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—ditorial

Esta es la tercera y Ultima entrega de la revista
en 2009, afno del congreso conjunto SEPR - SEFM, del
Congreso Mundial de Fisica Médica en Munich, del
cambio de formato de presentacion de la revista,
de la renovaciéon parcial de la Junta Directiva de la
SEFM durante la Asamblea de Socios del Congreso
de Alicante, y de la renovacion parcial del Comité de
Redaccion de la revista tras la distribucion de este
namero. De algunos de estos hechos se ha dado cum-
plida cuenta en los nimeros precedentes y ahora se
completa la informacién con detalles sobre la Asamblea
Extraordinaria de la Sociedad, que incluye el informe de
la Organizacion sobre el Congreso de Alicante y la deci-
sion de celebrar el proximo congreso, de nuevo conjun-
tamente con la SEPR, en Sevilla en 2011. Deseamos lo
mejor a los organizadores vy, al hilo de la presentacion
del informe del pasado congreso durante la reciente
Asamblea de Socios, esperamos que se tengan en
cuenta los aspectos menos valorados por los asistentes
al Congreso de Alicante para que el nuevo congreso
sea un éxito completo. Sobre el Congreso Mundial de
Fisica Médica de Munich se incluye una breve resefia
por parte de socios asistentes becados por la SEFM, y
el informe de la reunién del consejo de la EFOMP que
se celebré después; también se han incluido resefias
de los cursos de formacion continuada o sesiones cele-
brados en el Ultimo trimestre del afio.

Los contenidos cientificos incluyen un trabajo sobre
el desarrollo de un algoritmo de superposicion de cono
colapsado para haces de fotones en radioterapia, y
su verificacion mediante simulaciones Monte Carlo.
También un trabajo en el que se estudian, utilizando
pelicula radiocrémica, las modificaciones de las distri-
buciones de dosis causadas por la presencia de prote-
sis metalicas. Otros trabajos estan relacionados, en un
caso, con la prevencion de colisiones mecanicas y de
intersecciones del haz con la mesa de tratamiento en
radioterapia, y en otro, con la puesta en marcha de un
programa de control de calidad de un sistema de haz
conico de megavoltaje para radioterapia guiada por la
imagen. Es de esperar que los resultados de trabajos

como este Ultimo sean Utiles para perfilar las directri-
ces sobre garantia de calidad del Grupo de Trabajo en
Radioterapia guiada por la imagen.

Ademas, publicamos un comentario relativamente
extenso sobre el consentimiento informado en radio-
terapia firmado por cuatro profesionales implicados
en el tratamiento: un oncodlogo radioterapeuta, dos
radiofisicos y una diplomada en enfermeria. Desde
esa perspectiva multidisciplinar los autores discuten
en profundidad varios aspectos del proceso, desde un
punto de vista conceptual y en su vertiente practica,
proponiendo vias alternativas o complementarias para
mejorarlo. Se abordan tres grandes apartados: a) las
limitaciones en el conocimiento y en la transmision al
paciente de los datos relevantes sobre el tratamiento;
b) la toma compartida de decisiones en la practica
clinica de la radioterapia; y c) la participacion del
equipo multidisciplinar en el proceso. El tema tiene
suficiente interés desde varios puntos de vista y afecta
a la practica diaria de un buen nimero de lectores de
la revista, por lo que esperamos que sea leido y discu-
tido en profundidad.

Hasta ahora no hemos logrado publicar una contro-
versia del estilo Point/Counterpoint como dijimos que
era nuestra intencion algunos numeros atras, pero a
raiz de un comentario sobre un trabajo publicado en el
ndmero anterior, casi lo hemos conseguido. Esperamos
que siga habiendo comentarios y respuestas sobre este
y otros temas de interés y agradecemos a los autores el
tono discreto y contenido de los comentarios.

En el nimero aparecen las listas de los autores de
los articulos publicados en 2009, asi como la relacion
de asesores de la revista. Nuestro agradecimiento a los
autores por confiar en la revista y a los asesores, por su
tiempo, esfuerzo y dedicacion.

Para terminar, en nombre de los que dejan el comité
de redaccion, gracias a la SEFM por confiar en nuestra
aportacién para hacer que la Revista de Fisica Médica
sea posible. Confiamos en el impetu renovador de los
nuevos compaferos para seguir mejorandola en el
proximo ciclo. Feliz 2010.
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Articulo Cientifico

Perturbacion introducida en la distribucion
de dosis por una protesis de Co-Cr-Mo

Dose distribution perturbation due to a Co-Cr-Mo prosthesis

J Castro Novais'*, C Rodriguez Rodriguez'?, E Cabello Murillo’, P Fernandez Leton'2, ) M? Pérez Moreno'~,
A Lopez Fernandez'3, A Ferrando Sanchez', LC Martinez Gomez'

1 Servicio de Radioffsica Hospitalaria. Hospital Universitario 12 de Octubre. Madrid.
2 Hospital Madrid Norte Sanchinarro.
3 Hospital de Fuenlabrada.

Fecha de Recepcidn: 12/01/2009 - Fecha de Aceptacion: 04/09/2009

El conocimiento de la atenuacién y de los efectos de interfase producidos al irradiar una proétesis metalica es necesario para
el tratamiento radioterapico de pacientes con esta clase de implantes.

Este trabajo estudia la distribucion de dosis de un haz de fotones de 6 MV en el entorno de una prétesis de Co-Cr-Mo de
1,5cm de diametro. Se realizaron medidas en agua con peliculas radiocrémicas Gafchromic EBT. Se pusieron en contacto con
la protesis dos bloques de peliculas cortadas, uno a la entrada del haz y otro a la salida. En cada bloque se apilaron 42 peliculas,
alcanzando una altura de 1cm. Esta disposicion permite una resolucién espacial igual al espesor de una pelicula (0,24 mm).

Los resultados muestran una atenuaciéon de un 28% y en la interfase de entrada se produce una sobredosificacion del 42 %,
siendo de un 12% y un 3%, a 1 mm y 2mm respectivamente. En la interfase de salida se crea una zona de acumulacién de
5mm, donde la infradosificacion es inferior al 10%.

El conocimiento del factor de transmisién y de los efectos de interfase permite valorar la dosis calculada por el siste-
ma de planificacion.

Palabras clave: Protesis, perturbacion de dosis, correccion de heterogeneidades, factor de transmisién, dosimetria.

Knowledge of the attenuation and interface effects when irradiating metallic prosthesis is necessary for the radiotherapy
treatment of patients with this kind of implants.

This report studies the dose distribution of a 6 MV photon beam in the vicinity of a 1,5cm diameter Co-Cr-Mo prosthesis.
Mesurements with Gafchromic EBT radiocromic films have been made. Two blocks of cut films have been placed next to the
prosthesis, one in each side. Forty two films reaching a height of 1cm have been piled up in each block. A spatial resolution
equal to the thickness of one film (0,24 mm) is achieved.

The results show 28% attenuation and the production of a 42% overdose at the entrance interface, 12% and 3% at 1 mm
and 2mm away from the prosthesis respectively. A 5mm build-up region is originated in the exit interface, where the underdose
is less than 10%.

The knowledge of the transmission factor and the interface effects allows us to assess the dose calculated by the
treatment planning system.

Key words: Prosthesis, dose perturbation, inhomogeneity correction, transmission factor, dosimetry.

Introduccion de esta clase de objetos son el titanio y una aleacion de
cobalto, cromo y molibdeno, todos ellos elementos de

En la actualidad no es infrecuente que pacientes  alto nimero atémico.
gue precisen un tratamiento radioterapico tengan Distintos autores!” han estudiado con diferentes
implantada una protesis compuesta por metales pesa-  métodos la atenuacion y los efectos de interfase causa-
dos. Los materiales mas utilizados en la construccion  dos al irradiar un medio con una proétesis de alto nimero

* Correspondencia
E-mail: juancastronovais@yahoo.es Rev Fis Med 2009;10(3):167-172
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atémico. Reft et al.! describen cémo ademés de la ate-
nuacion producida por la prétesis, se produce una zona
de sobredosificacion a la entrada del haz en la prétesis,
mientras que a la salida del haz el comportamiento es
funcion de la energia del haz incidente, produciéndose
una zona de acumulacion para energias de 6 MV y
una zona de sobredosificacion en energias de 18 MV.
Ding y Yu? comparan los resultados obtenidos con el
sistema de planificacion CadPlan (Varian) con simu-
laciones Monte Carlo. Ortiz et al.* también estudian
mediante simulacion Monte Carlo los efectos de la falta
de equilibrio electrénico en las interfases con proétesis
metélicas. Das y Khan8 describen como el efecto de
sobredosificacion en la interfase plomo/poliestireno esta
asociado a los electrones secundarios retrodispersados
y concluyen que este efecto es practicamente indepen-
diente de las condiciones de irradiaciéon (tamafio de
campo, profundidad y energia) y caracteristicas de la
protesis, como su ancho y espesor, siendo fuertemente
dependiente de la distancia a la heterogeneidad y su
numero atémico. Das y Khan® estudian la interfase con
materiales de alto numero atémico, aunque distintos de
los empleados en las prétesis de uso clinico.

La dificultad de la conversién de numeros CT a
densidad electronica para heterogeneidad de alto
namero atémico, los artefactos producidos por éstas
en la imagenes de escaner y las limitaciones de los
algoritmos de calculo de los planificadores hacen
que los célculos de los efectos de interfase tejido-
heterogeneidad y la atenuacion tengan una alta
incertidumbrel3. Autores como Aubin et al.? han
estudiado la posibilidad de utilizar el ConeBeam CT
de MV para minimizar los artefactos y facilitar la
delimitacion de los volumenes a tratar.

El objetivo de este estudio es la determinacion expe-
rimental de la perturbacion en la dosis producida por la
presencia de una proétesis de Co-Cr-Mo.

Material y métodos

El modelo considerado en este trabajo es una prote-
sis de fémur HMRS Plus de Stryker Iberia S.L. hecha de
aleacion de Vitallium, cuyos elementos principales son
Cobalto, Cromo y Molibdeno. La protesis tiene forma
cilindrica de 1,5cm de grosor. La densidad electronica
relativa al agua de la heterogeneidad es 6,741,

Para obtener la perturbacion producida por la prote-
sis se han realizado medidas del porcentaje de dosis en
profundidad en el medio con y sin la prétesis. La uni-
dad de tratamiento fue un Siemens Primus, la energia
empleada 6 MV, la distancia fuente superficie 100cm y
el tamafio de campo 14cm x 25cm.

Las medidas en medio homogéneo sin proétesis se
obtuvieron mediante un analizador de haces RFA300
equipado con un diodo semiconductor.

Rev Fis Med 2009;10(3):167-172
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Para las medidas con protesis se emplean peliculas
radiocrémicas Gafchromic® EBT (ISP) pertenecientes
al lote de fabricacién 36124-0041. La proétesis se centra
en el campo con su eje longitudinal dispuesto de forma
perpendicular al eje del haz de radiacion y su extremo
inferior a 4cm de profundidad. Las peliculas se cortan
en trozos de tamafio 8,5cm x 3cm, y se apilan en dos
bloques con 42 recortes de peliculas en cada blogue,
hasta una altura de 1cm. La resolucion espacial de la
medida de la dosis en profundidad viene dada por el
grosor de la placa que es de 0,24 mm. Este montaje
evita el problema de los errores de medida en la zona
de los bordes de las peliculas debido a que al cortarlas
sus bordes quedan dafiados e inutilizados para la medi-
da. En todo momento se tuvo especial cuidado en el
corte para mantener la orientacion original de la pelicu-
la, ya que ésta afecta de manera apreciable a su lectu-
ra. Estos blogues se plastifican para evitar que el agua
afecte a las peliculas debido a que pierden su imper-
meabilidad por los bordes al cortarlas. Los dos bloques
se ponen en contacto con la proétesis, uno en la zona de
entrada del haz y el otro a la salida. La fig. 1 muestra el
montaje utilizado. La prétesis se coloca a un lado de los
blogues para tener una zona en los mismos no afectada
por la perturbacion introducida por la proétesis. De esta
forma, se puede cuantificar si existe una desviacién del
comportamiento del blogque de placas con respecto al
agua. Tanto la proétesis como los bloques se anclaron a
una plancha de agua sélida, para dar rigidez al montaje
y evitar desplazamientos indeseados durante las medi-
das. El conjunto de medida se sumerge en una cubeta
con agua y se irradia en las mismas condiciones que las
empleadas con el diodo semiconductor.

1¢" Bloque de 42
peliculas apiladas

Proétesis
| de CoCrMo
i

x 2° Bloque de 42
peliculas apiladas /

Fig. 1. Montaje de medida con peliculas radiocréomicas. Tras la
irradiacion las peliculas se desapilan y se mantienen en con-
diciones de oscuridad y a una temperatura y una humedad
relativa aproximadas de 22 ° C y del 50% respectivamente.

Tras la irradiacion las peliculas se desapilan y se
mantienen en condiciones de oscuridad y a una tem-
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peratura y una humedad relativa aproximadas de 22°C
y del 50% respectivamente.

Las peliculas se leen con un escaner Microtek
ScanMaker 9800 XL. Se disefidé una plantilla de cartuli-
na para tapar la bandeja del escaner con una abertura
en el centro del tamafio y forma de las peliculas y una
abertura con una placa de referencia que se mantuvo
durante todas las digitalizaciones. Esto permite que la
lectura de cada una de las peliculas fuese en la misma
posicion del escaner y reducir la incertidumbre de la
lectura debida a la dispersion de la luz y a la repro-
ducibilidad del escéner. Las peliculas se digitalizan en
transmision a una resolucion de 300 puntos por pul-
gada empleando la sefial completa sin realizar filtrado
del canal rojo. Para reducir las fluctuaciones debidas a
faltas de uniformidad locales de la pelicula y del escéa-
ner la resolucion se reduce a 30 puntos por pulgada
mediante un programa de tratamiento de imagenes. La
sefial digital se convierte a dosis absorbida empleando
una curva que relaciona ambas magnitudes establecida
previamente para el lote empleado irradiando la pelicu-
la a dosis conocidas y determinando la sefial digital a la
que esta dosis da lugar.

Modelo paramétrico

El porcentaje de dosis en profundidad a la profun-
didad z, D(z), de un haz que incide en un medio con
una heterogeneidad de alto nimero atémico, como una
protesis metélica, se ha descrito como el porcentaje de
dosis en profundidad en un medio homogéneo, d, por
un factor de perturbacion U:

Di—1"zh=Uj_,"zh§d"zh (1)

con i=1 para profundidades menores que la profundi-
dad de la protesis e i=2 para profundidades mayores.
El modelo paramétrico utilizado para la descripcion del
porcentaje de dosis en profundidad en un medio homo-
géneo, d(z), viene descrito por la ecuacion (2) mediante el
producto de cuatro factores y cuatro parametros a, b, cy f:

(2)

2
100 ("¢m _ pye-cithym — f5zh

N — .
d*zh=a $ ,m
donde el primer factor a es un término de normalizacion,
el segundo factor tiene en cuenta la reduccion de la
dosis con el cuadrado de la distancia a la fuente, el tercer
factor es un término de saturacion que modela el creci-
miento de dosis en la region de acumulacion electronica
y el cuarto factor considera la atenuacion y dispersion
en el medio.

Los parametros a, b, ¢ y f se determinan ajustando
por minimos cuadrados las medidas del porcentaje de

dosis en profundidad en medio homogéneo realizadas
con el diodo.

El factor de correccion que tiene en cuenta la pre-
sencia de la protesis se ha parametrizado como:

Uiz12"th=gp 8 1+ hysekia (3)

donde z es la profundidad y Y h; y k; son parametros
a ajustar. Esta parametrizacion es similar a la utili-
zada por Das y Khan8 para caracterizar el factor de
retrodispersion en las interfases plomo-poliestireno
y hueso-poliestireno.

Para la obtencion de las funciones U(z) se ajus-
tan las medidas D(z) a la ecuacion (1), siendo d(z) el
obtenido del ajuste a la ecuacion (2) de las medidas
realizadas con el diodo. D(z) son las dosis absorbidas
medidas por la pelicula en las zonas que rodean la
protesis corregidas por el factor de desviacion del com-
portamiento del bloque de placas con respecto al agua,
gue se obtiene como el cociente promedio del porcen-
taje de dosis en profundidad en el medio homogéneo
entre la dosis absorbida medida por la pelicula en las
zonas del montaje alejadas de la protesis.

Transmision de la prétesis

Se puede definir un factor de transmisiéon como el
cociente entre las dosis con y sin la presencia de la
protesis. Este factor depende de otros muchos factores
como la energia del haz, tamafio del campo, profundi-
dad, espesor, densidad y nimero atomico de la hete-
rogeneidad e incluso de la direccion de incidencia del
haz!. En nuestro modelo el factor de transmision se
corresponde con el valor de g,.

Suma de dos campos paralelos y opuestos

Debido a que en muchos pacientes el tratamiento
se realiza sumando al menos dos campos paralelos
y opuestos, para valorar el efecto de la proétesis de
manera mas realista se realiza un calculo de la dosis
de dichos campos.

Suponiendo que el espesor de la extremidad en el
que se encuentra la prétesis es u la dosis resultante en el
eje de dos campos paralelos y opuestos, D,p_pa(2), €s:

Dap - pa”zh = D"zh + D"u — zh 4)

Resultados y discusion

La fig. 2 presenta el porcentaje de dosis en pro-
fundidad con y sin la protesis. En la zona de contacto

Rev Fis Med 2009;10(3):167-172
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prétesis-placa se produce una sobredosificacion a la
entrada del campo, asociada a la retrodispersion y una
zona de infradosificaciéon en la cara de salida del haz,
asociada a una zona de acumulacion electronica. La
incertidumbre estimada del procedimiento empleado
para medir la dosis absorbida a partir de las lecturas
de las peliculas es ligeramente inferior al 4% para un
factor de cobertura k=2, incertidumbre que incluye
la debida al proceso de calibracion y la debida a la
lectura. Dado que empleamos el factor de desviacion
del comportamiento del bloque de placas con respecto
al agua, las incertidumbres asignables a la calibracion
deben cancelarse en su mayor parte. Nuestra estima-
cioén es que la incertidumbre en cada medida individual
en el porcentaje de dosis en profundidad mediante la
pelicula es del 2% con k=2.

— PDD medio Homogeno
Modelo D(z)

« Peliculas en protesis

- Peliculas referencia

140%
130% t
120% t
110% t
100% | il
90%
80% |
70%
60%
50% |

40% ! -
0 1 2 3 4 5 6

Profundidad (cm)

Dosis absorbida (%)

Fig. 2. Distribucion de dosis absorbida en profundidad al
irradiar un medio con y sin proétesis metalica con foto-
nes de 6 MV.

J Castro Novais et al.

La tabla 1 recoge los valores de los parametros
resultantes de los ajustes.

Los valores obtenidos para el factor de correc-
cion de no equivalencia al agua de las peliculas son
de 0,987+0,002 para la zona anterior a la protesis
y de 1,025+0.006 para la zona posterior. Las incerti-
dumbres corresponden a dos desviaciones estandar del
promedio de cocientes entre las lecturas del diodo y las
lecturas de la pelicula en el seno del medio homogéneo.
Los dos valores son muy préximos a la unidad debido
a que las peliculas no contienen elementos pesados y
presentan un comportamiento equivalente al agua. Aln
asi se aprecia una desviacion significativa que se inter-
preta tiene su origen en incertidumbres de tipo sistema-
tico en la respuesta de las peliculas de cada taco.

Transmision de la prétesis

El valor de transmision de la protesis determinado
para 6 MV con el lote de placas y para el tamafio de
campo considerado es del 72%. Se estima que la
incertidumbre en la determinacién de este factor es
del 2% con k=2. Estos resultados son compatibles
con los observados por Hazuka et al'® en la irradiacion
de una protesis de Co-Cr-Mo de 16,2 mm de diametro,
con un tamafio de campo de 15cm x 15¢cm, a una
profundidad de 10cm resultando una transmision
del 70,8% para una energia de 4MV y una transmi-
sion del 74,8% para la energia de 10MV. Segln Reft
et al, el factor de transmisién para tamafos de campo
grandes depende de la distancia a la protesis. Esto es
debido a la contribucion de la radiacion dispersada
desde las zonas de campo no apantalladas por la pro-
tesis. Sin embargo en tratamientos con caracteristicas
similares a las aqui estudiadas este efecto no es apre-
ciable, por lo que sélo consideramos un Unico valor de
la transmision independiente de la profundidad.

Tabla 1. Parametros que resultan del ajuste al PDP en el maniqui homogéneo, para profundidades menores que la profundidad de la

protesis y para profundidades mayores, respectivamente.

Parametros Incertidumbre
a 358,7 0,2
o i b 0,5342 0,0008
Maniqui homogéneo c 530 001
f 0,02210 0,00007
. Yot 1.010 0,004
Profundidades menores que la h 0.5.10-13 1.10-13
profundidad de la prétesis : "
k, 11,9 1,1
92 0,700 0,003
Profundidades mayores que la h 13.10-13 2.1013
profundidad de la prétesis 2
k, 73 3.3

Rev Fis Med 2009;10(3):167-172
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Este mismo autor muestra la transmision para los
algoritmos mas utilizados en los sistemas de planificacion
(superposicion, pencil beam, Batho y ETAR) concluyendo
que ninguno de estos algoritmos es capaz de reproducir
los valores obtenidos mediante simulacion Monte Carlo.
Roberts!! discute como detras de una prétesis de acero
el algoritmo pencil beam sobrestima la dosis un 11% y
un 15% para haces de fotones de 6 y 15MV, respectiva-
mente. Contar con una medida de la transmision permite
valorar la dosis calculada por los sistemas de planifica-
cién que utilizan esta clase de algoritmos.

Zona de interfase: factores U(z)

En la fig. 3 se representa U,(z) frente a la separa-
cion de la protesis. Se aprecia que a medida que nos
acercamos a la protesis se produce un aumento de
la dosis. Esta sobredosificacion de la zona proxima a
la heterogeneidad alcanza su maximo en la zona de
contacto, produciendo un aumento de la dosis de hasta
el 42%. A 1 mm de distancia de la protesis la sobredo-
sificacion es del 12% y un 3,5% a 2mm. Por lo tanto,
este efecto solo es relevante a unos pocos milimetros
de la protesis y se corresponde con el rango de los
electrones secundarios de baja energia retrodispersa-
dos. Otros autores han destacado que a medida que
se aumenta la energia del haz incidente se produce un
aumento del rango de los electrones retrodispersados®
y que el valor maximo de sobredosificacion aumenta
con el nimero atémico de la heterogeneidad!®. Das
y Khan® observaron un valor de 1,7 para el factor de
retrodispersion para un campo de 10cm x 10cm en
la interfase plomo-poliestireno. Nuestro estudio indica
que para una protesis de aplicacion clinica no se han
alcanzado valores tan elevados.

15
1.4
13
5 12 F
11
1k

0.9 : : : :

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5

Distancia a la protesis (cm)

Fig. 3. Factor de retrodispersion U, (z) frente a la distancia
de separacion de la prétesis metélica.

En la fig. 4 se representa U,(z) frente a la distancia a
la protesis. En este caso, se produce una zona de acu-
mulacién con un méaximo aproximadamente a 5 mili-
metros de la proétesis. Sin embargo la magnitud de este

efecto es menor que el de la retrodispersion, llegando
a una infradosificacién méaxima del 10% a la salida del
haz. Este efecto también fue estudiado para energias
de 6MV y 18 MV por Reft et al.! para heterogeneidades
como el acero y el plomo obteniendo valores para el
factor de acumulacion de dosis a 5mm de distancia
del 85% y 84%, respectivamente.
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Fig. 4. Factor de acumulacion electronica U,(z) frente a la
distancia a la protesis metdlica.

Respecto a las zonas de interfase, en el Task Group
63, Reft et al. muestran que los mismos algoritmos
(superposicion, pencil beam, Batho y ETAR) son inca-
paces de reproducir los efectos debidos a la retrodis-
persion en la interfase de entrada y tan solo el algoritmo
de superposicion se acerca a la distribucion de dosis en
la interfase de salida.

Suma de campos opuestos

La fig. 5 representa el resultado de la suma de dos
campos paralelos y opuestos.
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Fig. 5. Distribucién de dosis en el eje del haz en una confi-
guracion de dos campos paralelos y opuestos.
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El efecto total de la proétesis en un tratamiento de
dos campos paralelos y opuestos es una sobredosifi-
cacion en una zona de aproximadamente 2mm, con
un maximo en la zona de contacto del 21% y una
transmision efectiva del 87% que tiene su origen en
que la prétesis sélo apantalla la contribucion de uno
de los campos.

Conclusiones

En este trabajo se ha determinado la dosis absor-
bida en las zonas de la interfase que rodean una pro-
tesis empleando un procedimiento experimental. Las
condiciones de falta de equilibrio electrénico en estas
interfases hacen que los trabajos publicados empleen,
en general, determinaciones mediante métodos de
Monte Carlo o camaras de extrapolacion. Los resultados
presentados son compatibles con los obtenidos por los
otros procedimientos. EI método experimental propues-
to constituye una alternativa para realizar la determina-
cion de la dosis en estas condiciones.

Aunque queda fuera del alcance de este trabajo la
repercusion clinica de las sobredosificaciones e infra-
dosificaciones que la perturbacién introducida por una
protesis supone, el método presentado ha permitido
cuantificar su extensiéon y su valor, datos que no son
calculables mediante los planificadores comerciales
utilizados en la préactica clinica. También ha permitido
determinar la transmision de la protesis, parametro que
es necesario para validar la distribucion de dosis calcu-
lada por el planificador.
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La utilizacion de técnicas de radioterapia guiada por la imagen es fundamental para asegurar la correcta colocacién del
paciente en la unidad de tratamiento. El procedimiento mas habitual es la adquisicion de imagenes bidimensionales ortogonales
que son comparadas con las correspondientes imagenes digitales reconstruidas por el planificador. De uso mas reciente es la
técnica conocida como tomografia computarizada de haz cénico, que consiste en la adquisicién de imagenes tridimensionales
tipo tomograffa computarizada en la unidad de tratamiento mediante un haz cénico y que son comparadas con las iméagenes
empleadas para la planificacién del tratamiento. Ambas técnicas han sido implementadas en nuestro centro con el sistema de
IGRT MVision, integradas en dos aceleradores Oncor Expression de Siemens. Su empleo ha ido asociado a un programa de
control de calidad cuyas pruebas se exponen en el presente trabajo junto con los resultados obtenidos durante un afio desde
la implantacion del mismo.

Palabras clave: Radioterapia guiada por la imagen. IGRT. Haz cénico de megavoltaje. MV CBCT. Programa de control de calidad.

The use of image guided radiotherapy is essential in order to ensure the correct positioning of the patient prior to the deli-
very of the treatment. The most common procedure is the acquisition of two-dimensional orthogonal images that are compared
with the corresponding digital images reconstructed by the treatment planning system. A recent technique, known as cone
beam computed tomography, consists of three-dimensional image CT acquisition in the accelerator room by cone beam. This
set of images is compared with the images used for the treatment planning. In our centre, the implementation of the MVision
system, including both techniques, has been carried out in two accelerators Siemens Oncor Expression. The quality control
program associated with the MVision system is presented in this work. The results obtained over a year since its implantation
is also presented.

Key words: Image guided radiotherapy. IGRT. Megavoltage cone beam. MV CBCT. Quality control program.

Introduccion ral, el procedimiento mas habitual en la practica clinica
es la adquisicion de imagenes planas previas al trata-
miento, que son comparadas con las correspondientes

iméagenes digitales reconstruidas por el planificador. Sin

El empleo de técnicas de radioterapia guiada por la
imagen (IGRT) tiene como objetivo reducir las incerti-

dumbres asociadas al posicionamiento del pacientel.
La aplicacion de la IGRT implica la adquisiciéon de cual-
quier tipo de imagen realizada sobre el paciente en la
misma unidad de tratamiento, ya sea antes, durante o
después de la administracion del tratamiento. En gene-

* Correspondencia
E-mail: pablocastro@hospitaldemadrid.com

embargo, el empleo cada vez mas extendido de técni-
cas que conllevan altos gradientes de dosis y elevados
niveles de dosis, requiere que la localizacion del volu-
men de tratamiento sea lo méas exacta posible. Debido a
ello, se han desarrollado en los ultimos tiempos nuevas
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técnicas de IGRT que permiten la localizacion del tumor
y de los 6rganos de riesgo con un nivel de exactitud
en consonancia con los gradientes y conformaciones
de dosis asociados. Una de las mas habituales es
la adquisicion volumétrica mediante un estudio tipo
tomografia computarizada (TC). En nuestro centro el
sistema implantado es el sistema Megaloltage Cone
Beam Computed Tomography (MV CBCT) de Siemens
(Siemens Oncology Care Systems, Concord, EEUU),
que hace uso de un haz cénico de megavoltaje para
la adquisicion de las imagenes con la misma fuente de
radiacion que la empleada en la clinica. Dicho estudio
TC adquirido en la unidad de tratamiento puede com-
pararse con las imagenes 3D usadas para la planifica-
cion del tratamiento.

La utilizacion de técnicas de IGRT debe ir acompa-
flada de una serie de pruebas que permitan un control
sobre la calidad de los procesos implicados. Existen
recomendaciones tanto nacionales?3 como internacio-
nales!, que proporcionan las bases para la realizacion
de las pruebas de control de calidad de dispositivos elec-
trénicos de imagen portal (EPID). Més recientes son las
publicaciones en las que se hace referencia a las prue-
bas asociadas con técnicas de IGRT volumétricas®.

En el presente trabajo se detallan las pruebas esta-
blecidas en nuestro hospital en relacion con el sistema
de IGRT MVision. Estas incluyen las pruebas destina-
das al control de calidad tanto del detector como del
proceso de reconstruccion de las imagenes y la calidad
de las mismas, tanto para imagenes planas como volu-
meétricas. Asimismo, se analizan los resultados obteni-
dos tras un aflo desde su puesta en funcionamiento,
entre junio de 2008 y junio de 2009.

