SliceThickness;
Origin=SPECTinfo.DetectorInformationSequence.Item 1.ImagePositionPatie
nt;

$crear matrices con las coordenadas x,y del tamafo del SPECT
[x,y]=meshgrid (Origin (1) +Pixel (1) .*(0:size (SPECT,1)-1),

Origin (2)+Pixel (2) .*(0:size (SPECT,2)-1));
z=0rigin (3) :SliceThickness: (Origin (3)+SliceThickness* (size (SPECT, 3) -
1))

VxyzSPECT=cell (1, numel (VOINames) ) ;
NVOI=1;
VOIS=fieldnames (VOISinfo.ROIContourSequence) ';
for i =1:numel (VOINames)
VxyzSPECT{1l,i}=zeros (size (SPECT)) ;
Ncontornos{i}=fieldnames (VOISinfo.ROIContourSequence.
(VOIS{NVOI}) .ContourSequence) ;

NVOI=NVOI+1;

for j=l:numel (VxyzCT{1l,1i})
in =
inpolygon (x,y,VxyzCT{1l,i}{1,3}(:,1),VxyzCT{1l,1i}{
1,31 (:,2))5
aux=((VzCT{1l,1i}(3)-2));
[resta,index] = min (abs(aux));
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VxyzSPECT{1l,1} (:,:,index)=VxyzSPECT{1,1i} (:,:,index)+reshape (in,size (SP
ECT, 1) ,size (SPECT,2));
if resta>2.30
aux (index)=10;
[resta, index] = min (abs (aux));

VxyzSPECT{1l,1i} (:,:,index)=VxyzSPECT{1,i} (:,:,index)+reshape (in,size (SP
ECT, 1) ,size (SPECT,2));
end;
end
end

for i =1l:numel (VOINames)
for j=1l:size (SPECT, 1)
for k=1:size (SPECT, 2)
for 1=1:size (SPECT, 3)
if VxyzSPECT{1l,1i}(j,k,1)>=1
VxyzSPECT{1l,1i} (j,k,1)=1;
else
VxyzSPECT{1,1}(j,k,1)=0;
end
end
end

function [VzCT,VxyzCT,VOINames,VOISinfo]=VOIs_CT

[file,path CT]=uigetfile({'*.IMA'}, 'Selecciona el fichero con las
estructuras en formato DICOM-RT');
VOIsinfo = dicominfo ([path CT,file]);

% Crear una celda con los nombres de cada una de las VOIs
campos=fieldnames (VOISinfo.ROIContourSequence) ';
VOINames=cell (1, numel (campos)) ;
for i=1:numel (campos)
if strcmp (VOISinfo.ROIContourSequence.
(campos{i}) .ContourSequence.Item 1. .
ContourGeometricType, 'CLOSED PLANAR')

VOINames{1i}=VOISinfo.StructureSetROISequence. (campos{i}) .ROIName;
end
end
%Crear una celda con los contornos de cada una de las VOIs
j=1;
while j<=length (VOINames)
if isempty (VOINames{j})
VOINames (j)=[1;
j=3-1;
else
[VzCT{j}, VxyzCT{j}]=Contornos (VOINames{j},VOISinfo);
end
j=j+1;
end
end
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function [zCT,xyzCT]=Contornos (VOI,VOISinfo)
% Buscamos el numero del VOI en la secuancia de VOIs DICOM
NVOI=0;
GetNVOI=0;
VOIS = fieldnames (VOISinfo.ROIContourSequence) ';
while GetNVOI==
NVOI=NVOI+1;

if strcmp (VOISinfo.StructureSetROISequence. (VOIS{NVOI})

.ROIName,
VOTI)
GetNVOI=1;
end
end

$Recorrer los cortes
Ncontornos= fieldnames (VOISinfo.ROIContourSequence. ...
(VOIS{NVOI}) .ContourSequence) ;
zCT=zeros (numel (Ncontornos), 1) ;
% coordena z de todos los cortes
xyzCT = cell(1l,numel (Ncontornos));
% coordenadas xyz de todos los cortes

for i = l:length (Ncontornos)
if strcmp (VOISinfo.ROIContourSequence.
(VOIS{NVOI}) .ContourSequence. (Ncontornos{i}) .
ContourGeometricType, 'CLOSED PLANAR')

Npoints=VOISinfo.ROIContourSequence. (VOIS{NVOI}) .ContourSequence.

(Ncontornos{i}) .NumberOfContourPoints;

xyzData=
VOISinfo.ROIContourSequence. (VOIS{NVOI}) .ContourSequence. ...
(Ncontornos{i}) .ContourData;

xyz=zeros (Npoints, 3) ;
if Npoints>0
for j=1:Npoints
xyz (j,1l)=xyzData (3*j-2);
xyz (j,2)=xyzData (3*j-1);
xyz (j,3)=xyzData (3*j);

if j==1
zCT (1)=xyz (J,3);
end
end
xyzCT{i}=xyz;
end
end
end
[zCT,I]=sort (zCT);
xyzCT=xyzCT (I) ;

end
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2. PROGRAMA DISENADO PARA EVALUAR LA
HETEROGENEIDAD

Para calcular los parametros necesarios para evaluar la heterogeneidad intra e interlesion, se

desarrollo el programa “analisis_coeff_SPECT".
Al ejecutar el programa, éste pide por pantalla que se introduzca:

e Fichero en formato DICOM con laimagen 99mTc-MAA SPECT.

e Fichero en formato DICOM-RT con las estructuras delimitadas en Pinnacle.

