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La radioterapia estereotáxica extracraneal (Stereotactic Body Radiation Therapy, SBRT) es una técnica de tratamiento de 
radioterapia que se ha implementado en los últimos años en diversos centros y que su uso se está generalizando en otros 
muchos. La Sociedad Española de Física Médica (SEFM) formó un Grupo de Trabajo sobre SBRT con la finalidad de elaborar 
un documento que diera unas recomendaciones para su implementación y uso clínico. El mismo podrá servir para deter-
minar el equipamiento básico recomendable para poder realizar este tipo de tratamientos y establecer unos procedimientos 
de trabajo que permitan servir de guía a los centros que se inician y normalizar los procedimientos en aquellos otros que 
ya tratan pacientes con esta técnica. El fin último sería comparar los resultados de los tratamientos clínicos aplicados en 
diferentes centros o incluso poder realizar estudios intercentros. 

En este trabajo se definen los conceptos de SBRT, se establece el equipamiento mínimo recomendable para realizar estos 
tratamientos, se detallan las características específicas de las medidas de dosis absorbida cuando los campos de irradiación 
son pequeños, se describen los problemas de los algoritmos de cálculo de los sistemas de planificación asociados a las dis-
tribuciones de dosis en medios heterogéneos, se establecen criterios para la realización de la dosimetría clínica, se describen 
los procedimientos para realizar este tipo de tratamientos, tanto para lesiones fijas como móviles, se establecen recomen-
daciones en la reproducción de la posición del paciente entre la Tomografía Computarizada de simulación (Simulador TC o 
TC) y la unidad de tratamiento, se establecen las pruebas de control de calidad del equipamiento que es necesario llevar a 
cabo para realizar este tipo de tratamientos y se dan unas recomendaciones para realizarlos. 

Palabras clave: SBRT, dosimetría de campos pequeños, medios heterogeneos, control del posicionamiento, gestión movi-
miento, IGRT, IMRT, control calidad.

Stereotactic Body Radiation Therapy (SBRT) is a radiation technique that has recently been implemented in some centers and 
its use has been generalized in many others. The Spanish Society of Medical Physics (Sociedad Española de Física Médica, SEFM) 
formed an SBRT working group with the aim to create a document to encompass general recommendations for this technique´s 
implementation and its clinical use. This same document could serve to determine the recommendable basic equipment to per-
form SBRT and to establish work procedures that will serve as a guide in those centers willing to initiate this technique as well as 
normalize procedures in those centers that have already implemented it. The final objective would be the comparison of clinical 
results between centers or even to be able to perform multicentric studies. 

In this work SBRT concepts are defined, recommendable minimum equipment is established, characteristics of absorbed dose 
measures in small field irradiation are detailed, planning system´s calculation algorithms related problems associated to dose distri-
bution in heterogeneous matter are described, criteria for conducting clinical dosimetry are established, this treatment´s procedu-
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1. Introducción

Desde hace unas décadas se realizan tratamientos 
de radioterapia externa en lesiones intracraneales, 
en una única sesión o en pocas sesiones, con dosis 
absorbidas por sesión muy elevadas en comparación 
con la radioterapia clásica. A este tipo de técnica se le 
denomina radiocirugía o radioterapia estereotáxica cra-
neal. El objetivo de esta técnica es conseguir el control 
clínico de la enfermedad mediante la administración de 
dosis absorbidas suficientemente elevadas a la lesión y, 
al mismo tiempo, que los tejidos sanos que rodean las 
lesiones reciban dosis absorbidas suficientemente bajas 
para minimizar los efectos secundarios del tratamiento. 
Desde los inicios de la radiocirugía se ha pretendido 
utilizar haces muy colimados, de manera que se puedan 
preservar estructuras muy sensibles, próximas al volu-
men a irradiar y, a la vez, aumentar las dosis absorbidas 
que se sitúen por encima del 85% de la curva de pro-
babilidad de control tumoral (Tumor Control Probability, 
TCP). En radiocirugía se emplearon, inicialmente, mar-
cos estereotáxicos fijos asociados a un sistema de 
coordenadas estereotáxicas y aceleradores lineales de 
electrones (en adelante “aceleradores”) convencionales 
que disponían de conos o colimadores micromultilámi-
na, o bien en equipos específicos de irradiación como 
la Gamma Knife. Posteriormente, la incorporación de 
la radioterapia guiada por la imagen (Image Guided 
Radiation Therapy, IGRT) en los aceleradores ha permi-
tido también que este tipo de tratamientos se puedan 
realizar con máscaras termoplásticas específicas que, 
combinadas con los sistemas IGRT, pueden realizar tra-
tamientos con desviaciones máximas en el entorno de 
1 mm,1 similares a las que tienen los marcos.

Sobre la radiocirugía craneal se tiene una amplia 
experiencia y excelentes resultados clínicos. Basándose 
en esta experiencia e intentando aplicar conceptos 
radiobiológicos similares, se han querido realizar, en el 
resto del cuerpo, tratamientos con dosis absorbidas por 
sesión elevadas, aplicadas en pocas sesiones, capaces 
de producir una gran destrucción de las células tumo-
rales y con pocos efectos secundarios en los tejidos 
sanos. Para conseguir este objetivo, ha sido necesario 
apoyarse en los avances tecnológicos desarrollados en 
los últimos años. El nombre de esta técnica en español 
es el de radioterapia estereotáxica extracraneal; no 
obstante, esta técnica es más conocida por todos los 
profesionales que trabajan en el campo de la oncología 
radioterápica por su nombre en inglés, Stereotactic 
Body Radiation Therapy (SBRT); es por lo que a partir 
de ahora en este documento nos referiremos a ella por 
sus siglas en inglés. También, dado el carácter ablativo 
de algunos de estos tratamientos, existen grupos que 
utilizan el término radioterapia estereotáxica corporal 
ablativa, en inglés Stereotactic Ablative Radiotherapy 
(SABR) para referirse a ella. 

Los primeros intentos de aplicar tratamientos de 
SBRT se realizaron con la guía estereotáxica de cuerpo 
entero Elekta Body Frame creada por I. Lax.2,3 Fue 
diseñada intentando aplicar la experiencia de la radio-
cirugía estereotáxica craneal y, por ello, contaba con 
un marco de coordenadas estereotáxicas y un sistema 
de compresión abdominal. Esta técnica se ha genera-
lizado con la instalación de aceleradores con sistemas 
de IGRT.

La SBRT ha demostrado su eficacia en el control 
de estadios precoces de cáncer de pulmón4-7 que no 
son operables por problemas médicos, donde está 
establecida como tratamiento de elección. También 
ha demostrado su validez en otras localizaciones de 
tumores primarios, como hepatocarcinomas,8-11 cáncer 
de próstata,12-15 cáncer de páncreas16-19 y en pacien-
tes con enfermedad oligometastásica:20-24 metástasis 
hepáticas,25-27 pulmonares,28-31 vertebrales32-35 y gan-
glionares.36-39 En todas las publicaciones indicadas 
anteriormente, se ponen de manifiesto los excelentes 
resultados clínicos obtenidos, con mínimos efectos 
secundarios en los pacientes.

Los objetivos de este documento son los siguientes:

1. Definir los conceptos de los tratamientos de SBRT. 
2. Determinar el equipamiento básico recomendable 

para poder realizar este tipo de tratamientos. 
3. Establecer los problemas de la medida de la dosis 

absorbida cuando se utilizan haces pequeños 
como los empleados en SBRT, determinando los 
métodos de medida y el equipamiento dosimétrico 
asociado. 

4. Determinar los algoritmos de cálculo más adecua-
dos en SBRT y su influencia en la distribución de la 
dosis absorbida en zonas con tejidos heterogéneos.

5. Establecer los criterios de dosimetría clínica en 
cuanto a la forma de prescripción de la dosis absor-
bida, determinar índices de dosis absorbida, tanto 
en el volumen blanco de planificación (planning 
target volume, PTV) como en zonas alejadas de los 
mismos, que determinen criterios de calidad de los 
resultados dosimétricos obtenidos.

6. Establecer los distintos sistemas posibles de aplica-
ción de los tratamientos en cada una de las fases 
del proceso radioterápico desde la simulación a la 
irradiación.

7. Determinar los sistemas de control de calidad aso-
ciados al equipamiento en relación a las caracterís-
ticas propias de los tratamientos de SBRT. 

8. Realizar unas recomendaciones sobre el equipa-
miento y los procedimientos en SBRT.

Como objetivo secundario o consecuencia del docu-
mento, se espera que el mismo pueda servir como nexo 
de unión con el Grupo Español de SBRT de la Sociedad 
Española de Oncología Radioterápica (SEOR) para 
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armonizar terminología, criterios y conseguir que todos 
los pacientes que sean sometidos a estos tratamientos 
salgan beneficiados por el intercambio de conocimien-
tos entre todos los profesionales. 

En aras de que el documento sea conciso, las partes 
dedicadas al equipamiento básico, tanto de los acelera-
dores, como los de la radioterapia guiada por la imagen 
y en lo que respecta a su descripción y aplicación, se 
remite al lector a los documentos40,41 que la SEFM tiene 
publicado a tal efecto. 

Por otra parte, en este documento se describen 
equipamientos comerciales específicos, instrumentos y 
materiales para ilustrar los procedimientos experimen-
tales necesarios. Dicha identificación no implica ningu-
na recomendación o aprobación por parte de la SEFM, 
ni tampoco implica que el dispositivo identificado sea, 
necesariamente, el mejor para estos procedimientos.

2. Concepto de radioterapia estereotáxica 
extracraneal (SBRT)

La principal característica de los tratamientos de 
SBRT es que se realizan de forma hipofraccionada con 
dosis absorbidas por sesión elevadas. El fundamento 
radiobiológico de este tipo de tratamientos radica en 
que cuando las células tumorales reciben una dosis 
absorbida por sesión por encima de 7 Gy, el número 
de ellas que mueren o que son dañadas aumenta 
significativamente en relación a la dosis absorbida en 
fraccionamientos convencionales. Los mecanismos de 
reparación celular que pone en marcha la célula cuan-
do es irradiada también se ven reducidos cuando las 
dosis absorbidas son elevadas. 

Cuando se utiliza el término hipofraccionamiento, 
se indica que el tratamiento se realiza en pocas sesio-
nes. Así, en función de la patología que se va a tratar y 
del protocolo seleccionado, se determinará el número 
de fracciones adecuado para conseguir los objetivos 
terapéuticos. Existen numerosos estudios sobre frac-
cionamiento y dosis absorbidas en SBRT; entre ellos 
destaca el reporte: “Stereotactic body radiation therapy: 
The report of AAPM Task Group 101” de la American 
Association of Physicist in Medicine (AAPM),42 en 
donde se indica que los tratamientos de SBRT son 
aquéllos en que el número de sesiones varía entre 1 
y 5, aunque existen otros protocolos43 que amplían el 
número de sesiones hasta 7. 

El fundamento radiobiológico de la SBRT es que 
la administración de dosis absorbidas por encima de 
7 Gy a 10 Gy, tiene un efecto ablativo sobre el tumor, 
al potenciar diferentes mecanismos de destrucción 
tumoral.44 Por un lado, dosis de irradiación por fracción 
tan altas pueden producir un mayor daño citotóxico 
directo derivado de la doble rotura del ADN y de la 
célula madre (stem cell). Por otro lado, estas dosis 

ablativas producen un daño microvascular y estromal 
en los tejidos de soporte tumoral: al alterar la membra-
na endotelial, se activaría la vía de las asmasas, lo que 
secundariamente produciría la apoptosis endotelial, 
base del daño microvascular que también contribuye a 
la destrucción de la célula tumoral.44,45 

Además, la SBRT podría tener un posible efecto 
sistémico inmunomodulador, ya que dosis absorbi-
das ablativas podrían potenciar la respuesta inmune 
antitumoral y producir una destrucción de metástasis 
alejadas de las lesiones irradiadas. Este concepto se 
denomina efecto abscopal y ha sido ampliamente estu-
diado en melanomas.46 

Las dosis absorbidas y los fraccionamientos utili-
zados en SBRT hacen dudar de algunos conceptos 
clásicos de radiobiología utilizados hasta ahora. Para 
poder conocer la dosis equivalente de los tratamientos 
de SBRT, en relación con la radioterapia convencional, 
son necesarios modelos que ayuden a conocer el efec-
to citotóxico de estas dosis sobre las células tumorales 
y evaluar las posibles toxicidades derivadas del daño 
al tejido sano. En SBRT el modelo más utilizado para 
describir el efecto biológico de la radioterapia sobre la 
célula tumoral y sobre los tejidos sanos es el modelo 
lineal cuadrático (linear quadratic model, LQM). Éste 
calcula la dosis efectiva biológica (biological effective 
dose, BED) mediante una relación que tiene en cuenta, 
el número de sesiones, la dosis absorbida por sesión 
y un cociente a/b que es función de la radiosensibili-
dad de cada tipo de tejido. A pesar de que el modelo 
lineal cuadrático es la herramienta más utilizada, existe 
controversia a favor47,48 y en contra49,50 de que éste 
sea capaz de predecir la citotoxidad a dosis absorbi-
da única, infraestimando la muerte celular tumoral, y 
sobreestimando la toxicidad de los tejidos sanos. 

En consecuencia, es recomendable aplicar protoco-
los ya en marcha de los que se conozcan los esquemas 
de dosis absorbida, el número de fracciones y los valo-
res de restricciones de dosis absorbidas a los órganos 
de riesgo. 

En los esquemas de tratamiento del SBRT con más 
de una sesión, como son los de Radiation Therapy 
Oncology Group (RTOG 813),51 que administra 50 Gy 
en 5 sesiones o 60 Gy en 5 sesiones, y el de la RTOG 
915,52 que imparte 60 Gy en 3 sesiones, al calcular la 
BED de cada uno de ellos podemos ver que esta varía 
entre 100 Gy y 180 Gy. Por tanto, una de las caracte-
rísticas de los tratamientos de SBRT, con más de una 
sesión, es que la BED del tratamiento sea igual o mayor 
que 100 Gy para un a/b de 10.

Los tejidos sanos que rodean a las células tumorales 
también van a recibir dosis absorbidas relativamen-
te altas y, por tanto, para conseguir que los efectos 
secundarios que producen estas dosis absorbidas tan 
elevadas sean pequeños o nulos, es necesario irradiar 
el menor volumen de este tipo de tejidos. Para con-
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seguir este objetivo va a ser preciso poner en marcha 
una estrategia de tratamiento que permita disminuir 
la expansión entre el volumen tumor macroscópico 
(gross tumor volumen, GTV) y el PTV. De acuerdo con 
el documento TG 101,42 se aconseja que los márgenes 
entre el GTV y el PTV sean del orden de milímetros; 
también se recomienda en dicho documento que el 
GTV, en general, debe ser igual al volumen blanco clíni-
co (Clinical Target Volumen, CTV). Estos márgenes van 
a ser función de la patología a tratar, de los sistemas 
de inmovilización y del sistema IGRT con que cuente 
el acelerador. 

Las formas de mejorar estos márgenes parten de 
poder delimitar con exactitud el GTV. En algunas patolo-
gías, el TC no es suficiente, por lo que es imprescindible 
emplear otros sistemas de imagen, como la resonancia 
magnética (RM) o la tomografía por emisión de positro-
nes (Positron Emission Tomography, PET). 

Los sistemas de IGRT corrigen la posición del 
paciente en el acelerador respecto a la posición de 
simulación TC y, por tanto, permiten estimar la incer-
tidumbre de posicionamiento asociada a los diferentes 
sistemas de inmovilización utilizados y a cada patología. 
En los tratamientos de SBRT, es imprescindible emplear 
en todas las sesiones que constituyen el tratamiento la 
IGRT, para irradiar la menor cantidad de tejido sano, ya 
que, al corregir en cada sesión la posición del paciente, 
se reducen las incertidumbres y, por tanto, se reducen 
los márgenes entre GTV y PTV. 

El tiempo total de irradiación debe ser compatible 
con la seguridad de inmovilización del paciente y el 
confort del mismo. El hecho de que la dosis absorbida 
por sesión sea elevada implica mayores tiempos de irra-
diación. La probabilidad de que el paciente se mueva 
durante la aplicación del tratamiento aumentará a medi-
da que el tiempo de irradiación también lo haga. Una 
de las formas de disminuir el tiempo de irradiación es 
emplear tasas de dosis absorbidas elevadas. Otra forma 
de disminuir el tiempo de la irradiación es saber combi-
nar adecuadamente la forma de los haces, el tamaño y 
las incidencias de los mismos. 

Cuando los tiempos de irradiación sean elevados 
será necesario verificar que los pacientes no se mueven 
durante la aplicación del tratamiento y para ello será 
recomendable realizar controles intrafracción mediante 
el sistema de IGRT. 

Especial atención merecen aquellos volúmenes 
de tratamiento que son móviles, como las lesiones en 
pulmón e hígado, debido a la respiración del paciente, 
en los que será imprescindible disponer de un sistema 
de control de la respiración en el proceso de la simu-
lación y, posteriormente, durante la irradiación. Existen 
diferentes métodos de control en la respiración que van 
desde la compresión diafragmática hasta la respiración 
libre. En los primeros, la capacidad de reproducir la 
compresión será determinante para obtener los niveles 

de precisión necesarios para este tipo de tratamientos; 
los segundos, irán acompañados con sistemas de con-
trol de la respiración externos o marcadores internos 
que deberán estar relacionados con los externos. Las 
técnicas de irradiación en estos casos diferirán del resto 
de los tratamientos, pudiendo variar entre irradiar al 
paciente solamente en una fase del ciclo respiratorio, o 
bien que el acelerador se desplace mientras se realiza 
la irradiación. En el caso de la próstata, habrá que tener 
en cuenta que su posición y movimiento dependen de 
factores como llenado de vejiga o recto y que además 
tiene movimientos involuntarios no asociados a ningún 
patrón.

Otra de las características de los tratamientos de 
SBRT es el tamaño de las lesiones tratadas, que, en 
general, son más pequeños que en los tratamientos 
convencionales de radioterapia. Los volúmenes de 
tratamiento en localizaciones como pulmón, hígado o 
metástasis ganglionares tratados mediante esta técnica 
van a ser habitualmente pequeños, en general esféri-
cos con un diámetro igual o menor que 3 cm, aunque 
en la tabla I del documento de la RTOG 091552 sobre 
pacientes inoperables con cáncer de pulmón se pue-
den considerar volúmenes mayores de 64 cm3 (4 cm × 
4 cm × 4 cm). Otras localizaciones como son las metás-
tasis vertebrales únicas o los tratamientos de próstata 
van a tener siempre volúmenes mayores que una 
esfera de diámetro 3 cm. Para que se puedan hacer 
estos tratamientos en estos volúmenes más amplios 
es imprescindible que se cumplan las restricciones de 
dosis absorbida de los órganos de riesgo. 

Que los tamaños de las lesiones sean pequeños 
también va a condicionar las medidas necesarias para 
poder caracterizar los haces de radiación en el sistema 
de planificación y cálculo. Por ello, se manifiesta el 
mismo problema que en la caracterización de haces 
para radiocirugía o radioterapia de intensidad modu-
lada (intensity modulated radiotherapy, IMRT), que 
es la dosimetría de campos pequeños. Será por tanto 
imprescindible realizar las medidas con detectores de 
radiación adecuados al tamaño de campo que vamos a 
medir, y es conveniente poder contar con detectores de 
diferentes características para realizar las medidas con 
la incertidumbre adecuada. 

Los sistemas de planificación que se empleen en 
los tratamientos de SBRT deben utilizar algoritmos 
de cálculo que sean capaces de reproducir de forma 
adecuada el comportamiento de los haces de irradia-
ción dentro de los tejidos que se van a irradiar. En 
el caso de las lesiones pulmonares en donde el PTV 
es pequeño y además está formado por el GTV y por 
el tejido pulmonar que lo rodea, es imprescindible 
emplear algoritmos que sean capaces de obtener dis-
tribuciones de dosis absorbidas que reflejen de forma 
adecuada la deposición de la energía en esos medios 
heterogéneos. 
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El objetivo dosimétrico en este tipo de técnicas es 
administrar a gran parte del PTV la dosis absorbida de 
prescripción, con el objetivo de conseguir los efectos 
biológicos deseados con este tipo de tratamientos. Por 
otro lado, como en cualquier tratamiento de radiotera-
pia, será también un objetivo del mismo obtener dosis 
absorbidas muy bajas en los tejidos circundantes al 
PTV. Para ello, se perseguirán altos gradientes de dosis 
absorbidas fuera de la lesión, en comparación con las 
técnicas de irradiación empleadas en radioterapia con-
vencional. Para conseguir estos objetivos, se utilizan 
múltiples haces de entrada empleando tanto haces 
coplanares como no coplanares y cuando se considere 
necesario, se utilizarán técnicas de IMRT. Se deben 
emplear criterios dosimétricos diferentes a los de la 
radioterapia convencional a la hora de evaluar los trata-
mientos teniéndose en cuenta los índices de conforma-
ción tanto dentro como fuera de la lesión. 

Por otra parte, otro de los beneficios de la SBRT es 
que, al ser tratamientos hipofraccionados, los pacientes 
acuden pocas veces al hospital; el periodo aproximado 
entre el inicio del tratamiento y su finalización no llega 
a dos semanas en la mayoría de los casos. Aplicar así 
los tratamientos trae como consecuencia unos benefi-
cios sociales, económicos y psicológicos tanto para los 
pacientes como para los familiares que acompañan 
a los pacientes. Todo esto es, si cabe, mucho más 
importante para pacientes que viven alejados de los 
hospitales en los que se realizan los tratamientos de 
radioterapia. 

Aunque los tiempos de irradiación en SBRT son 
más elevados que en los tratamientos convencionales 
y los controles asociados al posicionamiento son más 
exigentes, si contásemos el tiempo total de ocupación 
de este tipo de tratamientos en un acelerador y lo com-
parásemos con un tratamiento con fraccionamiento 
convencional, veríamos que el tiempo de ocupación 
disminuye notablemente. Por tanto, realizar tratamien-
tos de este tipo nos puede permitir ser más eficaces en 
la gestión de los aceleradores. 

Basándonos en todos estos puntos anteriores 
podemos dar la siguiente definición de SBRT: técnica 
de radioterapia que imparte altas dosis absorbidas por 
fracción en pocas fracciones de tratamiento, que en 
todas las sesiones utiliza la verificación por imagen y 
que exige gran exactitud en todas las fases del pro-
ceso de la irradiación incluyendo el control del movi-
miento en lesiones móviles. Otra definición de SBRT 
es la de la American Society for Radiation Oncology 
(ASTRO), como una técnica de alta precisión, que 
permite administrar, en un número limitado de frac-
ciones (en general entre 1 y 5) dosis absorbidas muy 
altas, con efecto biológico ablativo altamente citotóxico 
y dosis absorbidas mínimas sobre los tejidos sanos 
circundantes.

3. Equipamiento básico recomendado

La SBRT exige disponer de un equipamiento míni-
mo que garantice la calidad de los tratamientos a admi-
nistrar a los pacientes.

En este apartado se describen brevemente las dis-
tintas partes del equipamiento que se emplea en este 
tipo de técnica.

3.1. Sistemas de adquisición de imágenes

Para hacer tratamientos de SBRT no es necesario 
disponer de un simulador TC (en adelante TC), espe-
cífico para este tipo de técnicas, por tanto, las caracte-
rísticas de este tipo de equipos serán los mismos que 
los empleados en la radioterapia convencional. No obs-
tante, será imprescindible disponer de un tablero plano 
similar al que se utiliza en el acelerador. 

Los sistemas de inmovilización que se empleen, 
tanto los personalizados (colchones de vacío y las 
cunas de inmovilización) como los generales (tórax, 
abdomen y pelvis en conjunción con los de rodillas y 
pies), es imprescindible que sean fijados al tablero de la 
mesa de tratamiento para evitar rotaciones o traslacio-
nes de los mismos. Además, estos tableros dispondrán 
de indicadores que muestren dónde se han fijado los 
inmovilizadores al tablero de mesa. 

En los tratamientos de SBRT es imprescindible, 
en muchos casos, tener imágenes de RM o PET para 
mejorar la identificación del tumor. Cuando se adquie-
ran estas imágenes, será recomendable que los table-
ros de las mesas que empleemos sean también planos. 
En estos casos se deben emplear los mismos sistemas 
de inmovilización que los empleados en el TC. En los 
equipos de imagen multimodal PET y TC (PET-TC) es 
imprescindible, pero en RM, aunque existen sistemas 
específicamente diseñados para ser usados en RM, 
a veces no es posible utilizarlos ya que las antenas 
específicas que llevan estos dispositivos y el tamaño del 
anillo del que disponen, lo hacen imposible en muchos 
casos. 

Será imprescindible que el TC disponga de láseres 
externos con las mismas características en cuanto a 
exactitud y anchura de la luz en el isocentro que los que 
se utilizan en los aceleradores. 

Para algunas localizaciones y determinados tipos de 
acelerador, es necesario posicionar al paciente con los 
brazos hacia la cabeza apoyados sobre algún elemento 
de inmovilización. Para este tipo de situaciones es reco-
mendable emplear un TC con un diámetro del anillo 
suficientemente grande. Los TC especialmente diseña-
dos para radioterapia parecen adecuados para resolver 
estas situaciones, aunque también es posible realizar 
este tipo de tratamiento con TC de anillo más estrecho.
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Cuando las lesiones a tratar se mueven debido a la 
respiración del paciente, como es el caso de las lesio-
nes situadas en el pulmón o en la cavidad abdominal, 
es recomendable el uso de la TC en 4 dimensiones 
(TC4D), ya que permite cuantificar el movimiento de 
las mismas y va a ayudar a definir adecuadamente 
el volumen blanco interno (Internal Target Volume, 
ITV). Será imprescindible que los TC4D incorporen 
sistemas informáticos capaces de identificar a qué 
conjunto de imágenes pertenece cada parte del ciclo 
respiratorio.

3.2. Unidades de tratamiento e imagen guiada

Los aceleradores que permiten realizar tratamientos 
de SBRT pueden ser de tres tipos: 

1. Convencionales que denominaremos también 
como aceleradores en C. 

2. Sistemas robotizados. 

3. Sistemas de anillo. 

Es imprescindible que todos ellos tengan sistemas 
de IGRT que permitan obtener imágenes: volumétricas, 
bidimensionales (ortogonales o estereoscópicas de 
rayos X). 

Los sistemas de localización volumétrica emplean 
un haz cónico y paneles planos para detectar las 
imágenes. Los denominaremos sistemas de tomogra-
fía computarizada de haz cónico, CBCT (Cone Beam 
Computer Tomography). Si las imágenes son obtenidas 
empleando como fuente de radiación el haz de mega-
voltaje que sirve para tratar a los pacientes, los deno-
minaremos sistemas de MVCT (Megavoltage Computer 
Tomography), mientras que si son obtenidas con un 
equipo de rayos X incorporado al acelerador que gire 
de manera solidaria con el brazo, les denominaremos 
sistemas de kVCT (Kilovoltage Computer Tomography). 
Estos últimos permiten una adecuada localización de 
tejidos blandos y de estructuras óseas, mientras que 
los sistemas MVCT permiten localizar adecuadamente 
estructuras óseas y órganos con diferencias significa-
tivas en densidad como, por ejemplo, los pulmones y 
peor definición en tejidos blandos. Cuando la energía 
nominal disminuye como es el caso del haz tomográfico 
de MV o cuando se cambia el blanco con el objetivo de 
disminuir la energía de los fotones, entonces aumenta 
el contraste y se consigue obtener imágenes que per-
miten la localización tanto de zonas óseas como de 
tejidos blandos. 

Los sistemas basados en imágenes estereoscópi-
cas de rayos X permiten una rápida localización sobre 
estructuras óseas o lesiones a las que se les hayan 
colocado marcadores internos, tanto para verificar el 

posicionamiento como para monitorizar el movimiento 
intrafracción. 

Los aceleradores que emplean como sistema de 
IGRT la resonancia magnética RM cuentan con siste-
mas de reconstrucciones de imagen que permiten una 
resolución temporal para el control respiratorio.

También existen sistemas de localización basados 
en radiaciones no ionizantes, como los ultrasonidos, 
para la localización de tejidos blandos en pelvis y abdo-
men, y sistemas basados en el seguimiento de marca-
dores emisores de radiofrecuencia.

En todos estos sistemas es imprescindible contar 
con un programa informático que permita comparar las 
imágenes obtenidas el día del tratamiento con las imá-
genes del simulador TC. En el caso en que el acelerador 
obtenga imágenes volumétricas, éstas se compararán 
con las imágenes del simulador TC. En el caso de 
obtener imágenes bidimensionales, ortogonales o este-
reoscópicas, éstas se compararán con las radiografías 
digitales reconstruidas (digital radiography reconstruc-
ted, DRR) que generan los sistemas de planificación de 
tratamiento. Esta comparación de imágenes se realizará 
mediante una herramienta informática que permita rea-
lizar un registro automático. Es imprescindible evaluar 
por personal debidamente cualificado que determine el 
grado de coincidencia entre ambas imágenes. El sis-
tema determinará la diferencia, de forma cuantitativa, 
entre el posicionamiento del paciente en la simulación 
y en la unidad de tratamiento. Será necesario corregir la 
posición del paciente cuando se superen unos valores 
determinados para cada localización y equipamiento. 
Las diferencias halladas se corregirán mediante trasla-
ciones de la mesa de tratamiento y si se dispone de una 
mesa robotizada se corregirán también por rotaciones. 

Por otra parte, en relación con las lesiones sometidas 
a movimiento respiratorio, existen recomendaciones del 
TG-76 de la AAPM53 para realizar una monitorización 
de la posición del volumen de tratamiento mediante 
técnicas de “tracking”, control respiratorio o escopia, 
una vez se ha posicionado el paciente.

A continuación, se describen los distintos tipos 
de aceleradores usados en la actualidad para hacer 
tratamientos de SBRT. En ellos se destacan las carac-
terísticas más relevantes de estos equipos. La parte 
de estos equipos dedicada a los sistemas de IGRT 
está ampliamente desarrollada en el documento 
“Recomendaciones para el control de calidad de equi-
pos y técnicas de radioterapia guiada por la imagen 
(IGRT)”,41 del grupo de IGRT de la SEFM. Se aconseja 
su lectura si se desea ampliar los conocimientos en esta 
parte del equipamiento.

3.2.1. Aceleradores lineales de electrones en C

Son sin duda los más empleados para realizar trata-
mientos de SBRT. Dadas las diferentes configuraciones 
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de las distintas empresas comerciales, existe una varie-
dad significativa de distintos dispositivos para poder 
realizar los tratamientos. 

Una de las características principales de este tipo 
de aceleradores es el diseño del colimador multilámina 
(Multileaf Collimator, MLC) que llevan incorporado. En 
los tratamientos de SBRT este diseño va a influir de 
forma significativa en la protección de los tejidos sanos 
próximos al tumor. Tanto el ancho de las láminas como 
su penumbra tienen una gran influencia en el índice de 
conformidad, tanto si se utiliza IMRT como si no. Según 
Bortfeld et al.,54 desde un punto de vista teórico, el 
ancho de lámina ideal es el resultado de dividir el valor 
de la penumbra (distancia entre isodosis del 80% y del 
20%) por 1.7. Dicho resultado, aplicado a los sistemas 
más utilizados, produciría un valor para el ancho de 
lámina de entre 1.5 mm y 2 mm. Es por ello que es 
imprescindible emplear un ancho de lámina de 5 mm 
siendo recomendable, para lesiones con diámetros 
inferiores a 3 cm,42 anchos de lámina de 3 mm. Por 
otro lado, se pueden alcanzar distribuciones similares 
mediante la técnica de rotación de colimador, tanto en 
técnicas de IMRT55 como en técnicas de radioterapia 
conformada tridimensional (3DCRT).56 

En cuanto a la desviación en el posicionamiento del 
isocentro de radiación, éste consistirá en una esfera de 
radio inferior a 1 mm57 y la diferencia con la localiza-
ción del isocentro de los dispositivos de imagen guiada, 
sea 2D o 3D, no deberá superar 1 mm.58

Dadas las características propias de los tratamientos 
de SBRT, es necesario optimizar la duración del tiempo 
de tratamiento para conseguir reducir el movimiento 
intrafracción. Por ello, el acelerador ha de ser capaz 
de trabajar con altas tasas de dosis, del orden de 
500 cGy/min a 1000 cGy/min en el máximo de la curva 
del porcentaje de dosis absorbidas en profundidad 
(PDP). Actualmente existen aceleradores con haces 
de fotones sin presencia de filtro aplanador (Flattening 
Filter Free, FFF) que permiten incrementar la tasa de 
dosis absorbida hasta 2400 cGy/min para la energía de 
10 MV en dicho punto. 