Material y métodos

Las técnicas de IGRT empleadas son las proporcio-
nadas por el sistema MVision de Siemens, el cual esta
integrado en dos aceleradores lineales de electrones
Oncor Expression. Permite realizar imagenes planas en
cualquier proyecciéon (OPTIVUE 2.0.). Ademas, ofrece la
posibilidad de realizar reconstrucciones tridimensiona-
les a partir de multiples proyecciones mediante el deno-
minado CBCT (MV CBCT). Ambas técnicas se llevan a
cabo previamente a la administracion del tratamiento.
En el caso de la técnica de CBCT, el protocolo seguido
en nuestro centro asume la realizaciéon de CBCT en
las cinco primeras sesiones de tratamiento. Para cada
CBCT se realiza un registro automatico con el TC de
planificacion llevado a cabo por la aplicacion informa-
tica de la estaciéon de trabajo, Therapist Siemens. Una
vez hecho el mejor ajuste entre conjuntos de imagenes
se determina el vector de desplazamiento. Este vector
de correccion indica el desplazamiento que se debe
llevar a cabo sobre la mesa para hacer coincidir el iso-
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centro de planificacion con el del acelerador. El prome-
dio de estas cinco correcciones, que determina el error
sistematico, se emplea para posicionar al paciente en
el resto de sesiones, comprobandose después sema-
nalmente la exactitud del posicionamiento mediante la
obtencion de nuevos CBCT.

El sistema electronico de imagen portal consiste en
un detector de panel plano compuesto por una matriz
de 1024 x1024 fotodiodos de silicio amorfo (a-Si). Esta
matriz de diodos forma un éarea activa de 40,96cm x
40,96cm, lo que supone una distancia de separacion
entre los diodos de 400um en ambas direcciones. La
profundidad de los valores de pixel para cada elemento
de la matriz es de 16 bits.

Durante la realizacién de un CBCT el acelerador
trabaja en un modo especial, descrito en la literatura®®.
El detector se sita a una distancia del foco fija de
145 cmy se inicia la adquisiciéon en un angulo de brazo
de 270°y acabando en 110°. El brazo, por tanto, efec-
tla un arco de 200° adquiriéndose una imagen portal
por cada grado. Una vez finalizada la adquisicién, se
inicia automaticamente el proceso de reconstruccion,
que emplea un algoritmo de retroproyeccion filtrada
con las 200 imagenes adquiridas*®. Al finalizar, se
realiza el registro de las imagenes reconstruidas con
las del TC de planificacion, también de manera auto-
matica. El algoritmo de registro emplea la informacion
mutua como parametro optimizador. Si es necesario el
usuario puede ajustar manualmente el alineamiento. A
continuacion, se calcula el vector desplazamiento entre
los isocentros de acelerador y de planificacion, y se
corrige la posicion de la mesa.

El nimero de unidades de monitor (UM) a admi-
nistrar en un CBCT es seleccionado por el usuario. Lo
mas habitual en nuestra practica clinica es utilizar pro-
tocolos de entre 5y 15UM en funcién de la region ana-
témica. Los protocolos tipicos empleados son de 8 UM
para localizaciones de cabeza y cuello y térax, y 15UM
para abdomen y pelvis. La anchura de campo, eje X,
determinada por el colimador multildminas (MLC) en el
isocentro es de 27,4 cm, que proyecta sobre el detector,
situado a una distancia fija foco-superficie de 145cm,
una anchura de 40cm. La longitud de campo, eje Y, es
variable, con un maximo de 27,4cm en el isocentro.

El tamafio del voxel viene determinado por la resolu-
cion de la imagen 2D en el plano axial y por el espesor
de corte en el eje longitudinal. Ambos parametros son
también seleccionados por el usuario: la resolucion
puede ser 128x128, 256x256 0 512x512, y el espe-
sor de corte se puede variar entre 0,5y 10mm. La reso-
lucion que se emplea habitualmente en nuestro centro
es de 256x256 con espesor de corte de 1mm. La
imagen puede ser visualizada en la pantalla en cortes
axiales, sagitales y coronales utilizando la opcion “multi-
ple plane reconstruction” (MPR), que promedia el valor
de pixel de varios cortes consecutivos para reducir el
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Tahla 1. Relacion de pruebas propuestas para el control de calidad del sistema de IGRT MVision de Siemens, junto con el
material, la periodicidad y las tolerancias establecidas para cada una de ellas. Las pruebas de menor periodicidad, diarias
y semanales, son llevadas a cabo por el técnico de radioterapia de la unidad de tratamiento. El resto de pruebas son rea-
lizadas por el especialista en Radiofisica, y en los casos de las pruebas de calibracion geométrica y de calidad de imagen

2D, conjuntamente con un técnico del servicio de mantenimiento del fabricante.

Prueba Material Periodicidad Tolerancia
Exactitud del posicionamiento Maniqui .
. horizontal del detector Penta-Guide / Xretic Pl L e £x2mm
Geometria
Exactitud del posicionamiento Maniqui Seranal <iomm
vertical del detector Penta-Guide -
o Exactitud en la determinacion del des- Maniqui Sernanal <iomm
Verificacion de plazamiento de correccion 2D Penta-Guide -
las herramientas
del registro Exactitud en la determinacion del Maniqui Semanal <i2mm
desplazamiento de correccién CBCT Penta-Guide -
. : QC-3Vy Especificaciones
. . el A Software AQUA iSeel fabricante
Calidad de imagen . . —
Calidad de imagen 3D Manlqw de calidad Ve Espeuf!camones
de imagen 3D fabricante
Ajuste de ganancias de las camaras Camara de llonlzacwn + YereE <13%
monitoras electrometro
. i : Funcional.
Calibracion Callforeon cte ganancias CODED: No precisa Mensual Especificaciones
Mapa de pixeles muertos .
fabricante
Calibracién geométrica Maniqui de calibracion Semestral Funcional

geomeétrica

ruido. En nuestro caso, las imagenes clinicas visualiza-

das resultan del promedio de 5 cortes consecutivos.

un maniqui que posee en su interior un patron de

Las pruebas de control de calidad propuestas estan

encaminadas a verificar que las técnicas de IGRT
empleadas en la préctica clinica, ya sea 2D o 3D, se
llevan a cabo de manera correcta. Se presentan en la
tabla 1 las pruebas junto con los materiales, periodici-
dades y tolerancias establecidos en cada caso.

Los maniquies utilizados son los siguientes (fig. 1):
Maniqui Penta-Guide: fabricado por Quasar (Modus
Medical Devices, London, Canadé). Este es un mani-
qui especifico para control de calidad de técnicas de
IGRT. El maniqui posee en su interior una serie de
esferas huecas que permiten su visualizacion con
suficiente contraste en las imagenes adquiridas. La
posicion de cada esfera es conocida. A cada una de
estas esferas le corresponden dos anillos situados en
las caras posterior e izquierda del maniqui. Por otra
parte, posee una serie de crucetas en cada cara que
permiten alinear su centro geométrico con el isocentro
mecanico indicado por la proyeccion de los laseres.
Cruceta Xretic: consiste en dos hilos de Tungsteno
acoplados a un aplicador que se inserta en el
cabezal del acelerador, de manera que el cruce
de ambos hilos coincide exactamente con el eje
central del haz.

Maniqui QC-3V y aplicacion informaética adicional de
evaluacion AQUA: proporcionados por Siemens. Es

franjas y varios insertos rectangulares con diferentes
densidades. AQUA analiza tanto la resolucion espa-
cial como la resolucion de bajo contraste del detec-
tor, a partir de la adquisicion de imagenes planas y
reconocimiento de manera automatica de cada una
de las areas que componen el maniqui.
Maniqui de calidad de imagen 3D: suministrado por
Siemens. Se trata de un maniqui cilindrico cuya parte
externa es de acrilico de 20cm de didametro. Dentro
de la cubierta de acrilico existen una serie de bolas
de tungsteno contenidas en 3 planos axiales, 4 por
plano en las posiciones horarias 12, 3, 6 y 9 en
punto. Ademas, contiene cuatro secciones con las
siguientes caracteristicas:

e Secciodn I: formada por 4cm de espesor de agua
solida y se emplea para caracterizar el ruido
y la uniformidad de las imagenes y artefactos
presentes.

e Seccion Ill: contiene 11 grupos de barras y cada
grupo, a su vez, contiene 5 barras, de tal manera
que cada grupo se correspondera con una reso-
lucion dada en pares de lineas existentes en un
milimetro (pl/mm). Las resoluciones presentes
son: 0,067, 0,100, 0,150, 0,200, 0,250, 0,300,
0,400, 0,500, 0,600, 0,800 y 1,000 pl/mm.

e Secciones Il y IV: contienen insertos de 8 dife-
rentes materiales sobre un fondo de material
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Fig. 1. Imégenes de los maniquies empleados para la realizacion de las pruebas: a) Penta-Guide; b) proyeccion del interior
del maniqui Penta-Guide; c) Xretic; d) maniqui de calidad de imagen 2D (QC-3V); e) maniqui de calidad de imagen 3D;
f) maniqui de calibracion geométrica.
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equivalente a agua: aire, CB2 (hueso-50% mine-
ral), acrilico, hueso interno, higado, cerebro, 3%
del fondo y 1% del fondo, con densidades elec-
trénicas relativas al fondo de 0,001, 1,48, 1,17,
1,09, 1,07, 1,05, 1,03 y 1,01, respectivamente.
De cada material existen 5 insertos de diametros
diferentes: 0,3, 0,5, 0,7, 1,0y 2,0cm.

— Maniqui de calibracion geométrico: suministrado por
Siemens. Es cilindrico, de 14cm de diametro y trans-
parente a los rayos X, recubierto de Plexiglas, y den-
tro del cual se encuentran embebidas 108 bolas de
tungsteno de dos tamafios diferentes (3,2 y 6,0mm
de didmetro) formando una hélice simple. Cada
bola se identifica con una posicion espacial (x, y, z),
numero (1-108) y tamario (grande-pequerio).

Las pruebas destinadas al control de calidad del
sistema MVision se han recogido en la tabla 1 y se ha
distinguido entre pruebas de verificacion y pruebas de
calibracion. Las pruebas de verificacion se han dividido
a su vez en: geométricas, de verificacion de las herra-
mientas de registro y calidad de imagen. Las tolerancias
establecidas para las pruebas geométricas y de verifica-
cion de herramientas de registro siguen las recomenda-
ciones de los protocolos existentes! y las de calidad de
imagen las propuestas por el fabricante.

Diariamente se precisa otra prueba que consiste en
una inicializacion del sistema antes de su uso. Con el
encendido del acelerador el detector realiza unas com-
probaciones internas de seguridad e integridad. Una
vez terminadas es necesario situar el brazo préximo
a 0° A continuacion, se despliega el detector hasta una
distancia al foco de 160cm. Durante este trayecto el
sistema verifica el control de movimiento y deteccion de
la posicion. Esta maniobra hay que realizarla siempre
qgue se conecten entre si acelerador y sistema detector.
Ademas, diariamente se comprueban los interrupto-
res de seguridad anticolision y los de hombre muerto
del mando a distancia. Por otra parte, es al realizar
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la prueba diaria de comprobacion de la exactitud del
posicionamiento horizontal del detector cuando se lleva
a cabo la verificacion de la transferencia de datos entre
la consola de tratamiento y el sistema.

Por dltimo, durante las pruebas de calibracion del
sistema el usuario va a modificar determinados parame-
tros del sistema que afectan directamente a su compor-
tamiento, bien en la dosis impartida bien en la calidad
de las imagenes adquiridas. Su periodicidad y tolerancia
son las establecidas por el fabricante (Siemens).

1 Pruebas geométricas

1.a Exactitud en el posicionamiento horizontal
del detector

Un posible mal alineamiento en el plano de detec-
cion del propio detector se corresponderd con una
desviacion entre el isocentro de la imagen y el isocentro
del acelerador de igual cuantia y puede provocar una
colocacién incorrecta del paciente. Para comprobar
que existe un correcto posicionamiento del detector se
adquieren dos imagenes portales de 2 UM, antero-pos-
terior y lateral a 270°, del maniqui Penta-Guide alineado
con el isocentro del acelerador y con una distancia
foco-detector (DFD) de 145cm.

Se comprueba que el maniquf y el sistema de ima-
gen estan correctamente alineados; para ello, debe
visualizarse en las imagenes obtenidas que la proyec-
cion de cada esfera queda dentro de su anillo corres-
pondiente (ver fig. 2a). Adicionalmente esta comproba-
cion nos indicara si los laseres estan bien ajustados al
isocentro de radiacion. Una vez comprobada la correcta
alineacion del maniqui, se trata de cuantificar, con una
incertidumbre razonable, la desviacion entre el centro
de la imagen y el centro de la esfera (isocentro). Para
ello, se emplean dos herramientas proporcionadas por

Fig. 2. a) Imagen de la proyeccién AP del maniqui Penta-Guide; b) visualizacion de la cruceta que se sitta sobre el centro
de la imagen; ¢) medida de las distancias entre los bordes de la esfera central y dicha cruceta.
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la aplicacion Portal Imaging de la estacion de trabajo
Therapist: la primera sitta una reticula graduada justo
en el centro de la imagen, esto es, en la fila y columna
central de la matriz de pixeles (ver fig. 2b); la segunda
consiste en una herramienta de medida de distancias.
De esta manera, se pueden cuantificar las distancias
existentes entre los extremos de la esfera central y el
centro de la reticula (ver fig. 2¢) y determinar, a partir
de estos valores, la desviacion entre centro de ima-
gen e isocentro, y no deben superarse 2mm en cada
direccion. Denominamos eje 1 a la direccion izda-dcha
y eje 2 a la direccion arriba-abajo sobre las imagenes
visualizadas en pantalla.

Con periodicidad mensual, se adquieren imagenes
portales sin atenuacion con el dispositivo Xretic inser-
tado en el cabezal del acelerador que, por tanto, se
mueve solidario con el brazo. El detector se sitta en sus
posiciones extremas de movimiento, a 115y 160cm de
distancia respecto al foco, y se realizan giros de brazo
de 0° 90°, 180°y 270°. Sobre las imagenes se deter-
mina la separacion existente entre las proyecciones de
los hilos de Tungsteno y la cruceta que nos sefala la
fila'y columna central de la imagen, que debe estar por
debajo de 2mm en cada direccion.

1.b Exactitud en el posicionamiento vertical
del detector

La distancia a determinar es la distancia entre foco y
plano de deteccion. En una imagen plana, un error en
la posicion vertical del detector, es decir, a lo largo del
eje central del haz, provocara una magnificacion sobre
la imagen. En imagenes 3D de CBCT, puede provocar
una pequefia distorsion en la imagen, debido a que
las matrices de proyeccion, determinadas durante el
proceso de calibracién geométrica, son estrictamente
vélidas para una DFD de 145cm.

La forma de evaluar esta prueba es de manera
indirecta, cuantificando la magnificacion adicional que
pueda existir sobre una distancia conocida. Se puede
utilizar cualquiera de las iméagenes obtenidas del mani-
qui Penta-Guide en la prueba anterior. Conocidas las
coordenadas de los centros de las esferas, se puede
determinar la distancia de separacion entre los mismos.
En nuestro caso, se mide la distancia entre los centros
de la esfera central y la inferior, en la proyecciéon AP, y
se compara con la distancia real que es de 6,00cm. La
diferencia no debe superar 0,04cm (se corresponde
con 1cm en una DFD de 145cm).

Por otra parte, mediante esta prueba estamos com-
probando que las imagenes tienen una escala correcta
y que no existe distorsion en las mismas.

Si durante las pruebas geométricas se encontrara
una desviacion significativa en el posicionamiento del
detector, es el fabricante el encargado de llevar a cabo
el proceso de recalibracion geomérica, por software si
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la desviacion esta por debajo de 4 mm, y mecanica si
estuviera por encima.

2 Pruebas de verificacion de las herramientas
de registro del sistema

2.a Exactitud en la determinacioén del
desplazamiento de correccion 2D

El hecho de realizar imagenes planas sobre un
paciente y determinar el desplazamiento requerido
para llevar el isocentro de radiacién al isocentro de
planificacion, exige que el detector esté correctamente
alineado (pruebas 1.ay 1.b)y, por otra parte, que tanto
la transmision de datos desde el planificador como la
determinaciéon de desplazamientos de correccion sean
correctos. Este serd el objetivo de la prueba.

Las imagenes del maniqui Penta-Guide obtenidas en
la prueba 1.a, se comparan con las radiografias recons-
truidas digitalmente (DRR) que previamente han sido
enviadas desde el planificador. Es necesario, por tanto,
realizar una exploracién tipo TC del maniqui, importando-
se a continuacion el estudio al planificador. Una vez en el
planificador, se sitla el isocentro en el centro geométrico
del maniqui y se generan las DRR correspondientes. Con
la imagen portal y la imagen DRR visualizadas en panta-
lla, se sefiala el centro geométrico de la esfera central en
cada imagen, a las que la aplicacién informatica asigna
unas coordenadas (ver fig. 3a). Se realiza la misma ope-
racion con las dos esferas mas proximas a la central. La
aplicacion Portal Imaging determina los desplazamientos
que debe realizar el usuario sobre la mesa para llevar el
isocentro de la planificacion al isocentro del acelerador
(ver fig. 3b). De la proyeccién antero-posterior se obten-
dran los desplazamientos longitudinal (LONG) y late-
ral (LAT), siendo el vertical (VERT) nulo, y de la proyec-
cion lateral se obtendran VERT y LONG, siendo LAT nulo.
El valor de correccién LONG se determinara mediante el
promedio de las desviaciones de ambas proyecciones
para esa direccion. Idealmente, el desplazamiento resul-
tante deberia ser nulo, ya que el centro geométrico del
maniquf es el lugar donde se ha situado el isocentro en
la planificacion y es donde se ha centrado con los laseres
de la unidad, que sefialan el isocentro mecanico, coinci-
dente, a su vez, con el isocentro de radiacion. La toleran-
Cia propuesta para esta prueba es que la correccion no
debe superar £2mm en cada direccion.

2.bh Exactitud en la determinacion del
desplazamiento de correccion en CBCT

Se trata de comprobar que los desplazamientos de
correccion determinados al realizar un CBCT son los
correctos. Para ello, se realiza una adquisicion CBCT
de 15UM del maniqui Penta-Guide alineado en el iso-
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Fig. 3. a) Imagen de la proyeccion AP del maniqui Penta-guide (arriba derecha) junto con su DRR correspondiente (arriba
izquierda) y posicionamiento del punto de referencia sobre el circulo central en ambas imagenes; b) presentacion del vector

de desplazamiento (abajo derecha).

centro. EI conjunto de imagenes obtenido es cargado
junto con el del TC de planificacion (ver fig. 4a). Ambos
conjuntos son co-registrados de manera automatica. Si
el ajuste entre imagenes no es satisfactorio, se puede
realizar un ajuste manual. Una vez establecido el mejor
ajuste entre imagenes, se registra el desplazamiento de
correccion entre el isocentro de la unidad y el de plani-
ficacion, en las tres direcciones de posible movimiento

de la mesa, LAT, LONG y VERT (ver fig. 4b). Idealmente,
el valor de la correccion deberia ser nulo.

Por otra parte, podemos colocar el manigui en
una posiciéon conocida no coincidente con su centro
geométrico. EI propio maniqui posee una cruceta de
centrado con coordenadas conocidas, LAT: —=10,0mm,
LONG: 14,0mm y VERT: 12,0mm, respecto a su
centro geométrico. El procedimiento es similar al pro-

Fig. 4. a) Imagen del conjunto de imagenes CBCT (gris) y del conjunto de imégenes TC de planificacion (amarillo); b) deter-
minacion del vector de desplazamiento tras el mejor ajuste entre ambos conjuntos de imagenes.
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puesto anteriormente: se adquiriere un CBCT que es
visualizado junto con el TC de planificacién. Se realiza
registro automatico y se comprueba que el despla-
zamiento de correccion propuesto coincide con el
desplazamiento conocido. A continuacién se realizan
los desplazamientos desde la consola de tratamiento
y se adquiere un nuevo CBCT para comprobar que
el maniqui estd ahora situado en el isocentro, dentro
de £2mm. De esta manera, se verifica que el ajuste
llevado a cabo se ha realizado correctamente vy, adi-
cionalmente, la exactitud en el posicionamiento de la
mesa de tratamiento.

Esta prueba se llevard a cabo con periodicidad
semanal, realizando una vez al mes la prueba con
el maniqui descentrado y el resto de veces con el
maniqui centrado. Para ambos casos, se admiten
desviaciones por debajo de £2mm en cada una de
las direcciones.

3 Pruebas de calidad de imagen

3.a Calidad de imagen 2D

Se caracterizan los parametros relacién contraste-
ruido (RCR) y resolucion espacial con el objetivo de
evaluar la constancia en la calidad de las imagenes
planas proporcionadas por el sistema en las condicio-
nes que se detallan a continuacion: se realizan 4 ima-
genes portales de 5O0UM cada una del maniqui QC-3V
situado sobre la superficie del detector a una distancia
del foco de 130cm y alineado con los laseres de sala.
Mediante la aplicacion informatica AQUA se analizan
dichas imagenes. Establecemos la frecuencia de anali-
sis en b0, es decir, la frecuencia espacial para la cual
la MTF se reduce de 1 a 0,5. Automaticamente AQUA
reconoce en la primera imagen las diferentes zonas

Fig. 5. Imagen obtenida del maniqui QC-3V para la prueba
de calidad de imagen 2D.
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y evalla la RCR vy la resolucién espacial, también de
manera automatica (ver fig. 5). Si los resultados no
estan dentro del rango especificado o si queremos
obtener una fiabilidad estadistica, se pueden evaluar
las otras tres imagenes portales.

Los resultados han de encontrarse por encima de
unos valores minimos de RCR de 600 y de resolucion
espacial de 0,41 pl/mm.

3.b Calidad de imagen CBCT

Tiene un doble objetivo: evaluar, por un lado, la
exactitud geométrica de las imagenes 3D reconstrui-
das, que dependera basicamente de la bondad de las
matrices de correccion geométrica y, por otro lado, la
calidad de las imagenes proporcionadas durante un
CBCT, caracterizando para ello los parametros unifor-
midad, ruido y artefactos, resoluciéon de bajo contraste
y resolucion espacial.

Se realiza un CBCT de 15UM del maniqui de cali-
dad de imagen 3D alineado de la manera mas exacta
posible. El espesor de corte seleccionado es de 1 mm,
aunque los cortes transversales se muestran usando
un MPR de 5mm, para reducir el ruido, y la matriz de
visualizacion es de 256x256. Ademas, se aplica un
filtro que tiene como objetivo mejorar la uniformidad
en la imagen.

Fig. 6. Imégenes obtenidas mediante CBCT de las dife-
rentes secciones del maniqui de calidad de imagen 3D:
a) seccion para la evaluacion de la bondad de correccién
geomeétrica; b) seccién uniforme para el analisis del ruido y
uniformidad; ¢) seccién con patrén de franjas para el esti-
macion de la resolucion espacial; d) seccién con insertos
de diferentes densidades para el analisis de la resolucién
de bajo contraste.
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Exactitud de la reconstruccion: Se determinan las
coordenadas del centro de cada una de las bolas de
la imagen 3D del maniqui (ver fig. 6a). El alineamiento
del maniqui es critico ya que nos va a definir el origen
de coordenadas a partir del cual quedaran estableci-
das las coordenadas de las bolas. Una vez determi-
nadas las coordenadas se calcula la desviacién con
respecto a las coordenadas conocidas, estableciendo
como tolerancia +2mm.

Ruido y uniformidad: Se analiza la seccion |. En
el corte central de la seccion se dibujan 5 regiones
de interés (ROI) circulares: en el centro, denominada
ROI2, y en la periferia a 270° 90°, 0° y 180° deno-
minadas ROI1, ROI3, ROI4 y ROI5, respectivamente
(ver fig. 6b). El ruido de la imagen se calcula a partir de
la desviacion tipica de la ROI central. La uniformidad
se determina a partir de la dispersion de los valores
medios de las 5 ROI: se calcula la diferencia entre el
valor de pixel medio de cada ROl respecto a la central y
se comprueba si el valor cae dentro del rango esperado
dado por el fabricante. Por otra parte, se inspecciona
toda la seccion para comprobar si existe algin tipo de
artefacto de reconstruccion.

Resolucion espacial: Se analiza la seccion Ill. Se
visualiza el corte axial donde esta presente el patrén de
barras y se determina el grupo de barras visible méas
pequefio (ver fig. 6¢). Al menos debe de distinguirse el
grupo de barras que se corresponde con una resolu-
cion de 0,3 pl/mm.

Resolucion a bajo contraste: Se analizan las sec-
ciones Il'y IV. La resolucion a bajo contraste se verifica
cualitativamente ajustando el nivel y la ventana de
grises a valores predeterminados y contando el nume-
ro de insertos de cada material visibles en la imagen
(ver fig. 6d). Los resultados esperados en cantidad de
circulos visibles se recogen en la tabla 2.

Si bien no hay que olvidar que el objetivo de la técni-
ca es evaluar el correcto posicionamiento de los pacien-
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tes, se ha llevado a cabo la adquisicion de imagenes
del maniqui de calidad de imagen 3D en un equipo
convencional tipo TC presente en nuestro servicio,
dedicado a la simulaciéon de pacientes de radioterapia,
con el objetivo de poder contrastar la calidad de imagen
lograda por la técnica CBCT. En concreto, el equipo
empleado es un Somatom Sensation Open (Siemens) y
el estudio se ha realizado con una técnica de simulacion
tipica para un estudio de pelvis con 120kV, 190mAs y
espesor de corte 5,0mm.

4 Pruebas de calibracion

4.a Ajuste de ganancias de las camaras
monitoras para el modo CBCT

Antes de realizar los procedimientos de calibracion de
ganancias del detector debe realizarse un ajuste de las
ganancias de las cdAmaras monitoras para el modo CBCT.
El procedimiento es totalmente analogo a la medida de
dosis absorbida en agua de cualquier otra energia de
un haz de megavoltaje’, (siendo, de hecho, las camaras
monitoras las mismas que las utilizadas para haces de
fotones): se emplea una camara de ionizaciéon inmersa
en un maniqui de agua que es irradiada en condiciones
de referencia con unas unidades de monitor (UM) deter-
minadas. Variaciones por encima de 3% en el coeficien-
te dosis/UM requerira el ajuste de las ganancias de las
camaras monitoras para este modo.

Ademas, para cada protocolo, el numero real
de UM impartidas es el 90% de las nominales con un
rango de variacion del +5%. Asi, por ejemplo, 8UM
nominales son 7,2 reales (con una posible variacion
entre 6,84 y 7,56). Este hecho garantiza que la irradia-
cion se detenga después de haber completado las 200
adquisiciones y no lo haga antes al exceder el limite

Tabla 2. Tolerancias establecidas para la resolucion de contraste, funcién del niumero de insertos de cada material visibles en
las imagenes, junto con los resultados obtenidos para imégenes CBCT (Oncor) y TC convencional (Somatom).

, Nimero de insertos Nimero de insertos
.. L . Niimero esperado de . L
Seccion del maniqui Material . L visibles observados visibles observados
insertos visibles
Oncor Somatom
1 Aire 5 50+0,0 5
1 CB2 5 50+0,0 5
1 Acrilico 4 40+05 5
1 Hueso interno 4 38+0,7 5
\% Higado 2 28+0,5 5
\% Cerebro 1 20+0,5 5
\% 3% fondo 0 0,0+0,3 5
Y 1% fondo 0 0,0+0,0 3
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de UM. Es recomendable conocer las UM reales impar-
tidas mediante los CBCT, asi como conocer y tener con-
trolada la dosis impartida por un CBCT, ya que es una
dosis relativamente alta para una técnica de imagen.
De esta manera, podemos incluir la dosis administra-
da mediante los CBCT en la propia dosimetria clinica
del tratamiento sobre un paciente8®. En nuestro caso,
se emplea una técnica rotacional de 200° con inicio
en 270°y final en 110° con un campo de dimensiones
iguales a las que se llevard a cabo en la unidad de
tratamiento y unidades de monitor conocidas. La distri-
bucién de dosis asi calculada por el planificador se ha
comprobado experimentalmente que se ajusta con la
administrada mediante un CBCT10.

4.b Calibracion de ganancias 2D, 3D y mapa
de pixeles muertos

Se aplican tres correcciones siempre que una imagen
es adquirida por el sistema: offset, ganancias y mapa
de pixeles muertos. El offset en el valor de los pixeles es
aquella lectura debida a la corriente oscura y se actuali-
za automaticamente momentos antes de la irradiacion.
Ganancias: un detector ideal deberia tener un comporta-
miento igual en todos sus detectores ante el mismo esti-
mulo. Sin embargo, no todos los detectores se comportan
de igual manera. La correccion de ganancias se ocupa
de corregir las discrepancias existentes entre detectores.
Esta correccion es definida mediante la adquisicion de
imagenes de “ganancias” que son almacenadas y aplica-
das a cualquier imagen que se adquiera con posteriori-
dad. Mapa de pixeles muertos: aquellos pixeles que dan
una lectura errénea son denominados pixeles muertos. Al
adquirirse una imagen portal sobre un paciente, el valor
de un pixel muerto se reemplazara automaticamente por
el valor promedio de los ocho pixeles activos adyacentes.
No tener actualizado el mapa de pixeles muertos puede
ser motivo de apariciéon de artefactos.

Para la adquisicion del mapa de correccién de
ganancias 2D se adquieren imagenes sin atenuacion
con el brazo a O° y diferentes caracteristicas de haz:
ambas energias, 6y 15MV, y diferentes DFD: 120, 130,
140, 145, 150, 155y 160cm. Las ganancias se dedu-
cen a partir de la deposicion conocida de dosis en cada
pixel y de los valores de pixel corregidos por offset. Si
el detector se utiliza a diferente DFD con respecto a las
de calibracion, las ganancias se interpolan linealmente
entre las dos DFD de calibracion méas cercanas.

La determinacion del mapa de pixeles muertos
se lleva a cabo sobre una imagen sin atenuacion a
DFD 145cm (ver fig. 7); sobre ella se marcan los pixe-
les con una lectura errénea. Una vez guardado el mapa
con los pixeles defectuosos, éste se aplicara a cual-
quier imagen portal posterior. La cantidad de pixeles
defectuosos en el detector debe estar por debajo de un
determinado valor umbral situado en 21000.
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Fig. 7. Imagen obtenida para la determinacién del mapa de
pixeles muertos.