Como resultado genera un fichero en formato Excel para cada una de las lesiones tumorales,

que contiene:

e Informacion relativa al paciente y al compartimento: numero de historia y nombre
que se le ha asignado en Pinnacle al VOI.

e Parametros necesarios para evaluar la heterogeneidad intra e interlesion:
promedio, SDy CV del nimero de cuentas o eventos registrados en cada uno de los

voxeles de la imagen 99™Tc-MAA SPECT contenidos en ese VOI concreto.

El programa “analisis_coeff_ SPECT” necesita las mascaras de cada una de las lesiones
tumorales resultantes de la segmentacion, por lo que utiliza el programa “VOIs_SPECT”

descrito en el apartado anterior. Asimismo, integra la subrutina “Coeff_SPECT".

Coeff SPECT

Este programa calcula todos los parametros necesarios para evaluar la heterogeneidad para

un VOI concreto, y genera un fichero Excel con los resultados.

2.2 Cédigos

function analisis_coeff SPECT

%$CARGAR SPECT

[file,path]l=uigetfile({'*.IMA'}, 'Select SPECT image in DICOM format')
SPECTinfo = dicominfo ([path,filel]);

SPECT_original = dicomread(SPECTinfo);

SPECT = squeeze (double (SPECT original));

$CARGAMOS LAS VOIS DIBUJADAS EN RADIOTERPIA (DICOM ESTRUCTURADO)
[VOINames, VxyzSPECT]=VOIs SPECT (SPECTinfo) ;

$IDENTIFICAMOS METASTASIS

A=strfind (VOINames, 'MTS") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
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Posicion=strfind(index, 1) ;
VOITumorTotal=zeros (size (SPECT)) ;
VOITumor=cell (1, numel (Posicion)) ;
for j=l:size(Posicion,?2)
VOITumorTotal=VOITumorTotal+VxyzSPECT{Posicion(j) };
VOITumor{l,j}=VxyzSPECT{Posicion(j) };
end

VOI_TOTAL=[VOITumor];

Name=cell (1, numel (VOI_TOTAL)) ;
for k=1:numel (VOI_TOTAL)
Name{l,k} = ['MTS', num2str(k)];

end
$CALCULA EL CV DE CADA TUMOR
for j=1l:numel (VOI TOTAL)
VOI=VOI TOTAL{1l,7j};
Coeff SPECT (Name{l,j},VOI,SPECT,SPECTinfo);
end

end

function Coeff SPECT (VOINames,VOI,SPECT,SPECTinfo)
VOI SPECT=SPECT.*VOI;
Nvoxels=sum(VOI(:));

$parametros

SD=std (VOI_SPECT (VOI>0)) ;
Dmean=mean (VOI_SPECT (VOI>0)) ;
COV=SD/Dmean*100;

Resultados={SPECTinfo.PatientID,VOINames, SD, Dmean, COV};
filename=['COV ',VOINames,'.xlsx"'];
Nombre={'NH', 'VOI', 'SD', "'Dmean', "COV"'};
xlswrite (filename, Nombre',1l,'Al");
x1lswrite (filename,Resultados', 1, 'B1");

end

3. PROGRAMA DISENADO PARA CALCULAR EL INDICE TN

Para el calculo de los indices TN tanto del conglomerado tumoral como de cada una de las
lesiones es necesario conocer el nimero total de cuentas o eventos registrados en cada
compartimento en la imagen 99™Tc-MAA SPECT. Para lo cual se desarroll el programa

“analisis_cuentas_totales”.

Al ejecutar el programa, éste pide por pantalla que se introduzca:
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e Fichero en formato DICOM con laimagen 99mTc-MAA SPECT.
e Fichero en formato DICOM-RT con las estructuras delimitadas en Pinnacle.

*  Tipo de tratamiento: Total o selectivo.

Como resultado genera un fichero en formato Excel para cada uno de los compartimentos,

que contiene:

e Informacion relativa al paciente y al compartimento: ndmero de historia y nombre
que se le ha asignado en Pinnacle al VOI.

e Volumen del compartimento en mL

e Numero de voxeles de la imagen 9m™Tc-MAA SPECT que forman ese
compartimento

*  Numero de cuentas o eventos totales registrados en los voxeles de la imagen 99mTc-

MAA SPECT que forman ese compartimento.

El programa “analisis_coeff_SPECT" necesita las mascaras tanto del tejido sano diana como
de cada una de las lesiones tumorales resultantes de la segmentacion, por lo que utiliza el
programa “VOIs_SPECT" descrito en el apartado anterior. Asimismo, integra la subrutina

“Parametros_cuentas”.