La mesa de tratamiento es imprescindible que 
realice los movimientos con una resolución de 1 mm 
para los desplazamientos longitudinales y de décimas 
de grado para los desplazamientos rotacionales, siendo 
recomendable resoluciones de décimas de mm y déci-
mas de grado, respectivamente. 

Un sistema de reposicionamiento automático tras la 
realización de las imágenes permite disminuir aprecia-
blemente el tiempo de tratamiento y la probabilidad del 
error de reposicionamiento por parte del personal, lo 
que redundará en una mayor productividad de la uni-
dad y seguridad en el tratamiento. Por el mismo motivo, 
se recomiendan aquellos diseños del tablero en que 
todos los componentes sean radiotransparentes, evitan-
do el uso de partes metálicas. De este modo, se evita 

tener que interrumpir el tratamiento y entrar en la sala 
de tratamiento para retirar estos elementos en alguna 
angulación del brazo, dado que su presencia disminuye 
la dosis absorbida administrada significativamente.59

Sistema de radioterapia guiada por la imagen

Dentro de los distintos sistemas, se distinguen dos 
grandes familias: 

Dispositivos integrados en la unidad de tratamiento

Se caracterizan porque el sistema de imagen gira 
solidariamente con el brazo del acelerador y alrede-
dor del mismo isocentro. La correcta localización del 
isocentro en el paciente se consigue, bien mediante 
imágenes ortogonales o bien mediante imágenes 3D 
(CBCT), con precisiones en la localización en torno a 
1 mm.39 Existen sistemas 4D que permiten visualizar el 
movimiento de las lesiones a tratar a lo largo de varios 
ciclos respiratorios.

Dispositivos no integrados en la unidad de tratamiento

Permiten obtener un conjunto de dos radiogra-
fías estereoscópicas mediante dos tubos de rayos X 
situados en el suelo y dos paneles planos (flat panel) 
de silicio amorfo, instalados en el techo de la sala de 
tratamiento. Estos sistemas se acompañan de un dis-
positivo de infrarrojos que permite, por una parte, situar 
al paciente en el isocentro de forma automática y, por 
otra, el registro de la posición del paciente durante el 
tratamiento.

3.2.2. Sistemas robotizados

El sistema de radiocirugía robotizada Cyberknife®60-62 
consiste en un acelerador ligero monoenergético mon-
tado sobre un brazo robótico y un sistema de guiado 
por la imagen en tiempo real. 

El acelerador dispone de una energía nominal de 
fotones de 6 MV, sin filtro aplanador y una tasa de 
dosis absorbida nominal medida en agua, a 80 cm de 
distancia de la fuente, de 1000 UM/min. La colima-
ción secundaria se realiza mediante un conjunto de 
12 colimadores cónicos de diámetros comprendidos 
entre 5 mm y 60 mm, medidos a 80 cm de distancia, 
los cuales se pueden montar de manera automática en 
algunos modelos. Esta colimación también se puede 
realizar mediante un colimador de tamaño variable 
denominado IrisTM,63 con el cual se pueden conformar 
las mismas 12 aperturas, con forma de dodecágono 
obtenidas con los colimadores fijos. Desde 2014 se 
comercializa la versión M6, la cual tiene la novedad 
de la posibilidad de dotarlo del InCiseTM Multileaf 
Collimator, un colimador multilámina de 41 pares de 
hojas de 2.5 mm y un tamaño de campo máximo 
de 10 cm × 12 cm a 80 cm de distancia. 
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El acelerador está montado sobre un brazo robótico 
(Kuka Roboter GmbH, Augsburg, Alemania) con 6 gra-
dos de libertad de movimiento. Este se programa para 
moverse en un espacio tridimensional predeterminado 
y fijo, teniendo en cuenta la posición de todos los ele-
mentos de la sala, lo que permite posicionar el acele-
rador alrededor del paciente y realizar tratamientos no 
necesariamente isocéntricos. Las posiciones permitidas 
se denominan nodos, desde los cuales hay varias orien-
taciones posibles, y existen diversas trayectorias progra-
madas para ir de uno a otro según el tratamiento que se 
vaya a realizar. La reproducibilidad del posicionamiento 
del robot es de 0.5 mm en los primeros modelos64 y de 
0.12 mm en el actual (modelo KR240-2) de acuerdo a 
las especificaciones del fabricante. El sistema es capaz 
de reorientar el robot en traslaciones hasta 10 mm 
durante tratamientos estáticos (25 mm al emplear 
seguimiento respiratorio) y ángulos de hasta 5° depen-
diendo del tipo de trayectoria que se haya elegido para 
el tratamiento. Si el desplazamiento solicitado supera 
estos límites, se pausa el tratamiento con el fin de des-
plazar la mesa. La desviación en la exactitud del trata-
miento de blancos estáticos (cortes de TC de 1.25 mm) 
es de 0.95 mm y de 1.5 mm para blancos con movi-
miento respiratorio, aunque varios autores han publi-
cado valores muy por debajo de dicha desviación.65-69 

Sistema de radioterapia guiada por la imagen

Se realiza mediante dos fuentes de rayos X mon-
tadas en el techo de la sala de tratamiento cuyos ejes 
son perpendiculares y sus correspondientes detectores 
de silicio amorfo situados por debajo del suelo. Las 
dos fuentes de rayos-x se cruzan en un punto, llama-
do “imaging center” en el cual se sitúa la estructura 
que se empleará para la colocación y el seguimiento 
intrafracción del paciente (columna o centro de masas 
de fiduciales) quedando así una distancia aproximada 
a la superficie de entrada para los rayos X de 250 cm 
para tratamientos craneales y de 240 cm para trata-
mientos en el cuerpo. Las fuentes tienen 2.5 mm de 
filtración inherente de aluminio y una abertura fija que 
cubre todo el detector, la distancia fuente detector es 
de aproximadamente 362 cm, siendo función de cada 
instalación. 

3.2.3. Sistemas en anillo

Tomotherapy (ACCURAY®)

La tomoterapia helicoidal fue inicialmente introdu-
cida por NOMOS (Sewickley, Pennsylvania) mediante 
el sistema PEACOCK, consistente en un MLC (MIMiC) 
con dos bancos de 20 láminas. Cada una de las lámi-
nas puede producir una apertura de 1 cm o 2 cm, por 
lo que, al existir dos bancos de láminas, se pueden 

obtener tamaños de campo de hasta 4 cm. Para tratar 
volúmenes de longitud superior, es necesario desplazar 
la mesa de tratamiento, lo que provoca múltiples unio-
nes de campo.

Posteriormente, R. Mackie et al.70 desarrollaron el 
sistema Tomotherapy, en el cual se salva la dificultad 
de las uniones de campo, ya que la mesa se desplaza 
simultáneamente con la administración del tratamiento. 

Ambos sistemas, PEACOCK y Tomotherapy, se dise-
ñaron específicamente para administrar tratamientos 
de intensidad modulada. Utiliza un diseño similar a 
un TC helicoidal, en el que la fuente de radiación es 
un acelerador, con una energía nominal de 6 MV sin 
presencia de filtro aplanador, lo que le permite disponer 
de una tasa de dosis absorbida del orden de 875 cGy/
min en el isocentro. Asimismo, cuenta con un colima-
dor MLC de 64 de láminas de posicionamiento binario 
(abierto o cerrado), cuya apertura es paralela a la direc-
ción de avance de la mesa y un sistema de colimadores 
que permiten campos de tratamiento de 40 cm × 1 cm, 
40 cm × 2.5 cm y 40 cm × 5 cm, donde la dimensión 
variable es paralela a la dirección de avance de la mesa.

Sistema de radioterapia guiada por la imagen

Cuenta con imagen 3D integrada, proporcionando 
imágenes TC de megavoltaje, realizadas con una ener-
gía nominal de 3.5 MV (MVCT) y colimando el campo 
de radiación en la dirección longitudinal a 4 mm71 

mientras el MLC permanece totalmente abierto. 
Al tratarse de un sistema que administra tratamien-

tos de IMRT, se debe tener en cuenta el denominado 
efecto interplay72 en tratamientos de pulmón. Según 
el trabajo de Chaudhari et al.,73 dicho efecto puede 
minimizarse utilizando el tamaño de campo de 40 cm 
× 2.5 cm y bajos valores del pitch, definido de forma 
análoga a un TC helicoidal, es decir, el cociente entre 
la longitud desplazada por la mesa en una revolución 
del brazo, dividido entre el tamaño de mordaza selec-
cionado. A diferencia de los aceleradores convencio-
nales, el movimiento de las láminas no interviene en 
el efecto interplay, dado que es un sistema binario de 
abierto-cerrado, cuyo estado cambia en un tiempo de 
20 ms, tiempo muy inferior al período de la respiración 
humana.

MRIdian® de VIEWRAY™

Son equipos de tomoterapia basados en fuentes de 
60Co. Entre sus características, destaca la opción de 
tratamiento de lesiones en movimiento mediante segui-
miento o tracking. 

El equipo MRIdian® de ViewRay Inc.74,75 tiene un 
diseño en forma de doble anillo. En el primer anillo se 
alojan 3 fuentes de 60Co (máxima actividad 0.55 TBq 
(15Ci) para cada fuente) cada 120º, equipadas con 
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colimadores multilámina que permiten un campo máxi-
mo de 27.3 cm × 10.5 cm en el isocentro, capaces de 
modular la dosis absorbida en tratamientos de IMRT. En 
el segundo anillo acoplado se encuentra un equipo de 
resonancia abierta de bajo campo (0.35 T). 

Está diseñada para que el isocentro de tratamiento 
coincida con el centro del campo de visualización (field 
of view) de la RM. Puede adquirir imágenes de resonan-
cia antes y durante el tratamiento. Recientemente se ha 
modificado el diseño sustituyendo las fuentes de Co-60 
por un acelerador lineal de 6 MV de onda estacionaria 
con el colimador de doble focalización.

Unity de ELEKTA

Elekta y Philips han desarrollado un acelerador 
hibrido combinando un acelerador tomográfico con 
una resonancia magnética de 1.5 T, permitiendo una 
imagen guiada en tiempo real para realizar técnicas de 
radioterapia adaptada.

4. Dosimetría de campos pequeños

El objetivo de este apartado es analizar los proble-
mas relativos al conocimiento de la dosis absorbida 
proporcionada por estos haces y su efecto combinado, 
para lograr distribuciones tridimensionales óptimas. 
Para ello, hay que empezar por definir qué es un 
campo pequeño o qué tamaño tienen las distribuciones 
que van a utilizarse en estos procedimientos. Así, en las 
técnicas de SBRT en general, se tratan lesiones cuyas 
dimensiones son menores que un volumen de 64 cm3 

(4 cm × 4 cm × 4 cm) aunque existen localizaciones 
como las vértebras y la próstata donde los valores son 
significativamente mayores.

A pesar de que para hacer tratamientos de SBRT no 
se requieren medidas dosimétricas específicas, si ya se 
han realizado éstas para la caracterización de tratamien-
tos de IMRT o de radiocirugía craneal, las dimensiones 
de los haces empleados en los tratamientos de SBRT 
pueden ser muy pequeñas, aunque los tamaños de 
las lesiones estén comprendidos entre 2 y 7 cm. Así, 
tener caracterizados haces hasta tamaños de campo 
inferiores parece una buena recomendación ya que 
en muchas situaciones las formas de los volúmenes a 
irradiar son alargadas y, por tanto, debe tenerse infor-
mación del comportamiento dosimétrico de campos 
pequeños. Por otro lado, la existencia para la realización 
de este tipo de tratamientos de unidades dedicadas y 
colimadores multilámina adicionales con tamaños de 
campo muy reducidos nos sugiere dedicar alguna aten-
ción a la dosimetría de haces de pequeño tamaño. 

Aunque no existe un claro consenso sobre el tama-
ño a partir del cual un campo pasaría a considerarse 
pequeño, es cierto que campos inferiores a 3 cm × 

3 cm requieren especiales precauciones. La caracte-
rización dosimétrica de estos haces ha dado lugar a 
una extensa literatura que trata de adecuar o modificar 
los formalismos de los haces extensos convencionales 
a los de pequeño tamaño analizando las variaciones 
que pueden presentarse en cuanto a la condición más 
característica de los mismos, que es la falta de equili-
brio electrónico, de manera que no podremos aplicar 
sin riesgo la teoría de la cavidad.76-82 Para la medida 
de este tipo de haces se utilizan detectores de pequeño 
tamaño que introducen un punto de conflictividad a 
la hora de convertir la señal en dosis absorbida. Con 
el objetivo de unificar criterios se publicó un formalis-
mo para la dosimetría de referencia en campos y no 
estándar,83 que sirve para la dosimetría de este tipo de 
haces. Próximamente, se va a publicar el documento de 
la International Atomic Energy Agency, IAEA-TRS-48384 
que servirá como protocolo para este tipo de campos.

Si bien en las técnicas de SBRT la modulación no 
es una técnica imprescindible, cuando ésta se utiliza 
debe considerarse la dificultad de los campos peque-
ños que aparecerán en los procesos de optimización y 
secuenciación. 

Deberíamos también tener en cuenta que en loca-
lizaciones como el pulmón se presentan heteroge-
neidades significativas en relación al agua y que la 
incertidumbre de la dosis absorbida aumenta cuando 
disminuimos el tamaño de campo y aumentamos la 
energía. En general, la energía nominal de 6 MV tiende 
a ser la más utilizada en SBRT, debido por una parte 
a que los aceleradores robotizados y de anillo cuentan 
con esa única energía, y por otra a que, cuando se 
irradian lesiones con baja densidad, los efectos de falta 
de equilibrio lateral con esta energía son menores que 
con energías mayores. 

4.1. Características dosimétricas de un 
haz pequeño. Parámetros dosimétricos 
de referencia

Para señalar las características dosimétricas especí-
ficas de un campo pequeño, debemos recordar el prin-
cipio general en el que está basada la determinación de 
la dosis absorbida mediante un detector ideal colocado 
en el punto de observación. Esto nos lleva a considerar 
las condiciones de Bragg-Gray.

Si consideramos una cavidad de material de detec-
ción (d) colocada en el seno de un volumen de material 
(m) donde pretendemos la determinación de la dosis 
absorbida y suponemos que:

1. La fluencia de partículas cargadas en la proximidad 
del punto de observación no se modifica por la pre-
sencia de la cavidad cuando el detector es situado 
en el punto.
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2. La energía absorbida en la cavidad proviene única-
mente de las partículas cargadas que la atraviesan. 
Es decir, la contribución de las interacciones de 
los fotones a la energía absorbida es despreciable 
en el volumen de la cavidad que está ocupada por 
material del medio o del detector. 

Podremos conocer fácilmente la dosis absorbida 
en ausencia del detector conociendo la absorbida en 
el mismo a través de la relación entre los poderes 
de frenado relativos. Sin embargo, existen algunos 
condicionantes para que esta situación se cumpla en 
campos pequeños. El espectro de RX que llega a la 
superficie del paciente se endurece,85 debido al filtrado 
que una colimación tan extrema produce, la energía 
media de las distribuciones espectrales de fluencia 
de fotones aumenta cuando el tamaño decrece86 y la 
energía media del espectro de fotones en aire decrece 
cuando aumenta la distancia al eje del haz. En agua, el 
número de fotones de baja energía decrece a medida 
que el campo es más pequeño y como consecuencia 
el espectro se endurece también. Estos cambios son 
significativamente mayores a medida que la energía 
disminuye. Estas modificaciones del espectro hacen 
que la razón de poderes de frenado se modifique,87 al 
igual que los valores del porcentaje de dosis absorbida 
en profundidad o en el TPR, imprescindibles para el 
cálculo de la dosis absorbida en el eje.

El conocimiento del valor relativo de la dosis absor-
bida en puntos fuera del eje con respecto a su valor en 
el centro es de vital importancia para el conocimiento 
de la distribución espacial de dosis absorbida. Se 
comprende que, en cualquier caso, los perfiles gene-
rados por estos campos dependerán tanto del perfil de 
fluencia que llega a la superficie del maniquí como de 
la forma y magnitud que tenga el volumen dispersor. Al 
interaccionar, el perfil de fluencia desde la superficie va 
generando una degradación del haz en energía y una 
modificación direccional de la población de fotones y 
electrones dispersos que contribuye a generar la forma 
del perfil. La medida de la distribución de estos perfiles 
depende tanto de la señal que proporcione su interac-
ción en el detector como del déficit de equilibrio elec-
trónico que va siendo cada vez más acusado a medida 
que aumentamos la distancia al eje.

El ancho del perfil define el tamaño de campo y se 
toma por convenio la distancia que existe entre dos 
puntos que representan el 50% del valor en el eje. Sin 
embargo, a medida que el tamaño de campo disminuye 
el efecto de oclusión del filtro aplanador y la ausencia 
de equilibrio electrónico lateral hace que el criterio 
cambie con respecto a un campo donde la visión tanto 
del filtro aplanador como la existencia de equilibrio 
electrónico existe.79 Por tanto, debemos concluir que 
un campo pequeño es aquel cuya dimensión es menor 
que el rango lateral de partículas cargadas.

Como se ha indicado anteriormente, para la rea-
lización de la dosimetría de referencia específica en 
campos pequeños,83 existe un formalismo que no 
puede ser considerado como un código de práctica 
dosimétrica, pero sí una guía para la medida de la 
dosis absorbida de referencia en el caso de campos 
pequeños. Para este tipo de campos, los errores dosi-
métricos han llegado a ser considerablemente mayo-
res que los convencionales, debido en unos casos a 
que las condiciones de referencia recomendadas en 
los códigos de práctica no pueden ser establecidas 
para algunos aceleradores y, en otros, la medida de 
la dosis absorbida en campos compuestos no ha sido 
normalizada. 

En general, deberemos considerar para la dosime-
tría de referencia a las cámaras de ionización como 
detectores de referencia teniendo en cuenta el com-
promiso entre el tamaño y la pérdida de sensibilidad 
que la reducción del mismo impone en la dosimetría 
de algunos tamaños de campos, tanto por el efecto 
de promediar el volumen como por los cambios en los 
factores de perturbación debidos a la ausencia de equi-
librio de partículas cargadas.

De acuerdo con el formalismo propuesto por Alfonso 
et al.,83 se recomiendan dos vías para la determinación 
de la dosis absorbida en agua en situaciones diferentes 
a las recomendadas en los protocolos convencionales. 
Ambos caminos requieren la extensión del concepto de 
campo de referencia para incorporar campos peque-
ños y no estándar, así como, condiciones de referencia 
modificadas tales como la forma y el material del mani-
quí. Están vías son:

1. Dosimetría de campos pequeños estáticos, que utiliza un 
paso intermedio sobre el método convencional a 
través de un campo de referencia específico (msr) 
para aceleradores en los que no pueda establecer-
se un campo de referencia convencional.

2. Dosimetría de campo compuesto, que utiliza un campo 
de referencia específico denominado Plan-class 
(pcsr), que puede ser un volumen 3D irradiado o 
una secuencia 4D administrada. El pcsr deberá ser 
tan parecido como sea posible al plan clínico de 
interés y proporcionar una dosis absorbida unifor-
me sobre una región que exceda las dimensiones 
del detector.

De acuerdo con ello, la dosis absorbida en agua (w),  
a la profundidad de referencia, para un tamaño 

de referencia fmsr, para un haz de calidad Qmsr en 
ausencia de la cámara, puede expresarse como:

Dfmsr
w,Qmsr

= M fmsr
Qmsr

·ND,w,Q0 · kQ,Q0 · k
fmsr , fre f
Qmsr ,Q (1)

Dfmsr
w,Qmsr
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donde:

•	 Q es la calidad del haz para el campo de referencia 
establecido en el protocolo convencional.

•	 Qmsr es la calidad del haz para el campo de referen-
cia específico de la máquina.

•	
M fmsr

Qmsr
 es la lectura del dosímetro en el campo fmsr 

corregida por los factores de influencia. 

•	
ND,w,Q0 es el coeficiente de calibración en térmi-
nos de dosis absorbida en agua para una cámara 
de ionización a la profundidad de referencia en la 
calidad Q0.

•	
kQ,Q0, es el factor de corrección por la calidad del 
haz entre la calidad de referencia Q0 y la calidad Q 
del campo de referencia convencional fre f .

•	
k

fmsr , fre f
Qmsr ,Q es un factor que corrige las diferencias entre 

las condiciones de tamaño de campo, geometría, 
material del maniquí, calidad del haz para el campo 
de referencia fre f  y el campo de referencia especí-
fico fmsr. Este factor tiene en cuenta la diferencia 
entre la respuesta de un cámara de ionización en los 
campos fre f  y fmsr y viene definido por la expresión:

k
fmsr , fre f
Qmsr ,Q =

Dfmsr
w,Qmsr

/M fmsr
Qmsr

D
fre f
w,Q/M

fre f
Q

(2)

De esta manera, la expresión general representa 
una extensión de la establecida en los protocolos con-
vencionales. Obviamente, los cambios en la calidad del 
haz entre los campos de referencia y el específico del 
acelerador no modificarán sustancialmente el valor de 
la dosis absorbida. Los valores se pueden establecer a 
partir de una simulación por Monte Carlo.

Conocidas las características y limitaciones del pro-
ceso de obtención de la dosis absorbida en un punto, 
en una situación ideal, debemos establecer los proce-
dimientos y parámetros necesarios para la realización 
de la dosimetría relativa con el fin de poder determinar 
la dosis absorbida en cualquier punto dentro y fuera 
de un haz. El formalismo al que nos referíamos ante-
riormente introduce un factor80 que tiene en cuenta los 
valores entre la dosis absorbida en agua para el campo 
de referencia específico de la maquina fmsr y el que 
corresponda a la situación clínica particular que se esté 
considerando y que denominaremos fclin. La expresión 
para estos factores de campo sería:

Dfclin
w,Qclin

= Dfmsr
w,Qmsr

·X fclin, fmsr
Qclin,Qmsr

(3)

donde Qclin es la calidad del haz para el campo clínico 
particular. Este factor puede determinarse mediante 
técnicas de Monte Carlo o experimentalmente mediante 
el método daisy chain correction88,89 y podemos obte-
nerlo a través de la expresión:

X
fclin, fmsr
Qclin,Qmsr

=
M fclin

Qclin

M fmsr
Qmrs

k fclin, fmsr
Qclin,Qmsr

(4)

Para determinar la dosis absorbida en agua en un 
campo compuesto en un procedimiento de IMRT, o para 
un equipo especial como Gamma Knife, CyberKnife o 
Tomoterapia, puede utilizarse la misma formulación 
general. Sin embargo, en lugar de un campo de refe-
rencia específica de la máquina, se da preferencia a 
usar un tipo diferente de campo intermedio, denomi-
nado plan-class. Este es un campo de referencia para 
una clase de campos de uso en IMRT dinámica o step-
and-shoot, o una clase de combinaciones de campos 
en una configuración que sea tan parecida como sea 
posible al plan clínico, y proporcione una dosis absor-
bida homogénea a un volumen blanco extenso y de 
geometría simple. 

A partir de estos parámetros podemos determinar 
la dosis absorbida en cualquier punto siguiendo el 
modelo de Khan.90,91 Existen otros procedimientos de 
determinación que parten de la fluencia que llega a la 
superficie del maniquí y su convolución con un núcleo 
en forma de pincel o filiforme (pencil beam),92,93 o 
los métodos de convolución del Terma con un núcleo 
puntual. Estos núcleos son obtenidos por Monte Carlo 
y combinados en la resolución de la integral de con-
volución de acuerdo con las características del espec-
tro.94-96 La convolución requiere que el núcleo sea 
invariante para poder sacar una ventaja computacional 
al aplicar el teorema de convolución.97

Si esto no fuera posible, situación que se presenta 
sobretodo en el caso de las heterogeneidades, deberá 
resolverse directamente la ecuación de superposi-
ción. Por último, tendríamos los métodos de Monte 
Carlo98-101 y los deterministas que tratan de resolver 
directamente la ecuación de Boltzmann.102

4.2. Tipos de detectores y metodologías 
recomendadas para diferentes parámetros

Los dosímetros podemos clasificarlos de acuerdo 
con la información espacial que son capaces de trans-
mitirnos en el tiempo de colección de la señal. Así 
llamaremos dosímetros 1D o puntuales a las cámaras 
de ionización y los detectores termoluminiscentes y 
semiconductores. Si queremos mejorar la información 
espacial podemos utilizar la dosimetría fotográfica o 
disponer de matrices 2D con una cantidad de dosí-
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metros colocados una distancia determinada capaces 
de tener una resolución espacial aceptable. Serían los 
dosímetros 2D. Por último, la dosimetría de geles poco 
introducida todavía, nos permite tener información tridi-
mensional para un mismo tiempo de irradiación. 

4.2.1. Cámaras de ionización

Son los detectores que mejor se aproximan a las 
condiciones óptimas de medida y son los detectores 
recomendados para asegurar la trazabilidad de la 
dosis absorbida. En el momento actual existe una 
variedad de cámaras de diferentes tamaños desde 
0.009 cm3 hasta las tradicionales de 0.6 cm3. La 
elección del volumen debe estar en relación con el 
uso que se vaya a hacer si es la determinación de un 
valor absoluto o relativo de la dosis absorbida. El efec-
to que se introduce como consecuencia de la falta de 
equilibrio electrónico es que a medida que disminui-
mos el tamaño de campo y aumentamos la energía, la 
incertidumbre aumenta. El procedimiento propuesto 
por Alfonso et al.83 nos permite disminuir esta incer-
tidumbre. En el caso de dosimetría relativa, la señal 
leída no se corresponde con la variación verdadera, ya 
que ésta está filtrada por un conjunto de parámetros 
donde el volumen es probablemente el más significa-
tivo, pero no el único, y conviene buscar núcleos de 
convolución que nos permitan aproximarnos a la señal 
verdadera.103-106 

4.2.2. Diodos semiconductores

Presentan una gran relación señal-ruido lo que 
hace que podamos disminuir el tamaño del elemento 
sensible y no sea necesario utilizarlos con protección o 
blindaje. En general presentan una sobrerrespuesta a 
los fotones de baja energía nominal.107 Se ha analizado 
este efecto relativo a otros factores de influencia como 
por ejemplo la falta de equivalencia al agua.80 Un méto-
do de disminuir esta sobrerrespuesta es mediante la 
adición de un blindaje que absorba parte de estos foto-
nes poco energéticos, impidiendo que lleguen a la parte 
sensible del detector. De este modo, se consigue una 
respuesta uniforme frente a la energía. Debe tenerse en 
cuenta que la proporción de fotones de baja energía es 
mayor en tamaños de campo mayores, por lo que, para 
medidas en tamaños de campo pequeños, no es nece-
saria la introducción del blindaje. Se han propuesto 
varios procedimientos de corrección de la señal cuando 
se utiliza en campos pequeños.108-111 Existe abundante 
literatura que trata de comparar el comportamiento de 
estos detectores con otros y las conclusiones van en 
la dirección de que siendo el efecto volumen el más 
significativo la posibilidad de disminuir el tamaño con 
el fin de obtener mejor resolución espacial compensa 
algunos otros efectos detectados. Los diodos diseñados 

específicamente para campos pequeños (estereotác-
ticos), para las medidas de perfiles y rendimientos en 
profundidad, son altamente recomendables. En todos 
ellos es importante tener bien caracterizada la respues-
ta direccional y el material donde el diodo está inmerso 
debido a las variaciones de respuesta que puedan 
ocasionar.

4.2.3. Detectores de diamante112-114

Se presentan como una solución a algunos de los 
inconvenientes que presentan los diodos. Están cons-
tituidos por una placa de diamante natural de 0.2 mm 
de espesor inmersa en PMMA a una profundidad de 
1 mm. Las dimensiones externas son muy próximas 
a las de un diodo convencional (0.3 mm de diámetro 
y 20 mm de longitud). El detector debe ser polarizado 
(100 V) y debe ser preirradiado (10 Gy) para que su 
sensibilidad sea estable. La relación señal-ruido es muy 
alta y son equivalentes a tejido. No tiene dependencia 
direccional y su repuesta es proporcional a la tasa de 
dosis absorbida. 

Es recomendable no emplear este tipo de detector 
ni los diodos estereotácticos para la medida de campos 
muy grandes debido a los problemas que surgen de 
efecto tallo y sobrerespuesta.

4.2.4. Dosimetría fotográfica115

Es un procedimiento tradicional para la determi-
nación de distribuciones 2D. En el caso de que el 
elemento sensible esté constituido por halogenuros 
de plata la influencia del efecto fotoeléctrico hace 
que su sensibilidad deba conocerse en función de la 
profundidad y del tamaño de campo. Por otro lado, el 
procedimiento de medida es delicado y dependiente 
del tipo de explorador que se utilice. La dependencia 
de las condiciones de revelado ha hecho que la ten-
dencia de utilización de la dosimetría fotográfica se 
dirija hacia las películas radiocrómicas que utilizan un 
principio diferente de ennegrecimiento. En este caso, 
la radiación produce una polimerización del monómero 
depositado en la película que ennegrece la misma. 
La ausencia de revelado y la mínima sensibilidad a la 
radiación visible hacen que se superen algunos de los 
inconvenientes de la dosimetría fotográfica convencio-
nal que ésta quedando en desuso. El número atómico 
efectivo es muy próximo al del agua y se puede utilizar 
en rangos de dosis absorbida entre 10 mGy y 8 Gy. A 
pesar de ello y de las ventajas que supone con respecto 
a la convencional, la elaboración del procedimiento de 
medida tiene que ser especialmente cuidadoso, si se 
quiere aproximar a valores por debajo del 3% y 3 mm 
de incertidumbre (k = 2) en la dosis absorbida y en la 
posición.
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4.2.5. Otros tipos de detectores

También se pueden emplear como detectores: 
los dosímetros de termoluminiscencia, los dosímetros 
radiofotoluminiscententes, los detectores de alanina, 
los detectores radioluminiscentes compuestos de oxido 
de aluminio dopado con carbono, los detectores de 
centelleo116 y los dosímetros de geles.117-119 Estos últi-
mos representa probablemente el único caso en que 
puede disponerse de un dosímetro verdaderamente 
tridimensional. Está basado en la diferente señal que 
presenta un gel tras la polimerización que además es 
proporcional a la energía absorbida. El proceso de fabri-
cación, almacenamiento y lectura es muy complejo y 
requiere la utilización de equipos de resonancia magné-
tica, aunque puede hacerse con equipos de tomografía 
axial computarizada con menor sensibilidad.

Otro aspecto a tener en cuenta en los procesos de 
medida son los maniquíes. Lo conveniente es que sean 
de agua, especialmente en campos pequeños. Sin 
embargo, los maniquís solidos que utilizan materiales 
equivalentes son más cómodos y fáciles de utilizar, 
pero estos pueden producir perturbaciones energéticas 
y de densidad.120-126 Para verificar las distribuciones 
de dosis absorbida en determinados órganos, como el 
pulmón, es imprescindible el uso de maniquís sólidos 
con materiales equivalentes a pulmón o a hueso.