Por ultimo, se realiza una calibracién de ganancias
adicional para el modo CBCT. Las ganancias se deducen
a partir de cada una de las 200 imagenes proyectadas
por dos CBCT realizados con 15y 60UM y sin atenua-
cién. Las ganancias obtenidas con el protocolo de 15UM
seran aplicadas a cualquier CBCT realizado posterior-
mente. Aquellas obtenidas con el protocolo de 60UM
son utilizadas para la calibracion de geometria.

4.c Calibracion de geometria

Esta prueba debe realizarse después de la calibracion
de ganancias 2D y 3D. Tiene como objetivo calcular las
matrices de proyeccidn que nos van a proyectar un voxel
del volumen de reconstruccion a un pixel de la matriz de
detectores. Estas matrices, por tanto, se utilizaran en la
reconstruccion 3D de la imagen y son determinadas para
cada angulo de brazo y posicién del detector. De esta
forma, se eliminan las incertidumbres asociadas con la
naturaleza no rigida del sistema, ya sea desalineamiento
del detector respecto de la fuente, distancia foco-detector
no fija o giro del brazo no perfectamente isocéntrico.

Se realiza un CBCT de 60 UM con el maniqui de cali-
bracién de geometria centrado de la manera mas exacta
posible en el isocentro de la unidad. Automaticamente
cada imagen de proyeccion del maniqui es filtrada y
luego procesada para determinar la posicion de cada
bola, numero y tamafio.

Por otra parte, un archivo de texto denominado
“Phantom Model’ guarda la posicién (x, y, z), nimero
y tamafio de bola, respecto a un sistema de referencia
centrado en el maniqui. Estos seran los datos de entra-
da utilizados para el célculo de las matrices de proyec-
cion. De ello, se desprende la importancia del centrado
del maniquf en esta prueba.

Cada circulo identificado en una imagen se correlacio-
na con su correspondiente esfera en el cilindro. De cada
correspondencia circulo-esfera resulta una ecuacion
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lineal cuyas incégnitas son los coeficientes de la matriz de
proyeccion. Por tanto, todas las relaciones circulo-esfera
dentro de una imagen para un angulo de brazo dado for-
man un sistema lineal de ecuaciones, cuya solucién por
minimos cuadrados determina la matriz de proyeccion P
que nos relaciona cada punto del volumen CBCT con una
coordenada en la imagen 2D. De igual manera ocurre
con cada una de las 200 iméagenes de la adquisicion.

Resultados y discusion

Se han analizado los resultados obtenidos tras un
afio desde la puesta en marcha del programa de control
de calidad de IGRT. Debido a la similitud en los resulta-
dos en ambos aceleradores, se presentan Unicamente
los valores obtenidos en uno de ellos; en caso de hallar
diferencias notables entre ellos se indicara en el texto.
Los resultados de cada prueba se acompafian de una
desviacion tipica, que representa la dispersion del con-
junto de datos recogidos en el transcurso del afio de
realizacion de las pruebas.

1.a Exactitud en el posicionamiento
horizontal del detector

Del andlisis estadistico de los resultados de la prueba
realizada con el maniqui Penta-Guide, se han obtenido
unos errores promedio por debajo de 1 mm, en ambos
ejes y en ambas proyecciones (ver tabla 3). En la fig. 8
se puede apreciar que no existe ninguna tendencia
temporal en el posicionamiento en la proyeccion APy en
ambos ejes, al igual que ocurre en la proyeccion lateral.
Los valores encontrados nos indican la buena reprodu-
cibilidad y exactitud mecéanica en el posicionamiento
horizontal del detector. La periodicidad de la prueba se
ha establecido como diaria dada su criticidad.

Con el empleo de la Xretic se elimina la incertidum-
bre en la colocacion del maniqui y del giro no perfec-

Tabla 3. Desviaciones promedio en el posicionamiento hori-
zontal del detector, junto con sus desviaciones tipicas. La
desviacion del eje 1 en la proyeccion AP representarfa la
correccion por desplazamiento en la direccion LAT, la des-
viacion del eje 1 de la proyeccion lateral serfa la correccion
en la direccion VERT y el promedio de las desviaciones en
el eje 2-proyeccion AP y eje 2-proyeccion LAT indicaria la
correccion en la direccién LONG.

Proyeccion lateral
Eje 1 Eje 2

Proyeccion AP
Eje 1 Eje 2

Desviacion

08+03 03+04
(mm)

03+04 02+03
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tamente isocéntrico del brazo, ya que el dispositivo y
el detector giran solidarios con el brazo. Sin embargo,
las condiciones de medida son més criticas (maximo y
minimo recorrido del detector). Los valores obtenidos
mediante este procedimiento se encuentran por debajo
del milimetro y presentan cierta correlacion con los
obtenidos con el maniqui Penta-Guide, asegurando una
incertidumbre adecuada para el proceso.

1.b Exactitud en el posicionamiento
vertical del detector

Este parametro se evallia con menor periodicidad
que la exactitud en el posicionamiento horizontal,
debido a su menor relevancia, aunque dada la facili-
dad de ejecucién de esta prueba y el poco tiempo que
conlleva, se realiza de manera semanal y no mensual
como se aconseja en las referencias. Los resultados
obtenidos para la distancia entre centros de las esferas
es de 6,01+0,03cm. Se comprueba que existe una
dispersion elevada si la comparamos con la tolerancia
establecida (£0,04cm). Esto es resultado de la incer-
tidumbre apreciable que conlleva el método, ya que
existe cierta imprecision a la hora de la determinacion
visual del centro de las esferas. Sin embargo, lo que
nosotros analizamos es que el valor promedio mensual,
que incluye las cuatro medidas semanales, se encuen-
tre dentro de la tolerancia fijada.

2.a Exactitud en la determinacion del despla-
zamiento de correccion 2D

Las correcciones promedio encontradas al realizar
esta prueba estan por debajo del milimetro, que es la
resolucion del movimiento de la mesa: LAT: 0,9+0,5mm,
LONG: 0,3+0,5mmy VERT: 0,5+0,5mm. Se concluye,
por tanto, que la determinacién de los desplazamientos
se hace de manera correcta.

Desviacion en el posicionamiento horizontal del flat panel
Proyeccién antero-posterior eje 2
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Fig. 8. Evolucion de la desviacion en el posicionamiento hori-
zontal del detector para la proyeccion AP y los ejes 1y 2
(izquierda-derecha y arriba-abajo, respectivamente).
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2.h Exactitud en la determinacion del
desplazamiento de correccién en CBCT

Los valores de correccion determinados al reali-
zar el registro del estudio de TC con el CBCT se
encuentran dentro de las tolerancias establecidas
de 2mm: LAT: 0,7+0,5mm, LONG: 1,0+0,8mm,
VERT: 0,5+0,5mm. Por un lado, se puede comprobar
que la desviacion en el valor LONG es la mas importante
y la que mayor dispersion presenta. Un posible motivo
puede ser la peor resolucion que presentan las imagenes
de TC de planificacion en el eje longitudinal. Por otro lado,
en las otras componentes se observan valores semejantes
a los obtenidos en la prueba 2D. A pesar de su pequeha
cuantia podemos suponer que la principal contribucion
a estos valores se debe al posicionamiento horizontal del
detector (ver tabla 3), ya que parece existir cierta corre-
lacion entre ambos. Se puede concluir que la determi-
nacion de la correccion para el desplazamiento de mesa
con la técnica CBCT se lleva a cabo correctamente.

3.a Calidad de imagen 2D

Los resultados promedio son 718,4+51,3 para la
RCR y 0,43+0,01 pl/mm para la resoluciéon espacial.
De acuerdo a lo encontrado en la literatural, esta
prueba es aconsejable llevarla a cabo con una periodi-
cidad diaria. Sin embargo, no se ha podido realizar con
la frecuencia deseada, debido a la no disponibilidad del
maniqui. Dicha limitacién nos ha llevado a modificar la
periodicidad a mensual.

3.b Calidad de imagen 3D

Exactitud de la reconstruccion: Las diferencias
resultantes entre las coordenadas medidas y la posicion
conocida de las 12 bolas se encuentran dentro de las
tolerancias establecidas, presentando una dispersion
poco significativa (desviacion tipica en torno a 0,04cm)
a pesar de lo critico del alineamiento del maniqui en
esta prueba. De esta manera, se comprueba la exactitud
geomeétrica y de reconstruccion de la técnica. Ademas,
la baja dispersién observada nos indica la estabilidad
geométrica en términos absolutos del sistema.

Ruido: Los valores encontrados, 32,7+1,3UH,
estan dentro de las tolerancias establecidas por el
fabricante: rango entre 26 y 38UH. La principal con-
tribucién al ruido en un haz coénico es la cantidad de
radiacion dispersa que llega al detector. Este efecto se
incrementa con la utilizacion de campos grandes, por lo
que puede ser aconsejable disminuir el campo definido
por la mordaza Y a la hora de realizar un CBCT#. Otro
parametro que, como se ha apuntado en la literatura®,
podria modificarse con el objetivo de reducir el ruido es
la distancia del detector respecto del foco (en la version
del presente trabajo la DFD es fija a 145cm). La con-
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trapartida de aumentar esta distancia seria una menor
sefial lo que nos exigiria una mayor dosis de radiacion,
lo cual parece poco recomendable debido a los relati-
vamente altos niveles de dosis manejados ya de por si
por la técnica.

Uniformidad: Losresultadosobtenidosson:—18,5+9,3,
17,6+13,7, -26,6+17,2, -61,8+80 y -129+7,7UH
para los valores de pixel promedio de ROI1-ROI2, ROI2,
ROI3-ROI2, ROI4-ROI2 y ROI5-ROI2, respectivamente.
La desviacion tipica presentada es la dispersion resul-
tante de la realizacion de la prueba durante un afo. Los
valores estan dentro de las tolerancias establecidas por el
fabricante: rango desde —30 hasta 42 UH para la ROI2 y
desde —80 hasta +80UH para el resto. Resulta llamativo
la diferencia si comparamos estos valores con las tole-
rancias tipicas establecidas en un TC convencional: -4 a
+4UH y -5 a +bUH, respectivamente.

A pesar de que los resultados estan dentro de tole-
rancias, se puede observar, por un lado, una falta de
uniformidad significativa del centro respecto de la peri-
feria 'y, por otro lado, una asimetria en la direccion arriba
abajo que es resultado de llevar a cabo la adquisicion
de 270 a 110°. El primer efecto es el denominado efecto
de “ahuecamiento” o efecto “cupping”, que consiste en
una pérdida de sefal a medida que nos desplazamos
hacia el centro de la imagen reconstruida. Es debido
principalmente a la respuesta del detector con la ener-
gia'y no solo a la radiacion dispersall. Se han propuesto
diversos métodos para corregir este efecto, que van
desde la colocacion de un filtro de plomo durante la cali-
bracion de ganancias para eliminar los fotones de baja
energia presentes en la zona de fuera de eje del haz,
hasta nuevos métodos de procesado de imagenes!?.

Por otra parte, no se han apreciado hasta el momen-
to artefactos en la seccion uniforme del maniqui de ima-
gen. Las principales causas de la aparicion de artefactos
son una incorrecta determinacion del mapa de pixeles
muertos 0 una velocidad incorrecta del giro de brazo.

Resolucion espacial- La resolucion espacial promedio
obtenida es de 0,3 pl/mm valor que se encuentra dentro
de latolerancia. Los valores obtenidos en las imagenes del
TC convencional, 0,6 pl/mm, son sensiblemente mejores.
Las principales limitaciones en la resolucion espacial de
la técnica de CBCT son el tamafio del foco y el ruido del
detector. Para mejorar este parametro parece razonable
aumentar el n® de UM empleadas en las adquisiciones,
sin embargo, la mejora presentada no es significativa:
varfa de 0,3 pl/mm para 3UM a 0,4 pl/mm para 60 UM10.
También, se pude optar por reducir el tamafio de pixel
utilizando una matriz de reconstruccion de 512x512.
Sin embargo, en nuestra opinién, el tiempo adicional
que conlleva no justifica su uso (aproximadamente el
doble de tiempo que para una matriz de 256x256), ya
que creemos es suficiente una matriz de 256x256 para
cubrir el objetivo del registro de los dos conjuntos de
iméagenes. Por otra parte, el empleo de nuevos algoritmos
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de reconstrucciéon tampoco presenta una mejora signifi-
cativa de este parametro?®, al contrario de lo que ocurre
con la resolucion de bajo contraste.

Resolucion de bajo contraste: Los resultados obteni-
dos se recogen en la tabla 2. Se puede comprobar que
se encuentran dentro de tolerancias, aunque presentan
una reproducibilidad algo elevada debido principalmen-
te a la subjetividad intrinseca del método. Dentro de las
especificaciones del fabricante el nimero esperado de
objetos visibles con contraste 1 y 3% respecto del fondo
es cero, por lo que sera dificil distinguir, por ejemplo, la
prostata de los tejidos adyacentes que presentan diferen-
cias tipicas de densidad de entre el 1y el 4%. Ademas,
los valores obtenidos se encuentran lejos de aquellos
que resultan de la adquisicién en un TC convencional
(tabla 2). La peor resolucion de bajo contraste presenta-
da por el CBCT de megavoltaje se debe a que las dife-
rencias en los coeficientes de atenuacién son menores
que en el rango del kilovoltaje. También, contribuye el
hecho de que un haz cénico genera en el detector un
ruido mayor, comparado con un haz estrecho, debido a
la mayor cantidad de radiacion dispersa que llega. Una
de las posibles estrategias para su mejora, aunque de
nuevo poco recomendable, es el empleo de un mayor
n° de UM1O. Otra es reducir el tamafio de campo en la
mordaza Y#. Sin embargo, las mejoras mas importantes
parecen lograrse con el empleo de nuevos filtros de
reconstruccion!! e incluso mediante un cambio en el de
espectro energético del haz cénicol?, utilizando un blan-
co de carbono en lugar de la combinacion de blanco de
tungsteno vy filtro aplanador empleada hasta ahora. Se
consigue asi una disminucion en la energia espectral
con la consiguiente mejora en la eficiencia de deteccion
del detector (mayor para fotones de baja energia).

4.a Ajuste de ganancias de las camaras
monitoras para el modo CBCT

Hasta el momento, ha sido necesario el ajuste de
ganancias del modo CBCT en dos ocasiones, lo cual
implica una buena estabilidad del haz en este modo.
Como ya se comentd, de esta manera estamos ase-
gurando la correspondencia entre la distribucion de
dosis impartida mediante un CBCT vy la calculada por
el planificador.

La dosis impartida mediante un CBCT dependera del
n°de UM utilizadas. Las referencias encontradas!© sefia-
lan que la dosis en el centro de un maniqui cilindrico
situado en el isocentro varia entre 7,9cGy, en un maniqui
de diametro 16cm y protocolo de 10UM, y 9,2¢cGy en
un maniqui de 32 cm de diametro y protocolo de 15UM.
Los valores obtenidos en nuestro centro son de 10,8 y
5,7cGy para protocolos de 15y 8UM, respectivamente,
sobre un maniqui cilindrico de 20cm de didametro, medi-
dos con cdmara de ionizacion cilindrica de 0,125cm3.

185

4.h Calibracion de ganancias 2D, 3D
y mapa de pixeles muertos

El nimero de pixeles defectuosos se encuentra
lejos de los limites de la tolerancia especificados por el
fabricante: 2369,2+34,7 para la superficie activa total
del detector y 798,8+17,9 para la region central. En
la fig.9 se presenta la evolucion del nimero de pixeles
defectuosos. Se puede comprobar que no existe nin-
guna tendencia temporal apreciable, sino simplemente
una fluctuacion estadistica propia del proceso. Esto
implica que no hay una degradacion apreciable del
detector con el uso ni temporal.

4 REGION TOTAL = REGION CENTRAL ‘

3000

2500 A

2000 A

1500 4

1000 4

N° PIXELES DEFECTOSOS

500 A

N° MEDIDA

Fig. 9. Evolucién del numero de pixeles defectuosos tanto
en el total de la superficie activa del detector como en la
region central.

4.c Calibracion de geometria

La periodicidad de esta prueba es de seis meses
0 siempre que cambie la geometria fuente-sistema de
imagen. La estabilidad geométrica del sistema CBCT
ha sido estudiada por otros autores!! llevando a cabo
esta prueba de forma diaria durante una semana,
semanal durante un mes y mensual durante un afo,
encontrando resultados que corroboran la estabilidad
geométrica del sistema.

Conclusiones

El presente trabajo se centra en el establecimiento
de las pruebas de control de calidad a realizar en el
sistema MVision de Siemens para radioterapia guiada
por la imagen. A raiz de los resultados obtenidos tras
un afio desde la puesta en funcionamiento del progra-
ma de control de calidad en IGRT, el sistema MVision
de Siemens se muestra como un sistema fiable para
incorporar la imagen guiada a los tratamientos de
radioterapia. Los resultados se encuentran por debajo
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de las tolerancias establecidas en cualquiera de las
pruebas, presentando en ciertos casos una buena
reproducibilidad y estabilidad en el tiempo. El analisis
llevado a cabo puede servir para realizar una revision
tanto en las tolerancias como en las periodicidades de
dichas pruebas. Tanto el posicionamiento mecéanico del
detector como la estabilidad geométrica del sistema
presentan valores muy por debajo de las tolerancias
establecidas. Ademas, el detector no presenta una
degradacion apreciable con el uso. Hay que decir, sin
embargo, que el sistema MV CBCT presenta ciertas
limitaciones en cuanto a la calidad de las imagenes
asociadas. Ademas, es una técnica que conlleva una
dosis relativamente alta para ser una técnica de ima-
gen. En el primero de los casos parece que existen
posibilidades de mejora ya desarrolladas y que empie-
zan a implantarse a nivel clinico (disminucion energéti-
ca del espectro del haz coénico y aplicacion de nuevos
filtros de reconstruccion). En el segundo caso, existe
la posibilidad de incluir la dosis de los CBCT dentro de
la planificacion del tratamiento, siempre que haya un
control de la dosis del modo CBCT.
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El algoritmo de superposicion de cono colapsado (SCC) ha sido implementado en PCRT3D para complementar el existente
denominado “preciso” (PR). En el proceso se ha desarrollado ademas un algoritmo de single pencil beam (SPB). SCC ha sido
desarrollado para mejorar la exactitud del célculo de dosis absorbida, especialmente en medios heterogéneos. Se han com-
parado los célculos con simulaciones Monte Carlo (MC) realizadas con el cédigo BEAMnrc para célculo de espacios de fase
de los campos involucrados y DOSXYZnrc para lanzar esos espacios de fase sobre medios heterogéneos en cuatro maniquis
propuestos que contienen heterogeneidades principalmente equivalentes a pulmén y a hueso. Se han utilizado dos energias de
fotones (6 'y 18 MV) y tres tamafios de campo diferentes. Previamente esos seis espacios de fase generados con BEAMnrc se
han lanzado sobre un maniqui homogéneo de agua para comprobar que el modelo MC reproducia datos basicos experimen-
tales. Comparado con los algoritmos PR y SPB, el algoritmo de SCC supone una mejora considerable en el calculo de dosis
absorbida en heterogeneidades de baja y alta densidad. Para un analisis gamma de los 22 casos de verificacion considerados,
para las comparaciones SCC-MC se cumplio el criterio 95% puntos < 3% /3 mm en 19 de ellos, siendo en los 3 restantes valido
el criterio 95% puntos < 5% /3 mm. Los casos donde se necesitd un criterio mas amplio corresponden a heterogeneidades de
baja densidad, alta energia y campos pequefios.

Palabras clave: Superposicion, cono colapsado, verificacion Monte Carlo, algoritmo de célculo.

The collapsed cone superposition algorithm (SCC) has been implemented in PCRT3D in order to complement the existing
one, denominated “precise” (PR). During this process a single pencil beam algorithm (SPB) based on experimental data has been
developed. SCC has been developed with the purpose of improving the accuracy of the absorbed dose calculation, particularly in
heterogeneous media. The SCC calculations have been compared to Monte Carlo simulations (MC) performed with the BEAMnrc
code for the phase-space calculations of the involved fields and DOSXYZnrc to run these phase-spaces through four different
heterogeneous phantoms that contain mainly bone and lung equivalent heterogeneities. Two photon energies (6 and 18 MV) and
three different field sizes have been used. Previously, these six phase-spaces have been directed to a homogeneous water phan-
tom in order to check if the MC model was able to reproduce basic experimental data. Compared to PR and SPB algorithms, the
SCC algorithm introduce an important improvement regarding low and high density heterogeneities absorbed dose calculation.
For a gamma analysis regarding the 22 heterogeneity tests considered the 95% of points < 3% /3 mm criterion was accomplished
in 19 of them for the SCC-MC comparison, and in the other 3 was valid the 95% of points < 5% /3 mm criterion. The cases where
was needed a less restrictive criterion corresponded to low density heterogeneities, high energy and small fields.

Key words: Superposition, collapsed cone, Monte Carlo verification, calculation algorithm.
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Introduccion

Los tratamientos de radioterapia se realizan con
haces de alta energia proporcionados por acelerado-
res lineales de electrones o unidades de cobaltote-
rapia. En el caso de los haces de fotones, estos son
generados a partir de la incidencia de los electrones
acelerados sobre un blanco de alto nimero atémico,
generandose radiacion de frenado de energia com-
prendida entre O y la de los electrones incidentes.
Existe ademas contaminacion electronica en el haz y
radiacion dispersa generada en los distintos elemen-
tos, principalmente en el filtro aplanador, elemento
fundamental a la hora de conseguir haces de radia-
cion suficientemente homogéneos a la salida de la
unidad de tratamiento en campos extensos!.

Estos haces polienergéticos inciden sobre el
paciente y la dosimetria clinica consiste en determi-
nar cual es la dosis absorbida (en adelante dosis) en
su interior a partir del conocimiento de las caracte-
risticas del haz incidente. La salida del planificador
de tratamientos es por tanto una matriz de dosis que
se dibuja sobre el paciente, que en el caso de un
planificador 3D viene caracterizado por una serie de
cortes de escaner donde se representan los voxeles
del estudio TC. Estos voxeles llevan asociado un
nimero TC que estd univocamente relacionado con
la densidad electrénica de los tejidos y por tanto con
su comportamiento frente a la radiacion incidente,
el cual depende de la densidad electrénica para la
interaccion Compton, mayoritaria para las energias
utilizadas en radioterapia. En un principio el célculo
mas simplificado de dosis en un paciente lo supone
compuesto Unicamente de agua. El conocimiento
de la densidad electrénica de los diferentes tejidos
permite no obstante refinar este calculo con métodos
cada vez mas exactos de tal manera que la dosis cal-
culada reproduzca la real. El método de superposi-
cién es un algoritmo que permite calcular de manera
muy exacta la correccién por heterogeneidad en el
interior del paciente y por tanto mejorar el célculo de
dosis en aquellas zonas del paciente cuya composi-
cién difiere considerablemente de la del agua. Mas
concretamente, esta descrito que la dosis en pulmoén
solo puede ser convenientemente evaluada a través
de un algoritmo de superposicion o Monte Carlo (MC)
debido a los efectos de transporte de los electrones
secundarios generados por la radiacion incidente,
especialmente en el caso de campos pequefnos
y altas energias?. El presente trabajo presenta la
implementacién y validacion del algoritmo de cono
colapsado dentro del planificador PCRT3D (Técnicas
Radioffsicas) con el que se pretende mejorar el cél-
culo de dosis en tratamientos de pulmén, cabeza y
cuello y todos aquellos donde las heterogeneidades
jueguen un papel fundamental.
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Desarrollo tedrico del algoritmo

El calculo del planificador PCRT3D por el método
de superposicién de cono colapsado (SCC) sigue el tra-
bajo inicial de Anhesj63* y se basa en la aproximacion
de cono colapsado para reducir el tiempo de célculo
en el paciente. Tal como esta descrito, el método de
superposicion utiliza unos nucleos polienergéticos
pregenerados para cada unidad de tratamiento que
son escalados de acuerdo con las heterogeneidades
del paciente y sumados adecuadamente para dar la
dosis en cada voxel. Estos ndcleos son pesados por el
terma, que es la energia total liberada por unidad de
masa en cada punto. De manera resumida, el método
desarrollado consta de las siguientes caracteristicas
que vemos a continuacion.

Obtencidn de espectros energéticos efectivos

Son calculados a partir de datos experimentales de las
unidades de tratamiento (razones tejido-maniqui (TPR)) y
magnitudes tabuladas (coeficientes de atenuacion masi-
cos para blanco y filtro, ntcleos de dispersidon monoener-
géticos precalculados por MC, secciones eficaces de
produccion de radiacion de frenado para el blanco)®.

Se ajusta un espectro efectivo siguiendo el modelo
dado por Anhesjo?, ese espectro se calcula de acuerdo
con la siguiente expresion:

t
WE_EO,t,f,Zi = E $ e—n|f O# %Aﬁh$
Yemn =4 ox (1)

donde t, fy Z son los parametros del ajuste, esto es: t
es el espesor del blanco de produccion de rayos X del
acelerador, f es el espesor del filtro aplanador y Z es
el numero atomico efectivo del blanco. n, y n; son los
coeficientes de atenuacion lineal para el filtro aplanador

y para el blanco respectivamente. g—\E/'\Eh es la seccion

eficaz de produccion de radiacion de frenado para la
energia media de los electrones a cada profundidad
dentro del blanco.
El método de ajuste es iterativo. El espectro es calcula-
do en cada iteracion para cada energia de una lista de
25 bins desde 0,1 a 25MeV.

Las iteraciones tratan de minimizar la cantidad

S(¥e(Ent.f.Z))=

Zé:j 251 k‘akzduk

— by TPRy | 2)
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que es una diferencia en valor absoluto entre unos
TPR calculados y los TPR experimentales. El célculo
de TPR se realiza a partir del espectro y de la dosis
dijk por unidad de fluencia energética a una profundi-
dad Z; en un campo paralelo de tamafo S,. Los subin-
dices estan dispuestos asi: i se mueve en energias, j
recorre profundidades y k recorre campos. Esto quiere
decir que d;; expresa la dosis en un campo k para una
profundida&j dentro de un haz monoenergético de
energia correspondiente al bin i. Pix anula las profun-
didades a las cuales hay contaminacion electrénica,
que al estar presente en los datos experimentales no
puede utilizarse para la optimizacién dado que el cél-
culo de los d;, presupone sélo dosis debida a fotones
incidentes. Esto permite luego extraer la contaminacion
electronica presente en cada campo. a, y b, son valores
de normalizacién que se fijan para que valor calculado
y experimental coincidan para cada campo a la profun-
didad de 20cm.

Para minimizar la cantidad de la ecuacion (2) se uti-
liza un método simplexP (algoritmo de optimizacién no
lineal) donde t, f y Z efectivas son las salidas del mismo
y como datos de entrada se utilizan valores cercanos a
los tipicos de las mismas.

El calculo de los elementos dijk se realiza de acuerdo
con Ahnesjo y Andreo? y utiliza ntcleos monoenergéti-
cos de deposicion de energia que han sido calculados
previamente para cada bin de acuerdo con el método
de Monte Carlo, obligando a un fotén a interaccionar un
gran numero de veces en un mismo punto y contabili-
zando la deposicion de energia’-® alrededor del punto
de interaccion.

Una vez obtenido el espectro efectivo por el método
iterativo descrito se suman pesados por él los nucleos
monoenergéticos para obtener el polienergético. Dicho
ndcleo polienergético se ajusta, creandose 48 biexpo-
nenciales, una por cada direccion polar, de acuerdo
con la ecuacion:

Ai fe-ar 4 Bi § e_bir
r2 (3)

prli "I‘, i h =

de tal modo que una unidad de tratamiento queda
determinada a partir de 48x4 numeros que definen su
nucleo de superposicion polienergético.

Contaminacion electronica

Se modela y calcula de forma similar al modelo de
Ahnesjé° presentado anteriormente y no se calcula para
unidades de Cobalto. El sistema calcula a partir de los
datos del espectro los TPR para cada uno de los cam-
pos y los compara con los TPR medidos de tal forma
que la diferencia es la contaminacion electrénica que

es funciéon del campo equivalente, de la energia y del
acelerador. Esta contaminacion sera ahadida al célculo
final de dosis, y estd normalizada con respecto al calculo
de dosis en las condiciones de calibracion. Para cada
campo A de la unidad se ajusta una funcién depen-
diente de la profundidad z que tiene la siguiente forma:

—biz I A
Dy A 2N =kiase P2 LErf2b/c 5l (4)

cont

donde k es la constante de normalizaciony a, b y € son
las constantes del ajuste, que no dependen del campo.

Calculo del terma

Inicialmente se calcula la energia total liberada por
unidad de masa (terma) en cada punto del paciente por
el que iran multiplicadas las contribuciones de dosis en
el célculo de superposicion. Para calcular el terma es
necesario conocer a partir de datos experimentales la
distribucion de fluencia energética lateral. Se asumira
que esta distribucion viene dada relativamente por el
perfil de intensidad calculado segin un método de
convolucién de single pencil beam (SPB) a partir de
perfiles experimentales para diferentes camposi®12
multiplicado por un factor geométrico para tener en
cuenta la anchura de la fuente y por las funciones de
modulacién correspondientes a las cufas, blogues o
multilaminas en el caso de que los hubiere como vere-
mos mas adelante.