Parametros cuentas

Este programa calcula para un compartimento concreto, su volumen en mL, el numero de
voxeles que lo integran, y el nUmero total de cuentas registradas en los mismos; y genera un

fichero Excel con los resultados.

3.2 Cédigos

function analisis cuentas totales

%$CARGAR SPECT

[file,path]l=uigetfile({'*.IMA'}, 'Select SPECT image in DICOM format')
SPECTinfo = dicominfo ([path,filel]);

SPECT_original = dicomread(SPECTinfo);

SPECT = squeeze (double (SPECT original));

$CARGAMOS LAS VOIS DIBUJADAS EN RADIOTERPIA (DICOM ESTRUCTURADO)
[VOINames, VxyzSPECT]=VOIs SPECT (SPECTinfo) ;

$CONFIRMAR TIPO DE TRATAMIENTO (TOTAL O SELECTIVO)

prompt = 'Elija el tipo de tratamiento: (1) si es TOTAL / (2) si es
SELECTIVO ';
str = input (prompt, 's"');
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$IDENTIFICAMOS HIGADO, METASTASIS, HIGADO SANO,
if str == '1'

A=strfind (VOINames, 'HIGADO") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
VOILiver=VxyzSPECT{strfind(index,1)};

A=strfind (VOINames, 'MTS"'") ;
index=1-cellfun (@isempty,A) ;
Posicion=strfind (index, 1) ;
VOITumorTotal=zeros (size (SPECT)) ;
VOITumor=cell (1,numel (Posicion));
for j=1l:size(Posicion,2)
VOITumorTotal=VOITumorTotal+VxyzSPECT{Posicion (j) };
VOITumor{l,j}=VxyzSPECT{Posicion(J)};
end

VOIHealthyLiver=(VOILiver-VOITumorTotal) ;
VOI_ TOTAL=[VOIHealthyLiver, VOITumor];

Name=cell (1, numel (VOI_TOTAL)) ;
for k=1:numel (VOI_TOTAL)

if k==
Name{1l,k} = "HS';
else
Name{l,k} = ['MTS', num2str(k-1)];
end
end
elseif str == '2'

A=strfind (VOINames, '"HIGADO") ;
index=1-cellfun (@isempty,A) ;
VOILiver=VxyzSPECT{strfind(index,1) };

A=strfind (VOINames, 'ANAT'") ;
index=1-cellfun (@isempty,A) ;
VOITarget=VxyzSPECT{strfind(index,1) };

A=strfind (VOINames, 'MTS");
index=1-cellfun (@isempty,A) ;
Posicion=strfind(index,1);
VOITumorTotal=zeros (size (SPECT)) ;
VOITumor=cell (1,numel (Posicion));
for j=l:size(Posicion,2)
VOITumorTotal=VOITumorTotal+VxyzSPECT{Posicion(j) };
VOITumor{l,j}=VxyzSPECT{Posicion(J)};
end

VOIHealthyTarget=(VOITarget-VOITumorTotal) ;
VOIHealthyLiver=(VOILiver-VOITumorTotal) ;
VOI_TOTAL=[VOIHealthyLiver,VOIHealthyTarget,VOITumor];

Name=cell (1, numel (VOI_ TOTAL))
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for k=l:numel (VOI TOTAL)

if k==
Name{l,k} = 'HS';
elseif k==
Name{1l,k} = 'TARGET';
else
Name{l,k} = ['MTS', num2str(k-2)];
end

end
else

disp('entrada no valida'):;
end
for j=1:numel (VOI_TOTAL)
VOI=VOI TOTAL{1l,j};
Parametros cuentas (Name{l,Jj},VOI, SPECT, SPECTinfo) ;
end
end

function Parametros cuentas (VOINames,VOI,SPECT,SPECTinfo)

VOI_ SPECT=SPECT.*VOI;

Nvoxels=sum (VOI(:));
V_TOTAL=sum(VOI(:)) .*prod(SPECTinfo.PixelSpacing) .*SPECTinfo.SliceThic
kness/1000; %Volumen en cc

Ctotal=sum(VOI_ SPECT (VOI>0)) ;

Resultados={SPECTinfo.PatientID,VOINames,V TOTAL,Ctotal,Nvoxels};
filename=['cuentas totales', VOINames,'.xlsx'];
Nombre={'NH', 'VOI', 'Volumen', 'Ctotal', 'Nvoxels'};
xlswrite (filename, Nombre',1,'Al'");
xlswrite (filename,Resultados',1, 'B1");

end

4. PROGRAMAS DISENADOS PARA DOSIMETRIAS A NIVEL
DE VOXEL

Se desarrolld el algoritmo “analisis_datos” para el calculo de dosis absorbidas mediante el
uso de diferentes métodos dosimétricos 3D (LDM y DPK) y aplicando factores de calibracion
calculados a partir de imégenes experimentales y clinicas. Este es el programa principal y

utiliza los resultados generados por otros programas mas sencillos para generar los ficheros
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resultado. Al ejecutar el programa, éste pide por pantalla que se introduzca la siguiente

informacion:

e Fichero en formato DICOM con laimagen 99mTc-MAA SPECT.
e Fichero en formato DICOM-RT con las estructuras delimitadas en Pinnacle.
e Fichero en formato “.xls” con informacion de cada paciente relativa a:
o  La cantidad de 9%9™Tc-MAA que han llegado al parénquima pulmonar
(SHP).
o Actividad neta administrada de 99™Tc-MAA y hora de medida.

o Actividad neta administrada de 9°Y-microesferas.