4.3. Factores de campo

4.3.1. Factor de dispersión total, Scp

El parámetro más genérico lo constituye el llamado 
factor de dispersión total o factor de campo (Total scat-
ter factor) designado habitualmente por Scp, y definido 
como el valor relativo de la dosis absorbida para un 
tamaño de campo o abertura a una profundidad de 
referencia con relación al valor para una abertura de 
referencia situada a la misma profundidad. Se reco-
mienda que esta profundidad se normalice a 100 mm 
de la superficie para cualquier energía y de esta mane-
ra evitar los problemas derivados de la contaminación 
electrónica que se producen en las primeras capas del 
material absorbente. La distancia foco-punto de medida 
es recomendable que coincida con la distancia foco-
isocentro. El tamaño del campo de referencia común-
mente recomendado es 100 mm × 100 mm. 

La dificultad de medida de este parámetro es la 
inherente a la falta de equilibrio electrónico en los 
campos pequeños y la perturbación que el propio 
detector aporte a la medida.109,127,128 Las cámaras de 
ionización no son detectores que podamos conside-
rarlos como equivalentes a tejido; cuando el tamaño 
de campo disminuye, la perturbación que el detector 
produce es significativa y debe ser corregida si es 
conocida. Incluso con las cámaras de contenido líqui-

do debe hacerse una corrección, aunque en este caso 
será menor.

Numerosos autores han trabajado la posibilidad de 
determinar los valores de Scp con diodos semiconduc-
tores y las dificultades inherentes a la sobrerrespuesta 
que presentan debido a la perturbación de la fluen-
cia en un medio homogéneo debido a la presencia 
de materiales de alta densidad, blindajes metálicos, 
conectores eléctricos. Mejoran algo la respuesta los 
detectores de diamante y los MOSFET mantienen la 
sobrerrespuesta.109,110

Algunos autores han propuesto un método original 
partiendo de una cámara plana de gran tamaño129,130 
y determinando el área de integración mediante la 
imagen generada en una película para cada tamaño 
de campo. 

La utilización de películas y detectores termolumi-
niscentes aporta dos métodos diferentes que, a pesar 
de su alta resolución espacial comparada con otros 
detectores, requieren de un cuidado exquisito en el 
procedimiento de lectura de la señal generada si se 
quieren obtener valores con niveles de incertidumbre 
bajos y una instrumentación muy controlada.88,93

De los datos publicados en la literatura para valores 
de Scp obtenidos con distintos tipos de detectores82,131 

se observan variaciones significativas, lo que indica que 
el proceso de determinación del Scp no es trivial. Parece 
importante que los valores correspondientes a campos 
menores de 20 mm sean medidos con el diodo más 
pequeño disponible y los otros referirlos a medidas para 
un campo de referencia mayor. 

Varios investigadores han tratado de obtener facto-
res de corrección para los tamaños de campo123,124,132 
a partir de estimaciones directas del parámetro median-
te el método de Monte Carlo. Los factores de corrección 
dependen del tamaño de campo y podemos expresar-
los como:

Sw
cp(A) = CF(A;det) ·Sdet

cp (A) (5)

donde CF es el factor de corrección para un detector 
determinado, por el que hay que multiplicar el valor 
determinado en la medida para obtener el verdadero 
valor en agua. Algunas son especialmente significativas 
como el factor de polaridad en el caso de las microcá-
maras.133 Esta aproximación asume el hecho de que la 
señal del detector es proporcional a la dosis absorbida 
en el medio del detector. Las correcciones calculadas 
para Scp que se obtienen a partir de la anterior ecuación 
son mayores que la unidad para cámaras pequeñas de 
ionización y detectores de diamante, debido al efecto 
del volumen activo medio y menores que la unidad para 
diodos a causa del número atómico elevado tanto del 
volumen activo como del material que le rodea. Se han 
propuesto también correcciones que tienen en cuenta 
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el tamaño de la fuente,132 especialmente en cámaras 
de ionización pequeñas comparadas con los diodos. 
Aunque estas variaciones no son solo debidas al tama-
ño de la fuente sino a la porción de la fuente que ve el 
detector limitada por el sistema de colimación. Otros 
autores134 proponen una función analítica para corregir 
las variaciones que pueden encontrarse debido a la dis-
tribución de partículas cargadas en el punto de medida.

Otros métodos tienen en cuenta la convolución de 
perfiles de fluencia relativos en aire y factores de campo 
relativos en aire con núcleos pencil beam precalculados 
obtenidos por Monte Carlo.135,136

También existen métodos78,108,137,138 que tienen en 
cuenta los problemas ligados al mal alineamiento o a 
las modificaciones de la cavidad debido al detector.

Normalmente es difícil aconsejar un detector pero 
es imprescindible realizar las determinaciones para 
varios tipos de detectores y tratar de que los resultados 
obtenidos con diferentes tipos de dosímetros produz-
can valores similares o al menos acotados dentro de 
un intervalo. Parece que la búsqueda de detectores 
de alta sensibilidad y tamaño lo más reducido posible 
nos aproximarán mejor al valor real. Desde luego debe 
tenerse en cuenta que el detector esté siempre cubierto 
por el haz que se desea medir y tener en cuenta las 
variaciones de la respuesta del detector con el tamaño 
de campo. Por eso, debe tenerse cuidado en tomar 
como referencia tamaños de campo grandes donde 
la variación de respuesta del detector sea muy grande 
y tratar de relacionar la información obtenida con dos 
detectores y hacer una fusión o concatenación de los 
datos para campos intermedios. Así, cuando se hacen 
medidas en los campos más pequeños con diodos, 
deben relacionarse estas con el valor de campo más 
próximo, por ejemplo 40 mm × 40 mm y relacionar este 
con el campo de referencia con otro detector. 

4.3.2. Factor de colimador, Sc

En muchas situaciones es necesario cuantificar 
las variaciones de fluencia emitidas por el acelerador 
cuando varía el tamaño de campo sin tener en cuenta 
el efecto de la interacción dentro del paciente o el mani-
quí. Estas variaciones en la emisión son debidas a los 
efectos del filtro aplanador, colimadores secundarios y 
terciarios que limitan el haz con relación a la posición 
de observación. Tradicionalmente se ha definido un 
valor relativo entre el valor del tamaño de campo de 
referencia y todos los que se utilizan clínicamente. De 
esta manera podemos cuantificar variaciones de fluen-
cia a la entrada del maniquí.

De manera formal97 se define el parámetro Sc como:

Sc(A) =
Kp(A;zref)/MU

Kp(Aref;zref)/MU
(6)

donde zref  representa la distancia fuente-detector, A el 
tamaño de campo para el campo observado y Aref  para 
el campo de referencia. Kp esta definido como:

Kp ≡
∫

espectro
primario

}E
nen

t
dE (7)

que representa el kerma de colisión primario para foto-
nes. Se ha de tener en cuenta que en la definición está 
excluido el kerma de colisión inducido por dispersión 
en el entorno del maniquí, pero sí que incluye toda la 
dispersión que se produce en la cabeza del acelerador. 

A pesar de la importancia del parámetro, la dificul-
tad de su determinación en campos grandes ha hecho 
que en campos pequeños no se le dedique la atención 
necesaria. En el momento actual la introducción de 
aceleradores sin filtro aplanador aumenta la atención 
sobre este parámetro.139,140 

Uno de los factores que deben tenerse en cuenta 
es la dispersión de los fotones retrodispersados por 
las mandíbulas del colimador y que incrementa el 
valor relativo de la fluencia que cuantificamos a través 
del número de unidades monitor que contabilizan las 
cámaras monitoras. De acuerdo con Anhesjö,141 las 
unidades monitor registradas para un haz dado pode-
mos separarlas en dos partes MU = MU0 +MUb, donde 
MU0 corresponde con las unidades monitor registradas 
por la cámara debidas a la fluencia que la atraviesa en 
sentido del maniquí y MUb corresponde a la parte pro-
porcional de la fluencia retrodispersada en las mandí-
bulas que registra la cámara y que depende del tamaño 
de campo. Así suele expresarse Sc como,

Sc ≈ Sh ·Sb (8)

donde Sh es la contribución relativa de los componentes 
de la cabeza a la fluencia en el maniquí y Sb es el factor 
de retrodispersión sobre las cámaras monitoras.118 

Una de las dificultades que presenta su medida 
es que el detector esté completamente cubierto por el 
campo y que podamos eliminar la contaminación elec-
trónica en las primeras capas superficiales. Se debe de 
tener en cuenta que cuando se mide en aire necesi-
tamos un material que genere suficiente población de 
electrones141-145 para que la fluencia que ve el detector 
relativa a los diferentes tamaños de campo sea com-
patible con la sensibilidad del detector. Ambos hechos 
sugieren la utilización de caperuzas de material metáli-
co y realizar las medidas a una distancia suficientemen-
te grande como para que un campo pequeño sea capaz 
de cubrir el detector, esto es hacer medidas a unos 
300 cm. Esto origina dificultades para alinear correc-
tamente el detector dentro del eje del haz. A pesar de 
que la variación con la distancia es difícilmente obser-
vable, al menos teóricamente hay variaciones sobre la 
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porción del filtro aplanador que ve el detector a medida 
que la distancia foco detector varía. Por otro lado, debe 
tenerse en cuenta el efecto que generalmente ocurre 
cuando el detector es colocado próximo a una de las 
paredes del búnker para lograr distancias tan grandes 
y sea capaz de capturar parte de la radiación dispersa 
del haz en esa pared. Por tanto, nos encontramos ante 
una dificultad de medida difícilmente resoluble.

Si aumentamos la distancia para conseguir cubrir el 
detector modificamos la visión del filtro aplanador con 
respecto a lo que veríamos a una distancia igual a la de 
la fuente isocentro. El método más correcto sería proce-
der a una medida a varias distancias y observar la varia-
ción del valor Sc y deducir un factor de corrección para 
estimar el comportamiento en el isocentro, así como 
estimar la radiación dispersa en la pared del búnker 
cuando nos alejemos del isocentro. Byrne et al.146 en 
2002 reportan variaciones del 2% para colimadores 
grandes medidos a 300 cm. Con la nueva generación 
de aceleradores sin filtro “aplanador” o “ecualizador”, 
(FFF), esta visión cobra un nuevo significado.147

La figura 1 nos muestra la variación del parámetro 
Sc con el tamaño de campo. A partir de la caída brusca 
del valor relativo puede deducirse por debajo de qué 
valor la fuente comienza a ser parcialmente bloqueada 
y el peligro de extrapolaciones cuando no se tiene sufi-
ciente información para valores pequeños del tamaño 
de campo. La extrapolación para un tamaño próximo 
al cierre de colimador debe estar muy cerca del cero, 
aunque alguna variación deberá notarse debido a la 
radiación de fugas a través de las mandíbulas.

4.3.3. Factor de dispersión en el maniquí, Sp

El efecto de la contribución a la dosis absorbida 
en el eje debido a los fenómenos de dispersión en el 

maniquí se puede evaluar relativamente con el tamaño 
de campo. Al aumentar el tamaño de campo aumenta 
el volumen de medio dispersor y, por tanto, las interac-
ciones de la radiación. Podemos definir como factor de 
dispersión SF(A,z), el cociente de la dosis absorbida 
total en un punto a la dosis absorbida únicamente debi-
da a la radiación primaria.148-150 

Podemos definir el valor relativo para una profundi-
dad determinada de los factores de dispersión como:

Sp(A,z) =
SF(A,z)
SF(Aref,z)

(9)

Asumiendo que la razón de la dosis absorbida pri-
maria al kerma de colisión no varía con el tamaño de 
campo podemos poner que:

Sp(A,z) =
Scp(A,z)
Sc(A)

(10)

Las determinaciones experimentales de Sp son com-
plejas ya que presenta dificultades prácticas para sepa-
rar la contribución de Sc en su medida, de manera que 
la ecuación anterior no da la posibilidad de determinar 
su valor conociendo los de Scp y Sc.

La medida directa puede obtenerse aplicando el 
teorema de O’Connor.151 De acuerdo con este teorema 
si los valores del tamaño de campo y la distancia foco-
superficie los ponemos en escala inversa la densidad 
de dos medios, la razón de la fluencia fotónica dispersa 
a la fluencia fotónica primaria en dos medios de la 
misma composición se mantiene constante. Por tanto, 
poner

SF(t;A1,z1) = SF(t;A2,z2) (11)

Como hemos visto anteriormente, existen diferentes 
métodos de medida que utilizan diferentes tipos de 
detectores. Es imprescindible emplear uno o más méto-
dos de medida pero que al menos empleen dos detec-
tores diferentes. De entre los diferentes detectores, es 
recomendable emplear la cámara de ionización gaseo-
sa, de menor volumen posible (micro-cámara), em-
pleándose factores de corrección para la determinación 
de los factores de campo, ya que si no se podrían pro-
ducir errores significativos y los diodos no blindados de 
tamaño convencional o estereotáctico, siendo éste el 
más útil para los campos más pequeños. No obstante, 
se pueden emplear otros detectores: diamante, cámara 
plana de gran tamaño, los MOSFET, las películas, los 
detectores termoluminiscentes y los detectores de plás-
tico centelleador.152-155 Estos últimos proporcionan 
excelentes resultados en las medidas relativas, la res-
puesta es independiente de la energía aunque debe 
tenerse en cuenta que se debe introducir una correc-
ción por temperatura de hasta un 2%.

1

0.5

0 5 10

Tamaño campo cm

Sc

Fig. 1. Variación de Sc en relación con el tamaño de cam-
po.
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Cuando la señal de un detector (diodo, cámara, 
etc) tiene una cierta dependencia energética al utili-
zarla para medir campos pequeños, menores de 4 cm 
× 4 cm, conviene que el valor relativo al campo de 
referencia, 10 cm × 10 cm, no se haga directamen-
te, sino utilizando un paso intermedio (daisy chain) 
relacionando la señal relativa del detector para cada 
campo al campo intermedio elegido, 4 cm × 4 cm, y 
multiplicarla por el valor relativo de éste al campo de 
10 cm × 10 cm, con una cámara de ionización donde 
aseguremos tanto las condiciones de equilibrio electró-
nico como la independencia energética.156

Es imprescindible la comparación y análisis de los 
resultados obtenidos entre los diferentes modos de 
medida.

4.4. Determinación de porcentaje de dosis en 
profundidad (PERCENT DEPTH DOSE, PDD)
y de la razón tejido-maniquí 
(TISSUE PHANTOM RATIO, TPR)

La determinación de cualquier valor relativo al que 
podamos obtener en puntos diferentes al de referencia 
se realiza fundamentalmente a través de medidas del 
cociente entre las señales que proporciona el detector 
en las dos posiciones entendiendo que el resto de fac-
tores que transformarían la señal proporcionada por el 
detector en dosis absorbida no varían entre ambos pun-
tos. Esto no siempre es cierto y depende de la respues-
ta del detector. En el caso de la medida del PDD es de 
especial importancia que los puntos de medida estén 
perfectamente alineados con el eje del haz, si no corre-
mos el riesgo de asignar valores relativos a puntos que 
no están donde luego asignaremos el valor relativo de la 
dosis absorbida. En algunos casos, este alineamiento es 
complicado porque depende de la resolución mecánica 
tanto del giro del brazo como de las posibilidades de ali-
neamiento del analizador de haces. La medida de TPR 
evita estos problemas ya que el detector no se mueve, 
por inconveniente tiene que es necesario disponer de 
un espacio suficiente entre el cabezal y el sistema ana-
lizador de haces (clearance) suficientemente grande, 
que garantice que se pueda obtener una curva de TPR 
hasta una profundidad en agua significativa. 

El sistema de planificación requiere que se le apor-
ten datos de TPR o PDD, si son estos últimos los que 
necesita entonces es recomendable medir PDD, tenien-
do en cuenta lo expresado en el párrafo anterior. Si por 
el contrario se solicita TPR entonces es recomendable 
medir TPR, no obstante, es también recomendable 
emplear ambos métodos. 

Otro aspecto a tener en cuenta es la resolución de 
las exploraciones que depende de las características 
del analizador de haces y de la región donde estemos 

explorando. En algunas situaciones una resolución muy 
elevada tiene muy poco interés y alarga mucho los pro-
cesos de medida sin dar mayor información.

El detector recomendado para la medida de TPR o 
PDD es el diodo no blindado o el diodo estereotáctico, 
aunque la micro-cámara de ionización, el diodo blinda-
do, el detector de centelleador plástico y el detector de 
diamante también pueden ser empleados.

4.5. Variación planar fuera del eje. 
OFF AXIS RATIO (OAR)

Una vez conocido los parámetros que permiten 
caracterizar el haz en el eje nos quedaría por determi-
nar cómo es la variación en cada plano perpendicular 
al eje a diferentes profundidades. Para los tamaños de 
campo que estamos considerando la variación en pun-
tos fuera del eje podemos dividirla en tres regiones bien 
diferenciadas, figura 2.

Si consideramos normalizada la variación relativa 
de la dosis absorbida con respecto al valor en el eje 
del haz, se denomina generalmente como penumbra 
la región comprendida entre el 80% y el 20% del valor 
en el eje. Consideraremos el perfil dividido en tres 
regiones: la interior a partir del inicio de la penumbra, 
la penumbra propiamente dicha y la exterior desde la 
finalización de la penumbra hasta una variación por 
debajo 1% con respecto a la dosis absorbida en el eje.

En la región interior, el perfil tiene una forma 
homogénea para los tamaños de campo considerados, 
aunque la dosis absorbida en el eje disminuye con el 
tamaño del mismo. Para campos simétricos ha venido 
utilizándose una expresión analítica que nos permi-
te obtener el valor del OAR para cualquier tamaño 
de campo, profundidad y distancia al eje debida a 
Cunnigham,157 pero modificada para campos peque-
ños. Algunos autores tratan en cambio de ajustar el per-

interior

FWHM

exterior

penumbra

Fig. 2. Variación relativa de la dosis absorbida en un plano 
perpendicular al eje del haz.
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fil mediante polinomios o funciones sigmoideas.158,159 
En general este tipo de ecuaciones funcionan suficien-
temente bien con colimadores circulares en el caso de 
campos pequeños, pero para haces de radiación de 
forma irregular hay que ir a soluciones tipo Clarkson 
como la propuesta por Nizin.160,161 En otras situaciones 
los perfiles se pueden obtener a partir de la convolución 
de pencil beam. En cualquier caso, se debe realizar 
siempre una medida con un detector con buena reso-
lución espacial. Por ello, es imprescindible emplear el 
diodo no blindado o específicos para campos pequeños 
(diodo estereotáctico) para este tipo de medidas.

En general, nos hemos referido a las situaciones 
que pueden presentarse en un acelerador en C, que 
independientemente del proveedor, tienen característi-
cas de generación del haz similares. Sin embargo, los 
aceleradores de anillo Tomoterapia y los aceleradores 
robotizados Cyberknife presentan características dife-
rentes. Los fenómenos que se producen son similares 
a los aceleradores en C y la recomendación es seguir 
las sugerencias del fabricante, bien entendido que esto 
no debe de degenerar en el sentido de que la uniformi-
dad del método de medida de la dosis absorbida no se 
corresponda con las convencionales.

5. Modelización y algoritmos de cálculo

Los algoritmos de cálculo de los sistemas de plani-
ficación deben reproducir las distribuciones de dosis 
absorbidas obtenidas medidas en condiciones de 
referencia, por lo que los valores medidos deben estar 
de acuerdo con los determinados por el sistema de 
planificación dentro de unas tolerancias establecidas. 
Si esto no ocurre, sólo puede deberse o a una limitación 
del algoritmo de cálculo, o a que las medidas no se 
obtuvieron correctamente, de manera que este proceso 
debe adaptarse para saber exactamente los límites de 
aceptación asociados al procedimiento. 

En los protocolos de control de calidad de pla-
nificadores, como el de la SEFM162 o el de la IAEA-
TECDOC-1583,163 se recomiendan un conjunto de 
pruebas junto con sus tolerancias que permiten com-
parar los datos calculados con los datos medidos. La 
metodología utilizada consiste en la determinación, 
en un maniquí específico, de la distribución de dosis 
absorbida calculada en varios planos y la medida 
mediante una instrumentación basada en diferentes 
tipos de detectores (diodos, cámaras de ionización 
gaseosa o líquida) que de forma rápida proporcionan 
esta información, si bien es posible emplear otro tipo 
de dosímetros de lectura diferida como las películas o 
los geles. 

Debido a que en los tratamientos de SBRT es fre-
cuente el empleo de haces de reducidas dimensiones 
en medios de baja densidad, es necesario tener espe-

cial atención en el modelado de este tipo de haces 
en el sistema de planificación. Si han sido implemen-
tadas previamente técnicas de tratamiento como la 
radiocirugía craneal o la IMRT, el comportamiento de 
los haces pequeños se habrá evaluado en medios de 
densidad equivalente a agua. Sin embargo, en el caso 
de SBRT, este comportamiento deberá analizarse en 
medios heterogéneos, con cavidades de densidades 
tisulares equivalentes a pulmón o hueso. Es por ello, 
que se recomienda reproducir condiciones semejantes 
mediante medidas en maniquís con heterogeneidades, 
como los recomendados en el protocolo de planificado-
res de la IAEA,163 para validar los cálculos realizados 
por el sistema de planificación. Sobre éstos se debe 
realizar un procedimiento de principio a fin, es decir, 
un proceso completo de tratamiento que incluya el 
TC del maniquí, la localización del PTV, la irradiación 
insertando en el maniquí diferentes tipos de detectores 
adecuados a la magnitud que se pretenda medir y que 
tenga en cuenta la perturbación que produce en la 
medida el detector. 

La coincidencia entre el cálculo del sistema de 
planificación y las medidas experimentales se realiza 
en cada centro antes de comenzar los tratamientos 
de SBRT. Los valores de tolerancia para cada prueba 
deben contemplar la calidad metrológica o incerti-
dumbre de medida del equipamiento empleado. En el 
protocolo de la IAEA,163 en las pruebas diseñadas para 
realizar el comisionado del sistema de planificación se 
proponen un conjunto de pruebas a realizar empleando 
el maniquí de CIRS Thorax phantom Model 002LFC 
y como sistema de medida la cámara de ionización. 
De los diferentes puntos a evaluar un grupo de ellos 
están situados en el seno de un material con densidad 
equivalente a pulmón, aunque los puntos de medida 
están rodeados por material con densidad equivalente 
a agua. Se establece que las desviaciones entre dosis 
absorbida medida y la planificada en esos puntos sean 
entre un 3% a un 5%. Es por ello, que en este docu-
mento se recomienda que las pruebas que se realicen 
con campos pequeños en puntos de medida situados 
en zonas de heterogeneidad las discrepancias entre 
datos calculados y datos medidos sean como máximo 
del 5%.

La atenuación del tablero y los elementos de inmo-
vilización deben tenerse en cuenta por el sistema de 
planificación. El tablero de la mesa es imprescindible 
que se modele cuando se realicen las pruebas para 
fijar el estado de referencia del sistema de planifi-
cación y por otra parte, es recomendable que los 
sistemas de inmovilización sean añadidos al contorno 
externo del paciente. Para ello se añadirán contornos 
estándar a los que se asignará un valor de densidad 
electrónica.

En los tratamientos de SBRT de tumores pulmona-
res, una vez delimitado el GTV se realiza una expansión 
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del mismo para obtener el PTV atendiendo a los már-
genes por movimientos internos (IM) y posicionamiento 
(SM), es frecuente obtener diferencias de densidad 
abruptas, con densidades equivalentes a agua en el 
interior del GTV, y densidades mucho más bajas corres-
pondiente al tejido pulmonar en los márgenes que 
componen el PTV. Esta diferencia de densidad entre 
el GTV y tejido adyacente dependerá en gran medida 
de la ubicación del GTV dentro del pulmón, que podrá 
ser periférica (próximo a costillas), central (próxima al 
mediastino) o totalmente en el seno de tejido pulmonar. 
En medio pulmonar de baja densidad, el alcance de 
los electrones secundarios dirigidos paralelamente a lo 
largo del eje del haz contribuye en un efecto de pérdida 
de equilibrio electrónico en profundidad en los bordes 
de la lesión, causando una reducción de la dosis, prin-
cipalmente en la interfase entre el tumor y el pulmón. 
Este efecto produce una sustancial heterogeneidad de 
dosis absorbida en la lesión que no es posible compen-
sar simplemente volviendo a poner en escala la dosis 
absorbida calculada con el algoritmo que mejor resuel-
va esta situación. 

Por tanto, los algoritmos de cálculo empleados 
deben de ser capaces de reproducir las condiciones de 
falta de equilibrio electrónico que ocurren durante la 
irradiación de este tipo de lesiones. 

Los algoritmos de cálculo más empleados por los 
sistemas de planificación de tratamientos son: pencil 
beam (PB), convolución–superposición (CS), Monte 
Carlo (MC) y resolución de la ecuación de transporte. 
Dependiendo del modo en que consideran los cambios 
en el transporte electrónico lateral164 se obtienen resul-
tados diferentes para la misma planificación. 

En la bibliografía podemos encontrar comparacio-
nes entre los diferentes algoritmos comerciales en con-
diciones de campos pequeños y medios heterogéneos 
como el tejido pulmonar, en los que se ponen de rele-
vancia la variación de los índices dosimétricos cuando 
se emplean unos algoritmos u otros. 

Si comparamos el algoritmo de pencil beam con 
otros algoritmos como Acuros XB de Eclipse (Varian 
Medical Systems, Palo Alto, CA),165 AAA (Anisotropic 
Analytical Algorithm) de Eclipse (Varian Medical 
Systems, Palo Alto, CA)166 y distintos tipos de cálculo 
de Monte Carlo comercial,167-171 podemos determinar 
que en todos ellos PB, sobrestima la dosis absorbida en 
todos los índices dosimétricos, con valores que varían 
en función de la localización de la lesión y que llegan 
a alcanzar valores en algún caso hasta un 40% para el 
valor del D95.

También existen comparaciones entre AAA y Acuros 
XB,172 en ella se muestra que esta última estima mejor 
los cálculos, obteniendo valores promedio menores 
en los índices de conformidad a las isodosis de 100% 
(R100%) o 50% (R50%) y D2cm de 5%, 1.2% y 1.6%. Por 
otra parte, al comparar AAA con algoritmos tipo con-

volución–superposición173 (Collapse Cone Convolution, 
CCC), se determina que CCC calcula mejor la disper-
sión lateral que AAA en zonas heterogéneas. También 
existen comparaciones entre AAA con Monte Carlo, 
como la realizada por Fogliata et al.;174 en ella se indica 
que MC realiza mejor los cálculos de heterogeneidad 
que AAA.

Estos resultados muestran niveles de discrepancia 
susceptibles de condicionar los resultados clínicos, 
dado que diferencias de dosis absorbida del orden de 
5% a 10% pueden ser clínicamente detectables, ade-
más de producir cambios de la probabilidad de control 
tumoral de 10% a 20% o cambios de la probabilidad 
de complicaciones de tejido normal de 20% a 30%.165

En la irradiación de lesiones con tejido de densidad 
equivalente a hueso también el resultado dosimétrico 
es dependiente de las características del medio en 
el cual se desarrolla el cálculo de dosis absorbida. 
Fragoso et al.,175 evaluaron un algoritmo de cálculo MC 
para un plan de tratamiento de SBRT correspondiente 
a una lesión espinal, encontrando mayor similitud entre 
el cálculo PB y MC basado en dosis absorbida referida 
a medio, DM, en lugar de dosis absorbida referida a 
agua, DW. Los algoritmos MC calculan la energía depo-
sitada en cada vóxel, dividiendo este valor por la masa 
del mismo. De este modo calculan dosis absorbida en 
medio DM, por lo que para determinar la dosis absor-
bida en agua DW es necesario multiplicar dicho valor 
por la razón de poderes de frenado relativo entre medio 
y agua Swm. Dicha conversión está sujeta a la incerti-
dumbre en la asignación de estos poderes de frenado 
a los diferentes tejidos.176 No obstante, en el caso de 
lesiones pulmonares, el acuerdo entre DM y DW es satis-
factorio dado que el cociente de poderes de frenado no 
restringido entre agua y pulmón es aproximadamente 
1.0 en el rango de energías nominales de 6 MV (Siebers 
et al.).177 Sin embargo, en el caso de hueso se pueden 
tener valores de hasta 1.14. 

En consecuencia, es imprescindible emplear algorit-
mos de convolución-superposición (CS), resolución de 
la ecuación de transporte o Monte Carlo (MC) para los 
tratamientos de pulmón, siendo recomendables estos 
mismos algoritmos para el resto de patologías. 

6. Adquisición de datos anatómicos. 
Modalidades y registro de imagen en 
SBRT

La adquisición de imágenes anatómicas se realiza 
básicamente con el TC, actualmente la única moda-
lidad válida para cálculo de la dosis absorbida, aun-
que otro tipo de modalidades como la RM, PET y los 
ultrasonidos (US), permiten completar el conocimiento 
anatómico y metabólico del GTV. La RM es impres-
cindible en los tratamientos de vértebras con el fin de 
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localizar adecuadamente la médula espinal, también es 
recomendable en los tratamientos de hígado y próstata 
para localizar adecuadamente el GTV. El PET-TC es 
recomendable en los tratamientos de las metástasis 
hepáticas, ganglionares y en algunos tumores pulmo-
nares especialmente en recidivas y tumores centrales.

En el caso de la RM, se debe estudiar la distorsión 
de las imágenes generada por la heterogeneidad de los 
campos magnéticos bien de base o introducidas por 
el paciente y los sistemas de fijación. Las resonancias 
de alto campo de 3 T, son más sensibles a estas dis-
torsiones y es por lo que en estos sistemas se deben 
estudiar estos problemas detenidamente. Otra cuestión 
a tener en cuenta en la delimitación del GTV, es el 
desplazamiento químico, por todo lo cual es necesario 
determinar qué protocolos de adquisición de imagen se 
pueden emplear. 

Utilizando RM, es importante reproducir la posición 
de simulación del paciente para poder realizar un regis-
tro de imagen realista, lo cual puede ser complicado ya 
que determinados sistemas de inmovilización o guías 
estereotáxicas no caben en general dentro del anillo 
de la RM. En consecuencia, se recomienda utilizar 
soportes planos horizontales sobre la camilla, e inmovi-
lizadores adaptados para su uso en equipos de RM, así 
como un sistema de marcadores internos para verificar 
la exactitud de un proceso de registro automático. 

Será recomendable que el sistema de planificación 
del tratamiento cuente con un sistema de registro 
deformable para la delimitación de volúmenes. De 
este modo, la exactitud del traslado al TC de los volú-
menes delimitados en otra modalidad de imagen no 
se verá afectada por la deformación anatómica que 
pueda producirse como consecuencia de realizar los 
estudios de imagen en una posición que no coincida 
con la de la simulación TC. Estos cambios anatómicos 
pueden deberse a distorsiones geométricas de la propia 
modalidad de imagen, diferencias en la configuración 
de la camilla del equipo de imagen o la imposibilidad 
de emplear determinados inmovilizadores en todos los 
equipos.