Cono colapsado

El método de superposicion exige la suma de
las dispersiones producidas en todos los puntos del
paciente teniendo en cuenta las densidades electro-
nicas que estan presentes entre punto de dispersion
y punto de célculo para todos los puntos de la matriz
de célculo. Para simplificar este célculo se utilizara la
aproximacién de cono colapsado que realiza el célculo
en un cono de voxeles a partir de un elemento disper-
sor suponiendo todo el cono colapsado sobre su eje.
La ecuacion final del célculo de superposicion de cono
colapsado es3:

S L b 1 s
DIy = g d2u I;%In?SamRmn]lrg+ bR S, IFB (5)

donde la suma en m y n se extiende sobre todas las
direcciones discretas de energia radiante. m corre
en angulo polar theta y n en el dngulo azimutal phi.
h(7) es el nimero de electrones por unidad de volumen
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en el punto 7 que depende del n°CT del voxel, T(¥) es
la densidad masica en el punto 7 y también depende
del n°CT del voxel. Los dos sumandos entre corchetes
corresponden a:

Energia Radiante Primaria
Ry (7) = Rp, (12 y) - em 4

—e~@n4r)  (6)

T Qpmdu UA'" (1

2
iqm

Energia Radiante Secundaria

Rrsnn_l’ii = Rf;m_ri _ 1i $_1 — bmhiDri =+

+Titixmnd2u%Dr (7)
m

Estas expresiones indican que a lo largo de cada
eje de cono (rayo) se pueden calcular las dos energias
radiantes de manera recursiva.

A, B, a,Vy b, son las constantes que provie-
nen de ajustar los nucleos polienergéticos a una
biexponencial de acuerdo con la ecuacion (3). Los
elementos T; corresponden al terma polienergético de

acuerdo con

1 — o n]ry
=

r2 t]ry

W_iie~ nlud ®)

Cada elemento sub-i se ha precalculado para cada
voxel teniendo en cuenta la fluencia energética W(r ;) de
referencia para cada rayo y el coeficiente de atenuacion

.. n]ry o y
masico m en el voxel e integrando el coeficiente de
atenuacion a lo largo del rayo que llega al punto en cues-
tién para obtener un factor de atenuacion promedio.

Las lineas de cono colapsado se disponen en el
espacio de tal manera que cada voxel sea atravesado
solo una vez en cada direccion m,n. Para una red de
conos optimizada se recorren todos los puntos gene-
radores de conos depositando la energia dispersada
en ellos de acuerdo con el método recursivo a lo largo
del rayo descrito. EI numero de angulos polares por
defecto es 48 (entre O y 180°) y el nimero de angulos
azimutales (en la direccion en la que existe simetria del
nucleo) es 10, por lo que se generan inicialmente 480
Conos por punto.

La dosis puede ser calculada en todos los puntos
usando un nimero de operaciones proporcional a M-N3
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donde M es el nimero de conos para cada puntoy N es
el nimero de voxeles3.

Factor geométrico

El célculo de superposicion se realiza para una fuen-
te puntual. Para tener en cuenta la anchura de fuente
introducida en la unidad de tratamiento el perfil de
intensidad se multiplica por una funcién de la forma

1
k § d_borde™x,y, zh
2§ v, "zh

9)

F X,y,zh =
1+e

donde d_borde(x,y,z) es la distancia al elemento mas
cercano de colimacioén proyectado a la profundidad del
punto x,y,z y V«(2) es el radio de la fuente proyecta-
do por ese elemento a la profundidad z. La distancia
d_borde es negativa cuando el punto esta dentro del haz
util y positiva cuando el punto esta fuera del mismo. k es
un factor positivo de ajuste.

Determinacion de la fluencia energética
de cada unidad de tratamiento
e introduccion de moduladores del haz

La fluencia energética relativa viene modelada por
el perfil de intensidad calculado para el algoritmo SPB
desarrollado paralelamente. Esta fluencia “sin paciente”
se modula adecuadamente para tener en cuenta el efecto
de cufas fisicas, dinamicas, multilaminas, bloques etc.,
usando la calculada en el algoritmo de convolucién
cuando se genera una unidad*. Esta funciéon unida
al factor geométrico descrito anteriormente modula el
terma que se utiliza en el céalculo de superposicion.
Para deconvolucionar el perfil de intensidad se utiliza un
pencil beam construido a partir de datos experimentales
siguiendo el método desarrollado por Storchi et al.10. De
acuerdo con la ecuacion

1

Qint = 7, Pe 7 Kspp

(10)
| Kspg |

donde K,z €s el ndcleo que representa al pencil
beamy P, es el perfil envolventel® calculado a partir
de perfiles medidos en agua para diferentes campos y
profundidades. Como resultado se obtiene una matriz
de fluencia relativa independiente del paciente y que
identificamos con W(r,) en la ecuacion (8).

En el algoritmo SSC cufias, bloques o colimador
multilaminas (MLC) se afaden multiplicando el perfil de

“ Manual de PCRT3D. Técnicas Radiofisicas SL.
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Tabla 1. Materiales escogidos de Hubell y Seltzer! y densidades asociadas utilizados en el célculo del cogficiente de atenua-
cién masico efectivo correspondiente a cada voxel del paciente. A partir de la densidad electrénica de un voxel se asocia

densidad y n/t.

Material Densidad Densidad Electrdnica N/t (cm?/g) n/t (cm¥g)
(g/cm?) (n° elec/cm®) 6MV 18 MV
Aire 0,001205 3,623*10%0 0,0810 0,0572
Pulmon 0,258 8,5654%1022 0,0438 0,0287
Tejido adiposo 0,95 3,8%10%3 0,0462 0,0299
Agua 1 3,343*10%3 0,0465 0,0305
Musculo 1,05 3,478%10%3 0,0462 0,0302
Hueso cortical 1,92 5,95*1023 0,0459 0,0314
Titanio 4,54 2,26*10% 0,0479 0,0366
Hierro 7,874 3,98*10% 0,0572 0,0451
Tungsteno 19,3 8,43*10%4 0,0642 0,0562

intensidad P, por factores de atenuacion ya generados ~ Calculo de UM

previamente en PCRT3D para el algoritmo PR*.

Tratamiento de heterogeneidades

Como se ha mencionado anteriormente el algoritmo
SCC requiere que cada voxel venga caracterizado no
solo por la densidad electrénica, sino por un coeficiente
de atenuacién n y una densidad masica 3. A partir
de valores publicados (NIST) se ha construido una
tabla de tejidos presentes en el cuerpo asociandoles
su densidad electrénica y con ello los otros dos valores
que caracterizan el voxel, siendo N construido para
cada espectro efectivo ajustado a partir de una suma
ponderada usando los bins de energia cuando se
genera la unidad de tratamiento y para cada densidad
electronica. Durante el célculo, el algoritmo explora los
voxeles del paciente, lee la densidad electrénica, asig-
na un N de acuerdo con la relaciéon precalculada para
cada unidad de tratamiento y asocia la densidad masi-
ca correspondiente. Los materiales extraidos de NIST
con intencién de cubrir todo el rango posible han sido:
aire, pulmoén, tejido adiposo, agua, musculo, hueso
cortical, titanio, hierro y tungsteno. Los valores de coefi-
ciente de atenuacion son interpolados para todas las
densidades electronicas intermedias y guardados como
un dato mas de la unidad de tratamiento. Los valores
de densidades asociadas a los materiales escogidos se
encuentran en la tabla 1, asi como los coeficientes de
atenuacion masicos promedio correspondientes a dos
espectros de 6 y 18 MV obtenidos de acuerdo con la
ecuacion (1).

T Hubbell JH and Seltzer SM. Tables of X-Ray Mass Attenuation
Coefficients and Mass Energy-Absorption Coefficients. Disponi-
bles on-line en: http://physics.nist.gov/PhysRefData/XrayMassCo-
ef/cover.html

La dosis por UM en el punto de normalizacion T se
calcula mediante la expresion:

DIrg _ Wo (11)
donde
lib
W, _ "D/Mhle (12)

Mo ~ d_Taiibl

es la fluencia por unidad de monitor (M) en las con-
diciones de referencia extraida como cociente entre la
dosis de referencia de la unidad de tratamiento y la
dosis calculada por el algoritmo SCC _d_Raipil en la
situacion de referencia. De este modo toda la matriz de
calculo d(r) queda expresada en unidades de dosis por
unidad de monitor (M).

Material y métodos

Equipamiento y método de medida

El algoritmo SCC ha sido verificado en un acelerador
Mevatron Primus (Siemens, Palo Alto, California) para
dos energfas, 6 y 18 MV. La configuracion de los datos
de entrada del algoritmo requiere basicamente las
mismas medidas que para el algoritmo SPB. Son nece-
sarias medidas en agua de perfiles de campos cuadra-
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dos entre 3cm x 3cm y 40cm x 40cm, incluyendo la
diagonal para modelar el perfil en todo el rango posible.
Las profundidades han de encontrarse entre el méaximo
y 30-35cm. Ademas son utilizadas las razones tejido-
maximo (TMR) calculadas a partir de las curvas de
porcentaje de dosis en profundidad (PDD)". Por tanto,
las medidas a realizar no difieren de las necesarias para
el algoritmo “preciso” PR excepto en el mayor nimero
de perfiles demandado. Estos datos experimentales
han sido también utilizados para validar el calculo MC
presentado mas adelante.

Calculo de niicleos monoenergéticos
y polienergéticos

El primer paso para disponer de una unidad de trata-
miento modelada es disponer de los nlcleos monoener-
géticos que componen el nlcleo polienergético que la
caracteriza. Este precélculo se ha realizado con el codi-
go PENELOPE 2003!3 para lo cual se ha desarrollado
un programa principal en FORTRAN que se ha lanzado
para cada uno de los 25 bins de energia, obteniéndo-
se los 25 nucleos correspondientes. Los parametros
de la simulacién fueron: Eabs electrones =1.0E4eV,
Eabs fotones=1.0E3, Eabs positrones=1.0E4¢eV,
C1=0.20 deflexion angular media para dispersién multi-
ple de electrones, C2=0.20 méaxima pérdida energética
fraccional media, WWC=1.0E4 eV energia de corte para
colisiones inelasticas y WCR=1.0E3eV energia de corte
para emision de radiacion de frenado. La incertidumbre
estadistica del célculo se mantuvo por debajo del 2%
simulando el nimero de particulas necesario para cada
energia y recogiendo la dosis depositada en voxeles de
geometria esférica’8. La eleccion de PENELOPE como
codigo generador de los nucleos se debié a la facilidad
del codigo para alterar el programa principal y forzar la
interaccion foténica en el mismo punto, asi como para
configurar la recogida de datos referentes a la deposi-
cion de energia.

Segln lo descrito mas arriba, cada nucleo poliener-
gético asociado a una unidad de tratamiento una vez
realizado el ajuste se caracteriza por una lista de cuatro
constantes para 48 angulos polares. Dicho nucleo es
una combinacion lineal de los nucleos monoenergéti-
cos pesados por el espectro ajustado.

Calculo MC en maniquis heterogéneos a partir
de espacios de fase pregenerados

Para verificar el comportamiento del algoritmo en
situaciones de heterogeneidad se ha utilizado el codi-
go BEAMnrc en la generacion de espacios de fase y
DOSXYZnrc para el célculo en paciente (NRCC)4-16,
Ambos cédigos estan basados en EGSnrcMP4 y se
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encuentran perfectamente contrastados en numerosas
publicaciones!’2® para el célculo en las situaciones
que se describen. En particular DOSXYZnrc ha sido
utilizado como calculo de referencia en la comparacion
de algoritmos de célculo de sistemas de planificacion
comerciales en presencia de heterogeneidades!8. Esta
razén lo hace ideal para utilizarlo como cédigo de refe-
rencia en la comparacion. Ademas, existe una segunda
razén de indole préactico para utilizarlo, y es la facilidad
que presenta para construir el cabezal del acelerador y
obtener un espacio de fase que lanzar sobre paciente.

Con este proposito se han disefiado cuatro maniquis
ya descritos en la literatura. Los dos primeros son utiliza-
dos con variaciones en los tamafios en multitud de refe-
rencias!®26.27 y se denominan LUNG o BONE en caso de
que la lamina intermedia sea de densidad baja o alta. Las
densidades electronicas relativas al agua utilizadas de
acuerdo con los materiales disponibles en DOSXYZnrc
son 0,258 y 1,74 respectivamente. El tercer maniqui es
denominado MEDIASTINUM como en la referencia de
Ahnesjs® y simula un mediastino con dos volimenes de
pulmén a derecha e izquierda de una columna de agua
central. Para verificar el comportamiento del algoritmo
ante la mezcla de diferentes interfases heterogéneas
se ha utilizado el maniqui SLABS también extraido de
la referencia de Anhesjd aunque con variaciones en los
materiales para adaptarlos a DOSXYZnrc. Maniquies y
geometrias estan descritos en la fig. 1 y su composicion
y densidades se encuentran en la tabla 2.

MANIQUI LUNG MANIQUI BONE

MANIQUI SLABS

Ex
LUNG

Fig.. 1. Los cuatro maniquis utilizados en la simulacién
MC. Se pueden apreciar las heterogeneidades utilizadas
en su interior.

Previamente al célculo Monte Carlo en presencia
de heterogeneidades se han simulado espacios de
fase para 3 campos, 3cm x 3cm, 10cm x 10cm vy
20cm x 20cm y para las dos energias mencionadas,
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Tahla 2. Tamafos, materiales y densidades de los maniquis utilizados en la simulacién MC.

Tabla 2a
MANIQUI DIMENSIONES (cm) MATERIALES DOSXYZnrc CARACTERISTICAS DE LA HETEROGENEIDAD
LUNG 30x30x20 H20700ICRU y LUNG700ICRU Léamina de LUNG700ICRU de 30x30x5 cm
BONE 30x30x20 H20700ICRU y ICRPBONE70OOICRU Lamina de ICRPBONE700ICRU de 30x30x5 cm
MEDIASTINUM 30x30x33 H20700ICRU y LUNG700ICRU Dos bloques de LUNG700ICRU de 10x30x20cm
SLaBS W00n | POLETHIOOCRY, PMMATOOICRU, | O 20 s P e s materies
indicados en la fig 1.
Tabla 2
MATERIAL DENSIDAD (g/cm?) DENSIDAD ELECTRONICA RELATIVA AL AGUA
H20700ICRU 1,0 1,0
LUNG700ICRU 0,26 0,258
ICRPBONE7OOICRU 1,85 1,74
POLYETH700ICRU 0,93 0,96
PMMA700ICRU 1,19 1,16

utilizando el cédigo BEAM y los datos proporcionados
por el fabricante utilizando los materiales y geometria
de la unidad. El niumero de particulas que contienen
los ficheros de espacio de fase asi como detalles de
las simulaciones MC pueden encontrarse en la tabla 3.
Los parametros de transporte seleccionados fueron los
establecidos por defecto en el cédigo siendo las ener-
gias de corte para electrones y fotones ECUT=700keV
y PCUT=10keV respectivamente.

El numero de historias simulado en todos los
maniquis fue tal que la incertidumbre estadistica
dentro de campo en la region de interés quedd por
debajo del 1,5%. No obstante se presentan en algu-
nos casos las barras de incertidumbre obtenidas en
cada voxel.

En los cuatro maniquis se ha normalizado la dosis
calculada en el mismo punto para los tres algoritmos
que intervienen en la comparacion. Dicho punto es

Tabla 3. Parametros y nimero de historias utilizados en DOSXYZnrc para simular cada caso.

MANIQUT "(‘l";'x‘gl’;fgrf;) EMV) (me) Nr Ns Nmill) | Nph(mill
LUNG 0,4x0,4x0,25 6 3x3 50 50 10,4 0,21
LUNG 0,4x0,4x0,25 6 10x10 50 20 500 18
LUNG 0,4x0,4x0,25 6 20x20 25 20 750 30
LUNG 0,4x0,4x0,25 18 3x3 25 25 7 0,24
LUNG 0,4x0,4x0,25 18 10x10 25 25 175 7,6
LUNG 0,4x0,4x0,25 18 20x20 25 20 775 32,3
BONE 0,4x0,4x0,25 6 3x3 30 30 650 0,21
BONE 0,4x0,4x0,25 6 10x10 99 0 1500 18
BONE 0,4x0,4x0,25 6 20x20 10 30 300 30
BONE 0,4x0,4x0,25 18 3x3 25 25 7 0,24
BONE 0,4x0,4x0,25 18 10x10 17 40 306 7,6
BONE 0,4x0,4x0,25 18 20x20 25 25 800 32,3

MEDIASTINUM 0,4x0,4x0,2 6 10x10 68 0 1224 18
MEDIASTINUM 0,4x0,4x0,2 18 10x10 25 25 187 7,5

SLABS 0,25x0,3x0,25 6 10x10 68 0 1224 18

SLABS 0,25x3x0,25 18 10x10 25 25 180 7,5

Nr=Numero de repeticion de historias, Ns=Numero de separacion de fotones, N=Numero de historias simuladas,

Nph=Ntmero de particulas en el espacio de fase.
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6MV 5cm LUNG campo 3cm x 3cm

6MV 5cm LUNG campo 10cm x 10cm
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6MV 5cm LUNG campo 20cm x 20cm
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Fig.2.Resultados en el maniqui LUNG para 6MV (columna izquierda) y 18MV (columna derecha) y diferentes campos. La zona som-

breadacorrespondealazonadelaheterogeneidad. Sesuperponenlascurvasdelostresalgoritmos utilizadosdeacuerdoconlanotacion:
w1 MC - SCC PR
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Fig. 3. Resultados en el maniqui BONE para 6MV (columna izquierda) y 18MV (columna derecha) y diferentes campos. La zona som-
breadacorrespondealazonadelaheterogeneidad. Sesuperponenlascurvasdelostresalgoritmos utilizadosdeacuerdoconlanotacion:

s MC = SCC PR

concretamente el méaximo de cada energia (1,5y 3cm
para 6 y 18 MV respectivamente) de manera que no
resulta afectado por ninguna heterogeneidad, excepto
en el caso del maniqui SLABS donde es inevitable
normalizar en PMMA700ICRU, si bien su densidad no
difiere demasiado de la del agua.
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Calculos con SCC y PR

Para los célculos de superposicion se ha utilizado
una malla de 0,25cm x 0,25¢cm x 0,25¢cm en todos los
campos y maniquis. En los célculos con el algoritmo PR
se ha utilizado una malla de 0,3cm x 0,3cm x 0,3cm.
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Resultados y discusion

Se comprobdé que los porcentajes de dosis en pro-
fundidad y los perfiles de dosis en un maniqui de agua
calculados con DOSXYZnrc coincidian con los expe-
rimentales, por lo que se dieron los seis espacios de
fase por validados en agua dentro de la incertidumbre
asociada al célculo. Los resultados correspondientes a
dicha validacion se omiten por razones de espacio. La
reproduccion de porcentajes de dosis en profundidad
y perfiles a 5, 10 y 20cm de profundidad mantuvo un
indice gamma <1 siempre para mas del 95% de los
datos estudiados en la comparacion entre MC y datos
experimentales utilizando un 2% de dosis relativa al
maéaximo en dosis y 2mm en distancia.

En cuanto a los maniquis heterogéneos es necesario
mencionar que la dosis viene expresada en las figuras
que siguen como dosis absorbida en el medio, dado
que es la salida natural de los algoritmos MC y SCC.
En el caso del algoritmo PR, la dosis en el interior de
heterogeneidades ha sido escalada de acuerdo con
Siebers et al.?8, utilizandose un factor de correccion
uniforme por densidad electrénica y por espectro dado
un material.

En la fig. 2 podemos observar el resultado en el mani-
qui LUNG, donde se superponen porcentajes de dosis
en profundidad calculados con MC, SCC y PR. Para los
tres campos y las dos energfas utilizadas SCC presenta
un comportamiento méas cercano a MC que PR, siendo
practicamente igual para los campos 10cm x 10cm vy
20cm x 20cm y existiendo més discrepancias en el caso
del campo pequefio 3cm x 3cm, donde se encuentra
alglin punto que supera el 7% de diferencia con respec-
to a MC, especialmente en el caso de alta energia. Las
razones para este desacuerdo son consistentes con la
bibliografia®18 y se fundamentan en la pérdida de equi-
librio electronico para campos pequefios y alta energia,
que soélo puede ser modelada correctamente a partir de
célculos MC, ya que los nucleos de dispersion en los que
se fundamenta SCC estan calculados en un maniqui de
agua en condiciones de equilibrio y son directamente
adaptados a las condiciones del paciente utilizando la
densidad masica y electrénica que se va encontrando a
lo largo del eje del cono colapsado.

En la fig. 3 se observa lo mismo para el maniqui
BONE. Para este maniqui el acuerdo es mejor que
para el maniqui LUNG para todos los campos y las
dos energias. Si se observan diferencias entre MC vy
SCC se localizan en las interfases, donde puede haber
algiin punto que supere el 3% de diferencia en dosis
relativa al maximo. En particular para campo pequefio
el acuerdo continda siendo muy bueno. Para 6 MV el
algoritmo PR no da resultados muy diferentes, siendo
su desacuerdo bastante mayor para 18 MV.

En el caso del algoritmo PR, pese a ser un algoritmo
de eleccion en muchas geometrias, tal como era espe-

rable!® queda de manifiesto su limitacion en el caso del
interior de heterogeneidades de pulmén y hueso si bien
tras ellas la dosis relativa vuelve a mostrarse de acuerdo
para los tres tipos de calculo.

La fig. 4 muestra los resultados para la geometria
MEDIASTINUM para 6 y 18 MV. Se presenta la compa-
racion de tres perfiles a tres profundidades diferentes
(10, 15y 20cm) para los tres algoritmos estudiados. Los
tres perfiles cruzan la heterogeneidad de baja densidad
a diferentes alturas. MC y SCC muestran acuerdo en un
entorno de un 3% de la dosis relativa al maximo para
el 95% como minimo de los puntos estudiados. Aln
estando dentro de valores aceptables, se percibe que
en general dentro de la heterogeneidad SCC sobrestima
la correccion con respecto a MC, quiza debido a que en
el eje central el valor MC también es inferior al obtenido
con SCC. En el caso de esta geometria el algoritmo PR
muestra una correccion en profundidad insuficiente
para 6 MV pero bastante acertada en el caso de 18 MV,
si bien se pone de manifiesto que la penumbra del haz
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Fig. 4. Perfiles en el maniqui MEDIASTINUM para 6 MV
(arriba) y 18 MV (abajo) a 3 profundidades distintas, del
perfil mas alto a al mas bajo 10, 15y 20cm. La zona som-
breada corresponde a la zona de la heterogeneidad LUNG.
Se superponen las curvas de los tres algoritmos utilizados
de acuerdo con la notacion: - MC — SCC ---- PR.

Por razones de claridad en la imagen se han omitido las
barras de incertidumbre del algoritmo MC.
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Fig. 5. Porcentajes de dosis en profundidad y perfiles a 10cm de profundidad (dentro de pulmén) en el maniqui SLABS para
6MV (izquierda) y 18 MV (derecha). Se superponen las curvas de los tres algoritmos utilizados de acuerdo con la notacién:

s MC - SCC P

Tahla 4. Analisis gamma de las gréficas presentadas con los célculos MC como referencia. Se compara el resultado del test
gamma (% de puntos con gamma<l y gamma<2) para los algoritmos SCC y PR. Los criterios utilizados han sido 3% en
dosis relativa al maximo y 3mm en distancia de acuerdo con Fogliata et al*8.

. - % puntos gamma < 1 % puntos gamma < 2
MANIQUI E(MV) (cm';&) Grifica s':: - * = sg - : =
LUNG 3x3 %DD 92 76 100 78,4
LUNG 10x10 %DD 100 86,5 100 95
LUNG 20x20 %DD 97,2 79 100 89
LUNG 18 3x3 %DD 76.3 715 81,5 72,5
LUNG 18 10x10 %DD 100 77 100 86,4
LUNG 18 20x20 %DD 100 85 100 91,7
BONE 3x3 %DD 99,8 97 100 99,7
BONE 6 10x10 %DD 100 95,7 100 9.3
BONE 20x20 %DD 100 85,4 100 967
BONE 18 3x3 %DD 98 71,1 99,4 80,6
BONE 18 10x10 %DD 100 76,1 100 84,5
BONE 18 20x20 %DD 100 76,8 100 92,7
MEDIASTINUM 6 10x10 Prof 10 cm 98,6 83,4 100 100
MEDIASTINUM 10x10 Prof 15 cm 97,9 79,4 100 100
MEDIASTINUM 6 10x10 Prof 20 cm 97,1 74,1 100 100
MEDIASTINUM 18 10x10 Prof 10 cm 97,6 77,9 100 88,7
MEDIASTINUM 18 10x10 Prof 15 cm 97,6 82,7 100 90,5
MEDIASTINUM 18 10x10 Prof 20 cm 97,8 82,4 100 93,1
SLABS 10x10 %DD 97,3 60 100 72
SLABS 6 10x10 Prof 10 cm 100 40 100 50
SLABS 18 10x10 %DD 80,4 50 96,6 54,4
SLABS 18 10x10 Prof 10 cm 100 50 100 68
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es mas corta de lo que deberia dentro de la heteroge-
neidad de baja densidad.

En la fig. 5 se presentan los resultados para la geo-
metria SLABS. En este caso se presentan ademas dos
perfiles para 6 y 18 MV dentro de la heterogeneidad de
pulmoén. En ellos se puede apreciar que la penumbra
del haz se modela adecuadamente comparando MC y
SCC, dado que uno de los efectos conocidos de las hete-
rogeneidades de baja densidad debido al mayor recorri-
do de los electrones secundarios es el ensanchamiento
de las penumbras. SCC se muestra capaz de modelar
este efecto no contemplado en el algoritmo PR.

En cuanto al tiempo de calculo, a falta de incor-
porar nuevos elementos como excluir del céalculo de
dispersion conos con terma inicial pequefio (depen-
dencia con el tamafio de campo), para dos procesa-
dores Intel Xeon X5570 a 2.93GHz, en un paciente
de dimensiones 400mm x 150mm x 400mm, con
una reticula de calculo de 2.5mm (nUmero de celdas
160x112x160=2.867.200) el tiempo de calculo se
estima en unos 50s.

Analisis gamma

Se ha utilizado la simulacién MC como referencia
para calcular el % de puntos que cumplen un criterio
gamma utilizando 3 mm en distancia y 3% de dosis
relativa al maximo en dosis!® Se ha estudiado cada
una de las graficas presentadas mas arriba lo que nos
da un total de 38 comparaciones para los algoritmos de
SCC y PR. Los resultados se presentan en la tabla 4,
donde para cada tipo de campo y maniqui se especifica
el % de puntos que superaron el criterio gamma < 1y
gamma <2. Estos parametros pretenden representar la
habilidad de cada algoritmo para reproducir los calcu-
los de referencia MC.

Del anélisis de la tabla 4 se extrae la mejora que
proporciona el algoritmo SCC frente a PR, cumpliéndo-
se el criterio gamma <1 en el 95% de los puntos para
todos los casos excepto para tres campo 3cm x 3cm
en pulmén, donde se han encontrado diferencias de
hasta el 7% en dosis relativa para alta energia y dentro
del maniqui SLABS donde se encuentran diferencias de
hasta el 5% en algunos puntos. Los tres casos para el
algoritmo SCC cumplen el criterio gamma extendido a
5% /3 mm en el 95% de los puntos.

Discusidn

De acuerdo con el trabajo inicial de Ahnesj3, se
ha desarrollado un algoritmo de cono colapsado que
puede ser configurado exclusivamente a partir de datos
experimentales, gracias al modelado de la fluencia late-
ral del haz proporcionado por un algoritmo subyacente
de single pencil beam. Los resultados obtenidos son
consistentes con otros trabajos que examinan algorit-

mos de este tipo en presencia de heterogeneidades. En
particular, en el caso de pulmoén (LUNG) los resultados
son comparables con el trabajo de Carrasco et al?® aun-
que para el campo pequefio (en su caso 2cm x 2¢cm)
los autores encontraron diferencias menores a las
encontradas aqui, cuando comparaban un algoritmo de
cono colapsado con célculos MC. Los mismos autores
realizaron un trabajo analogo para heterogeneidades de
hueso?’ en el que obtenian resultados muy similares a
los aqui expuestos cuando comparaban un algoritmo de
cono colapsado y calculos MC en el interior de la hete-
rogeneidad, apreciandose en nuestro caso un mejor
acuerdo para campo pequefio y baja energia. Fogliata
et al'® presentan un estudio exhaustivo de diferentes
algoritmos comerciales en presencia de heterogeneida-
des, incluyendo pulmén y hueso. Aunque la heteroge-
neidad de pulmoén “normal” que estudian es mayor que
la considerada en el presente trabajo como LUNG, los
resultados para los algoritmos de cono colapsado son
muy parecidos, lo cual es también extensible al manigui
de hueso utilizado. En particular, estos autores utilizan
una heterogeneidad de muy poca densidad denomina-
da pulmoén “ligero”, muy exigente y que podria indicar
una futura comparacion a realizar con SCC.

En cuanto a los maniquis MEDIASTINUM y SLABS,
los resultados obtenidos son equiparables a las presen-
tes en el articulo original de Anhesji®, aunque sélo es
comparable el caso de 6 MV que esta presente en ambos
trabajos. En MEDIASTINUM, teniendo en cuenta perfiles
perpendiculares al haz, en el trabajo de Anhesj6 se puede
apreciar que la altura de los picos con respecto al valle
de la columna central es inferior a la calculada en nues-
tro caso (fig. 4,6 MV) lo que se puede explicar porque la
densidad de los materiales utilizados como pulmén es
diferente, siendo menor en el caso del presente trabajo.
En el caso de SLABS la concordancia entre MC y SCC es
buena para alta y baja energia sin que se aprecien gran-
des diferencias con respecto al trabajo precedente.

En resumen, en la bibliografia encontramos resul-
tados para otros algoritmos de superposiciéon de cono
colapsado compatibles con los obtenidos en el desarro-
llado, siendo interesante para futuros trabajos el estu-
dio de campos pequefios, que podria indicar posibles
acciones de mejora del algoritmo SCC.

Conclusiones

Se ha desarrollado un algoritmo denominado SCC
basado en nucleos puntuales de deposicion de ener-
gia, extraidos a partir de datos experimentales: TMR
y perfiles de dosis a diferentes profundidades y cam-
pos. El célculo en paciente utiliza un método de cono
colapsado que permite acelerar la superposicion hasta
conseguir tiempos de calculo aceptables utilizando
procesadores estandar. Para modelar la fluencia lateral

Rev Fis Med 2009;10(3):187-198



198

que incide sobre el paciente se apoya en un modelo
previo de single pencil beam.