Asimismo, es necesario que dentro la carpeta que contiene el codigo de los algoritmos se
guarde en formato “.mat" el kernel de dosis apropiado, es decir, que se ajuste al tamafio de

voxel de laimagen 99mTc-MAA SPECT.
e Tipo de tratamiento: Total o selectivo.
El algoritmo esta preparado para aplicarlo para cada paciente y obtener como resultado:

e Un fichero en formato DICOM en el que se almacenan la imagen de las mascaras
creadas para todas las VOIs de un paciente concreto.

e Unfichero en formato DICOM para cada metodologia dosimétrica empleada en el
que se almacena la imagen paramétrica en términos de dosis absorbida.

e Un fichero en formato “.xIs"” para cada compartimento o VOI en el que se recogen
los resultados de los DVH. En cada hoja del documento Excel se almacenan los
resultados de aplicar las diferentes metodologias.

e Un fichero en formato “.xIs” para cada compartimento o VOI en el que se recogen
los resultados de los parametros dosimétricos y su volumen en mL. En cada hoja
del documento Excel se almacenan los resultados de aplicar las diferentes

metodologias.

El algoritmo “analisis_datos” utiliza dos programas secundarios, que a su vez utilizan
resultados de otros programas mas simples. Asimismo, necesita las mascaras resultantes de
la segmentacion, por lo que utiliza el programa “VOIs_SPECT” descrito en el apartado 1 de

este Anexo. En la Figura All.2 se muestra un esquema de la relacion entre los diferentes
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algoritmos, y una breve descripcion de la funcidn de los mismos. No obstante, a continuacion,

se resume de forma detallada el cometido de cada algoritmo.

Analisis_datos

Dosis_ytrio Parametros
, Genera imagenes paramétricas Calcula HDV y parametros
Genera mascaras para cada VOI . L
para cada metodologia y cada VOI dosimétricos para cada

metodologia y cada VOI

VOIs_CT Cuentas_totales_higado

Genera las coordenadas de los
puntos que definen los contornos
para todas las VOls

Calcula las cuentas totales
registradas en el higado

Extrae las coordenadas de los
puntos que definen los contornos
del fichero DICOM-RT para una
VOl concreta

Figura All.2Esquema con los diferentes programas que se han desarrollado para el calculo de la dosis
absorbida con las diferentes metodologias 3D propuestas en este estudio.

Dosis ytrio

Este programa tiene como funcion principal el calculo de los mapas de la distribucion de la
dosis para cada una de las metodologias empleadas. En primer lugar, realiza una verificacion
de que los parametros de adquisicion y reconstruccion de las imagenes 99mTc-MAA SPECT
sean los correctos, es decir, coincidan con los utilizados en la adquisicion de las imagenes
experimentales a partir de las que se determin¢ el factor de calibracion del propio equipo.
Este paso es imprescindible ya que este factor de calibracion depende del numero de
proyecciones, del tiempo de adquisicion y de los parametros de reconstruccion

seleccionados.

En segundo lugar, calcula la dosis absorbida en cada voxel mediante los factores de

calibracion derivados de imagenes experimentales y de los estudios de imagen del propio
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paciente, y aplicando dos metodologias dosimétricas 3D diferentes (LDM y DPK). Para aplicar
el factor de calibracion individualizado utiliza el algoritmo “cuentas_totales_higado” que
calcula el nUmero de cuentas registradas en el compartimento hepatico a partir de las VOIs

delimitadas en Pinnacle.

Como resultado, genera una celda que contiene cuatro matrices en cuyos elementos se
almacena la dosis absorbida en cada voxel. Cada matriz se corresponde con una metodologia

diferente:

e Factor de calibracion absoluto + modelo dosimétrico LDM.
e Factorde calibracion absoluto + modelo dosimétrico DPK.
o Factor de calibracion relativo+ modelo dosimétrico LDM.

e Factor de calibracion relativo + modelo dosimétrico DPK.

Parametros

Este programa calcula los DVH y los parametros dosimétricos de interés para una de las
estructuras, evaluando la imagen paramétrica en términos de dosis absorbida en cada VOl a
partir sus mascaras. Como resultado genera dos ficheros Excel, uno en el que se almacenan

los DVH y otro en el que se almacenan los pardmetros dosimétricos de interés.