En el caso del PET-TC, las guías y el resto de inmo-
vilizadores, en principio, no deberían tener problemas 
de espacio. Sin embargo, su menor resolución espacial 
debe ser tenida en cuenta a la hora de determinar el 
GTV. Como, además, los equipos actuales son una 
integración de TC y PET, no debería existir problema 
en el registro de la imagen, aunque el ajuste de ambos 
centros de reconstrucción debería ser verificado en la 
propia unidad. Sin embargo, debido a que las imágenes 
pueden ser registradas posteriormente en el sistema 
de planificación dosimétrica, es conveniente verificar 
también dicho proceso de registro independiente. 
Algunas guías permiten la inserción de catéteres dentro 
del marco, que se visualizan en la imagen radiológica. 
Basta en consecuencia para realizar la verificación 

del registro rellenar los catéteres con una solución de 
contraste de yodo o bario (visible en TC) mezclada con 
radiofármaco (visible en PET), preparada unos minutos 
antes de la adquisición de imágenes con los exceden-
tes del radiofármaco suministrado al paciente para la 
exploración.178

6.1. Adquisición de imágenes con TC

Las imágenes se obtendrán con protocolos ade-
cuados a la localización que va ser objeto del trata-
miento. Se recomienda, para tratamientos de pulmón 
e hígado emplear imágenes del paciente adquiridas 
con los brazos hacia la cabeza para evitar así coli-
siones con las paredes del anillo del TC y para que 
además no interfieran con la entrada de los haces. 
Otro factor a tener en cuenta en la adquisición de las 
imágenes para este tipo de tratamientos es establecer 
cuál debe ser el espesor de corte adecuado. El tamaño 
de las lesiones a irradiar va a ser en muchos casos 
pequeño, pudiendo tener un GTV del orden de 2 cm; 
por ello es imprescindible emplear espesores de corte 
de como máximo 2 mm, o menores si es posible, para 
delimitar correctamente el GTV. También es recomen-
dable verificar la técnica de adquisición volumétrica 
helicoidal, para evitar artefactos de imagen, sobre todo 
en órganos móviles. 

Para que los órganos de riesgo sean localizados en 
toda su extensión es imprescindible que la longitud del 
TC los incluya, además si se van a emplear haces no 
coplanares es imprescindible que la longitud del barri-
do del TC se extienda suficientemente al menos 15 cm 
por encima y por debajo del GTV. En lesiones situadas 
en el pulmón e hígado y todas aquellas próximas al dia-
fragma es imprescindible emplear sistemas de gestión 
de la respiración cuando los desplazamientos del GTV 
son mayores de 5 mm.179 En general, los movimientos 
se producen principalmente en el eje cráneo caudal, 
mientras que en plano axial no suelen superar los 
2 mm.180 Además, no existe un patrón común de com-
portamiento de la respiración para todos los pacientes, 
ni existe una correlación sencilla entre el movimiento 
respiratorio y el movimiento del tumor. Por otra parte, 
es difícil controlar el movimiento respiratorio a partir de 
estructuras anatómicas “sustitutas” (surrogate); más 
aún, el patrón de respiración puede variar día a día para 
un mismo paciente. 

Los tumores del lóbulo superior del pulmón siempre 
están menos afectados por la respiración que los del 
lóbulo inferior, debido a sus diferentes distancias al 
diafragma. Asimismo, los tumores en mediastino pre-
sentan menor movilidad. Caso aparte son las lesiones 
cercanas al corazón, donde el movimiento cardíaco 
dificulta sobremanera la determinación del movimiento 
del tumor.
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En el caso de SBRT, la recomendación es disminuir 
todavía más este margen de 5 mm,179 por lo que se 
hace necesario la utilización de sistemas de control de 
la respiración asociados a sistemas de IGRT, que per-
mitan disminuir los márgenes de seguridad necesarios 
para englobar el movimiento respiratorio global a la 
hora de definir el volumen blanco de planificación, PTV, 
máxime si existen órganos de riesgo en su proximidad.

Cualquier exploración TC realizada sin ningún tipo 
de control respiratorio tiene el inconveniente de no 
saber en qué fase del ciclo respiratorio se ha tomado 
la imagen si la exploración es muy rápida. Si, por el 
contrario, los tiempos de adquisición no son suficien-
temente rápidos, se pueden producir artefactos respi-
ratorios e incluso obtener una imagen suma de todo el 
ciclo respiratorio, que podría ser válida como imagen 
de planificación si no se va a utilizar ningún sistema de 
control de ciclo respiratorio durante el tratamiento.

En los estudios de PET, la imagen se ve afectada por 
un “difuminado” del contorno de la medida del valor 
de captación (standard uptake value, SUV). Este efecto 
de difuminado puede evitarse si se dispone de control 
respiratorio en el PET-TC,181 sistema mediante el cual 
se pueden realizar distintas reconstrucciones de la 
adquisición eligiendo el momento del ciclo respiratorio 
en el cual se va a realizar el tratamiento.

En resonancia magnética, es posible la adquisición 
de imágenes mediante técnicas de adquisición rápida 
mientras el paciente colabora manteniendo la fase del 
ciclo respiratorio durante la exploración. Por otra parte, 
también es posible contar con sistemas de control 
respiratorio mientras el paciente respira libremente.165

Si se van a combinar estudios de distintas modali-
dades para la delineación de volúmenes, es imprescin-
dible en caso de haberse tomado con control respira-
torio, verificar si coincide la fase del ciclo respiratorio 
de cada modalidad antes de proceder a la fusión. Si, 
por el contrario, se dispone de control respiratorio en 
el TC, por ejemplo, y no en el resto de modalidades, 
es imprescindible evaluar si el volumen resultante está 
sobreestimado o se encuentra en una fase del ciclo 
respiratorio totalmente distinta, dando lugar entonces a 
un error de localización de la lesión. 

La exploración tomográfica puede ser convencional 
o 4D en función de la movilidad de los volúmenes que 
se tratarán y, en algunos casos, de los órganos de ries-
go adyacentes. Es recomendable que las imágenes de 
simulación de los tratamientos de pulmón y las de tejido 
blando (hepáticas, páncreas) sean adquiridas con un 
TC4D. En caso de lesiones en las cuales el volumen 
resultante obtenido de esta manera sea muy grande, 
la utilización de compresores abdominales para reducir 
el movimiento se hace totalmente necesaria. Para las 
lesiones óseas y la próstata, será suficiente con un TC 
convencional. 

Los métodos actualmente utilizados para evaluar la 
respiración en radioterapia son los siguientes:

6.1.1. Respiración libre

Permiten respirar al paciente libremente y por tanto 
estos sistemas estiman la posición media y el rango de 
movimiento del tumor durante el proceso de adquisi-
ción de imagen.

6.1.2. Técnica con tiempo de adquisición largo 
(Slow CT Scan)

La adquisición se realiza durante todo el ciclo respi-
ratorio, el tiempo recomendado es de 4 s, siempre que 
el TC tenga un tiempo máximo de rotación que alcance 
ese valor, si no es así se recomienda implementar otras 
técnicas de control o evaluación de la respiración. El 
volumen resultante del tumor es la convolución del 
volumen real a lo largo de todo el ciclo respiratorio. La 
ventaja es que se trata de un GTV muy realista a la hora 
de planificar el tratamiento, la desventaja es que es un 
volumen mayor, se pierde información de la trayectoria 
del tumor y la imagen puede estar difuminada.53 

6.1.3. Técnica manteniendo la respiración en las fases 
de inspiración y espiración (Breath-hold CT)

En cada una de las fases extremas del ciclo se 
realiza un TC determinándose el GTV, los cuales se 
superponen al GTV realizado en un TC con respiración 
libre, de tal forma que la unión de estos tres volúmenes 
daría una estimación del volumen total, que puede 
sobreestimar el GTV real.

6.1.4. TC4D

Consiste en la adquisición de conjuntos de imáge-
nes tomográficas en diversos momentos del ciclo res-
piratorio. El objetivo es evaluar la posición del GTV en 
dichos momentos. Para ello, es necesario correlacionar 
la adquisición de las imágenes con una señal respira-
toria externa, de tal forma que a posteriori la imagen se 
reconstruye utilizando dicha señal. 

Los sistemas capaces de obtener el ciclo respiratorio 
son: la espirometría, los sistemas de reflectores infra-
rrojos colocados en la piel del paciente relacionados 
con unos infrarrojos fijos y los sistemas visuales que 
emplean una cámara y un objeto colocado sobre la 
superficie del abdomen. 

Se debe tener en cuenta la dificultad de correlacio-
nar el movimiento unidimensional del ciclo respiratorio 
con el movimiento tridimensional real del tumor. Se 
pueden realizar dos modalidades de adquisición de 
imágenes TC: 
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•	 La prospectiva, donde el TC usa la señal del ciclo 
respiratorio para sincronizar la respiración con la 
adquisición de las imágenes, adquiriendo imágenes 
únicamente dentro de un intervalo de respiración 
determinado, obteniéndose un conjunto volumétrico 
de datos. Sería la modalidad de elección en caso de 
tener ya decidida la utilización de control respirato-
rio en la sala de tratamiento.

•	 La retrospectiva, donde se adquieren imágenes 
para al menos un ciclo respiratorio completo para 
cada posición de la mesa del TC, y a continuación 
se procesan de tal forma que sólo las adquiridas en 
un determinado intervalo del ciclo respiratorio, con-
siderado óptimo para el tratamiento, son utilizadas. 
En consecuencia, se puede tener una visualización 
dinámica del movimiento respiratorio.

Es recomendable181 la verificación previa de la 
correlación entre el movimiento real del tumor y la 
respiración. Para ello, se realiza un estudio correla-
cionando la función obtenida con el sistema del ciclo 
respiratorio con el movimiento del tumor en el TC4D 
y una estructura “sustituto” que corresponde a una 
región de interés ROI en 3 zonas diferentes (costilla, 
diafragma y tumor) cuyo valor medio del Número 
Hounsfield en una ROI definida en corte axial es 
representativo del movimiento respiratorio. La corre-
lación con diafragma siempre es mejor que con las 
costillas, lo cual indica que la respiración tiene una 
mayor componente diafragmática que torácica. En 
general, las funciones correlacionan bien salvo por 
retrasos temporales de hasta 0.5 segundos que deben 
ser tenidos en cuenta a la hora de establecer la fase 
del ciclo respiratorio de interés. Finalmente, es nece-
sario disponer de planificadores que puedan procesar 
imágenes TC4D. 

6.1.5. Compresión diafragmática

Estos sistemas disponen de un compresor diafrag-
mático regulable con uno o varios tornillos graduados 
o un cinturón neumático inflable, con indicadores 
analógicos o digitales que permiten para cada paciente 
establecer un valor de compresión que será función 
de la adaptación del paciente al sistema. Una vez 
que se establezca este valor, será necesario esta-
blecer mecanismos de control que sean capaces de 
conseguir la reproducibilidad de la compresión entre 
el simulador TC y las sesiones de tratamiento en el 
acelerador. También existen guías, Medical Intelligence 
BODYFIX,182 que combinan la compresión con un 
sistema de vacio con una serie de tubos distribuidores 
de vacío para homogeneizar la distribución de presión 
sobre todo el paciente.

Estos tipos de dispositivos impiden la respiración 
abdominal y tiene por objetivo reducir el movimiento 

respiratorio, este modo de respiración se denomina res-
piración superficial forzada (forced shallow breathing). 
El objetivo de estos dispositivos es reducir márgenes 
entre GTV y PTV.

Para estos tipos de inmovilización es imprescindible 
la adquisición de imágenes de TC mediante una téc-
nica con tiempo de adquisición largo para conseguir 
integrar todo el ciclo respiratorio, siendo recomendable 
el TC4D que determinará el movimiento de la lesión con 
la respiración. 

6.2. Marcadores internos

Otra estrategia en los tratamientos de SBRT es la 
implantación de marcadores radiopacos internos como 
semillas o hilos de oro en el tumor o en las proximida-
des de éste. Se emplean fundamentalmente en trata-
mientos de pulmón o hígado donde los marcadores se 
relacionan con el movimiento del tumor y también en 
tumores de próstata donde el registro de la imagen se 
puede realizar en relación al marcador.

Cuando se emplean semillas, normalmente se 
implantan entre 3 y 5 y en el caso de emplear hilos, se 
usan normalmente dos. Si se realizan al paciente dos 
imágenes ortogonales, se necesita un mínimo de tres 
semillas para poder corregir su posición tanto en trasla-
ciones como en rotaciones, siempre que la distancia y 
el ángulo que formen entre ellas sean adecuados. Para 
el cálculo de las rotaciones, 4 marcadores en lugar de 
3, suponen un incremento grande en la exactitud de la 
localización del blanco, mientras que la inserción de un 
quinto marcador no aporta una mejora significativa.183 
Hay que tener en cuenta que existe la posibilidad de 
migración de uno o varios marcadores, con lo que la 
presencia de un número mayor ayuda a tener informa-
ción redundante para poder detectar este problema, si 
ocurre. En el caso de los hilos se necesitan dos para 
poder estimar rotaciones. 

La implantación de los marcadores en pulmón, se 
realiza mediante broncoscopio o bien de manera percu-
tánea guiada por TC.184 En el caso del hígado también 
se realiza en el TC mediante una aguja percutánea. 

En la próstata, la implantación de marcadores inter-
nos se suele realizar mediante vía trans-rectal o trans-
perineal. Para su implantación se pueden emplear 
sistemas de imagen mediante ultrasonidos. Para colo-
car las semillas en diferentes planos puede ser de 
ayuda emplear sistemas semejantes a los empleados 
en la braquiterapia prostática, para la implantación de 
semillas con la ayuda de la imagen de ultrasonidos, 
mediante sonda rectal.

Se recomienda esperar una semana desde la 
implantación del marcador hasta la realización de la 
simulación TC, este tiempo es debido a que es posi-
ble que se produzca un edema en el momento de 
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la implantación y la posibilidad que el marcador se 
mueva. 

Las complicaciones clínicas derivadas de la implan-
tación de marcadores internos son función del lugar 
anatómico donde se colocan. En próstata e hígado, no 
se presentan complicaciones clínicas mientras que en 
pulmón se puede producir neumotórax, con una inci-
dencia de entre un 13%185 y un 33%186 de los casos.

Otro problema asociado a esta técnica es la posi-
bilidad de que los marcadores se muevan de su posi-
ción durante el proceso del tratamiento, tiempo que 
transcurre entre la simulación y el día que el paciente 
finaliza su tratamiento; este problema es más signi-
ficativo en las localizaciones de próstata y pulmón, 
para lo cual se hace necesario establecer sistemas de 
control asociados que controlen que los marcadores 
no se mueven. 

7. Generación de volúmenes y márgenes 
de interés

7.1. Determinación del PTV

En algunas localizaciones, el empleo del TC no es 
suficiente para delimitar de forma adecuada el GTV. 
En función de la localización a tratar, se recomienda 
para este propósito utilizar otros sistemas de imagen 
como son la RM o el PET-TC. También se debe eva-
luar, cuándo se localiza el GTV, si el registro de imáge-
nes realizado por el sistema de planificación ha sido 
el adecuado.

Como en cualquier tratamiento de radioterapia, la 
exactitud queda reflejada en la determinación del 
PTV187-189 y se realiza a partir del GTV introduciendo 
un margen de colocación que tiene dos componentes:

•	 Margen de confinamiento (Setup Margin (SM)), dependien-
te del equipamiento y de los procedimientos utiliza-
dos. Este margen contempla la incertidumbre de 
tipo B o sistemática correspondiente a la unidad de 
tratamiento, la incertidumbre de tipo B o sistemá-
tica correspondiente a los sistemas de adquisición 
de imagen diagnóstica (TC, RM, PET) y la incerti-
dumbre de tipo A o aleatoria de la recolocación del 
paciente en cada sesión de tratamiento, dependien-
te del estado físico de cada individuo.

•	 Margen interno (Internal Margin (IM)), incertidumbre 
aleatoria inherente al paciente, dependiente de los 
movimientos y deformaciones fisiológicos del tumor 
y los órganos de riesgo circundantes. Es claramente 
dependiente de la localización anatómica. En par-
ticular, podemos contemplar el llenado y vaciado 
de recto y vejiga en el tratamiento de la próstata, y 
sobre todo la respiración, que afecta los tratamien-
tos de pulmón e hígado.

Cabe remarcar que, según la definición de ICRU-
62188 e ICRU-83,190 el Volumen Blanco Interno (ITV) 
corresponde a ITV = GTV + IM, que incluye únicamente 
los movimientos internos fisiológicos. Para la obtención 
del PTV, se debe incluir tanto la reproducibilidad de la 
colocación del paciente como la incertidumbre de equi-
pamiento y procedimiento, es decir, PTV = ITV + SM. 

En radioterapia externa convencional, el proce-
dimiento más común consiste en aplicar márgenes 
estándar dependiendo de la patología; sin embargo, 
en SBRT es necesaria la determinación individualiza-
da para cada paciente, en función de la localización 
anatómica del tumor y del equipamiento disponible en 
cada centro. Además, como en SBRT se corrige la posi-
ción del tumor mediante desplazamientos y rotaciones 
cuando la mesa lo permite, en todas las sesiones de 
tratamiento con los sistemas de IGRT, la incertidumbre 
global de recolocación queda reducida a la sistemática 
de dichos dispositivos. 

Para poder obtener el PTV a partir del GTV se 
pueden establecer diferentes grupos en función de la 
movilidad del tumor:

•	 GTV no deformables. Un ejemplo son los cuerpos 
vertebrales. Su mayor incertidumbre es la recolo-
cación. 

•	 GTV sometidos a deformación y movimientos inter-
nos, como los nódulos pulmonares, y en particular 
los que se hayan localizados cerca del diafragma, 
tumores hepáticos y tumores de próstata.

En el primer caso, los márgenes para obtener el PTV 
pueden disminuirse más todavía, ya que la deformación 
es nula; en el resto, pese a las correcciones de posición 
con imagen guiada, la incertidumbre asociada a la 
deformación o movimiento del GTV debe ser evaluada.

Este procedimiento es aplicable de igual forma a los 
órganos de riesgo para obtener el volumen de planifi-
cación para órgano de riesgo PRV, de tal forma que en 
la evaluación de la dosimetría y los límites para dichos 
órganos se puedan incluir las incertidumbres aleatorias 
y sistemáticas.

Inicialmente los márgenes estándar de GTV a PTV 
para el tratamiento de lesiones en pulmón de SBRT son 
de 5 mm en el plano axial y de 10 mm en el cráneo-
caudal según el protocolo de la RTOG 0236.191 En la 
actualidad, los sistemas de control respiratorio permiten 
disminuir estos márgenes.

Respecto a los sistemas de compresión abdominal, 
Y. Negoro et al.192 empleando una guía de cuerpo, 
obtienen un rango de movimientos en el intervalo entre 
2 y 11 mm evaluado con fluoroscopia. Posteriormente 
N. Nakamura et al.193 estudió de manera más profunda 
el comportamiento del tumor con TC4D, determinando 
un GTV slow scan (Técnica con tiempo de adquisición 
largo, 4 segundos) y un ITV que es la unión de 4 GTV 
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en diferentes partes del ciclo respiratorio, obteniendo 
que en general dicho ITV es mayor que el del slow 
scan. La razón estriba en los artefactos de adquisición 
de imagen, sobre todo en las fases del ciclo donde el 
tumor se mueve más rápido, y al hecho de que el ciclo 
respiratorio dure más de los 4 segundos de un slow 
scan. Van Sörsen194 sugiere en su trabajo añadir un 
margen isótropo de 5 mm cuando el GTV se dibuja en 
un único slow scan. 

Una expansión del GTV de 3 mm parece adecuada 
en la mayoría de los casos, aunque se pueden alcanzar 
márgenes menores como en los tratamientos de metás-
tasis únicas vertebrales. En el caso de tratamientos de 
pulmón con Cyberknife, al realizarse un seguimiento 
de tipo tracking, y debido a la incertidumbre del ace-
lerador, una expansión de 1.5 mm65-69 del GTV del TC 
tomado en espiración debería ser suficiente, pero hay 
que tener en cuenta también el posicionamiento de los 
marcadores internos y las rotaciones del tumor durante 
la respiración. No es necesario TC4D, a no ser que se 
emplee el modo de seguimiento sin marcadores inter-
nos de “1-view” y “0-views”, en el cual el tumor no es 
distinguido por una o ninguna de las cámaras de rayos 
y se requieren entonces márgenes de ITV en esa/esas 
direcciones. 

En casos de SBRT de pulmón, la opción de TC4D 
crea un GTV integrado de las fases respiratorias a partir 
del cual se genera el PTV. El tratamiento debe hacerse 
con el patrón respiratorio con el cual se obtuvo el TC4D.

En los casos de SBRT de próstata donde el GTV es 
la glándula, se debe prestar especial consideración a 
la deformación de ésta en función del tamaño de los 
órganos adyacentes, recto y vejiga. El uso, simultáneo 
o no, de sonda urinaria y sonda rectal para mantener 
fijado el GTV debe tenerse en cuenta. 

Como vemos la extensión de GTV a PTV va a ser 
función de la patología a tratar, del propio paciente, de 
los sistemas de imagen asociados al TC de simulación, 
de las guías y sistemas de inmovilización empleados 
y también como veremos en próximas secciones de 
este documento, de los sistemas de IGRT de los ace-
leradores. Es por ello que es recomendable iniciar 
este tipo de tratamientos con márgenes entre GTV a 
PTV basados en la literatura con equipamiento similar 
a los que se empleen en el Hospital, para después 
obtener unos márgenes propios basados en la propia 
experiencia adquirida con los pacientes tratados.195 En 
general, los mayores márgenes se tendrán en el caso 
de emplear un sistema de compresión para lesiones 
en movimiento; se recomienda que el GTV comprenda 
todo el movimiento de éste durante el ciclo respiratorio 
y la expansión a PTV sea como máximo de 5 mm en el 
plano axial y de 10 mm en el cráneo-caudal, aunque 
se debe tender a emplear valores menores o iguales a 
3 mm.42 

7.2. Órganos de riesgo OR

En los tratamientos de SBRT los órganos de riesgo 
a delimitar son función de la situación anatómica del 
tumor. En general, el número de ellos es mayor que 
en los tratamientos con fraccionamiento convencional. 
Los órganos que recomienda delimitar la publicación 
TG 10142 de la AAPM, son los siguientes: esófago, 
corazón, pericardio, grandes vasos¸ tráquea, bronquios, 
pulmones, médula espinal, hígado¸ costillas, riñones, 
grandes vasos¸ duodeno, estómago, colon, recto, pared 
de la vejiga, íleo, cabezas femorales, piel. No obstante, 
también en los protocolos de la RTOG,51,52,191,196,197 se 
recomiendan los órganos a contornear.

Otros órganos no mencionados anteriormente que 
son también recomendables contornear son la uretra 
en el caso de tratamientos de SBRT de próstata con 
un fraccionamiento de 5 sesiones o la cauda equina en 
los tratamientos de SBRT de metástasis vertebral única 
cuando las vértebras a irradiar sean inferiores a L1. 

En lesiones cercanas a la superficie de paciente es 
imprescindible evaluar la dosis que recibe la piel; para 
ello, se recomienda crear un “órgano-piel” como una 
corona circular de 5 mm de espesor respecto al con-
torno externo del paciente. Este órgano permite evaluar 
fácilmente la cantidad de dosis absorbida que recibe y 
contrastarlo con la prescripción. 

8. Dosimetría clínica

El objetivo de una dosimetría clínica es administrar 
al PTV la dosis absorbida prescrita y que los órganos de 
riesgo próximos al PTV reciban unas dosis absorbidas 
por debajo de unos valores que minimicen las com-
plicaciones al tratamiento. La dosimetría clínica de los 
tratamientos de SBRT perseguirá distribuciones de dosis 
absorbida que nos permitan situarnos en el punto ade-
cuado de la curva TCP con una ventana terapéutica rela-
tiva a la toxicidad lo suficientemente amplia, como para 
que la relación coste-beneficio terapéutico sea óptima.

Los objetivos de la dosimetría clínica específicos de 
este tipo de tratamientos son los siguientes:

•	 La dosis absorbida de prescripción debe de ser 
administrada a una gran parte del volumen del PTV. 
En el tratamiento de lesiones situadas en el pulmón 
e hígado se recomienda que la dosis absorbida de 
prescripción cubra el 95% del volumen del PTV y el 
99% del PTV reciba al menos el 90% de la dosis de 
pauta. Esta forma de prescripción garantiza una alta 
cobertura del PTV, prácticamente el 100% del GTV, 
dejando un margen del 5% por debajo de la dosis 
absorbida de prescripción que puede ser útil para 
bajar la dosis absorbida a órganos de riesgo cerca-
nos o en contacto con el PTV. En otras localizacio-
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nes es posible emplear otras prescripciones, como 
en el caso de SBRT vertebral, en el que es habitual 
prescribir a una cobertura del 90% del PTV. En 
consecuencia, dentro del PTV las dosis absorbidas 
serán más elevadas. Prescribir de esta forma permi-
tiría que en todos los centros se empleasen criterios 
semejantes en cuanto a las dosis impartidas, inde-
pendiente del tipo de acelerador (en C, robóticos o 
de tomoterapia) y del tipo de técnica dosimétrica 
utilizada, radioterapia conformada tridimensional 
(3D Dimensional Conformal Radiotherapy, 3DCRT) 
o IMRT. 

•	 La tolerancia de la dosis absorbida en los órganos de 
riesgo es función de la patología, de la dosis absor-
bida por sesión y del fraccionamiento. Cada centro 
debe de realizar sus propias tablas de restricciones. 
En este documento se recomienda emplear como 
valores de restricción los indicados en la tabla III de 
la publicación TG 10142 de la AAPM y los de la tabla 
6.6 del estudio Fase 1 NRG-BR001.198 También 
son recomendables los señalados en los diferentes 
protocolos de la RTOG.51,52,191,196,197 Los valores 
indicados son función del número de sesiones (1, 
3, 5) y de la dosis absorbida por sesión. Los objeti-
vos serán que las dosis absorbidas que reciban los 
órganos de riesgo estén por debajo de los valores 
indicados en las tablas de restricciones selecciona-
das para la patología a tratar. No obstante, será una 
buena práctica obtener los valores más bajos que 
sea posible, siempre que el PTV esté bien cubierto y 
no implique tiempos de tratamiento excesivamente 
prolongados ni someter a la unidad de tratamiento a 
condiciones extremas de trabajo.

•	 En los casos en que los órganos de riesgo estén muy 
próximos o solapados con el PTV, es imprescindi-
ble que antes de comenzar la dosimetría clínica, 
se establezcan restricciones específicas en dichas 
zonas de conflicto indicando si se añaden valores 
distintos a los órganos de riesgo y los valores admi-
tidos de infradosificación del PTV en esas zonas. 

•	 Por último, habrá que tener especial cuidado con 
las dosis absorbidas bajas alejadas del PTV. Ya que 
estamos dando dosis absorbidas al PTV de 60 Gy o 
50 Gy en 3 o 5 sesiones, la isodosis del 50% va a 
tener una BED que puede alcanzar hasta los 60 Gy. 
Por tanto, las distribuciones de dosis deberán tener 
altos gradientes de disminución de la dosis absorbi-
da y en muchos casos las curvas de isodosis de las 
bajas dosis absorbidas tendrán una forma circular. 

Debido a estos criterios el modo de realización de la 
dosimetría clínica va a obligar a emplear o bien nume-
rosos haces cuando empleemos técnicas de irradiación 
con haces de irradiación fijos o bien emplear técnicas 
de arcoterapia o de radioterapia de intensidad modula-
da volumétrica.

Las técnicas de irradiación en SBRT son las mismas 
que en la radioterapia convencional: 3DCRT, IMRT e 
híbridas. La elección de una u otra técnica va a ser 
función de la localización de la lesión respecto a los 
órganos de riesgo, de las características del acelerador 
y del control intrafracción del movimiento de la lesión. 

Si empleásemos 3DCRT, podríamos emplear múl-
tiples haces estáticos. Se recomienda un mínimo de 
7 haces o direcciones de entrada repartiendo el peso 
entre ellas para conseguir una distribución lo más simé-
trica posible, siendo deseable el empleo de más haces 
a medida que la dosis absorbida por sesión aumenta, 
con el fin de conseguir un elevado gradiente de la dosis 
absorbida fuera del PTV. Se pueden emplear haces 
coplanares y no coplanares con el objetivo de minimi-
zar la dosis absorbida en piel y en órganos de riesgo. 
El empleo de haces no coplanares va a ser función de 
las características geométricas de los aceleradores, por 
ello se debería valorar la viabilidad geométrica del tra-
tamiento. En las localizaciones de pulmón e hígado, en 
donde las lesiones están lateralizadas, será recomenda-
ble que la distribución de haces incida principalmente 
por el lado de la lesión.

También es posible utilizar tratamientos 3DCRT 
mediante arcos conformados dinámicos. Éstos son 
aquellos haces en los que se mantiene la orientación de 
mesa y colimador, pero en los que el valor del brazo varía 
de forma continua desde un valor inicial a un valor final. 
El colimador multilámina se adapta al PTV cada cierto 
número de grados del arco. A veces se pueden emplear 
arcos no coplanares. El número de arcos será función 
de las características del PTV y de los órganos de ries-
go. Otra tercera posibilidad de tratamientos 3DCRT es 
emplear una mezcla de tratamientos de haces estáti-
cos y arcos conformados dinámicos. El peso de cada 
uno de ellos es función del tipo de patología a tratar y 
de la disposición del PTV y de los órganos de riesgo. 

Si empleásemos técnicas de intensidad modulada 
(IMRT) estáticas (step and shoot) o dinámicas (sliding 
window), se emplearán para los tratamientos múltiples 
haces con diferentes orientaciones del brazo, colima-
dor y mesa. Las recomendaciones sobre el número 
de haces y el empleo de haces no coplanares es 
semejante a los tratamientos 3DCRT, si bien con los 
tratamientos de IMRT es posible lograr otros objetivos 
adicionales, como conseguir isodosis cóncavas para 
proteger estructuras o bien la disminución de dosis 
absorbida a órganos de riesgo.

Si se utilizase técnicas de IMRT volumétrica 
(Volumetric Intensity Modulated ArcTherapy, VMAT), 
se recomienda emplear al menos dos arcos, con rota-
ciones de colimador y de giro de mesa, cuando sea 
posible. La suma de la amplitud de todos los arcos 
empleados deberá ser al menos de 340º. En función de 
la geometría relativa entre el PTV y los órganos de ries-
go y de las características geométricas del acelerador, 
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según sea la distancia entre el extremo del colimador y 
el isocentro, se podrán emplear mayores giros de mesa 
que permitan conseguir gradientes de dosis absorbida 
más elevados. 

Se recomienda que el isocentro se fije en el centro 
geométrico del PTV, de forma que los haces o arcos 
sean lo más simétricos respecto a éste, con el objetivo 
de evitar campos excesivamente asimétricos y modula-
ciones extremas.

La elección de realizar una dosimetría clínica con 
una u otra técnica va a ser función siempre del fraccio-
namiento, de las restricciones de los órganos de riesgo 
y del equipamiento del que dispone el centro. Sin duda 
alguna, la situación espacial entre el PTV y los órganos 
de riesgo va a ser un factor fundamental a la hora de 
elegir la técnica y la geometría de irradiación. Un factor 
muy importante es que el tiempo de la irradiación sea 
el menor posible, por tanto, cuando se evalúen para 
un mismo paciente varias dosimetrías clínicas, con 
parámetros semejantes de índices dosimétricos y dosis 
absorbida a órganos de riesgo, se ha de seleccionar la 
que tenga el menor tiempo de irradiación. 