El algoritmo SCC desarrollado presenta un célculo
mejorado de la dosis en el interior de heterogeneidades de
pulmon y hueso frente al célculo realizado por algoritmos
mas simples, siendo capaz de modelar de manera mas
exacta la dispersion de electrones secundarios en pulmon
y el comportamiento en el interior de heterogeneidades
de hueso. En particular en el caso de tratamientos donde
el PTV esta rodeado por tejido equivalente a pulmoén, la
utilizaciéon de un algoritmo como el SCC supone que los
histogramas dosis volumen cambiarén con respecto a los
calculados por un algoritmo mas sencillo. La cobertura
del PTV se verd empeorada debido al ensanchamiento
de la penumbra y la dosis en pulmén serd un poco mas
elevada debido a la mejor reproduccion del efecto de
dispersion en la heterogeneidad de baja densidad?®. Este
Gltimo hecho conlleva que SCC puede ser considerado el
algoritmo de elecciéon de PCRT3D en localizaciones como
pulmon o cabeza y cuello, aquellas en las que las hetero-
geneidades juegan un papel mas importante.
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Articulo Cientifico

Un meétodo para la prediccion de colisiones
mecanicas y de intersecciones del haz
con la mesa de tratamiento

A method for detection of mechanical collisions and couch-beam intersections
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Fecha de Recepcion: 02/10/2009 - Fecha de Aceptacion: 25/11/2009

Se describen dos aplicaciones informéticas disefiadas para evitar las colisiones mecéanicas entre el cabezal y la mesa de la
unidad de tratamiento y el bloqueo de los haces de radiacion por partes de la mesa no radiotrasparentes. Ambos programas
utilizan secciones transversales simplificadas y estan basados en una rutina muy sencilla. Se detallan los algoritmos y las interfa-
ces graficas desarrolladas, asi como las pruebas que se realizaron para asegurar su correcto funcionamiento. A pesar de la rela-
tiva sencillez del planteamiento los resultados son satisfactorios, obteniéndose una exactitud de 5 mm en las predicciones.

Palabras clave: Colisiones mecanicas, bloqueo de haces, planificacién de tratamientos, radioterapia externa.

Two software applications for avoiding mechanical collisions and beam blocking by the couch are described. The method
used is based on a simplified model of the couch cross-sections and a very simple routine. The algorithms employed and the
graphical interfaces developed are described, along with several software implementation tests. The accuracy of predictions was

within 5 mm, therefore the results are satisfactory despite the simple approach assumed.

Key words: Mechanical collisions, beam blocking, treatment planning, external radiotherapy.

Introduccion

La implantacion de técnicas modernas en la radio-
terapia externa ha incrementado notablemente la com-
plejidad de los tratamientos. Conforme se ha ido redu-
ciendo la estandarizaciéon en la configuracion geomé-
trica de los haces ha aumentado la probabilidad de
que se produzcan colisiones mecéanicas entre el brazo
y la mesa de la unidad, y también la de que los haces
se vean distorsionados al atravesar partes de la mesa
no radiotransparentes antes de incidir en el paciente.
Ademés no hay que olvidar que los sistemas de planifi-
cacion de propoésito general no suelen incluir mecanis-
mos que permitan tener en cuenta estas situaciones.

Evidentemente es importante poder predecir la
colisién del brazo con la mesa, sobre todo en los tra-
tamientos donde los haces van secuenciados automa-
ticamente y los operadores no tienen que entrar en la

* Correspondencia
E-mail: pedroantonio.sanchez@sespa.princast.es

sala para pasar de uno a otro. De hecho algunos autores
han desarrollado con este prop6sito herramientas muy
completas!, aungue su uso no se ha generalizado. Pero
también es muy conveniente poder prever si los haces
atraviesan partes de la mesa que puedan alterarlos
antes de incidir en el paciente. Como es bien conocido,
las piezas metdlicas generan gran distorsion, pero inclu-
so las fabricadas con fibra de carbono producen ate-
nuacion no despreciable2, incremento de la dosis en
la piel y disminucioén de la profundidad del maximo de
dosis®®. De hecho, de nuestras mediciones en la mesa
Varian Exact, compuesta casi completamente de fibra
de carbono, para haces de fotones de distintas ener-
gias, se deduce que la atenuacion producida puede
llegar a ser del 16% y 9% para RX de 6 MV y 18 MV
respectivamente. Estos resultados son concordantes
con los publicados por distintos autores, en particular
con los obtenidos por Vieira et al., que para el mismo
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modelo de acelerador y mesa encontraron una atenua-
cion de hasta el 15% para la energla de RX de 6 MV.

El problema de incluir en la planificacion dosimétrica
la mesa de la unidad puede abordarse de dos maneras.
Una de ellas es modelarla en el planificador e incluirla
en el célculo de la dosis?”. También se puede disefiar
el tratamiento de forma que el brazo y los haces la
esquiven8210. En este Gltimo caso es necesario cono-
cer durante la planificacion el rango permitido de los
parametros geométricos, o al menos poder determinar
si existe interseccion de los haces con la mesa o peligro
de colision para una determinada configuracion, y en su
caso cambiar algun parametro hasta encontrar un trata-
miento aceptable y que pueda ser llevado a la practica.

En este trabajo se presentan dos programas informa-
ticos: uno de ellos es una aplicacion gréafica que permite
visualizar de forma rapida la configuracién geométrica
de la mesa y del haz de tratamiento, y que esta pensada
para servir de ayuda durante el proceso de planifica-
cion; el otro programa revisa los planes de forma auto-
matica para detectar si hay algun haz con problemas
de colision o de interseccion, y permitir asi modificar
los parametros geométricos de la mesa para ajustarla a
las restricciones. Estd implementado como un modulo
incorporado a la aplicacion utilizada en el sistema de
garantia de calidad de las dosimetriasl!. También se
explican detalladamente las pruebas realizadas para
comprobar el funcionamiento de ambas aplicaciones.

Material y métodos
Equipamiento

Se realizaron medidas geométricas en dos modelos
distintos de acelerador, el Clinac 2100 C/D de Varian y
el Precise de Elekta. Para las dos maquinas, se midie-
ron la distancia desde la fuente a la pieza del cabezal
mas alejada en la direccion del eje del haz y la anchura
de dicha pieza a esa distancia, repitiendo las medidas
con cada uno de los dispositivos disponibles, es decir,
aplicadores de electrones y de sujecién de moldes.
También se midieron las partes de la mesa que pueden
verse involucradas en colisiones con el brazo o que
pueden bloguear los haces. En la mesa Varian Exact
se tuvieron en cuenta dos gruesas barras longitudina-
les trasladables y un tablero que va situado encima,
todo fabricado en fibra de carbono. Cada una de estas
barras puede desplazarse lateralmente desde el centro
hacia un extremo, lo que permite esquivar el haz de
radiacion. Por su parte el tablero esta dividido en dos
zonas. En un lado tiene un marco grueso con una zona
ancha de rejilla, y en el otro un marco mas fino con una
barra central de refuerzo y dos pequefias areas de rejilla
a ambos lados. El tablero admite asi dos posiciones, ya
que puede rotarse 180° de forma que quede un lado o

Rev Fis Med 2009;10(3):199-206

P Sanchez Galiano et al.

el otro hacia el brazo de la maquina, dependiendo de la
localizacion del volumen de tratamiento y del angulo de
entrada de los haces. Se incluyeron también dos rieles
laterales metélicos situados uno a cada lado, que sirven
para facilitar el arrastre manual la mesa y la colocacion
de dispositivos auxiliares, y que son faciimente des-
montables. Para la mesa del acelerador Elekta Precise
se modelaron dos gruesas barras metalicas con forma
de C situadas bajo el tablero, que aseguran la rigidez de
la mesa y que pueden girar 180° alrededor de un eje en
la direccion longitudinal de la mesa para permitir a los
haces esquivarlas. Ademas se incluy6 el soporte donde
se apoya el paciente, que esta formado por un bastidor
metalico y una malla de cuerdas cruzadas similar a una
raqueta de tenis, y que puede desplazarse lateralmente.
También se tuvieron en cuenta dos rieles metalicos late-
rales desmontables similares a los de la mesa de Varian.
Todas estas medidas se utilizaron para crear un modelo
bidimensional correspondiente a una seccion transver-
sal normal al eje longitudinal de la mesa a la altura del
isocentro para cada uno de los aceleradores (fig. 1).

ﬂﬁ EIU [m] |:| [m]

A

Fig. 1. Secciones transversales de la mesa de tratamiento.
(1) Configuracion estandar del Elekta Precise. (2) Elekta
Precise con las barras en C a 90° y 180°. Estan quitadas
las barras laterales. (3) Configuracion estandar del Varian
Clinac. (4) Varian Clinac con el tablero por la zona estrecha,
barras a 18 y 8cm. Estan quitadas las barras laterales.

Simulacion grafica del tratamiento

Una vez determinadas las dimensiones geométricas
de los aceleradores se desarroll6 una interfaz gréafi-
ca, en el lenguaje de programacion Microsoft Visual
Basic 6.0, que permite visualizar la disposicién del
brazo y de la mesa. Al usuario se le muestra la pro-
yeccion del haz sobre un plano perpendicular al eje
longitudinal de la mesa y que pasa por el isocentro.
Aparecen representados graficamente los extremos y
el eje del haz junto con las secciones transversales de
los distintos componentes de la mesa (fig. 2). Los datos
se introducen manualmente, y por tanto es necesario
utilizar las herramientas de medida de distancias del
planificador para conocer la posicion lateral y vertical
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del isocentro respecto de la mesa. El programa permite
la modificacién de todos los parametros geométricos
de interés de la maquina, con excepcion de la rotacion
isocéntrica de la mesa, siendo posible variar los angulos
de giro del brazo y del colimador, el tamafio de campo,
la posicion del isocentro del haz y la de las distintas
piezas moviles de la mesa. De esta forma, durante el
proceso de planificacion, puede chequearse de manera
rapida si existe peligro de colisiéon o si el haz esta blo-
queado, y si asi fuera puede modificarse el plan hasta
conseguir uno aceptable y que pueda llevarse a cabo
sin problemas en la unidad de tratamiento.

SO0 Mesa Haz
AU Barras ICx: 0,0 cm
NN Izda: 0,0 cm — . —
N | = ICy: 11,0 cm
IZ_)cha: 0,0 cm — al s
J D - — Gantry: 130°
0 “ U Barras | I = o =
1Lk 7 Colimador: 0°
Dcha T =) —
s 5 €M Tablero X1 50 X2 50
Escala: 5 ancho T Y150 Y250

Clinac 1

Fig. 2. Aplicacion para la simulacion grafica de
los tratamientos.

Madulo de verificacion automatica

Tomando como base la interfaz grafica descrita
en el apartado anterior, se cred una extension para la
aplicacion utilizada para la revision automatica de las
planificaciones. Como se explica en un trabajo previoll,
este sistema, disefiado e implementado por los autores,
revisa la posible existencia de incongruencias en los
datos del tratamiento. Si durante la revision se detecta
alglin problema se genera un aviso, distinguiéndose
entre no conformidades y defectos. Una no confor-
midad es el incumplimiento de algin requisito de la
dosimetria, mientras que un defecto es una no confor-
midad que produce un plan que no puede llevarse a
la practica. Asi que se producen dos tipos distintos de
aviso, el normal para las no conformidades y el grave
para los defectos. El sistema es capaz de detectar con
la suficiente antelaciéon las no conformidades de las
planificaciones y hace posible que se puedan modificar
hasta adecuarlas a las restricciones.

A esta verificacion se han afiadido el chequeo
automatico de las colisiones mecéanicas y el de la inter-
seccién del haz con la mesa. En el caso de que el haz
atraviese alguna pieza de fibra de carbono se genera un
aviso normal, pero si la pieza atravesada es metdlica o
si existe riesgo de colision entonces el aviso es grave,
dado que se considera inadmisible llevar a cabo la irra-
diacién en esas condiciones. El programa presenta una
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ventana desde la que se puede modificar la posicién de
las partes moviles de la mesa y el desplazamiento lateral
del isocentro con respecto al tablero (fig. 3), no siendo
necesario introducir manualmente ningln otro dato.
También es posible imprimir un documento destinado a
los técnicos de radioterapia donde se detallan los para-
metros geométricos de los haces y de la mesa, y que
se adjunta al informe dosimétrico. Las piezas que mas
habitualmente se modifican en las planificaciones son el
tablero y las dos barras que van debajo en el acelerador
Clinac y las barras metalicas en C en el Precise. Para
reproducir el desplazamiento lateral de las barras de la
mesa de Varian se disefiaron dos pequefas reglas en
papel y se pegaron en la parte inferior del tablero. Por su
parte, las barras en C de la maquina de Elekta pueden
girar solo angulos fijos con saltos de 30° asi que es muy
sencillo reproducir la posiciéon planificada que aparece
en el informe. Como medida de precaucioén, en dicho
documento también se incluyen los limites seguros del
desplazamiento lateral de la mesa, que no deberian
sobrepasarse en ningun caso durante el tratamiento.

- S Haz

e AN v posterior v

Clinac 1

RX 18

X=16,6 cm
X1=8,3 / X2=8,3
Y=14,6 cm
Y1=7,3/Y2=7,3

Lat=-0,4 cm
. ’ Alt=-2,1 cm

: oo

C=0°
M= 0°

N Mesa
\ Barras
Izda: 0,0 cm

H \
N 1
; : Dcha: 0,0 cm
! B B
i Barras laterales
........... N Izda
! Dcha

Tablero

ancho 2

-7 Isocentro
o2 ICx: -8,4 cm

L ICy: 14,1 cm

Fig. 3. Aplicacion para el chequeo automatico. Se muestra
un plan donde se ha detectado una posible colision.

A continuacion se describen con detalle los algorit-
mos utilizados. Se utiliza un modelo bidimensional, ya
gue no se tiene en cuenta el giro isocéntrico de la mesa,
lo gue en nuestro caso no supone una gran restriccion
porque son pocos los tratamientos con haces no copla-
nares. Siempre se trabaja en un plano normal al eje
longitudinal de la mesa que pasa por el isocentro de la
maquina. El origen del sistema de referencia se sitla en
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la mitad de la cara superior del tablero a igual distancia
de ambos bordes. El eje Y coincide con la direccion
del movimiento vertical de la mesa, y el X con la del
movimiento lateral, con los valores positivos hacia arriba
y hacia la derecha respectivamente, mirando desde la
mesa hacia el brazo. Cada pieza independiente de la
mesa esta representada por un contorno, es decir, por
un conjunto de puntos unidos por segmentos rectos.
Asi se puede variar la posicion de las partes moviles
modificando las coordenadas de los puntos de su con-
torno. Para detectar si un determinado angulo de giro
del brazo provocara colision del cabezal con la mesa se
comienza identificando el arco en que es posible que
pueda producirse el choque. Para ello se definen dos
puntos, P, y P,, en el cabezal de la maquina (fig. 4.1). El
primero se sitla en el eje del haz a ras de la pieza de la
cabeza mas alejada de la fuente. El segundo se localiza
en el extremo lateral de esa misma pieza hacia el lado
hacia el que gira el brazo. El riesgo de colisién aparece
a partir del angulo que hace que el punto P, alcance la
cara superior del tablero, que es la parte mas alta de la
mesa (fig. 4.2). Este peligro desaparece en el momen-
to en que el brazo alcanza el dngulo que hace que el
punto P, esté por debajo de la pieza de la mesa situada
mas bajo (fig. 4.3). El valor de la coordenada y de P, y
de P, para un determinado angulo del brazo C es

Py =1, + L§cos_ci 1)

Py = Iy + L $cos_ci — T§|sen ci| 2)

siendo |, la coordenada y del isocentro, es decir, la dis-
tancia en vertical del isocentro a la parte superior del
tablero de la mesa, L la distancia del isocentroa P, y T
la distancia entre P, y P, (fig. 4.2).

Como se ha dicho, el riesgo de colision empieza
cuando el punto P, llega a la altura de la parte supe-
rior del tablero, es decir, cuando P2y=0. A partir de la
ecuacion (2) y teniendo en cuenta la conocida relacion
trigonométrica

sen?]ag + cos?]ag =1 (3)

puede deducirse facilmente que el angulo inicial del
arco de posible colision se obtiene de

c; =" arcsen]Ag (4)

donde

Tl + L4+ T2 - L2515
T2 + L2
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Si el angulo de giro del brazo en el haz que se esta
analizando se produce en la direccién de las agujas del
reloj C; toma un valor positivo. Por el contrario, si el giro
es en el otro sentido C; es negativo.

De la misma forma, el riesgo de que el cabezal
colisione con la mesa termina cuando el punto P, pasa
por debajo de la pieza de la mesa que se encuentre
situada mas abajo, es decir, cuando P, = M, siendo My
la coordenada vertical del punto mas bajo de la mesa
(fig. 4.3). De la ecuacion (1) se deduce que el angulo
final del arco de posible colisiéon viene dado por

M, — |
cs=1 arccosd%n (6)

De nuevo C; es positivo para los haces con giro del
brazo en el sentido de las agujas del reloj y negativo en
caso contrario.

Fig. 4. (1) Definiciones de P, y P,. (2) Angulo del brazo
donde comienza el riesgo de colisién. (3) Angulo del brazo
donde desaparece el riesgo de colision. Ver texto.




Un método para la prediccion de colisiones mecdnicas y de intersecciones del haz con la mesa de tratamiento

Eje longitudinal de la mesa

<€

Fig. 5. Determinacion de los limites del campo proyectado
sobre el plano de trabajo.

Una vez que se ha identificado el arco de posible
colisién, el algoritmo pasa a resolver si efectivamente
se produciria la colision con esa determinada confi-
guracion. Para ello sitta el brazo en el angulo inicial,
traza un segmento de recta entre los puntos P, y P, y
comprueba si atraviesa alguno de los contornos que
definen la mesa, es decir, si este segmento P,P, se
interseca con alguno de los segmentos que componen
cada contorno. Se repite esta operacién aumentando el
angulo de giro del brazo a intervalos de un grado hasta
llegar al angulo final, de forma que se realice un barrido
de todo el arco. Si se detecta una colision el sistema
produce un aviso grave.

El algoritmo para detectar si el haz atraviesa la
mesa funciona de una manera parecida. En primer
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lugar se obtienen los limites del campo proyectado
sobre el plano de trabajo. Esta proyeccion permite
tener en cuenta todo el campo de tratamiento, aunque
esté conformado o tenga el colimador girado, con la
Unica restriccion de considerar que el contorno de la
mesa no varia en toda la zona incluida dentro del haz.
En la fig. 5 se muestran dos ejemplos de la manera
de determinar los limites del campo proyectado sobre
el plano de trabajo, que es el perpendicular al dibujo
y a la direccién longitudinal de la mesa, y contiene al
eje del haz. Se muestra un campo conformado con el
colimador multildmina (fig. 5.1) y otro sin conformar
(fig. 5.2). Una vez hecho esto se genera un segmento
recto que va desde la fuente de radiacion hasta la piel
por uno de los extremos del campo proyectado. Como
el segmento sélo llega hasta la piel, se evita el falso
positivo que se producirfa al detectar el blogueo del
haz una vez atravesado el paciente. A continuacién
el algoritmo gira el segmento dejando fijo el extremo
de la fuente, de forma que se barre todo el campo
proyectado, desde un limite al otro (fig. 6), y se com-
prueba si los segmentos rectos asi generados se inter-
secan con los contornos de las distintas piezas de la
mesa. Se distingue entre piezas transparentes, como
la rejilla del tablero, que no son tenidas en cuenta,
piezas semitransparentes, como las barras longitudi-
nales de fibra de carbono de la mesa Varian, y piezas
opacas, que son todas las metdlicas. Si el haz atra-
viesa una parte semitransparente se genera un aviso
normal. Sin embargo, si se interseca con una pieza
metélica el aviso generado es grave, para advertir al
usuario del peligro de llevar a cabo el tratamiento con
esa configuracion.

Fig. 6. Funcionamiento del algoritmo de deteccion de
bloqueos del haz. Ver texto.
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Resultados
Deteccion de colision

Para comprobar el correcto funcionamiento del
algoritmo de deteccion de colisiones se hicieron dos
pruebas. En primer lugar se midio, para distintas altu-
ras de la mesa, el mayor desplazamiento lateral que
permite girar el brazo hasta 180° sin colisionar. En la
tabla 1 aparece la comparacion entre los valores medi-
dos y los calculados para ambos aceleradores. Puede
verse que la diferencia maxima entre el valor medido y
el calculado fue de 5mm.

En la otra prueba realizada se situd el brazo en un
determinado angulo y se midié el desplazamiento late-
ral de la mesa que provoca el choque. Los resultados se
reflejan en la tabla 2. Al igual que en la anterior prueba,
la mayor diferencia encontrada entre el valor medido y
el calculado fue de 5mm.

A la luz de estos resultados, se decidié activar la
alerta anticolision en la aplicacion de chequeo auto-

P Sanchez Galiano et al.

matico 15mm antes de alcanzar la posicion lateral de
la mesa donde el programa predice que se producira
el choque. De esta forma se dispone de un margen de
seguridad adecuado.

Deteccion del bloqueo del haz

Para medir la fiabilidad del algoritmo de deteccion
de intersecciones del haz con partes radiopacas de
la mesa se disefiaron varios escenarios, con haces
posteriores y posiciones determinadas de las distintas
piezas moviles de la mesa. Por precision y facilidad
se utilizé la abertura de uno de los colimadores para
tomar medidas. De esta forma, para cada configura-
cion se midié el tamafio de la mandibula que hace que
el haz toque la mesa y se comparé con los valores cal-
culados por el programa. Se consideraron 6 escena-
rios en cada maquina, 12 en total, encontrandose una
diferencia maxima de 4 mm entre los valores medidos
y los calculados.

Tahla 1. Maximo desplazamiento lateral de la mesa que permite un giro seguro del brazo hasta 180°.

Posicidn lateral (cm)
Varian Clinac Elekta Precise
Altura del isocentro (cm) Medido Calculado Medido Calculado
5 -13.3/129 -128/12.8 -13.5/13.5 -13.713.7
10 -10.8/10.5 -10.5/10.5 -11.3/11.3 -11.5/11.5
15 -7.1/6.8 6.8/6.8 -8.4/8.3 -8.6/8.6
20 20/18 -16/1.6 -4.2/4.3 -4.4/4.4

Tabla 2. Desplazamiento lateral de la mesa hasta la colisiéon con el cabezal.

Posicidn lateral (cm)
Varian Clinac Elekta Precise

isolt\:lttalll:rlod(eclm) Agf:;‘;(d)e' Medido Calculado Medido Calculado

15 270/90 -13.9/13.5 -13.4/13.4 -15.8/16.5 -16.0/16.0

15 250/110 9.9/96 9.6/9.6 -9.8/9.6 -10.1/10.1

15 230/130 -7.1/69 -6.8/6.8 -8.8/8.7 -8.7/8.7

8 270/90 -13.8/13.5 -13.4/13.4 -16.2/16.0 -16.0/16.0

8 250/110 -12.5/12.1 -12.1/712.1 -12.5/12.4 -12.6/12.6

8 230/ 130 -13.0/12.7 -12.7/12.7 -14.9/15.1 -14.7/14.7
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Discusion

La diferencia entre las predicciones y las medidas
puede atribuirse en parte a la relativa sencillez del
modelo, ya que, con el fin de no ralentizar excesi-
vamente los calculos, las piezas se simplificaron al
maximo, y se supuso que todas ellas tienen aristas
afiladas, mientras que las unidades de tratamiento
estan disefiadas con los bordes redondeados. Ademas
hay piezas en la mesa e incluso en el propio brazo
(p.e.: el anillo del dispositivo anticolision del acelera-
dor Precise) que tienen cierta holgura, lo que explica
gue las medidas no sean simétricas a uno y otro lado
de la mesa.

Como se ha referido anteriormente, el método
descrito tiene algunas limitaciones. Una de ellas es
considerar el giro isocéntrico de la mesa siempre a Q°,
pero como ya se explicod, el nimero de tratamientos
afectados por esta restriccion es bastante reducido.
Otra es suponer que el contorno transversal de la
mesa es constante a lo largo de su eje longitudinal,
pero esto en teoria no deberia tener importancia, ya
que el paciente tiene que ser posicionado sobre el
tablero de forma que el area a irradiar coincida con
la ventana de tratamiento de la mesa, y en esta zona
su contorno si es invariable. También hay que tener
en cuenta que por disefio el programa soélo analiza un
sentido de giro del brazo, y que por tanto se asume
implicitamente que no puede rotar mas alla de 180°,
aungue de la experiencia se deduce que esta limita-
cibn no es muy importante. Por Ultimo es necesario
subrayar que si no se dispone de los adecuados
dispositivos de inmovilizacién de pacientes no puede
asegurarse que la posicion lateral relativa de estos
respecto de la mesa se conserve desde el escaner
hasta la unidad de tratamiento. En esta situacion, se
pueden minimizar los errores si en ambas maquinas
se pone especial cuidado en centrar al paciente sobre
el tablero. De todas formas en el informe geométrico
se recalca que la posicion de las partes moviles de la
mesa y la coordenada lateral del isocentro son valores
recomendados, que no eximen de la comprobacién
por parte del técnico. Ademés en dicho documento
se especifican los desplazamientos laterales maximos
de la mesa que permiten realizar el tratamiento con
seguridad, y que nunca deberian ser rebasados.

Por otra parte, es cierto que existen disponibles
otros métodos de prediccion de colisiones que permiten
descripciones mas completas, aunque también mas
complejas, de los aceleradores. Pero de la experiencia
se deduce que la verdadera potencia del método des-
crito esta en la automatizacion de las revisiones de los
planes de tratamiento.

No hay que olvidar que conforme aumenta la
complejidad de los tratamientos se hace mas dificil
encontrar una Unica configuracion geométrica de la
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mesa admisible para todos los haces del plan. Nuestra
opinién es que los esfuerzos deben ir dirigidos a incluir
dentro de los célculos del sistema de planificacion el
modelado de la mesa, al menos el de aquellas que
estén fabricadas con fibra de carbono. De esta forma
las piezas moviles podrian quedar fijas en una posicion,
y asi para cada valor de la altura de la mesa se podrian
determinar facilmente los desplazamientos laterales
maéaximos del tablero para evitar colisiones.

Los autores se muestran dispuestos a compartir los
programas ejecutables, o incluso el cédigo, mediante
solicitud expresa, si bien es cierto que ambas aplica-
ciones estan adaptadas al equipamiento y los procesos
de trabajo locales.

Conclusiones

Durante la planificacién de los tratamientos siem-
pre es ventajoso conocer los limites practicos de los
distintos parametros geométricos para cada paciente
particular. En este sentido, la aplicacion de simula-
cion gréfica detallada anteriormente permite conocer
con antelacion estas restricciones y por tanto ayuda
a encontrar un plan aceptable. Sin embargo, esto no
evita que al realizar la revision de las dosimetrias se
deban chequear tanto las posibles colisiones como los
bloqueos de los haces. Esta tarea consumiria mucho
tiempo sin la ayuda del segundo programa aqui descri-
to, que la realiza de forma automética.

Por tanto, se considera que tanto el riesgo de coli-
sién como la interseccion de los haces de radiacion con
la mesa son asuntos suficientemente importantes como
para ser tenidos en cuenta explicitamente durante el
proceso de planificacion de los tratamientos. En este
trabajo se ha descrito la utilizacién de una aproxima-
cion sencilla a estos dos problemas complejos, que ha
permitido implementar las dos aplicaciones resefiadas
con relativa facilidad y rapidez, lo que sin embargo no
ha impedido que los resultados obtenidos sean satis-
factorios. A pesar de ello, se sigue echando en falta un
tratamiento mas extenso en la mayoria los planificado-
res comerciales actuales.
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Introduccion

La evolucion de la préactica de la medicina ha
hecho del consentimiento informado algo importante
y necesario; en Espafa esta bien establecido ética,
juridica y deontolégicamentel. En la radioterapia el
consentimiento informado deberfa ser fundamental;
entendido como un proceso en el que se toman
decisiones compartidas, tendria que hacerse parte
inseparable del procedimiento terapéutico. Entre las
razones para ello cabe destacar las siguientes: el can-
cer, en su conjunto, es una enfermedad impactante;
los tratamientos son largos y pueden producir una
gran toxicidad e importantes efectos irreversibles; la
relacion entre el paciente y los profesionales sanitarios
es larga e intensa, con visitas al hospital que se pro-
longan muchos afios tras el tratamiento propiamente
dicho; el equipo humano que practica la radioterapia
es multidisciplinar y estd compuesto por profesionales
que proceden de ambitos distintos; y la influencia de
la enfermedad para el paciente y las personas que le
son proximas es importante.

No obstante lo anterior, hoy por hoy la toma de
decisiones compartidas, expresada en el consenti-
miento informado, no alcanza una aplicaciéon genuina
ni completa en los hospitales espafioles, y existen
pocas publicaciones que analicen los aspectos con-
cretos de un asunto que, a primera vista, deberia ser
importante para todos?. En los hospitales a los que
pertenecen los autores, por ejemplo, el consentimien-
to se obtiene tras la informacién que el radioterapeuta
responsable del tratamiento suministra al paciente
en una entrevista estructurada y programada que se
realiza al efecto. También existe una entrevista con
el enfermero de referencia en la que se informa al
paciente de los aspectos que incumben a estos profe-
sionales. No obstante, si como se admite actualmente,
el consentimiento informado es un proceso?, no dispo-
nemos de una definicion de este proceso fuera de la
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que corresponderia propiamente a su inicio. Ademas,
no estan definidos ni la forma en que otros profesio-
nales que participan en el curso de la terapia y que,
por tanto, tienen o pueden tener relacion directa con
el paciente durante varios meses, deben suministrar
la informacion que el paciente les demande, si ésta
cae dentro de la esfera de sus competencias, ni el
modo en que deben derivar al paciente al profesional
adecuado cuando la informacién solicitada no deba
ser dada por ellos mismos.

En este trabajo se plantean varias cuestiones que,
a nuestro juicio, son claves para que el consentimiento
informado en radioterapia lo sea en el sentido genuino
al que antes aludiamos. En primer lugar se analizan
algunos de los contenidos de la informacion sumi-
nistrada al paciente, en particular 1o que atafie a las
probabilidades de curaciéon y de efectos secundarios;
en segundo, se trata sobre la definicion del proceso
de consentimiento informado vy, por ultimo, se discute
sobre las funciones y responsabilidades que tienen los
diferentes profesionales en el proceso del consenti-
miento informado.