4.2 Codigos

function analisis datos

$CARGAR SPECT

[file,path]l=uigetfile({'*.IMA'}, 'Selecciona la imagen SPECT en formato
DICOM")

SPECTinfo = dicominfo ([path,file]);

SPECT original = dicomread(SPECTinfo);

SPECT = squeeze (double (SPECT original));

$CARGAMOS LAS VOIS DIBUJADAS EN RADIOTERPIA (DICOM ESTRUCTURADO)
[VOINames, VxyzSPECT]=VOIs SPECT (SPECTinfo) ;

$CALCULAMOS LAS IMAGENES PARAMETRICAS
[METODOS]=dosis ytrio (VOINames,VxyzSPECT, SPECTinfo) ;

%$CONFIRMAR TIPO DE TRATAMIENTO (TOTAL O SELECTIVO)

prompt = 'Elija el tipo de tratamiento: (1) si es TOTAL / (2) si es
SELECTIVO ';

str = input (prompt, 's');

$IDENTIFICAMOS VOIs para tratamientos TOTALES
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if str == '1'

A=strfind (VOINames, 'HIGADO") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
VOILiver=VxyzSPECT{strfind(index,1) };

A=strfind (VOINames, '"MTS'") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
Posicion=strfind(index, 1) ;
VOITumorTotal=zeros (size (SPECT)) ;
VOITumor=cell (1, numel (Posicion)) ;

for j=l:size (Posicion,?2)
VOITumorTotal=VOITumorTotal+VxyzSPECT{Posicion(j) };
VOITumor{l,j}=VxyzSPECT{Posicion(j)};
end
VOIHealthyLiver=(VOILiver-VOITumorTotal) ;
VOI_TOTAL=[VOIHealthyLiver, VOITumor];

$GUARDAR UNA IMAGEN DICOM CON LAS MASCARAS PARA VERIFICACION
segmentacion=zeros (size (SPECT)) ;
for i=1:numel (VOINames)
segmentacion = segmentacion+VxyzSPECT{1l,1i};
segm_info=SPECTinfo;
segm_info.SeriesDescription='SPECT Segmentacion’;

dicomwrite (reshape (uintl6 (segmentacion),size (SPECT original)), 'segment
acion.dcm',segm info, 'CreateMode', 'copy');
end

Name=cell (1, numel (VOI TOTAL)) ;

for k=1l:numel (VOI_TOTAL)

if k==
Name{l,k} = 'HS';
else
Name{1l,k} = ['MTS', num2str(k-1)];
end
end
elseif str == '2"

SIDENTIFICAMOS VOIS PARA TRATAMIENTOS SELECTIVOS
A=strfind (VOINames, 'HIGADO") ;

index=1-cellfun (@isempty,A);
VOILiver=VxyzSPECT{strfind (index, 1) };

A=strfind (VOINames, 'TARGET") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
VOITarget=VxyzSPECT{strfind(index, 1) };

A=strfind (VOINames, 'MTS'") ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
Posicion=strfind(index, 1) ;
VOITumorTotal=zeros (size (SPECT)) ;
VOITumor=cell (1, numel (Posicion));

for j=l:size(Posicion,2)
VOITumorTotal=VOITumorTotal+VxyzSPECT{Posicion (j) };

228 Anexo Il: Programacion de algoritmos



VOITumor{l,j}=VxyzSPECT{Posicion(j)};
end

VOIHealthyLiver=(VOILiver-VOITumorTotal) ;
VOIHealthyTarget=(VOITarget-VOITumorTotal) ;
VOI TOTAL=[VOIHealthyLiver,VOIHealthyTarget,VOITumor];

$GUARDAR UNA IMAGEN DICOM CON LAS MASCARAS PARA VERIFICACION
segmentacion=zeros (size (SPECT)) ;
for i=1:numel (VOINames)
segmentacion = segmentacion+VxyzSPECT({1l,1i};
segm_info=SPECTinfo;
segm_info.SeriesDescription='SPECT Segmentacion';

dicomwrite (reshape (uintl6 (segmentacion),size (SPECT original)), 'segment
acion.dcm',segm_info, 'CreateMode', 'copy'):
end

Name=cell (1, numel (VOI_TOTAL)) ;
for k=1:numel (VOI_TOTAL)

if k==
Name{l,k} = 'HS';
elseif k==2
Name{l,k} = "TARGET';
else
Name{l,k} = ['MTS', num2str(k-2)];
end

end
else

disp('entrada no valida');
end

$HISTOGRAMA DOSIS VOLUMEN Y PARAMETROS DOSIMETRICOS PARA TODOS LOS
METODOS
for j=1:numel (VOI_TOTAL)
VOI=VOI TOTAL{1,7j};
Parametros (Name{1l,7j},VOI,METODOS, SPECTinfo) ;
end

end

function [METODOS]=dosis ytrio (VOINames,VxyzSPECT,SPECTinfo)

%CARGAR SPECT

SPECT original = dicomread(SPECTinfo);

SPECT = squeeze (double (SPECT original));