Las principales dificultades de la realización de 
dosimetrías clínicas en este tipo de tratamiento son fun-
ción de la patología a tratar. En las lesiones periféricas 
pulmonares, el PTV en muchas ocasiones está próximo 
a órganos de riesgo como las costillas y la piel del 
paciente. En otros casos, como en lesiones pulmonares 
centrales, el PTV está cerca de grandes vasos. Por otra 
parte, el hecho de que el pulmón tenga sus propias res-
tricciones de dosis absorbida condiciona la dosimetría 
clínica. En general, este tipo de tratamientos se pueden 
realizar con tratamientos 3DCRT, aunque también 
puede ser de elección los tratamientos de IMRT o híbri-
das cuando las lesiones estén próximas a órganos de 
riesgo, en donde es necesario que el gradiente de dosis 
absorbida sea elevado. Una de las características de 
este tipo de distribuciones de dosis absorbida es que se 
irradian campos pequeños en zonas de baja densidad 
en donde se produce una falta de equilibrio electrónico 
lateral, generándose zonas de gran variación de la dosis 
absorbida. La distribución de la dosis absorbida en el 
PTV del pulmón, va a estar influenciada por como se 
realiza la expansión de GTV a PTV y qué densidad se 
le asigne al volumen comprendido entre PTV menos el 
GTV. Si la densidad del GTV esta próxima a 1 g/cm3, la 
del PTV menos el GTV puede tener una densidad que 
varía entre la del pulmón y la del GTV. Esta variación va 
a ser función del sistema de control de la respiración 
que se emplee en la irradiación. Si se utilizase un sis-
tema de compresión diafragmática será recomendable 
un TC4D siendo el ITV el desplazamiento de la lesión a 
lo largo del tiempo. 

Así, a lo largo del ciclo respiratorio, la zona de mar-
gen entre GTV y PTV estará ocupada físicamente en 
algunos instantes por tejido con densidad próxima a 

1 g/cm3 y en otros por tejido pulmonar. Existe la posi-
bilidad de determinar la densidad del ITV a partir de la 
proyección máxima de intensidad o la promedio, de las 
series adquiridas en el TC4D y en ese caso, la expan-
sión de ITV a PTV podrá tener otra densidad que puede 
variar entre la del pulmón y la del ITV.199 Estos autores 
concluyen que para optimizar la precisión del cálculo 
dosimétrico de ciertos algoritmos la mejor opción es for-
zar en esa zona una densidad intermedia entre tumor 
y pulmón. Otros concluyen que asignar una densidad 
mayor al tejido pulmonar, puede enmascarar en el 
cálculo dosimétrico el efecto de pérdida de equilibrio 
electrónico lateral por cambios bruscos de densidad, 
dando lugar a infradosificaciones e influyendo en el 
TCP.200 Más recientemente, en foros internacionales se 
ha señalado la ausencia de evidencia de que una téc-
nica de asignación de densidades sea más apropiada 
que otras en estos casos.201

Para los tratamientos de gating en los que se emplea 
una ventana de irradiación, el movimiento residual de 
la lesión dentro de esta ventana (duty cycle), es lo sufi-
cientemente restringido como para minimizar el pro-
blema derivado de esta situación. Cuando se emplea 
el sistema de la técnica de control respiratorio activo 
entonces la densidad de PTV menos GTV debe de ser 
la del pulmón ya que la lesión no se mueve durante la 
irradiación. 

En las localizaciones situadas en la cavidad abdo-
minal, en donde el número de órganos de riesgo es 
numeroso, las dificultades surgen porque el PTV está 
próximo a órganos de riesgo. Si por ejemplo, fuésemos 
a realizar un tratamiento de una metástasis hepática 
con una dosis absorbida de 50 Gy en 5 sesiones y nos 
encontramos que el PTV está próximo al duodeno, estó-
mago o intestino en donde la dosis absorbida máxima 
es del orden de 32 Gy, es necesario y recomendable 
emplear técnicas de IMRT para cumplir los objetivos 
dosimétricos. En alguna ocasión, en donde la expan-
sión desde el GTV al PTV incluye parte de un órgano 
de riesgo, será preciso desde el inicio establecer con 
el especialista en oncología radioterápica cuáles serán 
los objetivos de la dosimetría clínica a los siguientes 
volúmenes: PTV menos órgano de riesgo, órgano de 
riesgo menos PTV e intersección entre PTV y órgano de 
riesgo. Para cada uno de estos volúmenes, será nece-
sario establecer condiciones particulares de restric-
ciones de dosis. También en las metástasis hepáticas 
un condicionante a la dosimetría es la dosis absorbida 
que recibe una parte del volumen hepático; en función 
de este factor puede determinarse la posibilidad de la 
realización del tratamiento. 

En las dosimetrías de las metástasis vertebrales, el 
problema surge debido a que el principal órgano de 
riesgo (médula o la cauda equina), está en muchos 
casos rodeado por el PTV por lo que se requiere realizar 
una dosimetría con una especie de “agujero”, por lo 
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que se requiere una gran concavidad de la distribución 
de dosis para evitar la médula, debido a la diferencia 
de dosis absorbida entre la dosis de prescripción y las 
dosis de restricción a esos órganos. Por tanto, estos 
tratamientos únicamente se pueden realizar empleando 
técnicas de IMRT. Además, como las vértebras están 
situadas a lo largo del tórax y abdomen, será necesario 
tener en cuenta otros órganos de riesgo. 

En los tratamientos de SBRT de próstata, en donde 
se añaden como órganos de riesgo la uretra, la pared 
vesical y rectal, la única manera de realizar la dosime-
tría clínica será mediante técnicas de IMRT. 

Como se indicó anteriormente, será necesario que 
el sistema de planificación sea capaz de modelar la 
mesa para tener en cuenta tanto la atenuación produ-
cida por ésta, como el aumento de la dosis absorbida 
en piel. Este efecto aumenta a medida que la energía 
sea menor. En consecuencia, la dosimetría clínica 
deberá obtener distribuciones de dosis en las que las 
dosis absorbidas que reciba la piel cumplan con las 
restricciones impuestas. Para conseguir disminuir la 
dosis absorbida en piel será recomendable aumentar el 
número de incidencias de los haces, tanto con haces 
coplanares como no coplanares.

En caso de utilizar técnicas de IMRT, una verifica-
ción de la dosis absorbida mediante maniquí o cual-
quier otro método, previa al inicio del tratamiento, se 
hace necesaria como en cualquier otro tratamiento de 
este tipo. En el caso de combinar control respiratorio e 
IMRT, es recomendable realizar la verificación dosimé-
trica en condiciones próximas a las del tratamiento real, 
ya se trate bien de una irradiación por intervalos sobre 
un maniquí estático (técnica de tratamiento en respi-
ración mantenida) o dinámico (tratamientos de gating 
en una fracción del ciclo), o bien de irradiaciones con-
tinuas sobre un maniquí en movimiento (técnicas de 
compresión). Si una vez realizadas diferentes medidas 
con diferentes tipos de tratamiento, se comprueba que 
la relación entre dosis absorbida medida y dosis absor-
bida calculada es igual de exacta que cuando la com-
probación se hace con la plataforma fija, se podría dejar 
de hacer las comprobaciones con plataforma móvil. 

En la tomoterapia helicoidal la técnica que emplea 
es del tipo VMAT, pero con la salvedad de que emplea 
un colimador binario y que la mesa de tratamiento se 
mueve durante la aplicación del tratamiento.

En los tratamientos de pulmón e hígado en donde 
la lesión esta en movimiento, se produce una alteración 
entre la distribución de dosis absorbida calculada y la 
impartida al paciente. Estas alteraciones son debidas 
principalmente a dos efectos:

•	 El primero se denomina emborronamiento (blurring, 
en inglés) de la dosis absorbida, que se produce en 
la dirección en que se mueve la lesión, que tiene 
como consecuencia el aumento de la penumbra 

dosimétrica, aunque la dosis absorbida en los 
bordes del volumen de tratamiento disminuye. 
Este efecto se produce por la convolución de la 
distribución estática con un núcleo que describa el 
movimiento espacial del volumen de tratamiento. Va 
a ser función de la técnica de irradiación.

•	 El segundo efecto se produce cuando irradiamos 
lesiones móviles con IMRT dinámica o volumétrica; 
se produce un efecto de interacción entre ambos, 
pudiendo producir en el volumen de tratamiento 
sobredosificaciones o subdosificaciones. Este efecto 
en inglés se denomina interplay. La aparición del 
mismo y su importancia será función del movimiento 
del volumen de tratamiento, del tipo de tratamiento 
dinámico realizado y de la heterogeneidad del tejido 
irradiado. Los efectos producidos en una sola sesión 
de tratamiento, pueden dar lugar a variaciones signi-
ficativas de la dosis absorbida dentro del PTV; estas 
variaciones disminuyen significativamente a medida 
que se aumenta el número de ellas. Estudios previos 
sobre el movimiento intrafracción en tratamientos 
de pulmón con IMRT, muestran variaciones de dosis 
absorbida por sesión de tratamiento de hasta 18% 
en el interior del tumor, reduciéndose al 2% tras 30 
sesiones.202 Esto va ser debido a que al aumentar 
el número de sesiones se produce una distribución 
gaussiana cuya anchura es inversamente propor-
cional al cuadrado del número de sesiones. Sin 
embargo, esta situación no tiene lugar en los trata-
mientos hipofraccionados de SBRT. Además, el uso 
de altas tasas de irradiación cuando se emplean 
haces sin filtro puede aumentar la importancia de 
este fenómeno. Se debe comparar el tiempo de irra-
diación de cada campo de tratamiento con el ciclo 
respiratorio del paciente. Así, puede ser deseable el 
uso de haces filtrados con tasas en torno a 500 UM/
min si no se emplean técnicas de gating, respira-
ción mantenida y/o tracking. Si el tiempo necesario 
para impartir cada haz de tratamiento es grande 
comparado con la duración del ciclo respiratorio, 
dicho movimiento será rápido en comparación con 
el movimiento de las láminas y del brazo del ace-
lerador, difuminando dicho efecto. Por otra parte, 
en general, los tratamientos de SBRT no necesitan 
de grandes modulaciones por parte del MLC, por 
lo que la importancia este efecto interplay no será 
tan acusada como en tratamientos de volúmenes 
grandes de formas geométricas más complejas.

En el caso de la tomoterapia helicoidal las discre-
pancias entre la dosis absorbida calculada y la dosis 
absorbida real impartida debido al movimiento del 
tumor se deben al emborronamiento de la dosis absor-
bida, a la ondulación o rizado debido a la interacción 
asíncrona del movimiento de avance de la mesa de 
tratamiento y el movimiento longitudinal del volumen 
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tumoral dando lugar a una serie periódica de picos y 
valles en la dirección de avance de la mesa de tra-
tamiento, y a la apertura asíncrona de las láminas, 
debida a la interacción del patrón temporal de apertura 
y el movimiento respiratorio. Por tanto, en este caso, 
el efecto interplay tiene dos componentes, una debida 
al movimiento de la mesa y otra debida al movimiento 
de las láminas. En la actualidad se recomienda realizar 
tratamiento de SBRT en pulmón e hígado con tomote-
rapia helicoidal, empleando compresión diafragmática, 
ya que de esta manera al disminuir el movimiento de la 
lesión estos efectos disminuyen.

En las unidades de Cyberknife® se emplean nume-
rosos haces no isocéntricos sobre el PTV, esto es debi-
do a las características especiales de diseño de este 
tipo de aceleradores. 

Los aceleradores generan haces de fotones con 
diferentes tensiones de aceleración (energía nominal), 
generalmente entre 6 MV y 18 MV, la selección de una 
de ellas para los tratamientos de SBRT va a ser una de 
las elecciones que hay que realizar cuando se quiere 
hacer este tipo de tratamiento. La experiencia acumula-
da indica que 6 MV tiende a ser la de mayor consenso 
para todo tipo de localizaciones habida cuenta del bene-
ficio que aporta su uso en el caso de heterogeneidades 
de baja densidad y en el hecho de que este tipo de 
tratamiento involucra una cantidad importante de entra-
das diferentes que hacen que la distribución de la dosis 
absorbida integral no sea de importancia relativa con res-
pecto a la dificultad de utilizar haces de mayor energía. 

El uso de energías nominales mayores, presentan 
algunas características que pueden ser peores que 
la energía nominal de 6 MV. Entre ellas se encuentra, 
el menor gradiente de dosis absorbida en el límite 
del campo y la generación de neutrones a partir de 
10 MV, que debido a las altas dosis absorbidas por 
sesión, puede crear un problema de protección radioló-
gica. No obstante, habrá situaciones en donde es posible 
que distribuciones con energías nominales mayores de 
6 MV sean mejores, por ejemplo para disminuir la dosis 
absorbida en piel. Otra opción sería combinar en un 
mismo plan haces con diferentes energías nominales.

La proliferación de unidades que presentan haces 
sin filtro aplanador FFF, genera un tipo de haz radi-
calmente distinto para campos grandes, pero no así 
para el dominio de los tratamientos de SBRT. Estos 
haces tienen una energía nominal diferente que sus 
homólogos con filtro y presentan índices de calidad 
distintos. El uso de estos haces no filtrados puede ser 
ventajoso, pues el aumento relativo de la población de 
fotones de baja energía en el espectro del haz puede 
facilitar la cobertura del GTV en zonas de elevada hete-
rogeneidad, como el caso de tratamientos de lesiones 
pulmonares.147

Una ventaja de este tipo de haces es sin duda que 
las tasas de dosis absorbida que emplean están por 

encima de 1000 cGy/min, llegando hasta 2400 cGy/
min para el caso de la energía de 10 MV. En conse-
cuencia, su uso permite que los tiempos de irradiación 
disminuyan de forma drástica. Como además en los 
tratamientos de SBRT se emplean en general campos 
de tratamiento pequeños en donde la ausencia del 
filtro apenas introduce cambios en la forma del haz, 
parece que este tipo de haces pueden aportar ventajas 
sustanciales a estos tratamientos. Otro factor a tener en 
cuenta es el aumento de la dosis absorbida a la entrada 
cuando se emplean estos haces, por lo que se deberá 
tener encuentra este fenómeno cuando se evalúe la 
dosimetría clínica. 

8.1. Criterios dosimétricos

La realización de un plan de tratamiento, por tanto, 
de una dosimetría clínica esencialmente correcta, 
requiere que el plan de tratamiento cumpla que una 
parte del volumen del PTV sea cubierto con la isodosis 
de prescripción y que los órganos de riesgo cumplan 
las restricciones solicitadas en la prescripción dosimé-
trica. Adicionalmente, en los tratamientos de SBRT, 
dado que se imparten altas dosis absorbidas en pocas 
sesiones de tratamiento, es también necesario estable-
cer además otros criterios dosimétricos que determinen 
que el plan es aceptable. Estos criterios especiales para 
esta técnica van a tener en cuenta las dosis absorbidas 
máximas y mínimas dentro del PTV y su relación entre 
ellas y también cómo queda irradiado el tejido sano que 
rodea al PTV, tanto en sus proximidades como en otras 
distancias más alejadas. 

A continuación, se recomiendan una serie de cri-
terios dosimétricos que deberían determinarse con 
esta técnica de tratamiento e incorporarse al informe 
dosimétrico. Para ello, se van a establecer unos pará-
metros en forma de índices que deberán ser evaluados. 
Además, servirán para establecer comparaciones entre 
diferentes planes para elegir la mejor opción y poste-
riormente realizar un informe dosimétrico del plan, que 
servirá para poder establecer comparaciones entre dife-
rentes hospitales. En algunos casos, estos parámetros 
varían en función de la patología.

Además, es importante señalar que el análisis de los 
criterios dosimétricos que a continuación se indican va 
a venir influenciado por la retícula de cálculo empleada 
en la estimación de la distribución de dosis absorbida. 
Ya que los tamaños de las lesiones a tratar son peque-
ños y los gradientes de dosis absorbidas en las zonas 
periféricas al PTV elevados, es necesario que las curvas 
de isodosis sean calculadas con exactitud; para ello, 
es imprescindible que la resolución de la retícula de 
cálculo que se emplee en los cálculos finales no supere 
2 mm, siendo recomendable 1 mm.
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8.2. Dosis absorbida máxima

El valor máximo permisible de la dosis absorbida va 
a ser función de la técnica de irradiación y del tipo de 
acelerador empleado. Cuando la irradiación se realice 
con aceleradores en C y de anillo, se recomienda que 
la dosis absorbida máxima sea el 125% de la dosis de 
prescripción, mientras que si se realiza con acelera-
dores robotizados entonces se recomienda que sea el 
135% (prescripciones a isodosis del 75%). En ambos 
casos se pueden permitir valores superiores, pero 
siempre menores del 140%-145% considerándose una 
desviación aceptable siempre y cuando queden confi-
nados en el PTV.203 

Dado que el valor máximo que estima el sistema de 
planificación va ser función de la retícula de cálculo y 
del sistema de interpolación, se recomienda emplear 
como valor máximo la dosis absorbida que recibe un 
volumen pequeño del PTV, por ejemplo, el 2% (D2%). 
Otra aproximación a la estimación de la dosis máxima 
consiste en evaluar la dosis recibida por un volumen 
(por ejemplo 0.03 cm3), cuya elección deberá ser 
coherente con la resolución de la rejilla de cálculo 
utilizada.

Estos criterios en alguna patología no pueden ser 
tan estrictos, por ejemplo en las metástasis vertebrales 
no son de aplicación y es recomendable los indicados 
en el protocolo RTOG 0631.196

Si la SBRT se efectúa mediante técnicas de modula-
ción, la optimización podría mejorarse en algunos casos 
de tal forma que las dosis absorbidas máximas dentro 
del PTV disminuyan así como que las dosis absorbidas 
fuera del PTV también sean menores.

8.3. Dosis absorbida mínima

Por la misma razón, se debería emplear la dosis 
absorbida mínima que recibe el 98% del PTV (D98). 
En los protocolos de la RTOG 081351 y RTOG 091552 
se aconseja que el 99% del PTV reciba un mínimo del 
90% de la dosis de prescripción. 

8.4. Índice de heterogeneidad (IH)

Es la relación entre la dosis absorbida que recibe 
un porcentaje pequeño del volumen del PTV (D2%) y la 
dosis absorbida que recibe un porcentaje grande del 
volumen del PTV D98% 

IH = D2%/D98% (12)

Al requerir la SBRT una conformación extrema 
(prácticamente sin margen), la dosis absorbida máxi-
ma, especialmente si la técnica no utiliza modulación 

de intensidad puede llegar a ser alta, aunque el volu-
men implicado sea pequeño. De igual forma, puede 
haber valores de dosis absorbida mínima alejados de 
la dosis de prescripción. En este caso, y a efectos del 
informe dosimétrico, es conveniente definir un valor de 
homogeneidad que se aleje del clásico Dmax/Dmin, 
y no esté sujeto a las incertidumbres de estos valo-
res. Los estudios RTOG 081351 y RTOG 1021197 dan 
valores recomendados que son función de la isodosis 
a la que se prescriba pudiendo variar entre el 60% y 
el 90% del valor de normalización, siendo el 100% el 
centro de masas del PTV que puede corresponder con 
la dosis absorbida en el isocentro. El documento de la 
RTOG 0631196 para la irradiación de una vértebra en 
una única sesión establece que el 90% del PTV reci-
ba la dosis de prescripción, sin indicar ningún valor 
recomendado para el índice de heterogeneidad; única-
mente establece limitaciones a las dosis altas fuera del 
volumen blanco. 

8.5. Índice de conformidad (IC)

Existen diversas acepciones de este índice que 
nos describe la relación entre el volumen del PTV, el 
volumen de la isodosis de pauta y el volumen del PTV 
cubierto por dicha isodosis. La formulación más sencilla 
es:

IC =
Vol(Isodosis DP)

Vol(PTV)
(13)

De su definición se desprende que el valor de este 
índice por sí mismo no indica nada si no se especifica el 
valor de la dosis absorbida para el cual se ha evaluado. 
Por ello, su valor numérico siempre debe ser informado 
junto con el de la dosis absorbida.

El índice definido en la tabla I del documento RTOG 
0915,52 solo informa de la coincidencia entre el volu-
men del PTV y de la isodosis y no refleja la cobertura 
real del PTV. 

En numerosos artículos se hace recopilación de 
diferentes índices, así como de su habilidad para 
caracterizar las diferentes posibilidades que pueden 
aparecer cuando se están evaluando posibles planes 
de tratamiento. En la revisión publicada por Feuvret et 
al.204 (Tabla 1), se recogen la comparación de varios 
índices de conformidad para diferentes configuraciones 
clínicas. En este documento siempre nos referiremos al 
IC definido anteriormente. Su valor ideal sería 1 en caso 
de una conformación perfecta, aunque como recogen 
los autores, algunos índices dan resultados falsamente 
positivos para dosimetrías que están fuera de todos los 
criterios de calidad, pudiendo inducir a error debido a 
la falta de información que presentan.
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En algunos protocolos de SBRT para determinadas 
patologías (RTOG 91552 lesiones pulmonares), se esta-
blecen valores que deben ser satisfechos por el plan de 
tratamiento:

•	 Valor ideal: < 1.2
•	 Valor máximo aceptable: 1.5

En aquellos casos en que se trate simultáneamente 
más de un PTV, estos valores se aplicarán a cada PTV 

de manera independiente. No obstante, en función de 
la técnica de tratamiento empleada, dicha evaluación 
puede no ser posible debido a limitaciones técnicas 
o no tener sentido según la técnica de tratamiento 
empleada.

En el caso de PTV relativamente grandes (Ej.: prós-
tata, diámetro equivalente > 5 cm) con órganos de 
riesgo adyacentes los valores del IC recomendados son:

•	 Valor ideal: < 1.05
•	 Valor máximo aceptable: 1.1

Los valores recomendados se recogen en la tabla 2 
del protocolo NRG BR001.198

8.6. Criterios de dosis absorbida fuera del PTV

Diversos protocolos instan a la evaluación de aque-
llas dosis absorbidas superiores al 100% de la dosis 
absorbida de prescripción recibida por tejidos adya-
centes no sujetos a evaluación dosimétrica o a optimi-
zación.

Tabla 1. Diferentes índices de conformidad de la radiación sobre el volumen blanco, donde TV es el Volumen del PTV, VRI es 
el volumen de la isodosis de referencia, TVRI es el volumen del PTV cubierto por la isodosis de referencia. Feuvret et al.204

Plan de 
tratamiento Parámetros

Índice RTOG
VRI
TV

Índice Salt-Lomax
TVRI
TV

Índice Lomax
TVRI
VRI

Índice Van't Riet
TVRI
TV

× TVRI
VRI

TV = 5 cm3

VRI = 10 cm3

TVRI = 5 cm3
2 1 0.5 0.5

TV = 5 cm3

VRI = 3 cm3

TVRI = 3 cm3
0.6 0.6 1 0.6

TV = 5 cm3

VRI = 10 cm3

TVRI = 5 cm3
1 0.8 0.8 0.64

TV = 5 cm3

VRI = 5 cm3

TVRI = 4 cm3
1 0.5 0.5 0.25

TV = 5 cm3

VRI = 5 cm3

TVRI = 0 cm3
1 0 0 0

TV = 5 cm3

VRI = 5 cm3

TVRI = 5 cm3
1 1 1 1

Tabla 2. Valores recomendables de IC en función del diá-
metro equivalente del PTV.

Diámetro 
equivalente 
del PTV (cm)

Objetivo
(IC)

Desviación 
acceptable 

(IC)

< 5 < 1.2 < 1.5

> 5 < 1.05 < 1.1
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Así, por ejemplo, los protocolos RTOG 081351 y 
RTOG 091552 para el tratamiento de lesiones pulmo-
nares centrales y periféricas respectivamente, instan 
a evaluar el tejido fuera del PTV que recibe una dosis 
absorbida superior al 105% de la dosis de prescripción, 
estableciendo como límite el 15% del volumen del PTV.

En el protocolo RTG 0631196 para el tratamiento de 
lesiones vertebrales, se especifican varios criterios para 
diferentes dosis absorbidas y a diferentes distancias del 
PTV. 

En todo caso, se repite la recomendación general de 
definir la manera en que se evaluará este parámetro, 
estableciendo unos valores de referencia o limitaciones 
para cada tratamiento.

8.7. Dosis absorbidas intermedias y bajas

Es evidente que uno de los objetivos de la dosi-
metría es disminuir la dosis absorbida en los tejidos 
sanos, excluyendo aquellos órganos de riesgo con una 
prescripción específica. En la realización de un plan de 
SBRT intervienen diversos factores, entre ellos el núme-
ro de haces, el peso de cada uno de ellos y las restric-
ciones de dosis absorbida a los órganos de riesgo. Esto 
puede llevar a dosimetrías en las cuales dosis absorbi-
das altas de radiación, aun siendo inferiores a la dosis 
de prescripción, pueden aparecer en zonas alejadas 
del PTV. Una forma de evitarlo es intentar confinar una 
isodosis determinada en un volumen cercano al PTV.

Por ello, se antoja necesario, tal y como requieren 
protocolos como los ya mencionados, evaluar los tejidos 
que reciben dosis absorbidas intermedias y bajas en 
relación a la dosis absorbida de prescripción.

En este sentido, una isodosis adecuada puede ser la 
del 50%. Una forma sencilla de hacerlo, siguiendo un 
formalismo ya mencionado previamente, es a través de 
la relación entre el volumen de la isodosis del 50% de 
la dosis absorbida de prescripción respecto al volumen 
del PTV:

IC50 =
Volumen(Isodosis 50% DP)

Vol(PTV)
(14)

En definitiva, no es más que la evaluación del índice 
de conformidad ya definido para el 50% de la dosis 
absorbida de prescripción.

Este índice intenta evaluar la cantidad de tejido sano 
irradiado con dosis absorbidas significativamente altas. 
Como en el caso del índice de conformidad, el valor dis-
minuye a medida que el volumen del PTV aumenta. Un 
ejemplo de este tipo de valores se da en la tabla 1 del 
protocolo RTOG 0915;52 en ella se recomiendan valores 
en función del volumen del PTV. 

La forma en que disminuye la dosis absorbida en 
puntos cada vez más alejados del volumen a tratar, 

depende de la densidad de la zona irradiada, además 
de otros factores. Así, en el caso de la SBRT de pulmón, 
en la que los haces atraviesan grandes zonas de tejido 
de baja densidad, la isodosis del 50% ocupará volúme-
nes de tejido superiores a la ocupada en SBRT donde 
los PTV estén envueltos de zonas de mayor densidad, 
para volúmenes de PTV similares y dosimetrías simila-
res. Así, por ejemplo, los protocolos para el tratamiento 
de lesiones pulmonares, tanto centrales como periféri-
cas, requieren evaluar la dosis absorbida máxima a 2 
cm del PTV en cualquier dirección. 

La dosimetría clínica deberá tender a confinar la 
isodosis del 50% dentro de este volumen. Desde el 
punto de vista de la calidad de planes y de la mejora 
continua, un indicador que puede definirse es el grado 
de cumplimiento de este confinamiento (índice de con-
finamiento). Es decir, cuánto volumen de la isodosis del 
50% permanece dentro del volumen de confinamiento. 
Un valor de 100% significaría inclusión total; un valor 
del 80% significaría que un 20% queda fuera del volu-
men del confinamiento.

La evaluación de los órganos de riesgo se realiza-
rá de acuerdo con la patología correspondiente y al 
número de sesiones que constituyen el tratamiento. 
Numerosos autores emplean como valores de restric-
ción las dosis absorbidas máximas a los órganos de 
riesgo. Los sistemas de planificación estiman estos 
valores en los histogramas dosis-volumen mediante 
valores interpolados, por lo que a veces no representan 
una realidad del valor de la dosis absorbida máxima. 
En función de cada órgano de riesgo, estos valores 
se deben expresar en forma de porcentaje. El TG 101 
AAPM42 recomienda reportar para cada órgano de ries-
go la dosis absorbida por el 1% del volumen, por el 5% 
del volumen y la dosis media. Además, se recomienda 
también reportar el IC50. 

Cuando se realiza una dosimetría clínica y existe el 
conflicto entre conseguir los valores prescritos al PTV 
con los valores de restricción a los órganos es reco-
mendable establecer unas prioridades entre ellos, en 
este documento se recomienda seguir las directrices 
que indica el estudio Fase 1 NRG-BR001.198 En él se 
establecen las siguientes prioridades:

1. Cumplir criterios para médula espinal, cauda equi-
na, plexo sacro y plexo braquial.

2. Conseguir una distribución de dosis confinada, 
evaluando por ejemplo la dosis máxima a 2 cm del 
borde del PTV o el valor del IC el 50% de la dosis 
de prescripción.

3. Cumplir criterios para el resto de órganos de riesgo.
4. En el caso de OAR muy próximos o solapando al 

PTV, es admisible infradosificaciones de una por-
ción del PTV, para evitar desviaciones no acepta-
bles.
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9. Control del posicionamiento y gestión 
del movimiento

Los procedimientos son, en general, similares a los 
de la radioterapia convencional. Podríamos resumirlos 
en los siguientes pasos: colocación del paciente en la 
unidad de tratamiento, realización de un procedimien-
to de IGRT para asegurar el correcto posicionado del 
paciente, la irradiación, y la comprobación de que el 
paciente no se mueve durante la irradiación mediante 
sistemas de imagen. 

En los tratamientos de SBRT con aceleradores en 
C, en ocasiones, se pueden producir colisiones entre 
el cabezal del acelerador y el paciente, que impiden la 
ejecución del tratamiento de acuerdo con la dosimetría 
clínica planificada. Las condiciones de colisión son fun-
ción: de la distancia entre el isocentro y el extremo de la 
carcasa del cabezal del acelerador, de las dimensiones 
del paciente y de la localización del PTV en él. Si el 
planificador no tuviera la opción de aviso por colisión, 
o en caso de duda, se pueden verificar previamente a 
la irradiación del paciente en el acelerador si se van a 
producir colisiones, a esto le llamaríamos sesión inicial 
o cero. Esta sesión es recomendable hacerla con el 
propio paciente. Se colocará a éste en el acelerador 
con su correspondiente inmovilización y se verificará 
que los haces planificados pueden ser realizados sin 
colisiones. Si no existiesen, se podría realizar el trata-
miento ese mismo día y de existir, se moverían ángulos 
de giro de brazo y mesa hasta que no se produjesen 
colisiones. Posteriormente, se volvería a realizar la 
dosimetría clínica con los nuevos valores de ángulos 
de brazo y mesa. Esta sesión cero es posible realizarla 
sin paciente de forma similar, empleando únicamente 
los sistemas de inmovilización indexados a la mesa de 
tratamiento. Así se evita que el paciente tenga que ir un 
día más al hospital, pero no se asegura que no puedan 
existir colisiones con el propio paciente.

También en los tratamientos con Cyberknife, es 
posible la realización de una simulación del tratamiento 
para comprobar si existe algún movimiento del robot 
que pueda colisionar con el paciente y la duración de 
este proceso es similar a la del tratamiento. Cuando 
se planifica el tratamiento, el sistema calcula los movi-
mientos que el robot realizará durante la irradiación 
para ir de un nodo al siguiente, donde ya se tienen en 
cuenta la mesa y otros dispositivos fijos de la sala, así 
como una caja virtual de seguridad, dentro de la cual 
debería estar el paciente. 

En los tratamientos con tomoterapia helicoidal, dado 
que no existe posibilidad de colisión entre el anillo y la 
mesa, bastará con verificar que, al moverse la mesa de 
tratamiento con el paciente en posición de simulación, 
éste no colisiona con los bordes del anillo.

Como hemos indicado anteriormente, en todas las 
fracciones que constituyen el tratamiento SBRT, es 

imprescindible emplear algún procedimiento de IGRT, 
que asegure el correcto posicionamiento del paciente 
con relación al posicionamiento de la simulación. Estos 
procedimientos de imagen se emplean tanto para con-
troles interfracción como intrafracción. 

Cada sistema de IGRT dispone de un sistema de 
generación de la imagen en el acelerador que se registra 
y compara con la imagen generada en el simulador TC. 
En general, se realiza un registro automático que, una 
vez comprobado por el personal adecuadamente forma-
do, determinará el error posicional a partir del registro 
entre ambas imágenes. Estas diferencias deberán ser 
corregidas mediante los desplazamientos de la mesa 
de tratamiento. En función del equipamiento emplea-
do, los desplazamientos pueden ser sólo traslacionales 
o también rotacionales, si la unidad lo permite. Para 
que el proceso sea más rápido será conveniente que 
se pueda hacer de forma automática desde la consola 
de tratamiento. Los valores de los desplazamientos que 
se obtienen mediante el registro de imágenes tendrán 
una resolución de décimas de mm y décimas de grado 
para los desplazamientos longitudinales y rotacionales 
respectivamente. En función de la localización, sistema 
de inmovilización y del sistema de imagen empleado, se 
determinará en cada centro la exactitud con la que se 
debe realizar el registro de las imágenes. Por tanto, será 
necesario realizar un análisis adecuado de la exactitud 
del sistema, conocer sus limitaciones de uso y disponer 
de un procedimiento de gestión de las incertidumbres.