La informacion sobre el resultado perse-
guido y los riesgos del tratamiento

En radioterapia es una obligacién informar sobre
el tratamiento y sus riesgos; esta informacion debe
ser suministrada por el médico especialista en onco-
logia radioterapicad®. Se entiende que la informacién
incluye los resultados previsibles del tratamiento, tanto
en lo que se refiere a la curacién como a la existencia
de efectos secundarios no deseados; ambos aspectos
deben contemplarse en términos de probabilidad.
Como escribe Diego Gracia®:

. la ldégica de la Clinica es la propia de
la incertidumbre [en contraposicién a la de la
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Patologia que es una ciencial. Nunca seremos
capaces de agotar la riqueza de una realidad
concreta, razon por la cual nuestros juicios sobre
ella seran como maximo «probables».

Nuestro conocimiento sobre el resultado del tra-
tamiento, en lo que al éxito se refiere, y sus conse-
cuencias perniciosas, las complicaciones, es incierto
en el sentido anterior; y puede cuantificarse mediante
las magnitudes probabilidad de control tumoral (PCT)
y probabilidad de complicaciones del tejido sano
(PCTS). Disponemos de modelos matematicos que
permiten, con la informacién de un paciente en parti-
cular, realizar una estimacion de estas probabilidades
de manera rigurosa (aqui rigurosa debe entenderse en
el sentido de la aplicacion de un modelo matemético),
aungue nuevamente incierta: porque los parametros
que permiten aplicar las ecuaciones proceden de la
clinica y estan afectados, por tanto, de una incerti-
dumbre que, en algunos casos, es bastante grande.
Y, si disponemos de modelos que permiten realizar
estimaciones concretas, aunque afectadas de incer-
tidumbre, no deberfa satisfacernos, ni considerarse
informacién suficiente, la vaguedad cualitativa que se
expresa al decirle a un paciente que es poco probable,
muy probable, o extraordinariamente raro, que padez-
ca unos determinados efectos secundarios como con-
secuencia de la terapia que recibira.

Tenemos asi planteada una solucién al problema de
informar al paciente sobre la probabilidad de curacion
y complicaciones: emplear los modelos matematicos;
pero esta solucion, lejos de ser definitivamente tal,
plantea a su vez un problema importante: como la
aplicacion de los modelos es incierta por serlo los datos
que permiten esa aplicacion, debemos preguntarnos
por el modo de comunicar el riesgo junto con la incer-
tidumbre asociada a nuestro conocimiento sobre él®,
aspecto de gran importancia porque supone un nivel
de complicacion afiadido al que ya posee la propia
definicién y comunicacion del riesgo. Ademas, debe
informarse al paciente de los perjuicios o riesgos de no
recibir el tratamiento’ y de la importancia de recibirlo
sin una demora excesiva.

Por otra parte, el paciente, lejos de ser un ente
abstracto, es en particular una persona de una determi-
nada cultura, formacién, extracciéon social o creencias
religiosas; un obrero, un matematico, un ebanista,...,
con un mundo de valores determinado que debe res-
petarse; la explicacion sobre el tratamiento que reciba
debe tener en cuenta este hecho y acomodarse al
lenguaje y capacidades de esa persona; también a
sus necesidades o deseos de informacién, que varian
de unos individuos a otros8. Esto suele entenderse
siempre en sentido “descendente”: el médico (o el
profesional que deba informarle de un cierto aspecto
del tratamiento) acomodaréa su lenguaje técnico a uno
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mas comun; sin embargo, podria darse la situacion
contraria, a saber: los conocimientos sobre probabili-
dad y modelos de dosis-respuesta de un paciente pue-
den ser mas profundos que los del médico que debe
informarle. Tan ininteligible puede ser para un paciente
una explicacion técnica sobre la probabilidad de com-
plicacion de los tejidos sanos de respuesta lenta como
consecuencia de la radiacion, tal y como se desarrolla
este concepto en radiobiologia; como pueril para otro
una explicacion banal sobre la naturaleza fisica de la
radiacion y el modo en que esta interacciona con los
tejidos vivos. Estas situaciones deben tenerse en cuen-
ta aprovechando el potencial del equipo humano que
practica la radioterapia, empleando adecuadamente
las capacidades de cada individuo (incluso dentro de
un mismo grupo de profesionales habra algunos con
ciertas habilidades que puedan aprovecharse en segin
qué circunstancias).

Algunos estudios han mostrado que los clinicos
tienden a subestimar la cantidad de informacion
requerida por los pacientes y que las personas con
cancer prefieren, mayoritariamente, recibir tanta
informacion como sea posible, independientemente
de que consista en buenas o malas noticias®. Estos
datos proceden de estudios realizados en el Reino
Unido, un émbito que podria ser diferente del nues-
tro. No obstante, nos permiten concluir que se trata
de un asunto importante que es preciso estudiar en
nuestro pais.

En lo que se refiere a las opciones de éxito del
tratamiento y a la incidencia de efectos secundarios,
el paciente tiene derecho a saber, especialmente si
lo pregunta, cuales son nuestros resultados en casos
semejantes al suyo; esto garantizard lo establecido
en el articulo 12.1 de la ley 41/2002%: los pacientes
y los usuarios del Sistema Nacional de Salud tendran
derecho a recibir informacién sobre los servicios y
unidades asistenciales disponibles, su calidad y los
requisitos de acceso a ellos. Por lo comun no tenemos
acceso a esos datos, y hoy no sabemos exactamente
cuales son los resultados obtenidos en los diferentes
hospitales; lo cual supone un reconocimiento implicito
de que pueden existir diferencias sustanciales entre los
resultados que ofrecen los distintos centros integrados
en los servicios publicos de salud. Deberiamos realizar
un esfuerzo para resolver esta situacion, esto permitiria
optimizar y homogeneizar las practicas y procedimien-
tos para alcanzar un nivel de resultados compatible con
los estandares de la radioterapia actual. EI derecho a
la eleccion de centro y especialista de los pacientes no
estaria asi orientado a la calidad del tratamiento, sino a
otros aspectos que no supongan una clara desigualdad
entre los ciudadanos.

En lo que respecta al riesgo de efectos secunda-
rios como consecuencia de la radioterapia, todavia
se oye decir que “la tolerancia es una dosis”, y esta
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forma de hablar es incorrecta. La tolerancia es una
asuncion, la admision de un riesgo como aceptable
en aras de la consecucion del bien perseguido: la
curacion o la paliacién, que también son probables y
no ciertas. Por tanto, la tolerancia lo es del paciente
(que soporta el tratamiento), no del radioterapeuta.
La asuncion del riesgo frente al beneficio debe ser
hecha por el paciente bien informado. Esto cobra
importancia especial en el caso de que existan varias
alternativas para un tratamiento, de manera que algu-
na de ellas suponga un mayor riesgo de complicacio-
nes para el tejido sano pero, a cambio, suponga un
aumento importante de la probabilidad de curacion
o alivio. El paciente puede decidir arriesgar mas o
menos, y el radioterapeuta no tiene derecho a decidir
por él descartando el tratamiento con mas riesgo; el
paciente debera disponer de un balance equilibrado
de riesgos y beneficios de las terapias existentes, para
su decisién particular, que de ninguna manera podra
conducir a una informacién disuasoria (consentimien-
to “asustado”)10.

Una pega importante, que podria aducirse a tenor
de lo dicho hasta aqui, es que nuestro incierto cono-
cimiento de los parametros que permiten aplicar los
modelos matematicos para estimar las probabilidades
de complicacion y de curacion, hacen de éstas algo
muy endeble como para ser comunicado al paciente.
Pero esta legitima objecion puede refutarse teniendo
en cuenta que un radioterapeuta que decida un tra-
tamiento sin deliberar previamente con su equipo y
después con el paciente, lo hara basandose en esos
mismos datos, pues no dispone de otros (salvo que
se entiendan por datos los obtenidos de su propia
experiencia clinica, en cuyo caso serian estos los
que deberian comunicarse, también en términos de
probabilidad; volveremos sobre esto en seguida). Por
consiguiente, si los datos son vélidos para decidir
sin el paciente, son precisamente esos datos los que
deben comunicarse al paciente para que decida por si
mismo si asi lo quiere.

De este modo, y a nuestro juicio, no es licito que el
radioterapeuta elija un nivel de complicaciones acep-
table para un paciente sin contar con él. En un estudio
hecho por Shakespeare y col.!! sobre encuestas reali-
zadas a radioterapeutas australianos, se muestra que
existe una gran variabilidad en la estimacion del riesgo
de complicaciones que hacen los profesionales de la
radioterapia para casos clinicos idénticos. Aunque esta
variabilidad puede explicarse en algunas de las situa-
ciones por la necesidad de usar modelos para extrapo-
lar los datos del riesgo a partir de los datos publicados,
sigue siendo importante en situaciones para las que
pueden emplearse los datos publicados directamente:
asi el riesgo de mielopatia en la médula espinal que
estiman los radioterapeutas que han respondido a las
encuestas para un tratamiento con 50Gy de dosis
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absorbida total, administrados en fracciones de 2 Gy,
5 veces por semana, en el que se irradian 10 cm de
la médula espinal, va desde un 0,05% hasta un 10%;
cuando los datos publicados que sirven de referencia
indican un 5%!2. Esto revela que los radioterapeutas
incluidos en el estudio tienen méas en cuenta su pro-
pio juicio que los datos publicados, y que esto es mas
cierto cuanto mayor es la experiencia en el gjercicio de
la profesion: un 40% basan su estimacion en su expe-
riencia personal, y s6lo el 36% en estudios especificos
sobre la materiall.

Hay que decir que el nimero de encuestas reco-
gidas es pequefio, 25; pero esto no quita valor a los
resultados del estudio en cuanto al modo en que los
radioterapeutas realizan su estimacion. Es preciso
normalizar esta cuestion y considerar la existencia de
datos cada vez mejores y la ayuda que otros profe-
sionales, como los radiofisicos, pueden prestar para
interpretarlos correctamente.

Nuestra opinion es que la experiencia personal
no debe usarse para este tipo de estimaciones; si
los datos publicados sobre este particular, entre
los que cabe destacar por su extendido uso los de
Emami y col.12, tienen incertidumbre y no son de
buena calidad, ;qué calidad cabe esperar del juicio
clinico de un radioterapeuta particular si este juicio
estd basado en apreciaciones subjetivas y no en el
resultado de un estudio riguroso? Aunque los datos
no tengan una gran calidad, pueden recopilarse los
mejores disponibles y aplicar sobre ellos los modelos
de manera ordenada y rigurosa. La variabilidad en la
apreciacion que puedan hacer diferentes profesiona-
les serd, de esta forma, la menor posible y, por tanto,
los criterios mas homogéneos y coherentes con el
conocimiento disponible.

En el caso, muy frecuente en la practica clinica,
en que exista un plan de tratamiento adecuado en sus
aspectos técnicos que produce una minima probabili-
dad de complicaciones y una probabilidad de curaciéon
aceptable, tal vez soélo sea menester comunicar al
paciente que su caso es un buen caso y el resulta-
do de nuestras estimaciones éste o aquél. Pero hay
casos en los que existen varias alternativas, algunos
dilematicos en tal sentido que todas las alternativas
tienen algun elemento negativo o muy negativo; en ellos
cobra especial importancia el proceso deliberativo del
consentimiento informado y es una obligacion realizar
cuantos calculos podamos para facilitar la adopcion
de una decision. Desterremos de la practica clinica el
“buen juicio” basado en el “arte de la radioterapia” y
abracemos los juicios clinicos sustentados en datos y
conocimientos objetivos que, naturalmente, estaran
afectados de una incertidumbre.

Una primera conclusion importante es la necesi-
dad de aumentar nuestro conocimiento sobre el riesgo
de complicaciones en radioterapia, lo cual requiere un
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aumento de los estudios en esta area y la generacion
de compendios de datos de mayor calidad. Pero esto
exige, en primer lugar, que los resultados de los trata-
mientos se registren con criterios comunes para todos
los centros y, en segundo, que se sigan programas de
garantia de calidad que nos permitan un conocimiento
adecuado de las variables del tratamiento que puedan
después relacionarse con los resultados obtenidos.
En la historia clinica deben incluirse, ademas de los
datos ya presentes, buenos informes dosimétricos y
de enfermeria; y los profesionales deben cooperar en
la creacion y mantenimiento de una documentacion
clinica ordenada y secuencial del proceso de asisten-
cia de los pacientes®. Como se dijo antes, esto no se
ha hecho en nuestro pafs, aunque existe una preocu-
pacion al respecto que se ha manifestado en algunas
reuniones profesionales entre oncélogos radioterapi-
cos y radiofisicos!s.

El proceso de la radioterapia y la toma de
decisiones compartida

La practica clinica de la radioterapia sigue una
secuencia de etapas que, en lineas generales, puede
definirse de forma comun para todos los centros en
donde se realiza. Esto permite establecer exigencias
legales en los diferentes pasos del proceso radio-
terapico, como se ha hecho en Espafia3, y disefiar
un programa de garantia de calidad en el que pue-
den predeterminarse los requisitos fundamentales
del proceso.

Del mismo modo, en lo que respecta al consenti-
miento informado, podria establecerse la necesidad
de considerarlo asociado a cada una de las etapas
del procedimiento terapéutico. Esto seria mas cohe-
rente con lo que hoy entendemos por consentimiento
informado (expresion de la toma de decisiones com-
partidas) que lo expresado por la legislacion espafiola
cuando estatuye3:

Antes del tratamiento de radioterapia el
médico especialista en oncologia radioterdpica
informara al paciente sobre el tratamiento y
los posibles riesgos asociados al mismo, y le
presentara un protocolo de consentimiento
informado que tendra que ser firmado por el
propio paciente o por su representante legal en
caso de incapacidad.

Con esto, aunque se establecié un hito importante
que anticip6 algo que seria recogido en una ley poste-
rior?, se conculca el principio de que el consentimiento
informado es un proceso y se transmite la idea de que
consiste en un acto unico y aislado. No cabe duda
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de que esta fase en el proceso del consentimiento
informado es muy importante, quizas la mas impor-
tante, pero no es la Unica; ni siquiera la primera en
orden temporal. Un paciente debe “consentir”, tras su
llegada a la unidad de radioterapia, la realizacion de
una importante cantidad de pruebas y célculos previos
qgue permitan ofrecerle finalmente uno o varios trata-
mientos. Por otra parte, un paciente puede alcanzar
el grado de confianza y compresion necesarios para
formular las preguntas adecuadas, que le permitan
obtener la informacién que desea, después de haber
consentido el tratamiento; los primeros dias en la uni-
dad de radioterapia generan en muchos pacientes un
estado animico particular que les impide ser conscien-
tes de todo cuanto les rodea.

En nuestra experiencia clinica de la radioterapia
no es infrecuente que, una vez iniciado el tratamien-
to, los pacientes nos planteen dudas (con diferentes
grados de verbalizacion) sobre aspectos elementales
del procedimiento radioterapico o sobre cuestiones
que requieren un nivel de conocimientos y de capaci-
dad para adaptar el lenguaje al receptor elevados. No
siempre se hacen estas preguntas al profesional que
esta en disposicion de responderlas, y no siempre el
médico de referencia es el profesional méas cualificado
para responderlas. Aunque es oportuno mencionar
este asunto aqui, lo examinaremos con detalle en el
siguiente apartado.

Por dltimo, en el curso de un tratamiento pueden
aparecer contingencias extraordinarias o0 comunes que
exigen un nuevo consentimiento del paciente. Es posi-
ble distinguir asi la solicitud de informaciéon que parte
del paciente, de la necesidad de comunicar ciertos
aspectos del curso de la terapia o de las nuevas estra-
tegias que se planteen en funcién del modo en que el
paciente responda al tratamiento.

Para concretar, podriamos distinguir varias fases o
etapas importantes en el curso de la radioterapia. En la
primera, el paciente es recibido en la unidad de radio-
terapia y, tras determinar las posibilidades terapéuticas
generales para su caso e informarle sobre ellas, acepta
0 no iniciar el procedimiento.

En una segunda etapa, si el paciente ha consen-
tido en iniciar la radioterapia, se determinan uno
0 varios tratamientos posibles con calidad acepta-
ble. Para cada uno de estos tratamientos deberian
estimarse la PCT y la PCTS para cada tejido sano
relevante; bien con los modelos tedricos, bien con
la mejor informacién clinica disponible sobre el
particular. No es una exigencia usar los modelos en
todos los casos, o exigible es realizar la estimacion
de ambas magnitudes y comunicarsela al paciente.
Tras la deliberacion, el paciente elige la alternativa.
Este es el momento que podriamos identificar con el
ya citado que sefala el real decreto de garantia de
calidad en radioterapia3.
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En una tercera fase, conforme progresa el trata-
miento, existen revisiones programadas en las con-
sultas médica y de enfermerfa. Los diferentes profe-
sionales que integran el equipo humano de la unidad
informan al paciente cuando sea necesario, cuando
existan variaciones en las estrategias terapéuticas o
segln su evolucion. También se facilita informacion si
la demanda el propio paciente aunque no se produzca
ninguna de las circunstancias anteriores.

Por ultimo, tras finalizar la terapia existen revisiones
programadas que pueden prolongarse varios afios.
Esta fase es muy importante para conocer el éxito de
tratamiento y la evolucion de los efectos tardios radioin-
ducidos, y para recoger la informacién que nos permita
generar conocimiento y establecer un ciclo de mejora
continua de nuestros procedimientos.

Ademas de todo lo anterior, que permite definir
unas caracteristicas generales para los procesos
terapéutico y de consentimiento informado, éstos
deberfan ser tales que se adaptasen perfectamente a
la singularidad de cada paciente. De tal manera que,
preservando los rasgos comunes antes apuntados,
se tengan en cuenta las particularidades de cada
individuo. Esta es una aspiracion de la radioterapia
que, por desgracia, no puede verse cumplida en
sentido estricto debido a nuestro desconocimiento
de muchos de los aspectos particulares de la enfer-
medad del paciente que nos ocupa; pero, en aquello
que si alcance nuestro conocimiento, deberia cum-
plirse siempre.

No es infrecuente toparse en la practica clinica con
“formularios de consentimiento” en los que no existe
el mas minimo indicio de singularidad. El sentido de
la palabra clinica es precisamente este, el de actividad
concreta e individual, aplicada a cada persona que
deviene en un paciente particular. Cabe cuestionarse
pues si hoy los consentimientos informados son sufi-
cientemente individuales, o mas bien se trata de un
protocolo general que contraviene el sentido mismo de
las palabras préctica clinica.

El consentimiento informado y el equipo
multidisciplinar

Naturalmente, el médico especialista en oncologia
radioterapica es el principal responsable de los trata-
mientos con radiaciones; asi lo establece la legislacion
en Espafia3. Esto no impide que otros profesionales
puedan compartir la responsabilidad en los aspec-
tos en los que tienen capacidad y atribuciones para
ello. Asi lo reconoce la ley 41/2002 reguladora de
la autonomia del paciente?, en lo que respecta a la
informacién sobre cualquier actuacién en el ambito de
su salud, cuando establece en el articulo 4.3 que el

médico responsable del paciente™ debe garantizar el
cumplimiento de su derecho a la informacion; y que
los profesionales que le atiendan durante el proceso
asistencial o le apliquen una técnica o un procedi-
miento concreto también seran responsables de infor-
marle. Notese que la norma hace referencia a “pro-
fesionales” y no a “médicos”, y que en el ambito de
las profesiones caben hoy las diferentes ocupaciones
de los integrantes del equipo humano que practica la
radioterapial®1°.

Otras normas son mas explicitas, asi la Orden de 8
de julio de 2009, por la que se dictan instrucciones a
los Centros del Sistema Sanitario Publico de Andalucia,
en relacion al procedimiento de Consentimiento
Informado?®, establece que:

La obligacidn de ofrecer informacion alcanza
a todo el personal que participe en el proceso
de atencion a la persona paciente o usuaria del
sistema sanitario, aunque limitada a su ambito
de competencia y grado de cualificacion y par-
ticipacion. Quien debe asegurar que el proceso
de Consentimiento Informado ha sido correcta-
mente realizado sera quien lleve efectivamente
a cabo la intervencién o actuacion.

En el apartado Il de la exposicion de motivos, la
ley 44/2003 de ordenacion de las profesiones sanita-
rias!4 indica que no pretende determinar las compe-
tencias de unas y otras profesiones de manera cerrada
y concreta, sino establecer unas bases para que se
produzcan pactos entre profesionales y que la praxis
cotidiana de éstos en organizaciones crecientemente
multidisciplinares evolucione de forma cooperativa,
transparente y no conflictiva.

En lo anterior, por la forma y el fondo, queda claro
que las relaciones entre distintos profesionales (en par-
ticular entre diferentes jerarquias con distintos grados
de titulacion) han supuesto y suponen conflictos aso-
ciados a la distribucion de competencias en el ambito
sanitario. Pero tales conflictos deben salvarse, como
afirman de los Reyes y col.1®:

... La defensa del trabajo en colaboracién es
irrenunciable y por eso hay que educar en acti-
tudes de dialogo y respeto mutuo, abandonando
en lo posible las defensas gremiales; pero ademas,
hay que atenerse a los criterios de conocimientos,
competencia y, en su caso, de titulacion de los

* Segun la ley citada: Profesional que tiene a su cargo coordinar
la informacion y la asistencia sanitaria del paciente o del usuario,
con el caracter de interlocutor principal del mismo en todo lo refe-
rente a su atencion e informacion durante el proceso asistencial,
sin perjuicio de las obligaciones de otros profesionales que parti-
cipan en las actuaciones asistenciales.
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profesionales que integran el equipo, en funcién
de la actividad concreta a desarrollar.

Este enfoque de la relacion entre profesionales y
de la asuncion de las responsabilidades y compe-
tencias propias de cada uno, ha suscitado no pocas
reticencias por parte de quienes creen que se trata de
una pérdida de autoridad de los médicos. Sirva como
ejemplo el importante desarrollo que ha alcanzado
la ampliacion de competencias de la enfermeria en
toda la medicina y, en particular, en la radioterapia
del cancer: con el establecimiento de consultas pro-
pias, con la existencia de una entrevista programada
y estructurada para informar sobre los aspectos del
tratamiento que caen bajo su esfera de competencias,
y con la méas que probable capacidad de prescripcion
que se espera posean los enfermeros en Espafa
como ya sucede en otros paises (Andalucia ha sido
la primera comunidad en establecer la prescripcion
enfermera en Espafial’). Esto, sin ninguna duda, ha
hecho que el procedimiento radioterapico mejore de
manera sustancial.

Lo anterior no es Obice para que el problema no
esté completamente resuelto, ni para la enfermeria,
con todos los avances conseguidos, ni para el resto
de profesionales que practican la radioterapia. En un
estudio de revisién publicado por Schafer y Herbst
en 200318 se indica, entre otros datos interesantes,
que muchos enfermeros no tienen claro su rol en la
distribucién de informacién y que existen inconsis-
tencias entre la informacioén facilitada por el médico y
por el enfermero; también que los pacientes no tienen
una buena informacién sobre la radiacion y que tienen
prejuicios propagados por los medios de comunica-
cién, y que el médico no es capaz, por su falta de
conocimientos en esta area, de resolver el problema
de aumento de ansiedad que origina la concepcion
del paciente de la radioterapia como un modo de tra-
tamiento dafino.

Existe un profesional en los equipos de radiotera-
pia experto en las aplicaciones médicas de las radia-
ciones ionizantes que podria contribuir a resolver este
problema, el especialista en radiofisica hospitalaria. El
radiofisico es también un clinico, en el sentido que se
ha dado a esta palabra, un elemento indispensable en
la individuacién de la radioterapia, en el disefio per-
sonal y Unico de cada tratamiento, en la verificacién
del procedimiento, en la responsabilidad de que las
unidades generadoras de radiacion funcionen ade-
cuadamente, en las funciones que se le asignan en
el programa de garantia de calidad del procedimiento
radioterapico, y en su papel de experto en proteccion
radiolégica. Sin embargo, hay radiofisicos que no
se ven fuera de la sala de planificacién, calculando
distribuciones de dosis absorbida en un “paciente
virtual”, y radioterapeutas que no ven al radiofisico
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participando en el proceso del consentimiento infor-
mado. Ambos tipos de profesionales no entienden las
necesidades de la radioterapia (de toda la medicina)
actual y, por tanto, no comprenden las necesidades
del paciente. En lo que respecta al consentimiento
informado, cabe destacar también el importante
apoyo que el radiofisico, por su capacidad para
entender y aplicar los modelos que permiten estimar
la probabilidad de curacién y complicaciones, puede
proporcionar al oncélogo radioterapeuta.

En el caso de los técnicos superiores en radiote-
rapia es importante resaltar el intenso y continuado
contacto que mantienen con los pacientes; son,
seguramente, los profesionales que mas tiempo pasan
con ellos. Circunstancia de gran trascendencia en lo
que respecta a la informacién que proporcionan a los
pacientes. Los técnicos superiores en radioterapia,
como el resto de profesionales sanitarios, ejerceran su
actividad profesional de acuerdo con las normas regu-
ladoras de la formacién profesional, de sus distintos
niveles formativos y de su concreta titulacion!419. Y
puesto que dentro de un equipo de profesionales sera
posible la delegacion de actuaciones (condicion nece-
saria para la delegacion es la capacidad para realizar
el trabajo por parte de quien recibe la delegacion), hoy,
entre otras, se han reconocido las siguientes funciones
de los técnicos: aplicar los tratamientos establecidos
por los facultativos especialistas de éarea, aplicar y
comprobar las medidas de radioproteccion, participar
en el desarrollo del programa de garantia de calidad
y puesta en marcha de los equipos de la unidad de
radioterapia, vigilar el buen funcionamiento de los
equipos y detectar las anomalias que puedan produ-
cirse. Por consiguiente, el papel de los técnicos supe-
riores en radioterapia en el proceso de consentimiento
informado es importante, y debe estudiarse el tipo de
informacion que pueden suministrar a los pacientes y
las circunstancias en que la proporcionan.

Por ultimo hay situaciones como los tratamientos
paliativos y los tratamientos de jévenes que requieren
consideraciones especiales en todos los aspectos que
aqui han sido citados y, seguramente, de un apoyo mul-
tidisciplinar todavia mayor; con la inclusién en el equipo
de especialistas en estas situaciones que participen en
el consentimiento informado182°,

Los médicos, enfermeros, técnicos, radiofisicos
y, tal vez, otros profesionales, debe estar formados
para realizar las funciones que les son propias y
para asumir las responsabilidades inherentes a ellas.
No cabe duda de que, desde el punto de vista de
la informacién al paciente y su participacion en el
consentimiento informado, es preciso disefiar planes
de formacion especificos que cubran las lagunas
gue hoy existen; también de que el equipo humano
en conjunto debe estar preparado para interrelacio-
narse del modo en que es hoy preciso. Todo esto
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debe ser asumido por las Comisiones de Calidad en
Radioterapia de cada centro, para que establezcan,
entre otras cosas, las funciones y responsabilidades
de cada profesional, el modo en que se derivan los
pacientes, los planes de formacién y la manera en
gue se establecen las relaciones con otras unidades
en las que los pacientes pueden estar recibiendo
tratamientos concomitantes.

Conclusiones

La cantidad y calidad de la informacion que se
suministra a los pacientes deben ser tan buenas como
sea posible. En radioterapia disponemos de las herra-
mientas que proporciona la radiobiologia para realizar
estimaciones sobre las probabilidades de curacion vy
complicaciones y, con la necesaria consideracion de
las incertidumbres asociadas a su empleo, deberian
utilizarse en la practica clinica, tanto para la generacion
de informes dosimétricos y radiobiolégicos completos,
como para informar a los pacientes.

No es que el proceso para decidir entre un tra-
tamiento y otro se convierta en la solucién de una
ecuacion matematica, es que el resultado del célculo
aporta un elemento mas para el buen juicio, para
la deliberacion y, por consiguiente, para la toma de
decisiones y el consentimiento que, en todo caso,
corresponde al paciente.

Ademaés, deberiamos informar sobre los resultados
que un paciente puede esperar en nuestro centro en
comparacion con los de otras unidades. Para ello es
preciso disponer de los datos de cada unidad de radio-
terapia en cuanto a probabilidad de curacion y efectos
secundarios. Solo asi pueden establecerse medidas
para alcanzar un nivel minimo de calidad en nuestros
hospitales, y poner en marcha procedimientos para
optimizar el resultado de los tratamientos en la practica
actual de la radioterapia.

Para que el consentimiento informado se aplique
de manera genuina en la radioterapia del cancer, es
necesario entenderlo como un proceso e integrarlo en
el procedimiento terapéutico como elemento consus-
tancial. Las diferentes fases del tratamiento presentan
oportunidades distintas para recabar el consentimiento
del paciente tras aportarle informacién, o para que el
paciente la solicite. Junto con el formulario escrito para
obtener el consentimiento del paciente en las primeras
etapas, debe existir un documento de apoyo que per-
mita entender el formulario, aplicarlo de la manera mas
singular posible al caso de que se trate y tener en cuen-
ta las situaciones que puedan producirse a lo largo del
tratamiento y que afecten a este consentimiento.

Aunqgue el especialista en oncologia radioterapica
es el responsable Ultimo de los tratamientos y el profe-
sional encargado de coordinar la informacion y asisten-

cia sanitaria del paciente, todos los profesionales que
integran el equipo humano que practica la radioterapia
tienen funciones y responsabilidades en lo que atafie
al consentimiento informado; asi debe reconocerse
explicitamente en los planes de calidad de las unida-
des. Las comisiones de calidad en radioterapia seran
los foros adecuados para el establecimiento de estas
funciones y responsabilidades, asi como los planes de
formacion necesarios para llevar estos planteamientos
a la practica clinica.
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Cartas al Director

Comentario al articulo “Algoritmo para la
correccion de la falta de respuesta unifor-
me de un escaner de sobremesa”

[Rev Fis Med 2009;10:127-32].