Pixel=SPECTinfo.PixelSpacing;

%$cargar el kernel

kernel ytrio 48mm=load('Z:\Datos\Radiofisica\2016\2016 ytrio dosimetri
a\MATLAB\Programas dosis VERO\kernel ytrio 48mm.mat');
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$COMPROBAR TAMANO DE VOXEL

if not (roundn (SPECTinfo.PixelSpacing,-1)==4.8 &

roundn (SPECTinfo.SliceThickness, -1)==4.8)
ErrTxt=sprintf ('E1l tamafo de voxel no es correcto');
error (ErrTxt) ;

end;

%$COMPROBAR LA RECONSTRUCCION

if not (SPECTinfo.ConvolutionKernel=='3DOSEM, 81,4s\Gauss,8,40mm")
ErrTxt=sprintf('La reconstruccion no es correcta');
error (ErrTxt) ;

end;

%$HORA DE LA ADQUISICION SPECT (DESDE CABECERA)
Time Acg=datenum (SPECTinfo.AcquisitionTime, 'HHMMSS');

%$COGER DATOS DE LA HOJA EXCEL
[file,path]l=uigetfile({'*.xlsx'}, " 'Selecciona datos del paciente')
[datanum, datatext]=xlsread([path,'/',file]);

Act MAA=datanum(l);

Time MAA=datenum(num2str (datanum(2,1)), 'HHMMSS');

% PARA CORREGIR DECAY DE MAATimeiMAA

Act_Y90:datanum(3); % NO SE CORRIGE DECAY DEL YTRIO

Act Y90=Act Y90;

SHP=datanum(4) ;

SHP=SHP/100;

$PASAR DE CPS A MBQ (FACTOR DE CALIBRACION DEL EQUIPO)
FCequipo=double (4.07*1e-9);

$GBg/ctas

SPECT_FCequipo=SPECT.*FCequipo;

%Paso de cps a MBqgq

Decay time=(Time Acq-Time MAA)*24;

$Tiempo de decay desde calibracién hasta adquisiciédn (h)
Act_MAA_EQUIPO=Act_MAA*exp(—loq(2)*Decay_time/6.0067);
$correccién decay hasta adquisicién
Act_MAA_EQUIPO=ACt_MAA_EQUIPO*37*le—3;

%$Pasar a MBqg

SPECT FCequipo=SPECT FCequipo./Act MAA EQUIPO;
SPECT_FCequipo=SPECT_FCequipo.*Act Y90;

%$Imagen paramétrica en MBg Y90

%$PASAR DE CPS A GBQ (FACTOR DE CALIBRACION DEL PACIENTE)

[C_total higado]l=cuentas totales_higado (VOINames,VxyzSPECT,SPECT) ;
%Llamo a la funcidén que calcula las cuentas totales en el higado

SPECT_FCpac=SPECT.* (1-SHP) ;

SPECT_FCpac=SPECT_FCpac.*Act Y90;

SPECT FCpac=SPECT FCpac./C_total higado;

$CALCULO DE ACTIVIDAD ACUMULADA PARA CADA FC

Act _acum FCequipo=1.443.*SPECT_FCequipo.* 64.3 * 3600;

Act _acum FCpac=1.443.*SPECT FCpac.* 64.3 * 3600; %$GBg.s

%APLICAR EL FACTOR DE DOSIS PARA EL METODO DE DEPOSICION LOCAL (LDM)
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Fselfradiation=0.9267*%1.6022e-13*1e9/(1.03e-3*(0.47952)"3); %Gy/GBg's
SPECT DOSIS FCequipo LDM=Act acum FCequipo.*Fselfradiation;
aux_info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription='SPECT DOSIS FCequipo LDM';

dicomwrite (reshape (uintl6 (SPECT_DOSIS_FCequipo LDM),size (SPECT_origina
1)), 'SPECT DOSIS FCequipo LDM.dcm',aux info, 'CreateMode', 'copy')

SPECT_DOSIS FCpac_ LDM=Act acum FCpac.*Fselfradiation;

aux info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription='SPECT DOSIS FCpac LDM';

dicomwrite (reshape (uintl6 (SPECT DOSIS FCpac_ LDM),size (SPECT original))
, 'SPECT_DOSIS FCpac LDM.dcm',aux_info, 'CreateMode', 'copy')

$APLICAR EL FACTOR DE DOSIS PARA EL METODO DE CONVOLUCION (DPK)
kernel ytrio 48mm ok = kernel ytrio 48mm.kernel; $Gy/GBq s

SPECT_DOSIS_FCequipo DPK=convn (Act_ acum FCequipo, kernel ytrio 48mm ok,
'same') ;

aux_info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription="'SPECT DOSIS FCequipo DPK';

dicomwrite (reshape (uintl6 (SPECT DOSIS FCequipo DPK),size (SPECT origina
1)), 'SPECT DOSIS FCequipo DPK.dcm',6aux_info, 'CreateMode', 'copy')