El paciente podrá ser irradiado cuando los valores 
de los desplazamientos estén por debajo de unos valo-
res de tolerancia. Inicialmente, se pueden tomar unos 
valores basados en la literatura que empleen un equi-
pamiento similar al utilizado en el centro, como paso 
previo a establecer y estimar de forma precisa los valo-
res de tolerancia propios en función de la experiencia 
acumulada. En el capítulo 6.6 se dan recomendaciones 
iniciales en función de la localización anatómica. 

Cuando se adquiera una experiencia suficiente, se 
recomienda que se establezcan valores propios basa-
dos en los registros de desplazamientos de los pacien-
tes. Por ello, es recomendable que se realice desde 
el principio de los tratamientos de SBRT un registro 
de estos pacientes en donde se almacenen para cada 
paciente los desplazamientos realizados a lo largo de 
todas las fracciones. Será necesario agrupar los datos 
por patologías y después de tener una muestra con una 
significación estadística suficiente se establecerán los 
valores propios de tolerancias.

Los procedimientos de control inter e intrafracción 
van a ser muy diferentes de unos casos a otros, debido 
a las diferentes características de los equipos emplea-
dos en SBRT. La tabla 3 resume las diferentes posibili-
dades de gestión de control interfracción e intrafracción 
en función de los distintos aceleradores, con los que en 
la actualidad se pueden hacer este tipo de tratamiento.
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Como se ha señalado anteriormente en los trata-
mientos de lesiones que son móviles es imprescindible 
disponer de un sistema de control de la respiración. 
Estos sistemas están relacionados también con el tipo 
de acelerador con los que van a ser irradiados. Con el 
ánimo de entender mejor los párrafos que a continua-
ción vienen, se han descrito en la tabla 4 las distintas 
combinaciones posibles entre los sistemas de control 
respiratorio y los aceleradores.

9.1. Control interfracción e intrafracción en 
aceleradores en CV

La mayoría de estos aceleradores emplea como 
sistema de radioterapia guiada por la imagen los de 
haz cónico, y solo una minoría emplean de forma única 
los sistemas de radiografías estereoscópicas. También 
existen equipos que disponen de forma simultánea 
de ambos sistemas. Por otra parte, las lesiones que 
podemos tratar las podemos dividir en fijas y móviles. 
Cada una va a presentar unas estrategias para realizar 
los controles interfracción e intrafracción. La evaluación 
objetiva de la bondad del registro entre imagen portal 
e imagen de referencia no está exenta de dificultades. 

En general, los fabricantes no incluyen herramientas de 
evaluación cuantitativas del grado de acuerdo de dicho 
registro, limitándose el procedimiento de evaluación a 
una valoración visual cualitativa.

9.1.1. Sistemas CBCT

Control interfracción

Como se ha indicado anteriormente las imágenes 
de CBCT pueden se pueden obtener mediante haces 
cónicos que utilicen como fuente de energía nominal 
haces de megavoltaje (MVCT), o bien de kilovoltaje 
(kVCT). Las características comunes de ambos son los 
tiempos de adquisición y procesado de la imagen que 
serán función de cada acelerador. En general, son más 
recomendables las imágenes de kVCT ya que permite 
delimitar de forma más adecuada las estructuras de 
tejidos blandos. Las imágenes de MVCT son más apro-
piadas para obtener imágenes de zonas óseas o de 
marcadores internos. 

El registro de imágenes se puede realizar en el caso 
de los sistemas de kVCT de dos formas, con registro de 
hueso o con registro de partes blandas. 

Tabla 3. Gestión de control interfracción e intrafracción en función del tipo de acelerador.

ACELERADORES EN C TOMOTERAPIA CYBERKNIFE

Sistema IGRT CBCT Imágenes 
estereoscópicas

Fluoroscopia 
(kV o MV) MVCT Imágenes 

estereoscópicas

Interfracción Inicio tratamiento Inicio tratamiento Inicio tratamiento Inicio tratamiento Inicio tratamiento

Intrafracción
Fin tratamiento

Mitad tratamiento
Durante tratamiento

Durante 
tratamiento

Durante 
tratamiento

Fin tratamiento
Durante 

tratamiento

Tabla 4. Relación entre sistema de control respiratorio y acelerador.

ACELERADORES EN C TOMOTERAPIA CYBERKNIFE

CBCT Imágenes 
estereoscópicas

Fluoroscopia (kV 
o MV) MVCT Imágenes 

estereoscópicas

Compresión abdominal Compresión abdominal Compresión abdominal

ABC (Active Breathing 
Coordinator)

DIBH(Deep Inspiration 
Breath Hold)

Gating sin marcadores 
internos

Gating con 
marcadores internos

Gating con 
marcadores internos

Tracking con o sin 
marcadores internos
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En el caso de lesiones pulmonares es posible ver de 
forma clara el GTV en la imagen del CBCT, aun así, el 
registro debe realizarse de ambas formas. Si existiesen 
diferencias entre ambos tipos de registros, éstas deben 
ser estudiadas en función de las imágenes obtenidas. 
A medida que el GTV esté próximo a la columna ver-
tebral, las diferencias deberían disminuir entre ambos 
registros de imágenes. 

En los tratamientos de lesiones hepáticas es difícil 
en muchas ocasiones visualizar con claridad el GTV, 
por lo que el registro de partes blandas se realiza sobre 
el volumen total de hígado. En estos casos, puede 
haber mayores diferencias entre ambos registros que 
para el pulmón. 

En el caso de los tratamientos de próstata, los 
elementos a comparar serán la próstata, la vejiga y el 
recto, por lo que en este caso es aconsejable el registro 
de partes blandas. Una forma de solucionar estos pro-
blemas es la colocación en el hígado y en la próstata 
de marcadores internos, semillas o hilos radiopacos. 
Se recomienda realizar los registros sobre estos mar-
cadores. Será imprescindible realizar controles para 
asegurar que los marcadores internos no migran desde 
su implantación hasta la finalización del tratamiento. 

Cuando se emplea MVCT, el registro de partes blan-
das es todavía más difícil, por lo que en estos casos los 
registros se realizan fundamentalmente de forma ósea. 
En el caso de hígado y próstata la implantación de mar-
cadores parece aconsejable para obtener unos valores 
de exactitud acorde con las características de este tipo 
de tratamientos. 

Control intrafracción

El tiempo que transcurre desde que se verifica la 
posición de tratamiento del paciente con el sistema de 
IGRT y finaliza la irradiación puede ser, para el caso 
de los tratamientos de SBRT, elevado. Durante este 
tiempo, el paciente puede moverse. La probabilidad 
de que este movimiento se produzca y su magnitud 
dependen de varios factores, entre ellos el tiempo de 
tratamiento, el tipo de inmovilización, estabilidad en 
la posición del paciente, o factores fisiológicos, como 
puede ser el movimiento respiratorio, el latido cardíaco 
o incluso el llenado de la vejiga. Para los tratamientos 
de SBRT se acentúan estos problemas, por lo que 
se deben implementar diferentes estrategias para 
controlar qué ocurre durante la irradiación. La prime-
ra, será conseguir que el sistema de inmovilización 
elegido en la simulación permita que el paciente esté 
cómodo y, al mismo tiempo, bien inmovilizado durante 
el tiempo que suelen durar este tipo de tratamientos. 
La segunda, será disponer de sistemas de control que 
determinen, dentro de unos márgenes de tolerancia, 
si el paciente se mueve durante el tratamiento y si 
se superan determinados márgenes, la irradiación 

se interrumpa y sea necesario volver a recolocar el 
paciente. 

En la mayoría de los aceleradores convencionales, 
que dispongan de un sistema de CBCT, la forma de 
realizar controles intrafracción es la realización de un 
CBCT al finalizar el tratamiento y comparar ambos 
registros para determinar los movimientos que ha reali-
zado el paciente durante el tratamiento. Otra posibilidad 
es realizar otra adquisición de imágenes durante el tra-
tamiento; para ello, la mayoría de los sistemas actuales 
necesitan interrumpir el tratamiento para obtener las 
imágenes. En cualquier caso, es necesario tener una 
casuística de pacientes para estimar el movimiento 
intrafracción, por lo que parece recomendable desde 
el inicio de este tipo de técnicas, registrar estos valores 
para hacer estimaciones propias. 

En la actualidad existen aceleradores con sistemas 
que permiten realizar un CBCT intrafracción. Para ello 
es necesario que al paciente se le irradie con técnica de 
IMRT volumétrica. La imagen se obtiene mientras que 
el acelerador gira sobre el paciente mientras se va reali-
zando la irradiación. De esta manera, se podrá determi-
nar el movimiento del paciente durante el tiempo de la 
irradiación. También se puede observar el movimiento 
de la lesión durante la irradiación, si además el software 
del sistema permite visualizar el contorno del PTV en 
cortes sagitales, coronales y axiales; entonces podre-
mos visualizar si se produce algún cambio notable 
durante la irradiación.

Tumores sometidos a movimiento respiratorio

Al describir la fase de simulación, se ha puesto 
de manifiesto en qué casos se hace necesario utilizar 
algún sistema de control respiratorio. Para ello, se 
podrán emplear sistemas que determinen el movi-
miento del tumor durante la irradiación con la idea de 
controlar el movimiento o bien la disminución de éste 
mediante compresores diafragmáticos. A continuación, 
se exponen diferentes sistemas.

Cuando se realizan imágenes de CBCT para localizar 
lesiones móviles, como las que encuentran en el pul-
món y el hígado, hay que tener en cuenta que el tiempo 
de adquisición de la imagen es mayor que el período de 
la respiración, por lo que la imagen presenta una estela 
borrosa debida al movimiento respiratorio. Esta imagen 
borrosa puede dificultar una correcta visualización del 
GTV, aunque permite observar la trayectoria del GTV 
durante el movimiento y comprobar que los márgenes 
del ITV son los adecuados. Si la unidad de tratamiento 
dispone de sistema de fluoroscopia, se puede evaluar 
que el GTV se encuentra dentro de los márgenes del 
ITV mediante la adquisición de imágenes ortogonales. 
Esta evaluación es posible siempre que la lesión sea 
visible o, en caso contrario, se haya implantado algún 
tipo de marcador. 
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A continuación, se exponen diferentes dispositivos 
de control de la respiración. 

Sistemas de compresión abdominal

Será imprescindible en cada sesión que constituye 
el tratamiento reproducir los valores de compresión 
registrados el día de la simulación con el fin de obtener 
una adecuada reproducibilidad del tratamiento.

Los controles inter e intrafracción se realizarán con 
CBCT. Ya que el tiempo de adquisición es mayor que 
varios ciclos respiratorios del paciente, las imágenes 
de la lesión aparecerán difuminadas a medida que el 
movimiento de ésta aumente.

Si se dispusiera de CBCT-4D, se podría observar el 
movimiento de la lesión de acuerdo al ciclo respiratorio 
y, si el programa informático lo permitiese, al hacer 
el registro con las imágenes del TC de simulación, se 
visualizaría el GTV y se podría evaluar si la lesión se 
mueve dentro de los márgenes asignados al ITV en los 
tres ejes espaciales. 

En el caso de utilizar fluoroscopia, la adquisición de 
imágenes ortogonales también permite evaluar que el 
movimiento del GTV se encuentra dentro de los már-
genes del PTV.

Monitorización de la respiración del paciente205 (Gating)

La administración de un tratamiento de radiotera-
pia externa mediante la técnica de gating respiratorio 
supone la irradiación únicamente durante una fase de 
todo el ciclo respiratorio del paciente, habitualmente 
conocida como ventana. La elección de dicha venta-
na, así como la amplitud de la misma en relación a 
todo el ciclo respiratorio se determina monitorizando la 
respiración del paciente mediante el uso de una señal 
externa. Dado que durante el tratamiento la unidad no 
irradia de forma continuada, sino solamente durante 
la fase del ciclo respiratorio elegida, la duración de 
las sesiones de tratamiento en las que se emplea esta 
técnica es superior a la de un tratamiento convencio-
nal, pudiendo llegar a prolongarse de forma excesiva 
para ventanas muy pequeñas. La sincronización del 
tratamiento (y también de la obtención de la imagen 
de posicionamiento) con la respiración del paciente 
permiten una importante reducción del margen de 
GTV a ITV.

El movimiento respiratorio puede ser descrito por 
dos variables: amplitud y fase. De esta forma, puede 
realizarse un seguimiento de dicho movimiento basado 
en la amplitud o en la fase de la señal, con las consi-
guientes diferencias a la hora de elegir la amplitud y 
posición de la ventana de tratamiento. 

La técnica de gating basada en amplitud tiene 
la ventaja de que el tratamiento sólo se realiza si la 
amplitud respiratoria se corresponde con la elegida 
en la consola de tratamiento. En este caso, es de vital 
importancia verificar que la señal respiratoria monito-

rizada se correlaciona con el movimiento de la lesión 
a tratar. 

Sin embargo, la técnica basada en fase no es tan 
efectiva en caso de un patrón respiratorio de amplitud 
variable en las posiciones de máxima inspiración o 
espiración, dado que el tratamiento se activa cuando se 
produce la fase establecida previamente, independien-
temente de su amplitud. Es decir, si, por ejemplo, se ha 
decidido que el tratamiento se realiza en inspiración y 
el paciente inspira menos aire, el haz de radiación se 
activará igualmente. 

En cualquier caso, se recomienda valorar el tamaño 
de la ventana a emplear durante la irradiación, pues, 
aunque un valor pequeño permite reducir el margen de 
GTV a ITV, aumentará considerablemente la duración 
del tratamiento.

Estos sistemas están basados exclusivamente en 
una señal generada por el movimiento abdominal del 
paciente. Tienen la ventaja de no ser invasivos, pero 
requieren que el ciclo respiratorio del paciente sea 
regular, de amplitud estable y parecida al ciclo que se 
registró en la simulación, por lo que es fundamental el 
entrenamiento previo del paciente. La señal respiratoria 
puede generarse de dos formas:

•	 Mediante un cinturón de material piezoeléctrico. En 
este caso, la señal respiratoria se genera cuando el 
abdomen del paciente presiona contra el cinturón, 
generándose así una señal eléctrica. Un ejemplo es 
el sistema del fabricante Anzai.

•	 Por medio de una cámara de infrarrojos. Se sitúa 
sobre el abdomen o tórax del paciente unos marca-
dores reflectantes. La cámara de infrarrojos tiene a 
su vez una serie de LEDs de esta longitud de onda 
a su alrededor, de forma que la cámara registra la 
posición de los marcadores. Al producirse el movi-
miento respiratorio, el sistema es capaz de seguir y 
detectar el movimiento respiratorio.

Un ejemplo de sistema basado en cámara de 
infrarrojos es el RPM de Varian,206 en el cual el ciclo 
respiratorio se recoge en el TC de simulación, estable-
ciéndose como ciclo de referencia y posteriormente se 
intenta reproducir en la sala de tratamiento. El sistema 
también permite visualizar mediante escopia de mega-
voltaje la lesión dentro del campo de tratamiento, por 
lo que la presencia de clips quirúrgicos o marcadores 
internos permitirán visualizar que la lesión está incluida 
en el campo de tratamiento, siempre que no se utilice 
una técnica de IMRT. Este modo de operación, que ha 
de realizarse necesariamente durante el tratamiento, 
permite además evaluar la correcta selección de la 
ventana de gating. 

Algunas versiones, en las que el sistema de kilo-
voltaje también está sincronizado con el sistema RPM, 
permiten visualizar el ITV superpuesto con la imagen 
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fluoroscópica. De este modo, mediante la adquisición 
de imágenes ortogonales, también puede evaluarse el 
correcto ajuste de la ventana de gating, pues se puede 
comprobar que la radiación se interrumpe fuera de la 
misma. En este caso, la evaluación se puede realizar 
previamente a comenzar el tratamiento y además tam-
bién puede efectuarse con la técnica de IMRT.

Alternativamente, en algunos centros se realiza una 
adquisición de imágenes 4D en la que se registra el 
movimiento completo de la lesión durante todo el ciclo 
respiratorio. En la planificación se elige en qué fase res-
piratoria se va a producir el tratamiento (por ejemplo, 
en espiración si la lesión es hepática, por ser la fase 
más estable y duradera). Por medio de este sistema 
se puede elegir la ventana de tratamiento y además 
estimar el movimiento de la lesión en el tiempo en que 
el haz de radiación está habilitado. En estos casos, 
el sistema RPM se utiliza en modo prospectivo, es 
decir, conmutando el haz de radiación, exclusivamente 
durante el tratamiento. 

Los controles inter e intrafracción también se 
podrían realizar con CBCT. En este caso, dada la forma 
y tiempo en que se realiza la adquisición del CBCT, se 
trataría de una imagen promediada sobre varios ciclos 
respiratorios del paciente, no correlacionada con el 
patrón respiratorio.

Técnica de control respiratorio activo207

Es un sistema en el que la nariz del paciente se 
tapona por medio de una pinza, de modo que sólo 
puede respirar a través de una boquilla conectada a un 
espirómetro. 

El sistema Active Breathing Coordinator™, ABC 
de Elekta, registra el ciclo respiratorio en tiempo real, 
siendo el volumen de aire inspirado la magnitud que 
monitoriza el ciclo respiratorio. En caso de utilizar el 
sistema RPM de Varian, el sistema permite la irradia-
ción únicamente cuando la inspiración se encuentra 
dentro de los márgenes establecidos en la simulación 
y la magnitud que monitoriza el ciclo respiratorio es la 
amplitud del movimiento abdominal. 

Algunos sistemas disponen de gafas de visualiza-
ción que ayudan al paciente conocer en qué fase del 
ciclo respiratorio se encuentra y el tiempo transcurrido 
restante de cada ciclo de inspiración mantenida.

El sistema ABC habitualmente trabaja en inspira-
ción, teniendo lugar la irradiación cuando el volumen 
de aire inspirado por el paciente alcanza el valor umbral 
predefinido. Dicho valor umbral se determina junto con 
el paciente a partir de su capacidad pulmonar cuando 
está utilizando el sistema. Al alcanzar dicho umbral, 
el cierre de una válvula ayuda al paciente a mantener 
el volumen de aire inspirado, momento en que tiene 
lugar la irradiación. Ésta tiene lugar durante el tiempo 
en que el paciente puede mantener la inspiración, 
parámetro que también se determina en una sesión de 

entrenamiento inicial, mediante un pulsador controlado 
por el paciente. Una vez el paciente desactiva el pul-
sador o finaliza el tiempo de breath-hold configurado, 
la válvula se vuelve a abrir y el paciente puede respirar 
libremente. 

Esta técnica permite reducir considerablemente los 
márgenes para la generación de PTV en lesiones pul-
monares, hepáticas y otras localizaciones abdominales 
próximas a la región diafragmática. 

Con el objetivo de minimizar el error de colocación, 
es necesario realizar el TC de simulación en las mismas 
condiciones de respiración mantenida. En este caso, el 
entrenamiento del paciente se puede realizar durante 
el momento de la adquisición de los datos anatómicos 
para la planificación del tratamiento, es posible evaluar 
previamente si el paciente puede tolerar la técnica. 
Por otro lado, el TC debe ser lo suficientemente rápido 
para permitir visualizar toda la región de interés en el 
tiempo durante el cual el paciente puede mantener la 
respiración.

Asimismo, la imagen previa al posicionamiento del 
paciente en el acelerador debe también adquirirse en 
condiciones de respiración mantenida. El sistema de 
imagen debe permitir la visualización de partes blandas 
para poder localizar con exactitud la lesión en el caso 
de no emplear marcadores. Si se trata de un sistema 
de CBCT se recomienda la generación de protocolos de 
imagen suficientemente rápidos para poder adquirir la 
imagen de setup en unos pocos ciclos de breath hold. 
Numerosas interrupciones y reanudaciones de adqui-
sición de imágenes planares para la reconstrucción 
tridimensional podrían degradar la calidad de la imagen 
obtenida respecto a un CBCT adquirido de forma con-
tinua.

Con la finalidad de disminuir incertidumbres duran-
te la irradiación y optimizar el tiempo de tratamiento, se 
recomienda que el sistema esté conectado al acelera-
dor, de manera que las pausas y reanudaciones de la 
irradiación se hagan de forma automática.

Se recomienda que el control interfracción se realice 
con un CBCT exclusivamente en la fase que correspon-
de a la irradiación, siendo el principal inconveniente que 
el tiempo de adquisición del CBCT aumenta. Del mismo 
modo, si se realizase el control intrafracción al final del 
tratamiento habría que realizarlo de igual manera. 

Tratamiento en inspiración profunda  
(Deep Inspiration Breath Hold, DIBH)208,209

El paciente realiza una inspiración profunda y la 
mantiene durante el tratamiento. Es el propio pacien-
te el que mediante un pulsador avisa al operador de 
que está listo para comenzar el tratamiento.207 Las 
instrucciones se le pueden dar a través del interfono y 
el sistema permitirá el tratamiento sólo en inspiración 
profunda. Dado que el paciente puede mantener la 
inspiración durante 15 a 20 segundos, si la tasa de 
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dosis absorbida es de 800 unidades de monitor por 
minuto (UM/min), entonces se pueden administrar 
entre 200 UM y 267 UM en una sola inspiración. Si la 
tasa es de 500 UM/min entonces variará entre 125 UM 
y 166 al UM.

Los procedimientos de control inter e intrafracción 
son los mismos que los de la técnica de control respi-
ratorio activo.

Si, además, se dispone de unas gafas de realidad 
virtual, el paciente puede visualizar cuánto tiene que 
inspirar para alcanzar el umbral de gating. Este sistema 
permite reducir el tiempo de tratamiento sensiblemente.

9.1.2. Sistemas de imágenes estereoscópicas

Control inter e intrafracción

Como se ha indicado en el apartado del equipa-
miento son sistemas de IGRT no integrados de los 
aceleradores lineales de electrones en C, estos sistemas 
obtienen un conjunto de dos radiografías estereoscópi-
cas acompañados de un dispositivo de infrarrojos que 
permite, por una parte, situar al paciente en el isocentro 
de forma automática y, por otra, el registro de la posi-
ción del paciente durante el tratamiento. Para que los 
infrarrojos puedan realizar estas funciones es preciso 
que el TC de simulación se realice con unas esferas 
radiopacas de las mismas dimensiones que las esferas 
de infrarrojos. Una vez realizada la dosimetría clínica 
es necesario exportar, a la consola desde donde se rea-
lizan las imágenes estereoscópicas, las imágenes del 
paciente en el TC, los contornos de los PTV y órganos 
de riesgo, la posición espacial de las esferas radiopacas 
y la posición planificada del isocentro. Este sistema se 
denomina ExacTrac® (BrainLab).

Cuando el paciente se sitúa en la mesa de trata-
miento, el sistema de infrarrojos de forma automática 
detecta la posición de las esferas y entonces la mesa 
se desplaza hasta hacer coincidir el isocentro del 
acelerador con la posición de planificación del isocen-
tro. Una vez allí situado, se realizan dos radiografías 
estereoscópicas que, mediante un sistema de registro, 
determina la diferencia de posición entre el acelerador 
y el TC. Si se emplea una mesa robótica con seis grados 
de libertad, es posible realizar dichas correcciones con 
mayor exactitud. Una vez allí, se vuelven a realizar dos 
radiografías y nuevo registro de imágenes. Para deter-
minar cuándo la posición es la correcta es necesario 
determinar previamente los valores de tolerancia, los 
cuales dependen de la localización del tumor. Una vez 
realizada esa corrección, es necesario mover al pacien-
te a esa posición.

El sistema de registro está basado en el registro 
de referencias óseas o bien en marcadores internos. 
Cuando las lesiones están bien correlacionadas con 
referencias óseas cercanas, como sucede en lesiones 

vertebrales, no es necesario emplear marcadores inter-
nos; en los tratamientos de próstata es aconsejable el 
uso de marcadores internos. El registro de las imáge-
nes en estos casos se realiza sobre los marcadores. 
Para poder hacer este registro de forma adecuada, es 
necesario que en el software de la consola del sistema 
ExacTrac® del acelerador sitúe los marcadores internos 
en el TC, para que posteriormente el sistema realice la 
localización buscando la correlación entre las DRR y las 
radiografías estereoscópicas.

Los controles intrafracción se podrán realizar de 
forma instantánea durante la irradiación sin necesidad 
de interrumpirla; estos registros se podrán hacer sobre 
las referencias óseas o sobre los marcadores internos. 
El sistema permite realizar correcciones durante el tra-
tamiento sin que suponga un aumento del tiempo de 
tratamiento. 

Tumores sometidos a movimiento respiratorio

En los tratamientos de pulmón e hígado, el registro 
del ciclo respiratorio se realiza con el sistema de infra-
rrojos, el cual detecta las esferas situadas sobre la piel 
del paciente y las compara con un dispositivo fijo colo-
cado en la mesa de tratamiento. A su vez al paciente 
se le han colocado uno o dos marcadores internos en 
forma de hilo en las proximidades de la lesión objeto 
del tratamiento. Para determinar el movimiento de la 
lesión en relación con el ciclo respiratorio se realizan 
un conjunto de dos radiografías estereoscópicas en 
cada posición del ciclo respiratorio correspondiente a 
la inspiración, espiración y otro en la posición media 
del ciclo. Identificando en cada par de radiografías 
los marcadores internos y relacionando éstos con los 
marcadores externos, entonces el sistema estima el 
movimiento de la lesión entre las posiciones de inspi-
ración y espiración. La ventaja de este sistema es que 
para cada sesión de tratamiento se obtiene un patrón 
respiratorio y no es necesario reproducir el patrón de 
la simulación, lo cual es a veces complicado ya que el 
ciclo respiratorio de un paciente va a ser muy distinto 
de unas sesiones a otras. 

Una vez determinado el movimiento de la lesión 
se determina la fase del ciclo respiratorio donde se va 
a producir la irradiación; en general, esta ventana de 
irradiación será función de cada paciente, aunque valo-
res del orden de un 30% del total de ciclo respiratorio 
pueden ser aconsejables. La irradiación del paciente 
solamente se producirá en la ventana seleccionada, 
por tanto, a medida que el ciclo sea más estable los 
tiempos de irradiación serán menores. Este sistema 
se denomina gating (ExacTrac® Adaptive Gating de 
Brainlab). Los tiempos que el paciente está sometido al 
tratamiento van a ser función de la dosis absorbida por 
sesión, de la tasa de dosis absorbida y de la colabora-
ción del paciente al ser capaz de mantener la ventana 
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de irradiación constante. En general, estos tiempos 
pueden variar entre 20 y 60 minutos.

Los controles intrafracción en los tratamientos tipo 
gating son imprescindibles, dado que los tiempos de 
tratamiento son elevados. Las imágenes se realizan en 
algún punto del ciclo respiratorio seleccionado y son 
comparadas con las imágenes iniciales en ese mismo 
punto del ciclo respiratorio; el disparo de rayos X no 
se produce hasta que el sistema no detecta que está 
en ese mismo punto. Durante el tratamiento se define 
una periodicidad para la adquisición de imágenes, los 
registros se realizan sobre los extremos de los marca-
dores y previamente se estimará un valor de tolerancia 
que una vez superado indicará que el paciente se ha 
movido y es necesario volver al inicio y recolocar al 
paciente. 

Hasta la versión 6.0 de ExacTrac® de Brainlab era 
posible realizar tratamientos de gating relacionados con 
marcador interno, pero a partir de ésta ya no es posible, 
en consecuencia, los tratamientos de pulmón e hígado 
que se realizan con estas nuevas versiones se realizan 
con modo de irradiación continuo y para el registro de 
imágenes se realiza en el hígado mediante referencias 
óseas y para el pulmón mediante la localización de las 
lesiones a tratar. 

9.2. Control interfracción e intrafracción en 
 equipos de tomoterapia helicoidal

La obtención de imágenes está integrada en el flujo 
de trabajo, permitiendo la fusión de imágenes en la 
consola del operador previa al tratamiento, así como la 
corrección semiautomática de la posición del paciente:

•	 Traslaciones. Realiza automáticamente las tras-
laciones a lo largo de los ejes longitudinal y verti-
cal. Según versiones, el desplazamiento lateral es 
manual o automático.

•	 Rotaciones. El sistema sólo corrige la rotación alre-
dedor del eje longitudinal de la mesa (roll), cam-
biando el ángulo de inicio de la rotación. El resto 
de rotaciones (pitch, yaw) no se pueden corregir 
aunque son mostradas a título informativo.

Los estudios MVCT se pueden obtener en distintos 
modos con la finalidad de obtener distintos espesores 
de corte en la imagen. Existen tres modos diferen-
tes definidos por la velocidad del movimiento de la 
mesa.210 

Se han investigado diversos métodos para incorpo-
rar el movimiento respiratorio a la tomoterapia helicoidal 
basados en la reproducibilidad de la respiración del 
paciente. No obstante, la única técnica de control res-
piratorio compatible con esta unidad de tratamiento es 
la compresión diafragmática. 

Una vez que comienza la irradiación no es posible 
realizar un control intrafracción, pero sí que se puede 
tomar otro MVCT al finalizar la sesión de tratamiento 
y determinar si el paciente se ha movido mediante la 
estimación de los desplazamientos que han ocurrido 
durante el tratamiento. Esta recogida de datos, como se 
ha citado anteriormente, está encaminada a disponer 
de un registro de desplazamientos de cada paciente 
según la localización del tratamiento y del inmovilizador 
utilizado.

9.3. Control interfracción e intrafracción en 
equipos robotizados. CYBERKNIFE®

9.3.1. Control interfracción

Al inicio de un tratamiento se sitúa al paciente en 
la mesa de tratamiento de manera aproximada según 
la zona donde se vaya a tratar, ya que no se realizan 
marcas externas sobre él. Independientemente del 
modo de seguimiento que vaya a tener el paciente, al 
principio no se considera su movimiento respiratorio. Se 
toman un par de imágenes de kilovoltaje (o más si se 
creen necesarias) para situar al paciente lo más cerca 
posible de su posición de tratamiento, teniendo en 
cuenta tanto los desplazamientos en los tres ejes espa-
ciales como las rotaciones, de manera que se reduzcan 
al máximo las correcciones posteriores del robot. Se 
comprueba que todos los parámetros que proporciona 
el programa informático, según el modo de tratamiento, 
estén dentro de tolerancias o en valores admisibles, 
según las imprecisiones que pueda acarrear su varia-
ción. Hecho esto se comienza el tratamiento. 

El sistema de imagen emplea varios modos de 
seguimiento para tratar lesiones estáticas en función 
de la localización: 

•	 Columna: se emplea en lesiones cercanas a la 
columna o aquellas que se encuentren fijas respec-
to de ésta. Debido a que las vértebras tienen movi-
miento relativo entre ellas, se tiene en cuenta que la 
columna puede sufrir transformaciones no rígidas. 
El registro de las imágenes se realiza en una región 
que generalmente incluye la vértebra de interés y las 
dos adyacentes.211-213

•	 Marcadores internos: se emplean en lesiones en 
cualquier parte del cuerpo siempre que se haya 
implantado algún marcador interno dentro o cerca 
de la lesión, los cuales se identifican sobre el TC 
de planificación para que el sistema conozca la 
ubicación de su centroide. Durante el tratamiento, 
el sistema tratará de localizar dichas marcas inter-
nas sobre las imágenes adquiridas. Los desplaza-
mientos obtenidos por el sistema corresponden a 
la diferencia entre el centroide de la planificación 



 
117Recomendaciones de la Sociedad Española de Física Médica (SEFM) sobre implementación y uso clínico de radioterapia...