En un articulo reciente de la Revista de Fisica Médical,
Los autores propusieron un método para caracterizary corre-
gir la respuesta no uniforme de un escaner de sobremesa
de forma sistematica. En este trabajo, los autores obtienen
las densidades opticas de las peliculas correspondientes a
las dosis absorbidas que se van a utilizar en los tratamientos
de IMRT, escaneando una, dos, tres y hasta cuatro peliculas
juntas, apiladas exactamente en la misma posicion. Los
autores afirman que “El/ rango de densidades opticas en el
centro del escaner que este procedimiento proporciona va
desde aproximadamente 0,13, valor correspondiente al de
una pelicula no irradiada, hasta 0,69, valor correspondiente
al de cuatro peliculas superpuestas. Este proceso asume
implicitamente que la deformacién que el escaner produce
en los perfiles es la misma tanto si el oscurecimiento de la
imagen se debe a un proceso de irradiacion como si se debe
a la superposicion de diversas capas de pelicula. El rango
de densidades Jpticas asi obtenido se corresponde con el
rango de dosis de O Gy a 4,3 Gy (...)".

L. Meneggotti et al. han demostrado recientemente en
una nota técnica publicada en la revista Medical Physics?,
que esta suposicion no estd bien fundamentada y que es
falsa. Ellos previamente habian publicado un articulo en la
misma revista®, en el que proponian también un método
para corregir la falta de respuesta uniforme de un escaner
de sobremesa; analizaban la deformacion de los perfiles pro-
ducida por un escaner de sobremesa al escanear peliculas
radiocromicas irradiadas a diferentes dosis y obtenian unos
factores de correccion (CF) para el valor de cada pixel de la
imagen digital obtenida.

Para demostrar que la deformacion de los perfiles
obtenidos al escanear peliculas radiocromicas apiladas
sin irradiar era diferente a la deformacién producida por
una uUnica pelicula irradiada a una dosis equivalente en
densidad optica, realizaron la siguiente verificacion expe-
rimental: escanearon 2 y 4 peliculas apiladas y calcularon
los factores de correccion (CF) segin el método que ellos
habian propuesto previamente. Compararon los resultados
asi obtenidos con los factores de correccion (CF) resultantes
de escanear una unica pelicula radiocromica irradiada con
la dosis que produciria el mismo valor del pixel en densidad
oOptica. Los resultados obtenidos se presentan en la fig. 1. Se

puede observar que las peliculas apiladas (2 y 4 peliculas)
producen un incremento en la cantidad de luz dispersada
en comparacion con la pelicula irradiada a la dosis que pro-
porciona el mismo valor del pixel.

Emplear un factor de correccion basado en el método
propuesto por F. del Moral et al. no seria correcto pues
sobrestimaria la dispersion de la luz producida por el escéa-
nery, por consiguiente, subestimaria las dosis en las zonas
alejadas del centro de éste. Si esto se empleara para la
verificacion de un tratamiento de IMRT, este método llevaria
a una verificacion dosimétrica incorrecta.

1.02

1.00 4

CF

= = = 2 peliculas
= = = 4 peliculas
0.76 Gy (equiv 2 peliculas)
2.47 Gy (equiv 4 peliculas)

T T T T T T T T T T
0 100 200 300 400 500

Pixel

Fig. 1. Factores de correccion para la dispersion de la luz
del escaner en funcion de la dosis absorbida. Las lineas
continuas se refieren a una Unica pelicula irradiada y las
discontinuas a peliculas apiladas sin irradiar.
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Respuesta al “Comentario del articulo:
Algoritmo para la correccion

de la falta de respuesta uniforme

de un escaner de sobremesa”

Agradecemos a G. Martin asi como a los editores la opor-
tunidad de contribuir a este interesante debate.

Tanto el procedimiento que describimos! como el descrito
por Miras et al.2, que recientemente han comentado Menegotti
et al.3 y comparado con el suyo propio?, consisten en diferentes
algoritmos para efectuar la correccién debida a la lectura no uni-
forme de un escéaner. Estos algoritmos utilizan como datos para
la calibracion del escéaner las imagenes de peliculas uniformes.

Para obtener de forma sencilla estas imagenes, tanto los
autores como Miras et al. proponen el procedimiento que se
recoge en el comentario. Sin embargo, en la frase de nuestro
articulo que se trascribe queda patente que se entiende esto
COMO Una aproximacion; y asf se expresa explicitamente mas
adelante: “Sin embargo de esta manera se desprecian posi-
bles efectos como multiples reflexiones en las zonas entre
peliculas, y por eso se aconseja una comparacion a posteriori
entre los perfiles de peliculas irradiadas uniformemente y los
resultados del sistema de planificacion”.

El problema subyacente y que motiva este procedimiento
es la dificultad de asegurar una pelicula uniformemente irra-
diada debido a la falta de planitud del acelerador. Ante esto,
la opcion de Menegotti et al.# es asumir directamente que los
perfiles de una pelicula irradiada en un esquema de bandas
horizontales de 3,5cm son absolutamente planos y calibrar
con ellos el escaner.

Nosotros proponemos una calibracién independiente por
el método descrito y posteriormente una validacion en situa-
ciones de referencia, para el que también podria utilizarse
un array 2D. Ademas, uno de los ejemplos que presentamos
consiste precisamente en una figura piramidal similar a la que
utilizan Menegotti et al. para realizar su calibracion.

Estos autores Unicamente comprueban que la planitud es
como méaximo del 3% realizando las medidas con 27 camaras
de un 2,25% de incertidumbre pertenecientes a un array 2D,
pero posteriormente desprecian esta fuente de incertidumbre.
Sin embargo, estos factores y otros, como el ruido de las peli-
culas, indican que las diferencias en las curvas de la figura que
reproduce G. Martin no son tan significativas como pretenden.

Tanto Menegotti como Miras recogen las palabras “réapido”
y “facil”, y esto suele desembocar en aproximaciones. Lo
interesante seria comprobar si las diferencias son compatibles
dentro de las incertidumbres.

De hecho, dependiendo de la definicion de planitud que
hayan utilizado Menegotti et al., las diferencias sélo son quiza
significativas para cuatro peliculas en la zona mas distal. Pero
incluso aqui la incertidumbre del método de Menegotti et al.
queda patente en la gréfica en la que se presentan los datos
crudos para el calculo de CF y no solamente su ajuste. Se
observa (fig. 1) que realmente la curva para 1Gy es virtual-
mente indistinguible de la de 3Gy, fundamentalmente en esa
zona mas distal.
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Ademaés, el resultado dependera del escaner utilizado. Una
pista esta en que para Menegotti la dosis equivalente a dos
peliculas es 0,76 Gy mientras que para cuatro es 2,47 Gy. Sin
embargo seglin Miras et al. estos datos son 0,64Gy y 2,83Gy.
Es decir, las curvas se cruzan y las propiedades de dispersion
en ambos escaneres (V750 y 1680Pro) son diferentes. Utilizar
varias peliculas superpuestas presupone que sélo se dan
efectos de transmision. Asi, representando log(Pv;/Pv,) frente
a Py, donde éste representa el valor de pixel de la superposi-
cion de i peliculas, se obtendra una recta. Nosotros hemos
comprobado esta propiedad constatando que para nuestro
VV700Photo se verifica hasta cinco peliculas superpuestas.

Finalmente, consideramos perturbador que cuando en*
se utiliza un array 2D para comparar sus resultados con los
de la imagen corregida de un patron piramidal similar al de
la calibracion se obtiene que solamente un 91% de puntos
verifican Cgy 5y <1

Sin duda tendremos mas noticias y esperamos con interés
la respuesta de Miras et al. en Medical Physics.

Valor de pixel normalizado

T T
0 100 200 300 400 500

Pixel

Fig. 1. Datos crudos con los que se han realizado los ajus-
tes representados en la figura que reproduce G. Martin.
Reproducido de Menegotti et al?.
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Buzon de la SEFM

Cursos hasicos de formacion de la SEFM

1. Presentacion

Los cursos pretenden ofrecer una formacion béasica
que cubra gran parte de los conocimientos tedricos que
figuran en el programa de la especialidad de Radiofisica
Hospitalaria (RFH), asi como introducir a otros titulados
superiores al campo de la Fisica Medica.

Pretenden ser un soporte a las Unidades Docentes
para el desarrollo de los conocimientos tedricos que los
residentes deben adquirir, y al mismo tiempo, una base
de introduccién al campo de la Fisica Médica para otros
profesionales interesados en la materia.

2. ;A quiénes van dirigidos?

— Especialistas en formacion en la especialidad de
RFH. Fundamentalmente para los residentes de
primero y segundo afo de la especialidad

— Titulados Superiores que quieran adquirir o mejorar
sus conocimientos en el area de la Fisica Médica.

3. Objetivos

— Cubrir gran parte del programa teérico de formacion
de la especialidad de RFH.

— Uniformizar los conocimientos teéricos de base para
todos los especialistas en formacion.

— Armonizar el Iéxico y la terminologia en el ambito de
la Fisica Médica.

Curso de formacion continuada de la SEFM
Ultrasonidos y sus aplicaciones en
diagnastico y terapia. Control de calidad
de ecografos

Entre los dias 29 de septiembre y 2 de octu-
bre de 2009 se celebr6 en Zaragoza el curso
“Ultrasonidos y sus aplicaciones en diagnostico y
terapia. Control de calidad de ecégrafos” organiza-
do por la Sociedad Espafiola de Fisica Médica en
colaboracion con el Servicio de Fisica y Proteccion
Radiolégica del Hospital Clinico Universitario Lozano
Blesa de Zaragoza y acreditado por la agencia Lain
Entralgo como formacion continuada de las profesio-
nes sanitarias con 4,1 créditos.

1. Curso: “Fundamentos de Fisica Médica”Edicion 2010

Organizado por la SEFM (Sociedad Espaiiola de Fisica Médica)
y la UNIA (Universidad Internacional de Andalucia)
- LL'I n. g "Ilr-l.l- : o
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Este curso se estructura en MODULOS, de en-
tre 10 y 20 horas cada uno. Eminentemente
tedricos para introducir a los especialistas en
formacion en las diversas areas de la espe-
cialidad. Clases magistrales combinadas con
seminarios, discusiones y trabajos en grupo.

Del 25 de enero al 19 de febrero de 2010.
Sede “Antonio Machado” de la Universidad
Internacional de Andalucia. BAEZA (Jaén).

Estructura
del curso

Fechas y lugar
de celebracion

2. Curso hasico de Anatomia y Fisiologia para Radiofisicos
Direccion

Juan Carlos Mateos.

Este curso es bienal, y tiene una duracién
de 30 horas.

ss:ructura Dirigido fundamentalmente a especialistas
Ll en formacion de la especialidad de radiofisi-
ca hospitalaria.
Suministrar formacién basica en anatomia
y fisiologia humanas, al mismo tiempo que
Objetivos qnglizar desqelun punto de vista anat()mlico-
del curso fisiolégico distintas patologfas oncolégicas

utilizando imagenes isotopicas, imagenes
de tomografia computarizada y tomografia
por emision de positrones.

Del 7 al 11de junio de 2010.
Universidad de Sevilla. SEVILLA.

Fechas y lugar
de celebracion

Este curso ha sido una nueva edicién del ante-
riormente realizado en el aflo 2003 en el Hospital
Universitario Carlos Haya de Mélaga.

En esta ocasion el numero de asistentes ha sido
mayor que en su primera edicion, lo que demuestra
que la tematica del curso despierta creciente interés.

El nimero de participantes ascendié a 26, distribui-
dos como sigue: 10 residentes de radiofisica hospitalaria,
13 especialistas de radiofisica hospitalaria y 3 profesio-
nales de unidades técnicas de proteccion radiolégica.

La estructura del curso estuvo compuesta por sesio-
nes de clases tedricas durante las mafianas y sesiones
de clases practicas con ecografos durante las tardes.

En las clases tedricas se revisaron los fundamentos
de fisica y formacion de imagen por medio de ultraso-
nidos, los efectos biolégicos de las ondas ultrasénicas,
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los desarrollos méas novedosos en tecnologia ecografica
y se dedico6 especial atencién a las aplicaciones diag-
nosticas y terapéuticas de los ultrasonidos incluyendo
su uso en los distintos tipos de braquiterapia y radiote-
rapia guiada por la imagen. Se discutieron los aspectos
de control de calidad de ecografos tanto de manera
tedrica como a través de la experiencia de centros
espafoles que ya han puesto en marcha programas de
garantia de calidad en ecografia. Ademas se contd con
la experiencia del hospital NHS Christie de Manchester,
a través del profesor invitado David McHugh, jefe del
Departamento de Ultrasonidos del Servicio de Fisica
Médica del hospital, donde existe un grupo completo
de profesionales dedicados a la aplicacion de ultrasoni-
dos en medicina y al control de calidad de ecégrafos.

Las tardes del curso estuvieron dedicadas a sesio-
nes practicas con los ecografos que nos cedieron las
siguientes casas comerciales: GE, HITACHI, PHILIPS,
MINDRAY, SIEMENS y TOSHIBA y con maniquis
de control de calidad en ecografia proporcionados
por la casa comercial DEXTRO y por los hospita-
les con experiencia en control de calidad (Hospital
Universitario Marqués de Valdecilla de Santander,
Hospital Universitario Puerta de Hierro Majadahonda,
Hospital Clinico Universitario Lozano Blesa de Zaragoza
y Hospital Rio Hortega de Valladolid).

Debemos dar las gracias por su apoyo a las casas
participantes que nos prestaron sus equipos y a los
hospitales que nos prestaron sus maniquies ya que
permitieron hacer de las préacticas uno de los elementos
mas importantes del curso.

Una vez finalizado el curso se realiz6 una encuesta
y las valoraciones, tanto de las cuestiones que trataban
sobre la organizacion del curso en general como las espe-
cificas de cada profesor, fueron muy positivas. Los resul-
tados de forma resumida fueron (valorando del 1 al 5):

Valore sus conocimientos previos sobre los

temas tratados en el curso 19
Valore la utilidad de este curso para su activi- 4
dad profesional

;Ha respondido el curso a sus expectativas? 4.6
Valore la calidad de los contenidos tetricos 40
impartidos !
Valore la calidad de los contenidos préacticos 45
impartidos !
Valore el lugar donde se ha realizado el curso y 41
los medios técnicos empleados !
Valore el desarrollo del programa (horarios,

: 3,6
ritmo de las clases, etc.)

Valore la documentacién que ha recibido 43
Valore la labor de direccién de este curso 4,6

Los comentarios més significativos recogidos en las
encuestas desde el punto de vista critico, fueron la falta
de rigor en el cumplimiento de los horarios en alguna
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de las clases y la falta de documentacién impresa, ya
que la documentacion suministrada se entregd en for-
mato electrénico.

En general los comentarios sobre lo que mas ha
gustado del curso han tratado sobre la realizacion de
practicas con ecografos y el buen equilibrio del caracter
tedrico-practico del mismo.

La composicion de los asistentes al curso ha sido
fundamentalmente joven, lo que indica que el tema
despierta interés suficiente entre las nuevas genera-
ciones y que parecen comprometidos con la posible
ampliacion de la especialidad a un afio mas incluyendo
temas como el que nos ocupa. Por otro lado se echd en
falta la presencia de profesionales con mas antigiiedad
en la especialidad, sin desmerecer a los que si acudie-
ron. Las razones de esta falta de interés quiza estén en
la necesidad de empezar a trabajar en un éarea en la
que actualmente no se trabaja y para la que es dificil
prever un acercamiento futuro, aunque sin duda seria
conveniente, tal como se recogid en las conclusiones
del curso. Si uno de los objetivos del curso era realizar
cierta “formacién de formadores” de las distintas uni-
dades docentes, el cumplimiento del mismo no ha sido
todo lo bueno que seria deseable, debido a la escasa
presencia de formadores, si bien si que se contaba con
la presencia de formadores “en potencia”.

En general el curso se desarroll6 con buen ambiente
y participacion de los alumnos.

Queria agradecer al personal del Servicio de Fisica y
Proteccion Radiologica del Hospital Clinico Universitario
Lozano Blesa de Zaragoza toda la ayuda prestada para
la organizacion del curso. Gracias también a Toni, por
hacernos pasar una noche magica. Y por Ultimo agradecer
especialmente a David McHugh su inestimable colabora-
cion para la realizacion del curso, ya que del mismo modo
que en el afo 2003, siempre se ha mostrado dispuesto a
colaborar y a transmitir de manera clara y didactica, tanto
sus conocimientos técnicos y cientificos en la materia,
como su vision del rol del fisico médico en Inglaterra en
el campo de los ultrasonidos en la medicina.

Ana Millan Armengol
Directora del curso

Durante los dias 29/9 al 2/10 tuve la oportunidad de
asistir en Zaragoza al curso de formaciéon continuada
de la SEFM, sobre “Ultrasonidos y sus aplicaciones en
diagnostico y terapia. QC de ecoégrafos”, dirigido por
Ana P. Millan.

Se trata de un tema en el que no habia profundizado
con anterioridad y me ha resultado realmente atractivo
y con un abanico de interesantes posibilidades desde el
punto de vista de nuestra especialidad, lo cual ha sido
motivado sin duda también por la buena organizacion y
la calidad de los contenidos que nos han presentado los
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ponentes, asi como por la facilidad en conocer diferen-
tes equipos que estuvieron a nuestra disposicion para
las practicas, lo cual hay que agradecer igualmente a
las casas comerciales que lo hicieron posible.

Sin embargo me ha llevado también a realizar varias
reflexiones que quiero lanzar desde aqui a la comuni-
dad de radiofisicos.

Desde mi punto de vista hay dos vertientes que
justifican la realizacion de este curso. Una, que entien-
do que es el objetivo final, justificar la inclusion de los
sistemas formadores de imagen con radiaciones no
ionizantes (en particular los ecografos) en el conjunto
de equipos que deben seguir un programa de control
de calidad, y la segunda, consecuencia de la anterior,
formar a los profesionales que pueden realizar las prue-
bas necesarias para ese control.

Todos sabemos que un primer paso motivado por la
inquietud de la SEFM en este tema fue la solicitud de
incluir las radiaciones no ionizantes en nuestra especia-
lidad afiadiendo un afio mas al periodo de formacion de
residentes, asi como la realizacién de cursos como este
que referenciamos y la inclusion de estos temas en los
cursos basicos de formacion para residentes.

Sin embargo habra que estar atento a las dificul-
tades que nos puedan ir apareciendo en la puesta en
marcha de esta nueva area.

Por una parte el dia a dia del trabajo que ya asu-
men los Servicios de Fisica en los hospitales tiene
suficiente contenido como para que nos cueste pensar
en ampliar nuestro radio de accion, al menos con los
medios ahora disponibles.

Un é&rea nueva implica desde luego una dedicacion
a la formacion y puesta en marcha de programas, y qui-
zas nos falta mentalizarnos, si nos guiamos por la esca-
sa respuesta por parte de los “adjuntos” a este curso. Y
si los “formadores” no se forman, ;quién formara a los
residentes y quien realizara ese trabajo?

Es posible también que esta falta de respuesta se vea
condicionada ademas por la otra cuestion sobre la que
queria llamar la atencion, es el grado de aceptacion por
parte de los especialistas médicos sobre la necesidad de
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este control de calidad sobre sus herramientas de diag-
naéstico o tratamiento con radiaciones no ionizantes.

Parece creencia generalizada entre nuestro grupo
profesional que, de no existir una reglamentacion de
obligado cumplimiento al respecto, no va a ser facil que
se realicen estos controles y tampoco conseguir medios
materiales o humanos de las direcciones hospitalarias
para poder realizarlos.

Probablemente la experiencia en otros campos nos
lleva a pensar asi, pero no deja de ser triste asumir
que los responsables finales de un diagndstico por la
imagen no estén interesados en asegurar que lo que
hacen esté controlado. ;Y no sera mas bien que falla
algo en la formacién de esos especialistas, que es
el desconocimiento de las limitaciones o los errores
potenciales de cada técnica lo que les lleva a tener una
seguridad infundada en ellas? ;Como podria mejorarse
este aspecto formativo?

No hay que olvidar que nuestra especialidad tiene
ya un espacio claro y bien merecido en los hospitales, y
por tanto que cualquier ampliacion de nuestras activi-
dades deberia hacerse desde el consenso con los espe-
cialistas médicos y dentro de las vias de programas de
calidad ya establecidas, en las que participan también
los gestores de los hospitales. Quizas incluso, el uso
de estos equipos como herramienta en Radioterapia,
donde los fisicos estamos directamente implicados
ayude también a ello.

En definitiva, creo que no se trata de asumir actitudes
quijotescas, sino que solo a través de la puesta en comun
de necesidades y discusidon conjunta de actividades
podremos llegar a realizar un trabajo digno y productivo.

Espero que esta nota pueda servir para sensibilizar
sobre estos aspectos novedosos en nuestra profesion,
asi como para empezar a tomar medidas en los centros
para que puedan iniciarse estas actividades de forma
consensuada y sin grandes problemas afadidos para
ninguno de los colectivos implicados.

Esther Millan Cebrian
Comision de Docencia de la SEFM
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Curso de formacion continuada de la SEFM
Control de calidad en radiologia digital

Desde el 28 al 31 de octubre del presente afio se
ha desarrollado, en el Hospital de Navarra, y organizado
por la Sociedad Espafiola de Fisica Médica, el curso
denominado “Control de calidad en radiologia digital”.

El evento, que ha contado con la participacion de
35 alumnos y 11 docentes, se ha caracterizado por ser
eminentemente practico. Los alumnos han recibido 13
horas de formacion teérica sobre los aspectos relacio-
nados con las practicas y han realizado 4 supuestos
practicos con una duracion total de 8 horas.

El objetivo ha sido proporcionar al alumno una vision
general de las pruebas a realizar en el control de cali-
dad de los sistemas digitales, procurando no solapar el
contenido de las mismas.

Las sesiones tedricas se han desarrollado en el
salon de actos del Hospital de Navarra, mientras que
las practicas se han realizado en el aula informatica del
“Instituto de Educaciéon Secundaria Sanitaria” y en las
instalaciones del Servicio de Radioffsica y Proteccion
Radioldgica del Hospital de Navarra.

Practica 1. Control de calidad en CR y DR

Buzén de la SEFM

Cada grupo de dos alumnos ha dispuesto de un
puesto de trabajo para llevar a cabo las practicas y
cada sesion dirigida a 18 personas, ha sido conducida
por dos profesores por lo que creemos que se han con-
seguido buenas relaciones alumno—puesto de trabajo y
alumno-profesor.

El curso ha finalizado con la realizacion de un examen
que ha sido superado por la totalidad del alumnado.

La valoracion del curso por parte de los alum-
nos, reflejada en los resultados de la encuesta de
satisfaccién, cumplimentada al finalizar el curso,
ha sido muy positiva. Se han valorado, con puntua-
cion de 1 a b, aspectos relativos a la organizacion,
contenido del curso, labor de direccién, material
suministrado, competencia del profesorado, etc., con
puntuaciones superiores a 4 practicamente en todos
los apartados.

A continuacioén se detallan brevemente los conteni-
dos de cada una de las sesiones practicas.

Santiago Miquélez Alonso
Director del curso

Practica 3. Control de calidad de monitores.

Fundamentos

. Protocolos del KCARE para CR y DR.
tedricos

Indicador de dosis, borrado, imagen
residual, homogeneidad resolucién es-
pacial y resolucién en bajo contraste.

Pruebas realizadas

Software Image J y plantilla de VBA

Material sobre Excel. Iméagenes reales obteni-
das en distintos equipos de CR y DR
Método Evaluacion cualitativa y cuantitativa

de las imagenes proporcionadas.

Protocolo de control de calidad de moni-
tores TG18 de la AAPM.

Analisis cualitativo y cuantitativo de las
distintas pruebas especificadas en el
protocolo. Calibracion de la escala de
grises.

Monitores de diagnostico en escala de
grises. Software Image J y plantilla de
VBA sobre Excel. Software automatico
proporcionado por el fabricante de los
monitores. Imagenes del TG18. Diversos
luxémetros de contacto y telescopicos.

Evaluacion cualitativa y cuantitativa de
las imagenes proporcionadas.

Fundamentos
tedricos

Pruebas reali-
zadas

Material

Método

Practica 2. Control de calidad en mamografia digital

Practica 4. DQE de sistemas digitales.

Protocolo de control de calidad en ma-
mografia digital.

Fundamentos
tedricos

Control automético de exposicion

con los apartados reproducibilidad,
respuesta del sistema en modo
automatico y relacion contraste — ruido.
Dosimetria del sistema con calculo de
la dosis glandular media y comparacion
con los resultados proporcionados por
el fabricante. Evaluacion de la calidad
de imagen mediante el analisis del
umbral de visibilidad en bajo contraste.

Pruebas realizadas

Software Image J y plantilla de VBA

Material sobre Excel. Imagenes reales obtenidas
en distintos mamografos de CR y DR.
Método Evaluacion cualitativa y cuantitativa de

las imagenes proporcionadas.

Fundamentos

L. Estandar IEC 62220-1.
tedricos

Obtencion de la DQE para distintos
sistemas (lineales, logaritmicos etc.)
en distintas condiciones de adquisi-
cion y analisis.

Pruebas realizadas

Software Image J y Programa ejecuta-
ble sobre MATLAB. Iméagenes planas

Material ! >
y de borde de diversos sistemas y con
diferentes filtraciones.
Obtencién de la ecuacién de trans-
ferencia del sistema, linealizacion
Método de las imagenes. Anélisis de Fourier

para la obtencién de la DQE. Anélisis
de los resultados.
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Jornada “Avances tecnolégicos
en Radioterapia”

Organizada por el Grupo HM
en colaboracion con la SEFM

Los especialistas que participaron en la jornada
“Avances tecnolégicos en Radioterapia”, que se cele-
brd el dia 20 de noviembre de 2009 en el Hospital
Universitario Madrid Sanchinarro (HMS), destacaron
los beneficios de la radioterapia de intensidad modu-
lada dindmica (IMRT-D), “que mejora las dosimetrias
clinicas de la IMRT estatica”, asi como “la importancia
de controlar el movimiento del tumor debido a la res-
piracion durante el tratamiento con radioterapia este-
reotaxica de tumores localizados en pulmén e higado”,
en palabras del Dr. Pedro Fernadndez Letdn, jefe del
Servicio de Radiofisica y Proteccion Radiolégica del
HMS y coordinador del encuentro.

Asimismo, fue igualmente interesante el analisis
realizado por los ponentes de los nuevos equipos de
medida de las radiaciones, “que nos permiten verificar
los resultados que se obtienen con los sistemas de pla-
nificacion”, afadié el experto.

La jornada se celebrd con el objetivo de “definir los
avances mas importantes de los producidos en los ulti-
mos afios en Oncologia Radioterapia, especialidad que
ha adquirido un protagonismo importante y que esta
viviendo un momento clave gracias al equipamiento
disponible, y analizar la situacion de desarrollo en la
gue se encuentran”, tal y como explico el Dr. Fernandez
Letén en la inauguracion del encuentro.

En la misma linea se expresd el Dr. José Gomez
Moreno, director del HMS, quien calific6 de “cla-
ves e importantisimos” los servicios de Oncologia
Radioterapica y Radiofisica de este centro, “que se
encuentran entre los primeros de Espafia y cuentan
con tecnologias punteras, detras de las cuales hay
profesionales muy bien formados y motivados, que
estan permitiendo al hospital alcanzar una excelencia
de primer orden”.

Por su parte, la Dra. Carmen Rubio Rodriguez, jefe
del Servicio de Oncologia Radioterapica del HMS, expli-
c6 que en este centro “se han podido desarrollar gran
parte de los importantes avances que se han producido
en los Ultimos afos en esta especialidad gracias al
equipamiento disponible en el mismo, que ha permiti-
do tratar mejor a los pacientes, y al apoyo de servicios
como el de Medicina Nuclear, para incorporar la ima-
gen metabdlica al tratamiento de los tumores”.

Para el Dr. Fernandez Letdn, el balance de la jorna-
da es “muy positivo por el contenido de la reunién, en
la que se puso de manifiesto el gran desarrollo de la
Radioterapia en estos ultimos afos, y dio la oportunidad
de conocer de primera mano los Ultimos avances que
se han presentado en los congresos americano y euro-
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peo celebrados en estos tres Ultimos meses”, afirma el
experto. Igualmente, destaco el “alto nivel de los ponen-
tes, tanto nacionales como internacionales, el elevado
numero de asistentes -méas de 100-y su implicacion y
participacion en la jornada”.

PET-TC e IMRT

Entre los temas debatidos, los especialistas destaca-
ron los beneficios del empleo del PET-TC, que supone
“un gran avance en la localizacién de tumores, apor-
tando informacion sobre su actividad metabdlica y per-
mitiendo, en algunos casos, delimitar mejor el volumen
de irradiacion y aumentar la dosis impartida al tumor”,
afirma el jefe del Servicio de Radiofisica y Proteccion
Radiologica del HMS, sefialando que esta tecnologia se
utiliza sobre todo en tumores de la esfera ORL, tumores
pulmonares, hepaticos, de pancreas y de recto.

Asimismo, en su opinion, “la IMRT es una de las
herramienta mas importantes que se ha incorporado a
la Radioterapia en los ultimos afios”, ya que “permite
adaptar las curvas de isodosis a la forma del tumor, lo
qgue supone poder administrar altas dosis de radiacion
al tumor, minimizando las dosis a los tejidos sanos que
lo rodean”.

La complejidad de los tratamientos de IMRT hace
necesario utilizar planificadores que permitan realizar
planificaciones inversas. “Estos abordajes son realizados
en el acelerador lineal dividiendo los haces de radiacion
en multiples segmentos”, explica el Dr. Fernandez Letén,
precisando que, “antes de que los pacientes sean trata-
dos por primera vez en el acelerador es necesario medir
la dosimetria en este aparato y compararla con los célcu-
los realizados previamente en el planificador”.

Las patologias en las que se esta utilizando la IMRT
en el HMS son aquellas en las que se intenta aumen-
tar la dosis para lograr un mayor control de la enfer-
medad, sin aumentar las complicaciones secundarias
al tratamiento. “Se estda empleando en los tumores del
area de ORL, asi como en prostata, tumores digesti-
vos, de recto y vejiga”, concreta.