SPECT _DOSIS FCpac_ DPK=convn (Act acum FCpac, kernel ytrio 48mm ok, 'same'
)i

aux_info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription='SPECT DOSIS FCpac DPK';

dicomwrite (reshape (uintl6 (SPECT_DOSIS FCpac_DPK),size (SPECT original))
, 'SPECT _DOSIS FCpac DPK.dcm',aux info, 'CreateMode', 'copy')

METODOS=cell (1,4);
METODOS{I,1}=SPECT_DOSIS_FCequipo_DPK;
METODOS{I,2}=SPECT_DOSIS_FCequipo_LDM;
METODOS {1, 3}=SPECT DOSIS FCpac DPK;
METODOS{1,4}=SPECT DOSIS FCpac LDM;

function [C_total higado]=cuentas totales_higado
(VOINames, VxyzSPECT, SPECT)

$IDENTIFICAMOS HIGADO

A=strfind (VOINames, 'HIGADO') ;
index=1-cellfun (@isempty,A);
VOILiver=VxyzSPECT{strfind(index,1)};

C_higado=SPECT.*VOILiver;
C _total higado=sum(C_higado (VOILiver>0));

end
function Parametros (VOINames,VOI,METODOS, SPECTinfo)

VOI METODOS=cell(1,4);
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for i=1:size (METODOS, 2)
VOI_METODOS{1,i}=METODOS{1,i}.*VOI;
Nvoxels=sum (VOI (:));

%histogramas
[Volumen, Dosis]=hist (VOI_METODOS{1,1i} (VOI>0),Nvoxels*5);
Volumen =[1,Volumen];
Dmin=min (Dosis) ;
Dmax=max (Dosis) ;
Dosis=[0,Dosis];
Dmean=sum (Volumen. *Dosis) ./sum(Volumen) ;
Volumen=1- (cumsum (Volumen) /sum (Volumen) ) ;
plot (Dosis,Volumen)
hold on
filename=['Hist ',VOINames,'.xlsx'];
xlswrite (filename, Dosis',i, 'Al");
x1lswrite (filename,Volumen',i, 'B1");

$parametros
V_TOTAL=sum(VOI(:)) .*prod(SPECTinfo.PixelSpacing) .*SPECTinfo.SliceThic
kness/1000; %Volumen en cc

Dmean=mean (VOI METODOS{1l,i} (VOI>O0))
Dtotal=sum(VOI METODOS{1l,i} (VOI>O0))
Dmin=min (VOI_METODOS{1,i} (VOI>0)) ;
Dmax=max (VOI_METODOS{1,1i} (:));
D50=median (VOI_METODOS{1l,i} (VOI>O0))
D95=prctile (VOI_METODOS{1,i} (VOI>0),5);
D25=prctile (VOI_METODOS{1,i} (VOI>0),75);
D70=prctile (VOI_METODOS{1,i} (vVOI>0),30);
D75=prctile (VOI_METODOS{1l, i} (VOI>0),25)
D2=prctile(VOI_METODOS{I,i}(VOI>O),98);
D5=prctile (VOI_METODOS{1l,i} (VOI>0),95);

’

V100=length (find ((VOI_METODOS{1, i} (VOI>0))>100)) *prod (SPECTinfo.PixelSs
pacing) .*SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

V80=length (find ( (VOI_METODOS{1l,1i} (VOI>0))>80)) *prod (SPECTinfo.PixelSpa
cing) .*SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

V20=length (find ( (VOI_METODOS{1l,1i} (VOI>0))>20)) *prod (SPECTinfo.PixelSpa
cing) . *SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

V30=length (find ((VOI_METODOS{1,i} (VOI>0))>30)) *prod (SPECTinfo.PixelSpa
cing) . *SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

V50porct=length (find ((VOI_METODOS{1, i} (VOI>0))>Dmax/2)) *prod (SPECTinfo
.PixelSpacing) . *SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

V_min=length (find ((VOI_METODOS{1,i} (VOI>0))>Dmin)) *prod(SPECTinfo.Pixe
1Spacing) . *SPECTinfo.SliceThickness/1000/V_TOTAL*100;

Resultados={SPECTinfo.PatientID,VOINames,V TOTAL,Dmean,Dtotal,Dmin, Dma
x,D50,D95,D25,D70,D75,D2,D5,V_min,Vv100,V80,V20,V30,V50porct};
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filename=['resultados ',VOINames, '.xlsx'];
Nombre={'NH', 'VOI', 'Volumen', 'Dmean', 'Dtotal', 'Dmin', "Dmax"', 'D50"', 'D95
','D25','D70','D75','D2','D5", 'V (Dmin) ', 'V100', 'V80', 'V20', 'V30', 'V50%
By

xlswrite (filename, Nombre',i, 'Al'");

xlswrite (filename,Resultados',i, 'B1");

end
end

5. PROGRAMAS DISENADOS PARA COMPARAR IMAGENES
PARAMETRICAS

Para comparar las dosis absorbidas resultantes de aplicar los métodos de dosimetria 3D (DPK
y LDM) a partir de las imagenes paramétricas obtenidas, se desarrolld el programa