Rev Fis Med 2017;18(2):77-142

y el obtenido tras la reconstrucción 3D de la posi-
ción de las marcas internas. Si se han colocado al 
menos tres marcas internas a una distancia mayor 
de 20 mm y todos los ángulos que forman entre 
ellas son mayores de 15°, el sistema será capaz 
de corregir las rotaciones residuales con fiabilidad 
suficiente.

9.3.2. Control intrafracción

Durante el tratamiento, se configura el sistema para 
que después de un número determinado de haces, 
típicamente entre 3 y 5, se tomen un par de imágenes 
de kilovoltaje y se compruebe el posicionamiento. Cada 
vez que se obtiene este nuevo par de imágenes, el 
sistema analiza las desviaciones, se muestran en pan-
talla y adapta el posicionamiento del robot a los nuevos 
desplazamientos, siempre que estén dentro de las 
tolerancias permitidas para el robot. En caso contrario, 
habría que reposicionar la mesa. El gráfico de todos los 
desplazamientos observados se muestra en la pantalla 
de tratamiento. Adicionalmente, se puede modificar 
la frecuencia de toma de imágenes o bien, parar el 
tratamiento y realizarlas manualmente. Para el caso de 
tratamientos en los que la anatomía no obedece a un 
patrón de movimiento periódico, como el caso de los 
tumores de próstata, se puede disponer de un sistema 
que aumenta la frecuencia de la toma de imágenes 
mientras se estén observando cambios en la posición 
del tumor superiores a un valor dado y además se esta-
blece un tiempo máximo sin toma de imágenes. 

9.3.3. Tumores sometidos a movimiento respiratorio

Para realizar tratamientos de lesiones que siguen un 
patrón respiratorio el equipo dispone de varias formas 
de realizar tracking, mediante el cual el robot sigue el 
movimiento del tumor durante la irradiación.

En el primero de ellos, la localización del volumen 
objetivo se realiza a través de marcadores internos 
y para conocer el patrón respiratorio se le coloca al 
paciente tres marcadores externos (emisores LED) en 
un lugar con buena amplitud de movimiento respira-
torio y que sean visibles por la cámara de infrarrojos 
situada en la sala, la cual recoge su movimiento 
en 3D. Se toman pares de imágenes en diferentes 
momentos del ciclo respiratorio para que el sistema 
pueda realizar una correlación (lineal, cuadrática o 
polinomial de cuarto grado) entre el movimiento de 
los marcadores externos y el centroide de las marcas 
internas. Cuando esta es suficientemente fiable, el 
robot tendrá en cuenta estos movimientos, y se adap-
tará a ellos para tratar al paciente. El sistema tiene en 
cuenta también el retraso conocido en la comunica-
ción del robot con el acelerador, de 115 ms.214 Dicho 
modelo se alimenta continuamente con información 

procedente de nuevos pares de imágenes de kV. El 
número máximo de puntos que constituye un modelo 
es de 15, donde la nueva información va desplazando 
a la más antigua. Este modelo de predicción se cono-
ce como “Synchrony”.

Existe un segundo método para tratar lesiones den-
tro de pulmón sin la necesidad de implantar marcas 
internas, en el cual se deben cumplir ciertos requisi-
tos. Los tumores deben ser periféricos y mayores de 
15 mm en cualquier dirección y ser distinguibles por 
las dos cámaras de rayos X. Al comienzo del trata-
miento se alinea al paciente mediante un centrado en 
la vértebra más próxima al tumor y posteriormente se 
mueve la mesa para desplazar al paciente al centro del 
tratamiento (distancias calculadas por el planificador). 
Se realiza un seguimiento del tumor con el patrón 
respiratorio haciendo un registro entre el patrón de 
la intensidad de grises en la región del tumor en las 
radiografías digitales reconstruidas y su zona análoga 
en las adquiridas. Esto requiere que dicho patrón tenga 
un contraste suficiente respecto a las estructuras que 
le rodean. Se realiza un modelo respiratorio localizando 
el volumen de planificación, en lugar de con la identifi-
cación de marcas internas. Un análisis retrospectivo de 
100 pacientes215 estima que se pueden tratar algo más 
del 50% de las lesiones pulmonares con este modo.

Desde diciembre de 2010, se dispone de la opción 
“optimized lung”, con la que es posible tratar también 
aquellas lesiones que no se distinguen, con una o nin-
guna cámara, sin la implantación de marcadores inter-
nos; son las opciones “1-view” y “0-views” empleando 
en esas direcciones márgenes obtenidos con un TC4D.

9.4. Sistemas basados en radiaciones no 
 ionizantes

9.4.1. Detectores de superficie

Instalados en la sala del acelerador y en la sala del 
TC, permiten reconstruir y monitorizar una imagen en 
3D de la superficie del cuerpo, y correlacionarla con 
una de referencia, la cual puede proceder del TC de 
planificación o bien del mismo sistema. Disponen de un 
programa propio para el registro de imágenes, el cual 
muestra en tiempo real los cambios observados tanto 
en traslaciones como en rotaciones. Se ha evaluado la 
exactitud de este tipo de sistemas encontrando cam-
bios submilimétricos en la superficie del paciente, tanto 
con maniquíes como con pacientes216-218. Existen en el 
mercado varios sistemas, como, por ejemplo, C-RAD 
SentinelTM, VisiónRT el cual detecta la superficie del 
paciente mediante tecnología láser o AlignRT®, que 
consiste en dos o tres conjuntos de diferentes tipos 
de cámaras y está basado en la detección de texturas. 
Ambos, con diferencias, pueden monitorizar también 
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los ciclos respiratorios y emplearse junto con técnicas 
de gating.

El empleo de detectores de superficie es aconse-
jable para controlar los movimientos intrafracción de 
volúmenes que permanecen fijos respecto de la super-
ficie del paciente. Estos sistemas son útiles en SBRT en 
tórax, pero en abdomen presentan problemas de exac-
titud, debido a que la superficie del paciente presente 
simetría de revolución cilíndrica. 

Estos sistemas son aplicables en aceleradores en C 
con CBCT.

9.4.2. Marcadores emisores de radiofrecuencia

Se emplean en los tratamientos de próstata y se 
basan en la inserción de marcadores de radiofrecuen-
cia en el tumor antes de la simulación, el día del trata-
miento en el acelerador se comprobará y monitorizará 
su posición. El paciente se queda con los transponde-
dores de forma permanente. La diferencia de posición 
es corregida también con los desplazamientos de la 
mesa de tratamiento. Comercialmente es un sistema 
denominado Calypso®, el cual consiste en una matriz 
que excita tres transpondedores electromagnéticos de 
8 mm de largo y 1.85 mm de diámetro a una frecuencia 
de unos 10 Hz que se han colocado previamente en 
la próstata o en el lecho prostático del paciente y que 
monitoriza continuamente su posición.219,220 

Existen publicaciones que nos indican que la des-
viación máxima estimada es menor de 1 mm para la 
localización de próstata221-223 y que el seguimiento del 
movimiento respiratorio está por debajo de 2 mm y el 
de la próstata por debajo de 1 mm. Estos valores son 
comparables a los valores obtenidos con los sistemas 
que emplean los rayos X. 

Los resultados de un estudio intercentros de 
Kupelian el al.224 muestran diferencias en la localiza-
ción del volumen blanco entre las marcas externas y 
los transpondedores de más de 5 mm en el 75% de los 
casos analizados y, además, en el 41% y 15% de las 
sesiones se observaron desplazamientos mayores de 3 
y 5 mm respectivamente. Existe una buena concordan-
cia entre el posicionamiento con Calypso® e imágenes 
de kV, con un margen de error de 2 mm.223 

Se pueden emplear asociados con algún sistema de 
IGRT del acelerador para hacer una primera aproxima-
ción a la localización para después emplear el sistema 
de transpondedores electromagnéticos.

El sistema de RAYPILOT® de Micopos Medical, 
permite colocar en la próstata del paciente un trans-
misor que emite una señal que es registrada por unos 
sensores. Este transmisor se coloca en el paciente a 
través del periné antes de realizar el TC de simulación 
y se le extrae cuando finaliza la última sesión del 
tratamiento. La señal que emite el transmisor es regis-
trada en unos sensores ubicados en un tablero que se 

superpone al tablero del acelerador. El emisor coloca-
do en el paciente se comunica con el tablero mediante 
un cable. Estudios realizados por Kindblom et al.225 
compararon la estabilidad de posicionamiento en 
relación a dos imágenes ortogonales con una muestra 
de 10 pacientes y pudieron concluir que la exactitud 
cuándo se coloca un transmisor es semejante a utilizar 
imágenes de rayos X. Los controles interfracción se 
realizarán con el CBCT y una vez colocado el paciente 
adecuadamente, este sistema permite monitorizar la 
posición de la próstata y sus movimientos durante la 
irradiación. Si se establecen niveles de tolerancia en 
relación con la posición del transmisor, el tratamiento 
se interrumpirá cuando se superen los valores esta-
blecidos. Por tanto, este sistema permite un control 
intrafracción continuo durante todo el tiempo de la 
irradiación. 

9.4.3. Sistemas ecográficos

Se suelen emplear en tratamiento de próstata 
mediante una sonda perianal o abdominal y la obten-
ción de las imágenes ecográficas se realizá el mismo 
día en que se hace el TC de simulación. Cuando el 
paciente va a ser irradiado se le situará en la mesa de 
tratamiento del acelerador y se le realizará una ecogra-
fía volumétrica que permitirá comparar el posiciona-
miento del PTV prostático y su movimiento, así como 
el recto y la vejiga del paciente con los obtenidos el día 
del TC de simulación. 

La sonda ecográfica tiene en su empuñadura una 
distribución de esferas reflectantes de infrarrojos o, 
directamente, pequeños emisores de infrarrojos que al 
ser captados por unas cámaras, permiten conocer la 
orientación y posición de las imágenes obtenidas. 

Los sistemas ópticos de posición consisten en unos 
emisores de infrarrojos y un par de cámaras fijas en la 
sala de tratamiento con posición relativa conocida. Por 
lo general, se sitúan en el techo de la sala centradas en 
el eje de giro del brazo y dirigidas hacia el isocentro de 
la unidad de tratamiento. En la sala del TC, será preciso 
también tener un sistema de cámaras similar al que se 
ubica en el acelerador. 

Para poder relacionar las imágenes ecográficas 
con el TC de simulación es necesario disponer de un 
software capaz de relacionar ambos conjuntos de imá-
genes. El objetivo es conseguir un registro de imágenes 
que permita por una parte la delimitación del PTV y de 
los órganos de riesgo y por otra, relacionar en el sistema 
de coordenadas del TC con la sonda ecográfica. 

El sistema Elekta Clarity® de Elekta, emplea una 
sonda que se sitúa en el periné; el dispositivo cuenta 
con un sistema que permite regular y medir la altura 
de la sonda en relación con la mesa y la presión de la 
sonda sobre el periné. Al paciente se le realiza el TC 
anotando los valores de altura y presión. El primer día 
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de tratamiento se le colocará la sonda al paciente apli-
cando los mismos valores de presión y altura.

En el caso del BATTM de la firma NOMOS, se emplea 
una sonda abdominal. Esta no se utiliza en la simula-
ción, sino que los volúmenes delimitados por el médico 
se exportan en formato DICOM-RT al ordenador que 
hay en la sala de tratamiento. Durante la adquisición de 
imágenes, se pueden ver los volúmenes superpuestos.

Los sistemas ecográficos están especialmente dise-
ñados para realizar controles intrafracción; por tanto, el 
procedimiento más usual en la colocación de pacientes 
en los aceleradores es realizar en primer lugar el control 
interfracción con el dispositivo de CBCT habitual y una 
vez situado el paciente en el isocentro del acelerador, 
será cuando se realice la ecografía. En esta se contor-
neará la próstata y se verificará que durante la irradia-
ción el volumen prostático está dentro del PTV diseñado 
el día de TC de simulación. Cuando se observen valores 
por encima de la tolerancia se puede interrumpir el 
tratamiento. Al tratarse de sondas externas que pueden 
estar alejadas de la zona de tratamiento, no siempre 
podrá visualizarse en la imagen ultrasónica el volumen 
blanco. En estos casos pueden emplearse como sis-
tema de monitorización relativo a la colocación inicial 
realizada mediante el sistema de imagen habitual.

10. Desviación entre la posición del 
paciente en la unidad de tratamiento y 
en el TC de simulación

Uno de los requerimientos de la SBRT es la repro-
ducibilidad de la posición del paciente en la unidad 
de tratamiento. Esta va a ser función de la localización 
del tumor, de los equipos de tratamiento utilizados, del 
sistema de IGRT del que disponga y del observador que 
realiza el registro de imágenes. 

Como se ha visto en capítulos anteriores, existen 
muchas combinaciones entre aceleradores y siste-
mas de IGRT para hacer los controles interfracción e 
intrafraccion. Para poder hacer una estimación de los 
valores de desviaciones y reproducibilidades vamos a 
dar a continuación algunos resultados obtenidos en 
la bibliografía, representativos de las diferentes loca-
lizaciones en este tipo de tratamientos con diferentes 
equipos. Utilizaremos para ello la nomenclatura que 
aparece en el Capítulo 2 de la publicación de la SEFM 
sobre radioterapia guiada por la imagen (IGRT),41 a su 
vez recopilada de las referencias originales,226-227 para 
indicar las desviaciones obtenidas por los diferentes 
autores consultados. Brevemente, para un paciente p, 
en la fracción f de tratamiento, la diferencia entre la 
posición relativa al isocentro y la correspondiente en el 
TC de planificación es d(p, f) = S(p) + r(p, f), donde 
S(p) es el desplazamiento sistemático del paciente p y 
r(p, f) el desplazamiento aleatorio para la fracción f. En 

consecuencia, para una población P de pacientes, se 
define:

n = S(p) P Desviación sistemática media

de la población

R = SDP(S(p)) Dispersión sistemática de la población

v =
√
v2

p P Desviación tı́pica de la población.

 
con un factor de cobertura k = 1 siempre que no se 
indique otro valor.

Se debería tener en cuenta que las correcciones 
denominadas “desviación de localización del tumor” o 
“variación interfracción”, son los valores que encuen-
tran los autores entre CBCT y TC simulación, pero que 
en cada sesión antes del tratamiento son corregidas 
mediante el desplazamiento del paciente. Si una vez 
movido el paciente repetimos el CBCT y volviésemos 
a comparar con el TC de simulación, habrá unas dife-
rencias que van a ser función del sistema de imagen, 
de la patología, del observador y del propio paciente 
(incertidumbre residual). Basados en los valores de 
desviación del sistema de localización y posicionamien-
to del paciente, se obtendrán los valores, por debajo 
de los cuales se admita como correcta la coincidencia 
entre el posicionamiento en la unidad de tratamiento y 
la del TC de simulación.

Los resultados bibliográficos se han agrupado en 
función de la patología: pulmón, hígado, vertebral y 
próstata. Cuando los resultados indicados en cada uno 
de los apartados estén desglosados por componentes 
se corresponderán con los ejes X, Y y Z ó bien ejes 
lateral, longitudinal y vertical, dependiendo de la termi-
nología empleada por los autores referenciados.

10.1. Pulmón

La metodología en estos tratamientos comprende 
distintas técnicas de localización y posicionamiento 
de los pacientes. Cuando el paciente se irradia en 
respiración libre, sin emplear ni guía estereotáxica ni 
compresión abdominal, y empleando como sistema de 
IGRT el CBCT, destacaremos dos referencias bibliográ-
ficas, Sonke et al.228 y Wang et al.229 En la primera se 
ha empleando el sistema XVI de Elekta de IGRT y el 
procedimiento incluye un primer CBTC y la posterior 
recolocación de la mesa; la exactitud de localización del 
tumor se evalúa con un CBTC realizado justo después 
de dicha corrección y antes del tratamiento. Tras la fina-
lización de este último, se realiza un tercer CBTC para 
verificar los movimientos intrafracción. La variación 
interfracción se expresa respecto a estructuras óseas 
(baseline shift). Para la segunda los autores han utiliza-
do un sistema de Varian Trilogy cone beam registrando 
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primero con estructuras óseas y posteriormente reali-
zan un ajuste fino registrando en un volumen de interés 
centrado en el PTV, que ellos definen como exactitud 
de localización del tumor. Los valores de ambos estu-
dios se muestran en la tabla 5. 

Cuando el método empleado para el control de la 
respiración es la compresión abdominal Bissonnette et 
al. 230 han comparado cuatro pacientes que precisa-
ban compresión abdominal por presentar movimientos 
respiratorios mayores de 10 mm con catorce que no 
lo necesitaban. El procedimiento es similar al descrito 
antes, añadiendo un CBCT de control intrafracción a 
mitad de tratamiento; la variación interfracción se obtie-
ne con respecto al TC de simulación. Entre pacientes 
con compresión y sin ella sólo se observa un mayor 
valor de la incertidumbre de tipo sistemático R inter-
fracción para los pacientes con compresión. Los valores 
se muestran en la tabla 5.

Idéntico procedimiento ha seguido Richmond et 
al.231 utilizando Medical Intelligence BodyFIX®, pero 
sustituyendo el compresor por el sistema de inmovili-
zación Vacuum Bag. Los resultados facilitados corres-
ponden al proceso de registro del CBCT de verificación 
post-corrección y al CBCT de fin de tratamiento, con 
resultados estadísticos menores que 1.0 mm.

El efecto interfracción del compresor también ha 
sido evaluado por Manpuya et al. 232 indicando que el 
efecto beneficioso de la compresión (la media del movi-
miento respiratorio disminuye de 20 mm a 12 mm) se 
contrapone al aumento de la variabilidad interfracción 
en todas las direcciones, salvo en la vertical. 

Otra opción de tratamiento es el uso de sincroniza-
ción respiratoria combinada con sistemas de imagen. 
Este método ha sido estudiado entre otros por Zhao et 
al.233 que realizaron el seguimiento de la variación de 
la desviación del tumor a lo largo del tratamiento, sobre 
una población de 51 pacientes tratados con Cyberknife 
Synchrony®, observando un desplazamiento medio del 
tumor respecto a las estructuras subrogadas de posi-
cionamiento (2.5, 3.2, 5.3) mm durante 30 minutos 
de tratamiento, y una desviación media final respecto 
inicio del mismo de (1.01 ± 0.93, 1.28 ± 1.15, 1.17 ± 
0.83) mm.

Los controles intrafracción fueron evaluados por 
Peguret el al.,234 en 140 fracciones de 32 pacientes las 
desviaciones medias (± SD) fueron de −0.7 ± 1.4 mm 
(vertical), −0.7 ± 1.3 mm (longitudinal) y 0.2 ± 1.2 mm 
(lateral) con el módulo medio de 2.1 ± 1.2 mm, en un 
tiempo medio de irradiación de 4.4 ± 3.4 min.

Concluyendo, es conveniente para esta técnica 
introducir siempre un sistema de control de la respi-
ración. La compresión disminuye los movimientos res-
piratorios, aunque aumenta ligeramente la variabilidad 
entre fracciones. Los sistemas de gating respiratorio 4D 
permiten disminuir el volumen de tratamiento, pero no 
mejoran de forma sustancial la exactitud de la recolo-
cación, aunque esta variabilidad es corregida cada día 
al hacer el control interfracción, quedando únicamente 
la incertidumbre residual por el sistema de imagen. 
Este último podrá ser mayor o menor dependiendo del 
sistema de imagen y la manera en que se adquiere la 
imagen en relación con la respiración. Los tumores en 
lóbulo inferior presentan mayor movilidad por lo que en 
estos casos estos efectos serán más notables. 

Como observamos, los resultados son muy dispa-
res, ya que son dependientes del equipamiento; sin 
embargo, las incertidumbres máximas encontradas 
para la residual son de 2.8 mm y para la intrafracción 
de 2.6 mm. Por tanto, se recomienda que los valores 
de las incertidumbres residuales e interfracción sean 
inferiores a 3 mm.

10.2. Hígado

Esta localización es quizás la más problemática, ya 
que combina la dificultad de determinación clínica del 
GTV con la movilidad y deformación del mismo, en par-
ticular en las proximidades de la cúpula diafragmática 
donde los movimientos respiratorios son importantes. 

La técnica más extendida es la implantación de 
marcadores internos dada la dificultad de localizar el 
GTV con el sistema de imagen de la unidad de trata-
miento.

En tratamientos convencionales guiados por CBCT 
utilizando Elekta XVI, Zhang et al.,235 para un grupo de 

Tabla 5. Resumen de los resultados de SBRT pulmón, realizados en respiración libre sin compresión abdominal. 
Valores en mm.

INCERTIDUMBRE RESIDUAL v INCERTIDUMBRE INTRAFRACCIÓN

X Y Z X Y Z

Sonke et al.228 1.1 1.4 1.1 1.3 1.8 1.5

Wang et al.229 2.4 2.5 2.8

Bissonnette et al.230 1.2 1.6 2.6
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21 pacientes, sin inmovilización adicional y con marca-
dores internos implantados, han encontrado diferencias 
absolutas de posición del tumor, así como respecto a 
marcas óseas subrogadas (baseline shifts), que podrían 
ser usadas como referencia en ausencia de marcas 
internas, tanto intrafracción como intrafracción. 

Park et al.236 han utilizado marcadores internos 
implantados en el hígado, obteniendo errores interfrac-
cionales de hasta 13 mm respecto al TC de simulación, 
e intrafracción de hasta 11 mm. Otros autores citan 
desplazamientos en el eje cráneo caudal de hasta 
30 mm.237

Suh et al.238 han estudiado los movimientos respira-
torios con Cyberknife Synchrony® y su influencia tanto 
en 30 pacientes de pulmón como en 12 pacientes con 
tumores retroperineales; las diferencias son peque-
ñas, para el movimiento del tumor 5.0 ± 1.6 mm para 
localización en pulmón y 4.4 ± 1.4 para la localización 
abdominal, sobre la base de la incertidumbre del sis-
tema de posicionamiento, que los autores estiman en 
1.5 ± 0.8 mm.

Seppenwoolde et al.239 han estudiado la posición 
del tumor para un conjunto de 20 pacientes con 3 
semillas de oro implantadas más compresión abdomi-
nal con la guía Elekta Body Frame, determinando que 
es muy importante que la distancia entre el tumor y las 
marcas internas sea lo menor posible, obteniendo valo-
res de R = 1.6mm y v = 1.3 m para una distancia de 
40 mm entre marcadores internos y el tumor.

Finalmente, otros grupos utilizan la imagen CBCT 
para estudiar los movimientos y deformaciones del 
hígado como estructura subrogada del tumor, más 
exacta que la utilización de marcas óseas. Este es el 
caso de Case et al.,240 para un total de 29 pacientes, la 
amplitud media intrafracción de movimiento hepático 
debida a movimientos respiratorios es de (1.3, 1.5, 1.6) 
mm y la correspondiente interfracción (2.0, 2.3, 3.5) 
mm todavía mayor, para las direcciones lateral, longi-

tudinal y vertical, respectivamente. Eccles et al.241 han 
estudiado el impacto de las deformaciones del hígado 
en la posición del tumor por medio de imagen CBCT 
comparada con la imagen TC de planificación mediante 
registro deformable: sus conclusiones son que, frente a 
deformaciones medias del hígado (2.8 ± 2.2, 3.6 ± 3.6, 
2.7 ± 2.7) mm, las variaciones de la posición del GTV 
son (0.9 ± 1.3, 1.3 ± 1.8, 0.8 ± 0.7) mm, por lo que su 
impacto es moderado. 

Se recomienda para esta localización emplear valo-
res inferiores a 5 mm tanto para la incertidumbre resi-
dual, así como para la incertidumbre aleatoria.

10.3. Próstata

La mayoría de las referencias encontradas en la lite-
ratura corresponden a fraccionamiento estándar y no 
a SBRT, pero como el procedimiento utilizando CBCT, 
con o sin semillas de oro implantadas, es idéntico, pro-
cedemos a resumir los valores.

Utilizando el registro de imágenes CBCT, previas y 
posteriores al tratamiento, Huang et al.242 encuentran 
variabilidad interfracción de 2.1 mm y 0.4 mm intra-
fracción, lo que les conduce a márgenes de 5 mm. Con 
el mismo método, Papiez et al.243 obtiene resultados de 
desviación interfracción media (2.2, 2.9, 2.9) mm con 
valor máximo de 13 mm, e intrafracción (1.0, 0.7, 1.2) 
mm con valor máximo de 5 mm, para las direcciones 
lateral, longitudinal y vertical, respectivamente. 

Así mismo, las variaciones de forma de la próstata 
en un tratamiento con fraccionamiento estándar son 
despreciables,244 aunque especial atención se debe 
prestar cuando se usa balón rectal porque puede 
producir rotaciones y deformaciones en la próstata de 
hasta 10 mm.245

Utilizando el sistema de imágenes ortogonales y 
marcadores internos insertados en la próstata, Xie et 

Tabla 6. Resumen de los resultados de las variaciones en tratamiento convencional de hígado utilizando marcadores inter-
nos implantadas en hígado de Zhang et al.235 Valores en mm.

MARCAS INTERNAS

Incertidumbre interfracción Incertidumbre intrafracción

X Y Z X Y Z

v 1.76 2.42 4.13 0.95 0.91 0.31

MARCADOR RESPECTO HUESO

Incertidumbre interfracción Incertidumbre intrafracción

X Y Z X Y Z

v 1.9 2.25 3.4 1.78 1.12 1.66
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al.246 han estudiado el movimiento intrafracción de 
la próstata con tres marcadores. Una vez centrado, 
durante el tratamiento se realiza la adquisición continua 
de las imágenes, obteniéndose valores de los desplaza-
mientos (0.87 ± 1.17, 1.80 ± 1.44, 1.55 ± 1.28) mm. 
Análogamente, Alonso-Arrizabalaga et al.,247 mediante 
el sistema ExacTrac®, para próstatas con marcadores 
internos, obtuvieron que los márgenes necesarios con 
corrección diaria on line debían ser (1.9, 4.7, 6.2) mm. 
Ambos han constatado que los movimientos de la prós-
tata pueden seguir diferentes patrones y que los des-
plazamientos aumentan con el tiempo de tratamiento.

El análisis de los movimientos intrafracción se 
puede realizar con diferentes métodos. Empleando la 
sonda de ultrasonidos 4D Elekta Clarity®, Ballhausen 
et al.248 reflejan que la próstata realiza una trayectoria 
aleatoria (random walk) respecto a los tejidos circun-
dantes a lo largo del tratamiento. El recorrido medio 
puede ser de 5 mm alcanzándose hasta 10 mm, por lo 
que dichos autores recomiendan minimizar el tiempo 
de tratamiento. Otros autores como Reggiori et al.249 
utilizando CBCT pre y pos-tratamiento, obtienen resul-
tados similares, midiendo desplazamientos de próstata, 
vejiga y recto entre CBCT separados entre 4 y 16 minu-
tos, con valores que crecen de 1.5 mm a 4 mm; así 
mismo, el porcentaje de desplazamientos mayores que 
3 y 5 mm también crece con el tiempo. La linealidad 
para la vejiga es clara debido al llenado de la misma, y 
más aleatorio para próstata y recto.

En esta patología pues, los movimientos fisiológicos 
durante el tratamiento son importantes por lo que es 
recomendable aplicar algún tipo de corrección intra-
fracción. De los datos mostrados anteriormente se 
deduce la gran variedad de los mismos. Las correc-
ciones intrafracción difieren entre los autores entre 1 
a 6.2 mm por lo que es difícil dar un valor. Por ello, 
se recomienda utilizar como referencia inicial una tole-
rancia de 5 mm para las correcciones interfracción e 
intrafracción, hasta que cada centro acumule suficiente 
casuística para determinar sus propios valores.

10.4. Vértebra

Es evidente que la localización de la vértebra, al tra-
tarse de un sólido rígido, no afectado por movimientos 
fisiológicos, y visible de forma nítida en imágenes CBCT 
o bidimensionales presenta una menor desviación. Con 
la salvedad del caso de la zona cervical, donde debe 
tenerse en cuenta la mayor incertidumbre, debido a la 
mayor movilidad del cuello y la necesidad de fijar simul-
táneamente el tronco y la cabeza.

Empleando como sistema de inmovilización una 
guía estereotáxica250-252 se obtiene una desviación de 
1.5 mm, mientras que utilizando sistemas de imagen 
guiada253-256 se han obtenido precisiones submilimé-

tricas y de décimas de grado tanto con sistemas Cone 
Beam como con imágenes ortogonales.

En esta localización, la mejor exactitud es clave para 
la preservación de la médula. El impacto dosimétrico 
de los desplazamientos en médula ha sido estudiado 
recientemente por Ong et al.,257 indicando que variacio-
nes de 2 mm pueden conducir a aumentos de la dosis 
absorbida de hasta un 13% en médula para tratamientos 
con Varian Rapid Arc FFF. Por tanto, los valores reco-
mendados son inferiores a 2 mm. 

A modo de conclusiones, se han recomendado para 
cada patología unos valores diferentes de las incertidum-
bres residual y la intrafracción, no obstante es imprescin-
dible que siempre se encuentren por debajo de un valor 
máximo de 5.0 mm. También se recomienda establecer 
un protocolo de tratamiento que tenga en cuenta la incer-
tidumbre residual y que se realice un estudio detallado 
de la exactitud y precisión de su equipamiento, tanto de 
la correspondiente a su mecánica como a los programas 
informáticos de análisis de imagen, obteniendo la incer-
tidumbre del procedimiento. Posteriormente, sobre una 
base estadística de pacientes suficiente, se recomienda 
estimar la incertidumbre típica del procedimiento, tanto 
en el posicionamiento (sistemática R y aleatoria v), así 
como el comportamiento del GTV respecto a su tamaño 
y forma. 

Asimismo, se debe tener un especial cuidado a la 
hora de determinar el PTV, pues las expresiones de cál-
culo del margen que dependen de parámetros estadísti-
cos226-227 en particular la conocida fórmula de Van Herk, 
M = 2.7·R + 0.7v, están calculadas para tratamientos 
convencionales, con un número de 25 o 30 fracciones 
y valores de R sistemática en general mucho mayores 
que para SBRT, donde la corrección de posición on line 
hace que este parámetro sea prácticamente nulo. El pro-
fesional interesado en esta cuestión puede consultar las 
referencias,228,258,259 donde se hace un análisis de cómo 
trasladar las incertidumbres estadísticas de posiciona-
miento en márgenes de seguridad para el tratamiento.

Este capítulo refuerza lo indicado en el capítulo de 
generación de volúmenes y márgenes de interés y en 
donde se recomendaba que inicialmente se emplease 
un margen entre GTV y PTV siempre por debajo del 
valor máximo de 5.0 mm y con un valor recomendable 
de 3.0 mm. Valores que deben ajustarse según la locali-
zación anatómica y siempre en función del equipamiento 
de tratamiento e inmovilización utilizados y del sistema 
de IGRT del que se disponga.

Finalmente, se recomienda también disminuir en la 
medida de lo posible los tiempos de tratamiento para 
minimizar el efecto de los movimientos intrafracción. 
El registro de imágenes se debe de realizar respecto 
al volumen blanco en la medida de lo posible, o en su 
defecto conocer de manera adecuada su posición bien 
respecto a estructuras subrogadas, marcadores fiducia-
rios implantados o a marcas externas (baseline shifts).
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11. Dosis absorbida al paciente en SBRT 
 debido a la IGRT

Ya que en los tratamientos de SBRT, es necesario 
realizar IGRT en todas las sesiones del tratamiento, 
será preciso estimar las dosis absorbidas que reciben 
los pacientes a lo largo del todo el tratamiento debido 
al uso de la IGRT. 