Mejoras en los planificadores

Otro de los grandes avances registrados en esta espe-
cialidad ha sido la mejora en la precision de los célculos
de dosis en medios heterogéneos, gracias a, por ejemplo,
modelos como el método de Monte Carlo. Hasta hace
unos afos estos calculos eran muy laboriosos y requerian
mucho tiempo; sin embargo, los planificadores actuales
estan empezando a incorporar estos modelos, posibilitando
una disminucion significativa de los tiempos de calculo.

En este apartado, el Jefe del Servicio de Radiofisica
y Proteccion Radiolégica del HMS hizo hincapié en
otra aportacion recientemente introducida en los pla-
nificadores: la segmentacién automatica de 6rganos.
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“Este método permite que, una vez realizado un TC, el
sistema de planificacién contornee de forma automati-
ca estructuras como pulmones, higado, recto, vejiga o
ganglios cervicales, disminuyendo de forma importante
el tiempo que emplean los oncologos radioterapéuticos
en la planificacion de estos tratamientos”, explica.

Novalis

En cuanto al uso del acelerador Novalis, con el que
se puede realizar radiocirugia intra y extracraneal -el
HMS cuenta con el primer acelerador de estas carac-
teristicas que se instalé en Espafia-, el Dr. Fernandez
Leton subrayd la “precision milimétrica en los trata-
mientos de radioterapia estereotéxica que esta tecno-
logia estéd permitiendo alcanzar”. “Asimismo, podemos
controlar el movimiento del tumor mediante el sistema
de gating respiratorio —afiade—, con lo que es posible
administrar dosis muy altas de radiacién al tumor en
pocas fracciones y, consecuentemente, disminuir signi-
ficativamente el tejido sano a irradiar, de forma que los
tratamientos son mejor tolerados por el paciente”.

Por ultimo, los especialistas participantes en la jornada
debatieron también sobre los avances registrados en bra-
quiterapia, destacando la incorporacion de imagenes de
TC y de resonancia magnética en los planificadores de este
tratamiento, que estan permitiendo una mejor delimitacion
de los tumores. “Estos sistemas de planificacién también
han incorporado la planificaciéon inversa para mejorar las
distribuciones de dosis”, concluyé el Dr. Fernandez Leton.

Grupo HM

El Grupo Hospital de Madrid esta formado por diver-
sas empresas que gestionan diferentes hospitales médi-
co-quirdrgicos privados, de gran cualificacion técnica y
humana. Dirigido por médicos y con el objetivo de ofrecer
una medicina de calidad, los diferentes centros del Grupo
HM se han dotado con una tecnologia de vanguardia y
con el personal mejor cualificado y mas humano.

Todos los hospitales del Grupo HM funcionan de forma
integrada. Para ello, existe una estructura corporativa con
servicios centralizados, asi como diferentes herramientas
informéticas de gestion integral. Esto permite una actua-
cion complementaria y sinérgica de estructuras, servicios
y equipamientos, con el maximo aprovechamiento de los
recursos tecnoldgicos y humanos.

Jorge Sanchez Franco
Jorgesanchez@berbes.com
BERBES ASOCIADOS

Eva Sacristan Romeo
evasacristan@hospitaldemadrid.com
GRUPO HM
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Curso ESTRO Dose calculation and
verification for external heam therapy

La edicién nimero 11 del curso “Dose calculation
and verification for external beam therapy” tuvo lugar
en Munich, del 15 al 19 de marzo de 2009. En ella
participaron 60 alumnos de 31 paises distintos, lo
que supuso un importante descenso respecto a afos
anteriores. No estd claro si este descenso ha sido
debido a una mayor dificultad a la hora de conseguir
financiacion para la asistencia al curso, por la siempre
presente crisis econdémica, o0 a que el alto nimero de
participantes en las ediciones anteriores del curso es
dificilmente sustentable en base al nimero de perso-
nas que comienzan su formacién en fisica médica en
Europa afio a afo.

El centro elegido para la imparticion del curso,
el Klinikum Rechts Der Isar de Munich, Alemania,
contaba con instalaciones y medios técnicos que
permitieron un perfecto desarrollo del curso, teniendo
ademadas una buena comunicacién con el centro de
la ciudad.

La estructura del curso sigui¢ la desarrollada en edi-
ciones anteriores, dado el buen resultado obtenido en
ellas. Entre los contenidos del curso cabe mencionar en
primer lugar la revision de las principales magnitudes
que caracterizan los haces de radiacion utilizados en
radioterapia, tanto para haces de electrones como de
fotones; magnitudes que permiten realizar el modelado
de los haces que luego debe introducirse en los plani-
ficadores, y se explicaron los principales formalismos
para la obtencién de las medidas de estas magnitudes.
En el curso se analizaron también los distintos méto-
dos de célculo de dosis basados en estas magnitudes,
y cudles son las aproximaciones que realizan. Para
ambos tipos de haces, fotones y electrones, se indi-
caron métodos aproximados de célculo de dosis, que
permiten verificar de forma rapida los resultados obte-
nidos en los planificadores. El curso tuvo un apartado
especial para el modelado de haces de pequefio tama-
fio, que se han empezado a utilizar en los Gltimos afios
debido principalmente al auge de técnicas especiales
como la IMRT.

El caracter no solo tedrico sino también practico
del curso, hace que este imparta una vision global del
célculo de dosis y la necesidad de implantar métodos
de verificacion de los célculos realizados por los pla-
nificadores. Finalmente, un aspecto no menor de este
y otros cursos de la ESTRO, es la posibilidad de con-
tactar y conocer a profesionales del &mbito de la fisica
médica de otros paises, y comentar con ellos cual es
la situacion de la profesion y cémo es el desarrollo
de sus funciones en los distintos lugares. Por todos
estos motivos, este es un curso que han realizado
varias generaciones consecutivas de residentes en el
Hospital Universitario de Salamanca, y que ha sido
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varias veces objeto de becas para la asistencia a even-
tos internacionales por parte de la Sociedad Espafiola
de Fisica Médica.

Alejandro Vazquez Galifianes

Centro de Investigaciones Biomédicas de la Rioja.
Residente en el Hospital Universitario de Salamanca
durante la realizacion del curso.

Resefia del Congreso Mundial de Fisica
Médica e Ingenieria Biomédica 2009

El pasado mes de septiembre tuvo lugar en Muanich
el Congreso Mundial de Fisica Médica e Ingenieria
Biomédica - la reunion cientifica trienal de la IUPESM
(International Union for Physical and Engineering
Sciences in Medicine).

Resultd ser un foro muy apropiado para presentar
los resultados de los trabajos cientificos en curso ante
una audiencia internacional. Conté con mas de 2.800
presentaciones relacionadas con los campos de la fisica
médica y la ingenieria biomédica.

La peculiar estructura del Congreso, representaba
dos dimensiones de la tecnologia y la medicina (fig.1):
13 temas sobre la ciencia y las tecnologias médicas se
relacionaban con cinco de las disciplinas principales de
la medicina para integrar los aspectos correspondientes
a la investigacion, desarrollo y aplicacion. Cada uno de
los temas del congreso fue presidido por dos expertos.

El contenido cientifico se organizé en cursos, expo-
sicién de posteres, sesiones cientificas y sesiones ple-
narias. También se incluyé una exposicion técnica para
presentar los avances tecnolégicos de casas comerciales
y centros de investigacion.

La cantidad de trabajos expuestos hacia imposible
abarcar todos los temas asi que centrandonos en lo que
concierne a la fisica médica se conté con la participacion
de varios ponentes de renombre, entre ellos: John M.
Boone, que dio una vision global sobre la investigacion en
Fisica Médica, y William Hendee, que explico los entresi-
jos del proceso de publicacion de los trabajos cientificos.
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Structure of the Congress
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| 12 . Genernl Subjects I'
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Fig. 1. Estructura del congreso.

Quizé los puntos mas flojos del congreso fueron preci-
samente la cantidad de temas tratados simultaneamente y
la falta de previsién a la hora de seleccionar las aulas para
las sesiones. En determinadas ponencias se reboso el aforo
mientras que otras aulas se quedaban vacias. A pesar de
esto, teniendo en cuenta la cantidad de disciplinas trata-
das, el congreso estuvo bien estructurado y organizado.

Rafael Ayala Lazaro

Rafael Garcia Molla

Hospital General Universitario
Gregorio Marafion, Madrid

Informe sobre la reunion del consejo
de la EFOMP

13 de septiembre de 2009. Miinich.

La reunion del consejo de la EFOMP tuvo lugar en
Minich al finalizar el World Congress 2009 on Medical
Physics and Biomedical Enginnering.

Se trataron los siguientes temas:

1. Comités

Se propone una reestructuracion de los comités.
Hasta ahora existian los comités de educacion and tra-
ining, registration, EU matters, science y communica-
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tions and publications. Cada uno de estos comités tenia
un chairy varios miembros (delegados de las distintas
sociedades nacionales en la EFOMP).

El chair tenfa un mandato de 3 afios y era pro-
puesto por las sociedades nacionales y escogido por
votacion durante la reuniéon anual del consejo (forma-
do por los delegados y los officers). Esta estructura, en
las ocasiones en que el nuevo chair no habia estado
vinculado a la EFOMP antes de su eleccion, dificulta-
ba y retrasaba los proyectos de los distintos comités.
Por ello la junta directiva de la EFOMP ha propuesto
que los comités estén formados por un chair (man-
dato de 2 afios), un vice-chair (que sucede al chair
al cabo de un afio), un past-chair (1 afio), secretario
y miembros. A partir de ahora se votara al vice-chair
que sera propuesto por las distintas sociedades miem-
bros de la EFOMP. Esta propuesta de renovacion del
funcionamiento de los comités sera votada por postal
ballot antes de final de afio.

Es importante tener en cuenta que desde el
aflo 2008 la EFOMP es una compafiia y por tanto el
sistema de votacion ha cambiado. Sélo pueden votar
los delegados que estén presentes en la reunion y que
estén registrados como miembros de la compafia. La
SEFM dispone de tres delegados y por tanto de tres
votos. Si un delegado no asiste a la reunién se pierde
un voto. Los delegados de la SEFM han insistido en que
se busque una via legal para delegar el voto en caso de
que uno de los delegados no pueda, por razones de
causa mayor, asistir a la reunion anual.

En esta reunion se redefinen los comités y se afiade
uno nuevo. Los comités actuales son:

1. Asuntos de la Unién Europea (European
Union Matters).
2. Educacion y formacion (Education and Training)
3. Comunicaciones y Publicaciones (Communication
and Publications).
4. Registro (Registration) cambia el nombre
a Professional matters.
5. Cientifico (Science).
6. Proyectos (Projects).

Este Ultimo comité es resultado de la constitucion de
la EFOMP como compafiia. Esto le permite concursar
en las convocatorias de proyectos europeos.

En 2009 se han renovado mediante votacion las
presidencias de los Comités European Union Matters
y Education and Training. En el primero nuestro com-
pafiero Eduardo Guibelalde se presentaba a la reelec-
cion. Lamentablemente, después de un resultado muy
ajustado (12:10) fue elegida Penélope Allisy-Robers
(IPEM, UK). En el comité de educacion la candidatura
de Pavel Kukolowicz (PSMP, Polonia) resulté vencedora
frente a la de Carmel Caruana (Delegado de Malta).
En 2010 se renovaran las presidencias para el Comité
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Cientifico y el Comité de Comunicacioén. La Junta direc-
tiva de la EFOMP estaria formada en 2010 por:

— Presidente: Dr. Stelios Christophides
(CAMPBE, Chipre).
— VicePresidente: Prof. Dr. Wolfgang Schlegel
(DGMP, Alemania).
— Secretario: Dr. Renato Padovani (AIFM, ltalia).
— Tesorero: Prof. Peter F. Sharp (IPEM, UK).
— Y los presidentes de los comités de:
— European Union Matters: Penelope Allisy-Roberts
(IPEM, UK).
— Science: Dr. Alberto Torresin (AIFM, ltalia).
— Communication and Publications: Prof. Kay-Uwe
Kasch (DGMP, Alemania).
— Education and Training: Pawel Kokolowicz
(Polonia).
— Professional Matters: Will van der Putten
(APSM, Irlanda).

2. Proximas reuniones del consejo de la EFOMP

— 2010: 23-25 de septiembre en Udine (ltalia).

— 2011: septiembre en Dublin (Irlanda),
coincidiendo con la European Conference
on Medical Physics.

— 2012: Pendiente de presentacion de candidaturas
(se abre el plazo a finales del 2009).

3. Propuesta de creacion de grupos de
interés (SIG)

El comité cientifico propone la creaciéon de grupos
de interés (SIG) para coordinar los esfuerzos de profe-
sionales de distintos paises que estén trabajando sobre
el mismo tema. Estos SIG dependerian del comité cien-
tifico de la EFOMP.

4. Informes de los distintos comités

El comité de Education and Training esta trabajan-
do la armonizacion de los Masteres de Fisica Médica
en Europa asi como en los programas de forma-
cién y training.

El comité de registro propone revisar los esque-
mas nacionales de registro de actividades de forma-
cion continuada de los fisicos médicos (puntos de
formacion continuada CPD) introduciendo un siste-
ma de auditorias.

Para renovar la acreditacion de las distintas socie-
dades de fisica médica, a partir de ahora, sera nece-
sario presentar como se registran los expertos en fisica
médica en el pais que lo solicite. Asi mismo se tiene
que presentar el registro de puntos de formacién con-
tinuada (CPD).
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5. Relaciones con otras sociedades

La EFOMP estéa trabajando para estrechar relacio-
nes con el resto de sociedades e instituciones euro-
peas que tienen relacion con la fisica médica (ESTRO,
ENAM, IAEA, ESR, etc.). También tiene relaciones
con la AAPM.

6. Informe sobre proyectos y grupos de
trabajo internacionales en los que participa
la EFOMP-comité European Union Matters

1. ALARA network: Radiation Protection in the Medical
Field. La EFOMP participa en este proyecto y
necesita cuatro fisicos médicos del campo del
radiodiagnostico (radiologia intervencionista, TC
y RX en areas quirdrgicas que no formen parte
del departamento de radiologia) para formar
parte del comité. El contrato con la EU se firmara
en el mes de octubre.

2. European Institute of Biological Imaging and
Research (EIBIR): Es una compafifa limitada cuyo
Unico accionista es la Sociedad Europea de
Radiologia. Su funcién es conseguir proyectos de
la comunidad europea. La EFOMP es asociado del
EIBIR. Por tanto dispone de la infraestructura del
EIBIR para preparar y enviar proyectos a la EU.

3. ECR 2011: Varios officers de la EFOMP son miem-
bros del subcomité de fisica. Este subcomité tiene
que preparar 3 0 4 sesiones de fisica en el congre-
so de radiologia del 2011.

4. Articulo 31: Se ha contactado oficialmente con los
miembros del articulo 31 que estan revisando las
directivas de la UE en materia de radioproteccion
para que las competencias y responsabilidades
del MPE (Medical Physics Expert) en materia de
radioproteccion en el ambito hospitalario queden
debidamente contempladas.

5. IAEA Interregional Technical Cooperation Project INT 6054:
“Strengthening Medical Physics in Radiation
Medicine”. La EFOMP participa en este proyecto
que tiene como objetivos:

— Definir internacionalmente las funciones y res-
ponsabilidades de los Fisicos Médicos y los
requisitos para su educacion y formacion.

— Identificar vacios en la educacién y desarrollar
programas para unificarla internacionalmente.

— Concienciar a las administraciones y a la
sociedad de que la fisica médica debe ser una
profesiéon reconocida.
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Para alcanzar estos objetivos se han creado 4
grupos de trabajo. En cada grupo de trabajo un
miembro es un officer de la EFOMP.

6. Proyectos presentados a la UE (education, EURATOM y
HEALTH): Este afio la EFOMP ha presentado 5 pro-
yectos, tres de los cuales han sido rechazados. Falta
la resolucion de los dos restantes.

— EMPLaCe [European Medical Physics Lifelong
Learning Based on Competences] que se ha
presentado al programa Life Long Learning
2007-2013 de la UE.

— Guidelines on medical physics expert EC tender
No. TREN/H4/167-2009: Este proyecto de la
uniéon europea pretende armonizar la educa-
cion, formacion y competencias del fisico médi-
co en Europa para que la movilidad sea posible.
Es requisito indispensable para ganar el con-
curso contar con la participacion de la EFOMP.
Aln asi, la EFOMP se ha presentado al con-
curso a través de la Universidad Complutense
de Madrid. Este grupo esta liderado por el Dr.
Eduardo Guibelalde.

7. Clasificacion en la ILO (International Labour
Organisation) del fisico médico.

El fisico médico, que no aparecia hasta ahora en el
listado de profesiones de la ILO, aparece ahora junto
con los astronomos (entrada 2111). Aunque estamos
clasificados junto con los astronomos la ILO indica en
una nota que los fisicos médicos son una parte integral
de la sanidad y que trabajan juntamente con las profe-
siones clasificadas en el grupo 22.

Si bien resulta muy positivo el reconocimiento de la
profesion por la ILO, no estar dentro de las profesiones
sanitarias hace que el nuevo reto sea la inclusion de la
fisica médica dentro de éstas.

8. Informacion sobre la revista Physica Medica

El indice de impacto ha aumentado de 0,136 a 0,698.
Se necesitan mas editores y revisores especializados.

La SEFM tendria que decidir la suscripcion a la
revista electronica.

Niiria Jornet y Angel del Castillo
Delegados de la SEFM en el Consejo de la EFOMP.
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Resumen 2009

Durante este afio 2009, la SEFM en colaboracion
con otras sociedades, formaliz6 un acuerdo con la enti-
dad gestora de la Sanidad en Castilla y Leén sobre el
desarrollo de la carrera profesional, retom6 la actividad
del Foro conjunto CSN-SEFM-SEPR y comenzd, junto
con la SEOR, la redacciéon de un nuevo libro blanco
sobre Oncologia Radioterapica, en el que se incluiran
diversos aspectos de Radiofisica.

Con respecto a las relaciones internacionales de
la SEFM, contamos con 3 delegados en la EFOMP
(Dfia. Nuria Jornet, D. Angel del Castillo y D. Juan José
Garcia-Granados), y otros 3 en la IOMP (Dfa. Natividad
Ferrer, D. Alejandro Garcia y D. Ignasi Modolell).

La OIEA solicitd expertos para impartir cursos en
Hispano América. Se recibieron 15 solicitudes que
fueron revisadas por la Comisiéon Cientifica y la Junta
Directiva. En breve se remitira la lista a la OIEA.

Cabe destacar el acuerdo con la AAPM para el
intercambio de profesionales para su formacioén, cuya
formalizacién tuvo lugar en el Congreso conjunto
SEFM-SEPR celebrado en junio en Alicante. En la
actualidad se esta trabajando intensamente para poner
en funcionamiento el acuerdo.

Durante el pasado congreso de Alicante, se cele-
bré la tercera jornada sobre unidades docentes de
radiofisica hospitalaria.

Asamblea extraordinaria

En la Ultima Asamblea Extraordinaria celebrada
el pasado 20 de noviembre, se presentd un informe
del congreso conjunto SEFM-SEPR (Alicante 2009).
El nimero de asistentes fue practicamente el doble
con respecto al anterior congreso de Granada 2007,
con un total de 591 congresistas. La participa-
cion cientffica fue también notable, con 419 tra-
bajos presentados. El balance econdémico ha sido
muy satisfactorio.

A continuacion se sometié a votacién la realiza-
cion conjunta o no del préximo congreso del 2011
en Sevilla. La decisién tomada por la Asamblea, por
mayoria de los presentes, fue la de realizar conjun-
tamente con la Sociedad Espaficla de Proteccion
Radiolégica el congreso de Sevilla 2011.

Durante la celebracion de esta misma Asamblea
Extraordinaria, DfAa. Montserrat Ribas informa de
la situacion actual de la formacién en Radiofisica
Hospitalaria tras el RD 183/2008:

En el segundo semestre de 2009 se han manteni-
do dos reuniones, una con el Ministerio de Sanidad y
Politica Social y otra con el Ministerio de Educacion. Se
presentd documentacion argumentada y las opiniones
de la Comisién Nacional de la Especialidad.

e Se propone como requisito para el acceso a las
pruebas selectivas de la especialidad el titulo
de grado (240 créditos) + master reconocido
por el Ministerio de Sanidad (60 créditos/afio).
No se ha cerrado el tipo de master con el
Ministerio de Sanidad.

e Se propone también un aumento de la duracién
de la especialidad de 3 a 4 afios, para incluir las
radiaciones no ionizantes.

Hasta el momento ninguno de los Ministerios ha
tomado ninguna decisién y la CNRFH, a través de su
presidenta, ha solicitado de nuevo una entrevista con
el Subdirector General de Ordenacion Profesional del
Consejo Nacional de Especialidades en Ciencias de la
Salud (MSPS).

Formacion y docencia

En cuanto a la formacion, la Sociedad ha organiza-
do 7 cursos de capacitacion homologados por el CSN
y 3 cursos de formacion continuada.

De los cursos de Baeza hay que destacar la evo-
lucion al alza en ndmero de alumnos, de unidades
docentes representadas y de extranjeros en los cur-
sos. Este afilo como novedad, los textos se dieron en
formato electrénico.

Grupos de trabajo

e El grupo de “Procedimientos de control de
calidad en aceleradores lineales” que coordina
Dfa. Carmen Pinza Molina, finalizé su actividad
y publicd su protocolo que ha sido editado por
Aula Documental de Investigacion.

e El grupo “Introduccién a los procedimientos de
control de calidad en radiologia digital”, que
coordina D. Santiago Miquélez, se encuentra
en fase final de edicién, previa a la remision
del documento a la Comisién Cientifica para su
revision definitiva.

e El grupo “Radioterapia guiada por la imagen”,
que coordina DAa. M. Cruz Lizuain, tras publicar
un articulo de revision esta redactando el proto-
colo de IGRT definitivo.
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e El grupo “Dosis absorbida por radiofarmacos”,
que coordina Dfia. Raquel Barquero present6 un
modelo para la estimacion de la dosis absorbida
en tratamientos de céancer diferenciado de tiroi-
des con I-131.

e El grupo de trabajo de “Control de calidad en la
instrumentacion en medicina nuclear”, coordina-
do por D. Rafael Puchal, en colaboracion con la
SEPR y la SEMN, ha iniciado su actividad para la
actualizacion del protocolo espafiol de control de
calidad en medicina nuclear.

e Se ha formalizado la creacién del grupo de
“Dosimetria fisica y clinica en braquiterapia.
Estado actual”, coordinado por D. José Pérez
Calatayud, que inici6 su actividad el pasa-
do 25 de noviembre.

Ayudas concedidas por el CSN

Este afio se han concedido las siguientes ayudas
solicitadas por la SEFM al CSN, para:

e Curso de IMRT (2500€).

e XVII Congreso Nacional de la SEFM (8000€).

e Revista de la SEFM (3300€).

Por otra parte, el CSN “ha acordado proponer, pro-
visionalmente, la desestimacion de la ayuda solicitada”
para el proyecto “Dosimetria de pacientes de hipertiroi-
dismo tratados con [-131”, “por no haber sido valorado
el proyecto con la puntuacion suficiente y teniendo en
cuenta la cuantia presupuestaria disponible”.

Relaciones institucionales

El pasado 6 de octubre, en el marco de la politica
de relaciones institucionales del Consejo de Seguridad
Nuclear, la Junta Directiva fue invitada a una recepcion
formal en las instalaciones del CSN. En su discurso,
la Presidenta del CSN destacd los multiples puntos
de contacto entre la SEFM y el CSN, y la importancia
que supone para el CSN contar con la colaboracion
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de sociedades cientificas como la SEFM. Por su parte,
la Presidenta de la SEFM agradecié las subvenciones
concedidas por el CSN y abund6 en la provechosa
colaboraciéon con el CSN, poniendo como ejemplo el
foro conjunto sobre protecciéon radioldgica en el que
participan ambas instituciones y también la Sociedad
Espafiola de Proteccién Radiolégica.

La jornada sigui6 con una visita guiada a la
Sala de Emergencias, y posteriormente al Centro
de Comunicacion, lugar en el que se realiza
divulgacion, a todos los niveles, del uso pacifico de
las radiaciones ionizantes y de los fundamentos de la
proteccion radiolégica.

La visita al CSN sent6 las bases de futuras cola-
boraciones a la vez que estrechd los lazos entre
ambas instituciones.

Finalmente “Integrating the Healthcare Enterprise-
Radiation Oncology” (IHE-RO) ha decido organizar
el pre-test (reunion de preparacion del connecta-
thon (CAT) de IHE-RO, y posterior reunion del comité
técnico) en Granada en junio de 2010. Gracias a Julio
Almansa por las gestiones y por haber conseguido que
Espafia fuera sede de estas reuniones.

Comisiones

Comision de docencia

Durante el afio 2009 la comision de docencia
se ha encargado de la co-organizacion de tres
cursos: “IMRT. Fundamentos y control de calidad”
en Salamanca, “Ultrasonidos y sus aplicaciones en
diagnostico y terapia. Control de calidad de ecégrafos”
en Zaragoza y “Control de calidad en radiologia
digital” en Pamplona. Para el préximo afio se van a
proponer al menos tres cursos mas, de los que se
informara convenientemente.

En cuanto a la composicion, finalizan su tarea
en la comision Dofia Teresa Eudaldo (representante
de los socios) y Don Antonio Lallena (representante
de la universidad).



Libros

Quality assurance for PET
and PET/CT systems

IAEA Human Health Series No. 1. Viena:
International Atomic Energy Agency, 2009.

http://www-pub.iaea.org/MTCD/
publications/PDF/Pub1393_web.pdf

Entre las misiones de la Organizacién Internacional
de Energia Atomica (OIEA) estan alentar el intercam-
bio de informacion cientifica y técnica, promover la
transmision de conocimientos teéricos y préacticos,
formular normas basicas para la proteccién contra
radiaciones, y publicar reglamentos y coédigos de
practicas sobre determinados tipos de operaciones.
A diferencia de otras organizaciones internacionales,
la OIEA complementa las vias tradicionales de dis-
tribucion con el acceso libre a su trabajo a través de
Internet. Por ello, de entre todas sus publicaciones,
resultan especialmente interesantes aquéllas que son
compendio de recomendaciones de otras organiza-
ciones. Asi ocurre con la publicacion a la que nos
referimos en esta resefia.

Dentro del apartado para publicaciones cientificas
y técnicas la OIEA ha puesto en marcha recientemente
una nueva serie dedicada a la salud. Esta serie cuen-
ta por el momento con cuatro publicaciones, una de
ellas la dedicada al aseguramiento de la calidad en
equipos de PET y PET/CT (Quality assurance for PET
and PET/CT systems).

A pesar de su disponibilidad comercial desde prin-
cipios de los ochenta, los equipos de PET han sido
relativamente poco frecuentes en el medio sanitario. Sin
embargo esta situacion esta cambiando en los Ultimos
afios. En nuestro pais en concreto, estos equipos ya
no estan limitados Unicamente a la iniciativa privada.
La sanidad publica ha adquirido recientemente equi-
pos hibridos PET/CT. Sus aplicaciones en neurologia,
cardiologia y oncologia son cada vez mas numerosas.
En este contexto una guia, como la que nos ocupa, es
de gran valor, mas si tenemos en cuenta el interés que
nuestra Sociedad tiene en actualizar sus recomenda-
ciones en este campo.

El libro consta de seis capitulos. En el primero el
lector encontrara las referencias a los documentos
fundamentales escritos en los Ultimos veinte afios
sobre calidad en PET. En el segundo se explican las
bases del funcionamiento de los equipos y sus limi-
taciones técnicas, distinguiendo entre la tecnologia
PET, la tomografia computarizada y los equipos hibri-

dos. También se introducen los fundamentos de las
correcciones por atenuacion a partir de las imagenes
de rayos X. El tercero esta dedicado a las aplicaciones
clinicas de los equipos PET/CT en oncologia, cardio-
logia y neurologia. El cuarto discute los conceptos
fundamentales para establecer un sistema de garantia
de calidad centrado en un equipo de PET/CT. El quin-
to capitulo recomienda procedimientos para realizar
pruebas de aceptacion en estos equipos distinguien-
do entre las pruebas especificas de la parte de PET,
de la parte de tomografia y de la parte en la que el
equipo funciona como equipo hibrido. Por ultimo en
el capitulo seis se recomiendan los procedimientos de
control de calidad periédicos organizados de la misma
forma que en el capitulo anterior. En este capitulo se
ha dedicado un epigrafe especial a los equipos PET/
CT en instalaciones moviles.

Son tres las partes en las que podemos dividir el
libro. La primera estd dedicada a explicar las bases
técnicas y practicas del funcionamiento y uso de
estos equipos. Esta parte no se puede considerar
una discusion pormenorizada sobre la tecnologia de
los tomoégrafos pero si la trata con suficiente detalle
como para que el lector comprenda sus limitaciones
tecnolégicas y el tipo de problemas que se tienen que
caracterizar durante los controles de calidad. En la
segunda se establece un marco conceptual para el
desarrollo de un programa de garantia de calidad en
PET/CT. En la secuencia légica para la puesta en mar-
cha y mantenimiento de la calidad del equipo, que
pasa por el establecimiento de las especificaciones
de compra, realizacion de las pruebas de aceptacion,
establecimiento del estado de referencia, controles
de calidad periddicos y controles tras intervencion
relevante sobre el equipo, se propone también la rea-
lizacion de unas pruebas, similares en cierta medida
a las de aceptacion, en el momento previo al fin del
periodo de garantia. En la tercera se proponen los
controles de calidad para realizar sobre los equipos en
cada momento, con detalles sobre el material a utilizar,
el modo de adquisicion de los datos, como realizar el
analisis y qué tolerancias aplicar.

En definitiva, un libro que puede resultar de interés
para los miembros de nuestra Sociedad, en especial
para los radiofisicos, independientemente de que tra-
bajen en el campo de la imagen, en medicina nuclear
o radiodiagnostico, o en el campo de la radioterapia.

César Rodriguez Rodriguez
Hospital Universitario de Fuenlabrada
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