“imagen_resta”, que realiza una sustraccion voxel a voxel de ambas imagenes.
Al ejecutar el programa, éste pide por pantalla que se introduzca:

e Fichero en formato DICOM con la imagen paramétrica calculada con el método 1.

e Fichero en formato DICOM con la imagen paramétrica calculada con el método 2.
Como resultado genera dos ficheros en formato DICOM, que contienen:

D Imagen resta A (método 1 — método 2).

e Imagen resta B (método 2 — método 1).
Notese que aquellos voxeles cuyo valor es negativo, se muestran como ceros. Es decir, en la
imagen resta A se muestran aquellos voxeles en los que su valor en la imagen calculada

mediante el método 1 es superior a su valor en laimagen calculada mediante el método 2.

Para determinar el parametro NMSE definido en el apartado 7.3.2 de este Capitulo se

desarrollo el programa “"NMSE".
Al ejecutar el programa, éste pide por pantalla que se introduzca:

e Fichero en formato DICOM con la imagen paramétrica utilizada como referencia
(método LDM).
e Fichero en formato DICOM con la imagen paramétrica calculada con el método

DPK.

Como resultado el programa muestra por pantalla el valor del pardmetro NMSE.
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5.1 Cédigos

function imagen resta

%$CARGAR IMAGEN DOSIS 1
[file,path]=uigetfile({'*.dcm'}, 'Selecciona la imagen paramétrica
calculada mediante el método DPK');

SPECTinfo = dicominfo ([path,filel]);

SPECT_DOSIS = dicomread(SPECTinfo) ;

SPECT DOSIS 1 = squeeze (double (SPECT DOSIS));

$CARGAR IMAGEN DOSIS 2
[file,path]=uigetfile({'*.dcm'}, 'Selecciona la imagen paramétrica
calculada mediante el método LDM') ;

SPECTinfo = dicominfo ([path,filel]);

SPECT_DOSIS = dicomread(SPECTinfo) ;

SPECT DOSIS 2 = squeeze (double (SPECT DOSIS));

$RESTA

A=SPECT DOSIS_ 1-SPECT DOSIS 2;

aux_info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription="'DPK-LDM';

dicomwrite (reshape (uintl6 (A),size (SPECT DOSIS)), 'DPK-
LDM.dcm',aux_info, 'CreateMode', 'copy')

B=SPECT DOSIS 2-SPECT DOSIS 1;

aux_info=SPECTinfo;
aux_info.SeriesDescription='LDM-DPK';

dicomwrite (reshape (uintl16 (B),size (SPECT DOSIS)), 'LDM-
DPK.dcm',aux_info, 'CreateMode', 'copy')

end

function [error]=NMSE

%$CARGAR IMAGEN DOSIS 1

[file,path]l=uigetfile({'*.dcm'}, 'Select SPECT LDM image in DICOM
format');

SPECTinfo = dicominfo ([path,file]);

SPECT_DOSIS = dicomread(SPECTinfo) ;

SPECT_DOSIS_ 1 = squeeze (double (SPECT_DOSIS)) ;

$CARGAR IMAGEN DOSIS 2

[file,path]=uigetfile({'*.dcm'}, 'Select SPECT DPK image in DICOM
format');

SPECTinfo = dicominfo ([path,filel]);

SPECT_DOSIS = dicomread(SPECTinfo) ;

SPECT_DOSIS 2 = squeeze (double (SPECT DOSIS));

$NMSE =100 sum(xi-pi)"2/sum(pi) "2
$x1=LDM=SPECT DOSIS 1 pi=DPK=SPECT DOSIS 2
[x,y,z]=size (SPECT DOSIS 1);
Numerador=0;
Denominador=0;
umbral=100;
for i = 1:x
for j = 1:y
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for k = 1l:z
if SPECT DOSIS 2(i,j,k)>umbral ||
SPECT _DOSIS 1(i,Jj,k)>umbral
Numerador=Numerador+ (SPECT_DOSIS 2(i,J,k)-
SPECT DOSIS 1(i,Jj,k))"2;
Denominador=Denominador+SPECT DOSIS 1(i,j,k)"2;
end
end
end
end

error=100*Numerador/Denominador;

end
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ANEXO III:
MATERIAL

COMPLEMENTARIO
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Figura.Alll.1 Diferencias en la dosis absorbida promedio en el conglomerado tumoral, calculada mediante
diferentes métodos dosimétricos, para cada paciente: A) en Gy y B) en porcentaje con respecto al promedio.
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Figura Alll.2 Diferencias en Gy de la dosis absorbida promedio en cada uno de los 97 tumores individuales
incluidos en este estudio, calculada mediante los diferentes métodos dosimétricos empleados.
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Figura Alll.3 Diferencias en la dosis absorbida promedio en cada uno de los 97 tumores individuales
incluidos en este estudio, en porcentaje con respecto al promedio, calculada mediante los diferentes
métodos dosimétricos empleados.
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