Estas dosis absorbidas son función del sistema de 
imagen empleado, de las dimensiones del paciente, la 
patología a tratar y del protocolo de adquisición de imá-
genes. En el capítulo 10 de la publicación de la SEFM 
sobre radioterapia guiada por la imagen (IGRT)41 se 
establece que es recomendable que el usuario deter-
mine para cada protocolo de imagen que emplee, las 
dosis absorbidas en el centro de un maniquí específico 
para cada tipo de prueba. A continuación, vamos a dar 
una serie de valores extraídos de esa publicación41 y de 
otras publicaciones de los equipos más representativos. 
Los valores que vamos a dar son orientativos y solamen-
te serán válidos los medidos por el usuario. 

Si el sistema de IGRT es del tipo de kVCT los valores 
de dosis absorbida varían entre 13-53 mGy,41,260 en 
función de la marca y modelo de acelerador utilizado. 
Como las sesiones de tratamiento varían entre 1 y 5, 
entonces los valores de dosis absorbidas debidas a la 
IGRT, para un paciente que se tratase por ejemplo con 
5 sesiones y se realizase control interfracción, serían 
de 65 mGy a 265 mGy. Si además realizásemos un 
control intrafracción al final del tratamiento de cada día, 
entonces la dosis absorbida aumentaría hasta valores 
comprendidos entre 130 mGy y 530 mGy. 

Si el sistema de adquisición de imágenes es del 
tipo MVCT, los valores de dosis absorbida son función 
de la localización anatómica y del espesor del paciente 
y variarán entre 50 mGy y 170 mGy, de acuerdo con 
la publicación con Gayou el al.261 para aceleradores 
de Siemens. Si consideramos un valor promedio de 
110 mGy y aplicamos, como en el caso anterior, un 
tratamiento con 5 fracciones para realizar controles 
interfracción, entonces las dosis absorbidas serían de 
550 mGy. Si además se hiciera control intrafracción, 
entonces los valores aumentarían hasta 1100 mGy. Por 
tanto, ya que esta dosis aumentará la dosis absorbida 
en el PTV y en los órganos de riesgo, sería recomen-
dable realizar una dosimetría clínica en el sistema de 
planificación, en que se diseñase un haz que tuviera 
las mismas características geométricas y dosimétricas 
del haz empleado para obtener las imágenes de mega-
voltaje, siempre que fuera posible. Esta distribución de 
dosis absorbidas debería sumarse a la planificada para 
hacer el tratamiento de SBRT y valorar la dosimetría 
clínica incluyendo las dosis absorbidas administradas 
con el MVCT. 

Para los sistemas estereoscópicos de Brainlab, 
se estima que la dosis absorbida en la superficie de 

entrada del paciente (DSE) por imagen varía en fun-
ción de la técnica empleada entre 0.1 mGy (cráneo) 
y 0.5 mGy (abdomen).262 Al paciente se le hacen dos 
imágenes para ver la coincidencia entre simulación-TC 
y el acelerador, posteriormente se desplaza al paciente 
a la posición corregida y a continuación se hacen dos 
nuevas radiografías para verificar si las correcciones 
son adecuadas; por tanto, para una sola sesión las 
dosis absorbidas estarían entre 0.4 y 2.0 mGy. Si el 
tratamiento tuviera 5 sesiones, entonces las dosis 
absorbidas estarían entre 2 y 10 mGy. Cuando se reali-
zan técnicas con control de la respiración, estos valores 
aumentan ya que, en lugar de 2 radiografías, es nece-
sario obtener 6. Por tanto, los valores anteriores habría 
que multiplicarlos por 3, siendo entonces los valores 
entre 6 a 30 mGy. A estos valores se deberían añadir 
todas las radiografías intrafracción que sean adecuadas 
para controlar que el paciente no se mueva. El número 
de éstas va a ser función de la regularidad con la que 
respira el paciente y por tanto del tiempo total que va a 
durar la irradiación. Realizar controles cada 4 o 5 minu-
tos parece una recomendación razonable. No obstante, 
el sistema registra las imágenes realizadas al paciente, 
por lo que se deberían registrar las dosis absorbidas 
recibidas por los sistemas de IGRT.

La dosis debida a la IGRT en los tratamientos de 
Cyberknife depende del tipo de seguimiento utilizado, 
ya que el número de pares de imágenes adquiridas 
varía mucho entre ellos. La dosis a la entrada por ima-
gen depende en gran medida de la localización, ya que 
la técnica de rayos-X se ajustará en concordancia. Por 
regla general, a más espesor se empleará una técnica 
con un mayor mA, ms y mAs excepto para tumores 
móviles con la respiración donde la exposición se dis-
minuirá para reducir el emborronamiento.

Los valores de dosis a la entrada de paciente por 
imagen, suministrada por Accuray,263 en tratamientos 
de la zona lumbar (120-125 kV, 100-200 mA, 100-
150 ms, 10-30 mAs) es de 0.25-0.75 mGy, en la zona 
sacra (120-125 kV, 100-300 mA, 100-300 ms, 10- 
90 mAs) de 0.25 a 2 mGy. En tratamientos con movi-
miento respiratorio, la dosis a la entrada por imagen 
(120-125 kV, 100-300 mA, 50-75 ms, 5-22.5 mAs) 
está entre 0.10-0.50 mGy. 

Según esta misma publicación, se hace una medida 
estimada de dosis efectiva por par de imágenes según 
localización y se obtienen unos valores de 0.0258 mSv 
en tórax (0.28 mGy/imagen) y 0.0815 mSv en pelvis 
0.91 mGy/imagen. La mediana del número de imágenes 
que se adquieren durante una sesión de un tratamiento 
craneal es de 54, lo que supone una dosis efectiva total 
debido a la toma de imágenes de 0.24 mSv. En un trata-
miento de 3 fracciones de SBRT de pulmón, la mediana 
de imágenes es de 138, lo que suponen 3.56 mSv. En 
4 fracciones de SBRT próstata, 196 imágenes hacen un 
total de 16 mSv. En el documento AAPM Task Group 
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75264 se dan además valores de dosis en piel a la 
entrada y dosis efectiva.

En la tomoterapia helicoidal la dosis absorbida 
recibida por el paciente durante el estudio de MVCT 
depende de la velocidad de la mesa, ya que tanto la 
tasa de dosis absorbida como el período de rotación 
del brazo permanecen constantes durante la explora-
ción. Del trabajo de Shah et al.265 se deduce que la 
dosis absorbida es mayor en aquellas zonas con menor 
espesor anatómico, como, por ejemplo, el cuello. Una 
imagen tomada en modo fine, que sería el modo uti-
lizado en tratamiento de lesiones de menor tamaño, 
supone una dosis absorbida de 2.1 cGy en tratamien-
tos de pulmón o próstata. 

Nótese que este valor es muy inferior a la dosis 
absorbida prescrita en cada sesión (típicamente entre 
7-20 Gy), por lo que está justificada la realización de 
MVCT en cada fracción, cuyos beneficios han sido 
destacados por diversos autores en tratamientos no 
hipofraccionados, tales como Kupelian et al.,266 en 
próstata y Zeidan et al.267 en cabeza y cuello.

12. Control de calidad

El control de calidad de los tratamientos de SBRT, 
está vinculado a los programas de garantía de calidad 
de los procedimientos y del equipamiento de acuerdo 
con el Real Decreto 1566/1998, de 17 de julio, por el 
que se establecen los criterios de calidad en radiotera-
pia.268

En este documento nos referiremos de forma exclu-
siva a lo referente al equipamiento y en particular a 
los aspectos específicos del mismo, que se modifican 
cuando se realicen tratamientos de SBRT. Dentro del 
equipamiento nos referiremos a continuación a los 
controles de calidad de los aceleradores en C y a los 
controles asociados a éstos cuando se realizan en 
ellos tratamientos con irradiación de lesiones en movi-
miento. También nos referiremos de forma breve a los 
controles de calidad de los aceleradores robóticos y 
por último se dedicará una parte al control de calidad 
específico del tratamiento de cada paciente. 

12.1. Control calidad de los aceleradores en C

De los diferentes protocolos existentes, en este 
documento recomendaremos las publicaciones: 
“Control de calidad en aceleradores de electrones 
para uso médico”. SEFM 2008. Pinza C. et al.40 y el 
documento TG 142 de la AAPM.269 En esta última 
publicación se establecen tolerancias para las dis-
tintas pruebas en función de los diferentes tipos de 
tratamiento que se puedan realizar. Se distinguen tres 
grupos: no-IMRT, IMRT y SBRT. 

A continuación, se detallan, de acuerdo con el TG 
142,269 aquellas pruebas en las que la tolerancia, la 
frecuencia o bien la realización de ellas, por ser pro-
pias de SBRT, cambien respecto a los tratamientos de 
IMRT. 

En los controles diarios se recomienda disminuir las 
siguientes tolerancias y la realización de las siguientes 
pruebas:

•	 Verificación de los láseres. Tolerancia: 1 mm.
•	 Verificación del indicador de distancias. Tolerancia: 

2 mm.
•	 Verificación del indicador de los tamaños de campo. 

Tolerancia: 1 mm.
•	 Enclavamientos de seguridad de SBRT. Tolerancia: 

funcional.

En los controles mensuales se recomienda dismi-
nuir las siguientes tolerancias y la realización de las 
siguientes pruebas:

•	 Constancia de la dosis absorbida en la tasa típica 
de SBRT. Tolerancia: 2%.

•	 Indicadores de la posición de la mesa de tratamien-
to: 1 mm o 0.5º.

•	 Localización de los láseres. Tolerancia: 1 mm.

En los controles anuales se recomienda disminuir 
las siguientes tolerancias y la realización de las siguien-
tes pruebas:

•	 Coincidencia entre UM fijadas vs UM reales en el 
modo de SRS rotacional (rango: 0.5-10 UM/grado). 
Tolerancia: 1.0 UM o 2%, lo que sea mayor.

•	 Coincidencia entre ángulo de gantry fijado y la real 
en el modo de SRS rotacional (rango: 0.5-10 UM/
grado). Tolerancia: 1º o 2%, lo que sea mayor.

•	 Linealidad del sistema monitor de dosis. Tolerancia: 
± 5% (2-4 UM) y ±2% >5 UM.

•	 Coincidencia del isocentro de radiación con el 
mecánico: ± 1 mm desde la referencia.

•	 Bloqueos de SRS. Tolerancia: funcional. 

Además de los controles de calidad del acelerador 
propiamente, es necesario realizar también controles 
asociados al MLC, pero para SBRT el TG 142269 no 
exige ser más restrictivo que para tratamientos de 
IMRT.

12.1.1. Sistemas de radioterapia guiada  
por la imagen

Se podrán aplicar las publicaciones de la SEFM: 
Control de calidad en aceleradores de electrones para 
uso médico40 y Recomendaciones para el control de 
calidad de equipos y técnicas de radioterapia guiada 
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por la imagen (IGRT).41 Además de los parámetros 
de calidad de imagen que ya vienen recogidos en las 
pruebas periódicas, debe ponerse especial cuidado 
en la exactitud geométrica de las imágenes que per-
mitirán corregir la posición del paciente en la unidad 
de tratamiento. Las periodicidades indicadas en la 
publicación son diarias. Las siguientes pruebas son 
recomendables:

•	 Correcto posicionamiento del sistema de imagen 
respecto del isocentro luminoso de la unidad (láser/
cruceta). Tolerancia: 2.0 mm.40

•	 Coincidencia del isocentro acelerador con el iso-
centro del equipo de imagen (en modo 3D). Para 
determinar la desviación, se empleará un maniquí 
cuyo centro se pueda localizar tanto en las imá-
genes tridimensionales de MV como en las de RX 
bidimensionales. Tolerancia: 1mm.40

•	 Exactitud en la localización. Determinación o asig-
nación del isocentro (en modo 3D). Se verificará 
sobre un maniquí con los insertos adecuados, a 
continuación, se realizará un proceso de adquisición 
de imágenes en la unidad de tratamiento, y tras el 
proceso de registro de las imágenes adquiridas con 
las imágenes de planificación, los desplazamientos 
y rotaciones de mesa obtenidos se corresponden 
con los necesarios para llevar el maniquí a la posi-
ción deseada. Tolerancia: 2.0 mm.40

En los sistemas de IGRT se recomienda de acuerdo 
al documento TG 142,269 reducir las tolerancias en 
algunas pruebas según sea un tratamiento de SBRT o 
no. A continuación se indican aquellas en que se reco-
mienda reducir la tolerancia:

Verificaciones diarias: 

•	 Imagen plana de kV o MV:
 – Posicionamiento/reposicionamiento. Tolerancia: 
1 mm.

 – Coincidencia entre centro de radiación y de ima-
gen. Tolerancia: 1 mm.

 – Imagen CBCT (de kV y de MV).
 – Coincidencia entre centro de radiación y de ima-
gen. Tolerancia: 1 mm.

 – Verificaciones mensuales:
 – Imagen plana de kV o MV:
 – Posicionamiento/reposicionamiento. Tolerancia: 
1 mm.

•	 Imagen plana de kV:
 – Escalado. Tolerancia: 1 mm.
 – Imagen CBCT (de kV y de MV).
 – Distorsión geométrica. Tolerancia: 1 mm.

12.1.2. Sistemas posicionadores

Es necesaria la inspección visual de todo adita-
mento para verificar su integridad. Los colchones de 
vacío y otros sistemas de inmovilización personalizados 
a la anatomía del paciente deben ser verificados dia-
riamente a lo largo de todo el tratamiento para evitar 
deformaciones.

12.2. Control de calidad del acelerador para 
 irradiaciones en movimiento

Como hemos visto en capítulos anteriores, existen 
distintos mecanismos de control de la irradiación con 
el ciclo respiratorio, los cuales requerirán un adecuado 
programa de control de calidad. A continuación, se 
recomiendan un conjunto de pruebas y sus tolerancias 
correspondientes, estas pruebas y sus características 
son función de los dispositivos, razón por la cual se 
separan entre sí. 

También se establecen valores de evaluación en 
relación al ciclo respiratorio como son la ventana de 
irradiación, que la definiremos como el valor porcentual 
del ciclo respiratorio completo durante el cual se va 
producir la irradiación y el nivel de referencia, que es 
un punto del ciclo respiratorio que se selecciona para 
realizar la irradiación.

12.2.1. “Gating” basado en marcadores

Medida de la dosis absorbida en irradiaciones con 
control respiratorio

El objetivo es evaluar la diferencia entre la dosis 
absorbida cuando la irradiación se realiza de forma 
continua a cuando la irradiación se realiza a intervalos 
de duración sujeta a los parámetros de gating seleccio-
nados para la irradiación (Zucca et al.270). 

La tolerancia para la diferencia entre la dosis absor-
bida medida de forma continua para el caso estático 
respecto a la medida de forma discontinua para el caso 
del maniquí en movimiento empleando la técnica de 
gating debe ser 1%.

Medida de la distribución de dosis absorbida en 
irradiaciones con control respiratorio

Tiene por objetivo evaluar la distribución de dosis 
absorbida en condiciones de irradiación con control 
respiratorio, con especial incidencia en la dirección del 
movimiento respiratorio (Zucca et al.270). 

Tolerancias: ±1 mm al evaluar la constancia de los 
parámetros estimados respecto al estado de referencia 
inicial. 

Existen unas pruebas que son específicas del siste-
ma ExacTrac® Adaptive Gating de Brainlab, entre ellas 
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están las que propone el fabricante en las pruebas de 
aceptación271 y otra que se realiza en el estado de refe-
rencia del equipo. A continuación, se desarrollan cada 
una de ellas. Las pruebas de aceptación son:

Espiración frente inspiración más espiración

Tiene por objetivo comprobar que todas las latencias 
o demoras en el proceso de radiación creadas por el 
sistema de control respiratorio (incluyendo la propia 
generación del haz debida al acelerador) son compen-
sadas correctamente por el sistema. Las tolerancias 
para la diferencia entre el tamaño de campo de la irra-
diación en espiración frente a la irradiación realizada en 
espiración más inspiración debe ser de 1.5 mm según 
especificaciones del fabricante271 y para la diferencia 
entre la amplitud de movimiento seleccionada por el 
usuario y la medida por el sistema debe ser de 2 mm. 

Localización del isocentro en un volumen blanco móvil 
mediante marcadores

Tiene por objetivo comprobar la correcta localización 
del isocentro de tratamiento empleando marcas internas 
solidarias al movimiento del isocentro planificado. La 
tolerancia para la diferencia entre el centro de la esfera 
y el centro del campo de tratamiento debe ser inferior a 
2 mm o a la mitad de la separación entre cortes emplea-
da en el TC realizado al maniquí271 y para la diferencia 
entre la amplitud de movimiento seleccionada por el 
usuario y la medida por el sistema debe ser de 2 mm. 

Además de estas pruebas se recomienda realizar la 
siguiente prueba durante el estado de referencia inicial.

Correcta localización con marcadores del isocentro 
independientemente de la fase del ciclo respiratorio 
elegida para el tratamiento

Tiene por objetivo comprobar si la exactitud en la 
localización del isocentro de tratamiento depende de la 
fase del ciclo respiratorio en que se realiza la adquisi-
ción de imágenes (Zucca et al.270). Así se podrá verifi-
car si la utilización de marcadores fiduciarios internos 
correlacionados con un sistema externo de monitoriza-
ción del ciclo respiratorio permite que no sea necesario 
realizar un TC4D para emplear el sistema de gating.

La tolerancia para la diferencia en el centro del 
campo entre las dos irradiaciones según las dos loca-
lizaciones debe ser de 2 mm y para la diferencia entre 
el centro de la película y el centro de cada campo de 
radiación debe ser de 2 mm.

12.2.2. Control de calidad del sistema VARIAN RPM

En los sistemas de control respiratorio, es muy 
crítica la adecuada sincronización del sistema con el 

acelerador. Cuando la fase respiratoria se encuentre 
dentro de la ventana de tratamiento seleccionada, el 
sistema RPM permite la irradiación, bien en el TC de 
simulación, bien en la sala de tratamiento.

Evaluación del registro de la amplitud

Se recomienda162 comprobar que la amplitud regis-
trada por el sistema de control respiratorio corresponde 
con la medida. Este procedimiento se debe llevar a 
cabo en todos los sistemas RPM disponibles en la ins-
talación (simulador y acelerador/es).

El objetivo es comprobar que la amplitud registrada 
por el RPM es la correcta. Con esta prueba también se 
comprobará, en el simulador, la correcta sincronización 
entre el CT y el RPM. La tolerancia es de 1 mm.

Control de la sincronización en el acelerador

El objetivo es comprobar la correcta sincronización 
entre RPM y el acelerador (Martínez Ortega et al.272). 
Consiste en realizar una planificación de una lesión 
esférica de pequeño tamaño (unos 2.5 cm de diáme-
tro). La lesión está sometida a un movimiento respirato-
rio, simulado por un maniquí, con una amplitud similar 
a la producida por la respiración del paciente. Si el 
sistema está bien sincronizado, el cálculo de la dosis 
debe coincidir con la dosis medida. 

La tolerancia para la diferencia entre dosis planifi-
cada y medida, ya excluida la variación diaria de dosis 
debida al acelerador, debe ser de 1%.

Verificación pre-tratamiento

De acuerdo con las recomendaciones del TG 76 de 
la AAPM,179 siempre que sea posible, los tratamientos 
basados se deben verificar en condiciones de movi-
miento respiratorio, previamente a su administración.

Se recomienda realizar estas verificaciones en los 
primeros casos a tratar hasta que el personal se haya 
familiarizado convenientemente con el funcionamiento 
del sistema y siempre que haya sospecha de una ano-
malía en el funcionamiento del RPM.

12.2.3. “Gating” automático mediante técnicas de 
 respiración mantenida

Las pruebas descritas en esta sección se basan en 
las pruebas de aceptación y comprobaciones recomen-
dadas por Elekta para el sistema ABC, descrito ante-
riormente.273,274 No obstante, se han redactado con la 
suficiente generalidad para que puedan ser adaptadas 
a otros sistemas.
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Comprobación de la integridad del sistema

El objetivo es verificar el correcto funcionamiento 
y conectividad de todos los elementos del sistema de 
control respiratorio. La tolerancia es funcional.

Verificación de la calibración del sistema respiratorio

El objetivo es comprobar la calibración del espiró-
metro empleado por el sistema de control respiratorio. 
Para ello se emplea un sistema estanco de cilindro con 
émbolo calibrado, con un volumen de referencia cono-
cido, con un acoplamiento para su conexión estanca 
con el espirómetro. La tolerancia para la diferencia 
entre todos los volúmenes medidos y el volumen de 
referencia del cilindro debe ser de 5%.

Verificación del funcionamiento del sistema 
respiratorio

El objetivo es comprobar la calibración del espiró-
metro empleado por el sistema de control respiratorio. 
La tolerancia es funcional.

En el caso de sistemas con válvula de ayuda, la 
variación del volumen registrada por el espirómetro al 
intentar forzar ligeramente el émbolo en ambas direc-
ciones debe ser inferior a 0.03 litros.

Medida de la dosis absorbida en condiciones de 
referencia en irradiaciones con control respiratorio

El objetivo es evaluar la diferencia entre la dosis 
absorbida cuando la irradiación se realiza de forma 
continua respecto a una irradiación a intervalos de 
duración sujeta a los parámetros de gating selecciona-
dos para la irradiación.

La diferencia entre la dosis absorbida medida de 
forma continua para el caso de irradiación continua 
respecto a la medida con paradas y reanudación del 
disparo tiene una tolerancia de 1%.

Medida de la distribución de dosis absorbida en 
irradiaciones con control respiratorio

El objetivo es evaluar la diferencia entre la distri-
bución de dosis absorbida cuando la irradiación se 
realiza de forma continua respecto a una irradiación a 
intervalos de duración sujeta a los parámetros de gating 
seleccionados para la irradiación, para tratamientos 
dinámicos en los que existe movimiento de MLC o 
ángulo de brazo durante la irradiación.

La tolerancia para la diferencia promedio de dosis 
absorbida menor de 1% y la diferencia en el 95% de 
los puntos evaluados debe ser de 3%.

12.3. Control de calidad de aceleradores 
robotizados

Al ser Cyberknife un acelerador no convencional 
no son aplicables los mismos protocolos anteriores. 
La mayor parte de los controles que se deben realizar 
están resumidos en el TG-135,275 aunque normal-
mente se añaden también algunos controles sobre el 
equipamiento de rayos X y los asociados a los modos 
de seguimiento creados posteriormente a su fecha de 
publicación. 

12.3.1. Maniquíes de Cyberknife para la verificación 
 E2E de tratamientos

La verificación E2E (end to end, de principio a fin) 
consiste en la simulación de un tratamiento con com-
plejidad variable en toda su extensión, es decir, desde 
la realización del TC de planificación hasta su irradia-
ción, pasando por el contorneo, planificación del plan, 
posicionamiento y control intrafracción.

•	 Verificaciones diarias:
 – AQA o Winston-Lutz. Es el más simple. Su irradia-
ción consiste en dos haces ortogonales (superior-
inferior y derecha-izquierda) de un blanco metá-
lico esférico con un determinado colimador. Tras 
el blanco se encuentran dos placas ortogonales 
a dichos haces. Se analiza la excentricidad de la 
sombra producida por el blanco en cada placa.

•	 Verificaciones mensuales: se deben realizar los E2E 
asociados a los modos de tratamiento disponibles.

 – Ball Cube: cubo capaz de alojar dos placas orto-
gonales en su interior el cual tiene un blanco de 
diferente densidad para simular un blanco y pla-
nificar un tratamiento sobre él. Se suministran con 
la compra del equipo: uno de ellos mide 6.5 cm 
y tiene incrustadas marcas internas y el otro mide 
3.2 cm.

 – Antropomórfico de cabeza y cuello. Dispone de 
dos alojamientos para la colocación de los dos 
tipos disponibles de ball cube para simular un 
tratamiento cerebral (con seguimiento Skull y 
con Fiducials) y otro de la columna (seguimiento 
X-Sight).

 – Específico de Synchrony. Plataforma móvil sobre 
la que se coloca una semiesfera que aloja al ball 
cube de 6.5 cm para verificar tratamientos con 
tracking.

 – Específico de X-Sight Lung. Maniquí antropomór-
fico de tórax con un cilindro móvil, en el cual se 
aloja otra ball cube sin fiduciales incrustadas para 
simular una lesión en el pulmón. 
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 – Específico planificación 4D: CIRS Model 18043 
4D Planning 4DP. Maniquí antropomórfico de 
tórax en el cual existe un inserto móvil con una 
ball cube que simula una lesión en el pulmón al 
cual se le pueden asociar varios tipos de movi-
mientos y además un inserto en la columna capaz 
de alojar una placa coronal el cual puede ser 
rotado respecto del maniquí. Cada inserto tiene 2 
marcas internas incrustadas para facilitar la loca-
lización. Además, el maniquí está montado sobre 
una plataforma que se mueve independientemen-
te del inserto de pulmón al cual se le fijan los leds 
para el control respiratorio. 

12.4. Control de calidad específico del 
tratamiento

Como se ha comentado en el capítulo dedicado a la 
dosimetría clínica los tratamientos de SBRT se pueden 
hacer con técnicas de 3DCRT o de IMRT. En ambos 
casos es imprescindible comparar los cálculos de las 
unidades de monitor y las distribuciones de dosis con 
un sistema de cálculo redundante, la complejidad de 
los tratamientos con SBRT todavía aumenta las dificul-
tades asociadas a este tipo de cálculo. 

Es imprescindible que los sistemas de cálculo 
redundantes sean capaces de calcular las unidades 
de monitor para cada haz utilizado o para cada arco 
empleado en caso de ser utilizados. Será recomendable 
emplear sistemas capaces de calcular distribuciones 
tridimensionales e histogramas dosis volumen. Estos 
sistemas emplean algoritmos independientes de los 
que utilizan los sistemas de planificación. Será necesa-
rio modelar los haces en este sistema de planificación, 
aunque existen también sistemas que emplean haces 
modelados sobre un acelerador estándar. Como se 
indicó en los capítulos dedicados a la dosimetría de 
campos pequeños y de la modelización de los haces, 
las dificultades de utilizar algoritmos que sean capaces 
de representar las distribuciones de dosis absorbida en 
campos pequeños aumentan, por lo que estos sistemas 
de cálculo redundantes deben de ser también capaces 
de resolver el problema. 

Para los tratamientos de IMRT, además, es impres-
cindible realizar medidas experimentales en el acele-
rador y compararlas con los datos calculados por el 
sistema de planificación. 

El procedimiento más genérico de verificación de 
comparaciones de los tratamientos de IMRT consiste 
en hacer incidir el plan de irradiación (conjunto de 
haces con sus características geométricas y unidades 
monitor) sobre un maniquí donde puedan insertarse 
detectores que nos verifiquen la distribución de dosis 
administrada.276,277

Existe una variedad de detectores y software aso-
ciado que permite ejecutar diferentes planes de veri-
ficación y que nos pueden proporcionar seguridad 
necesaria para que la ejecución del plan en el paciente 
sea correcta. El documento TG 120 de la AAPM276 
proporciona un análisis amplio de las características de 
este tipo de dosimetría.

Estas generalidades se acentúan cuando emplea-
mos campos pequeños por lo que en función del tipo 
de dosimetría que estemos comparando será adecuado 
utilizar un sistema u otro. 

Si vamos a comparar haces con un tamaño del 
PTV pequeño y con altos gradientes de dosis será 
recomendable emplear un detector pequeño con una 
buena resolución y con una distancia entre detectores 
adecuada a la medida que se va a hacer. 

Un aspecto de especial importancia, en la compara-
ción entre las distribuciones de dosis, es determinar el 
nivel de tolerancia en la práctica diaria que nos llevaría 
a un nivel de aceptación del tratamiento. En general 
está establecido que del análisis de las distribuciones 
debemos tener a partir de la distribución gamma277 
unas variaciones de 3%/3 mm en el 95% de los pun-
tos de la distribución. No obstante, es recomendable 
evaluar con criterios más estrictos como 3%/2 mm en 
el 95% de los puntos de la distribución en un volumen 
de interés acorde al tratamiento, aunque el resultado 
obtenido pueda estar influenciado por el tamaño del 
detector del sistema de medida. 

La situación ideal de verificación debería ser con el 
propio paciente para que las características de absor-
ción y dispersión fueran exactas. Es decir, una dosime-
tría in vivo. Esto claramente no es posible, al menos 
a la manera clásica, tanto por la complejidad de los 
tratamientos como por ser estos muy hipofraccionados 
y no es simple realizar correcciones en tiempo real; 
situación a la que se tenderá en el futuro aprovechando 
la información que podamos recoger de los detectores 
de imagen.

La tendencia cada vez mayor es la utilización de la 
propia señal de sistema de imagen portal o del sistema 
de detectores postpaciente a partir de cuyo análisis y 
también mediante algoritmos de cálculo convenientes, 
puede determinarse la distribución de dosis tridimen-
sional en el paciente y poder comparar con la pro-
porcionada por el sistema de planificación.278 Existen 
algunas soluciones comerciales aún poco consolidadas 
y extendidas o de desarrollo incipiente y, por tanto, 
poco validadas.

13. Resumen de recomendaciones en 
SBRT

A continuación, se hace un resumen de las reco-
mendaciones dadas a lo largo del documento.
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13.1. Simulación, adquisición de datos 
anatómicos y definición de volúmenes

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 Disponer de TC específico para Radioterapia equi-
pado con tablero plano y láseres externos, siendo 
recomendable que su anillo posea un diámetro de, 
al menos, 80 cm.

•	 El uso de otras modalidades de imagen además del 
TC. La RM es imprescindible en los tratamientos de 
vértebras con el fin de localizar adecuadamente la 
medula espinal y también es recomendable en los 
tratamientos de hígado y próstata, para localizar 
adecuadamente el GTV. El PET registrado con imá-
genes TC es recomendable en los tratamientos de 
las metástasis hepáticas, ganglionares y en algunos 
tumores pulmonares especialmente en recidivas y 
tumores centrales. 

•	 Disponer de herramientas de registro automático 
en el sistema de planificación entre diferentes 
modalidades de imagen, siendo recomendable el 
uso de algoritmos que permitan realizar registro 
deformable, que permita compensar las diferencias 
en el posicionamiento del paciente en los diferentes 
equipos de imagen.

•	 Caracterizar los sistemas de imagen, RM, PET y 
PET-TC, que vayan a emplearse para la delimitación 
de volúmenes y estimar su incertidumbre.

•	 Utilizar un sistema de control respiratorio en lesio-
nes ubicadas en pulmón y abdomen superior.

•	 Verificar si coincide la fase del ciclo respiratorio de 
cada modalidad antes de proceder a la fusión, en 
caso de haberse tomado con control respiratorio. Si, 
por el contrario, se dispone de control respiratorio 
en el TC, por ejemplo, y no en el resto de modali-
dades, es necesario evaluar si el volumen resultante 
está sobreestimado o si se encuentra en una fase 
del ciclo respiratorio totalmente distinta, dando lugar 
entonces a un error de localización de la lesión.

Es RECOMENDABLE:

•	 Realizar un TC4D para las lesiones en movimiento 
independientemente del sistema de control respira-
torio, para cuantificar la amplitud de movimiento de 
la lesión.

•	 Disponer de tableros de superficie plana en los 
equipos en los que se vayan a adquirir otras moda-
lidades de imagen para su uso en la definición del 
GTV (RM, PET, PET-CT). 

•	 Realizar las adquisiciones de TC con espesores de 
corte de 2 mm (o menores si es posible) para deli-
mitar el GTV. También es recomendable verificar la 
técnica de adquisición volumétrica helicoidal, para 
evitar artefactos de imagen, sobre todo en órganos 

móviles. La longitud del TC debe incluir toda la 
longitud de los órganos de riesgo. Además, si se 
van a emplear haces no coplanares, es imprescin-
dible que la longitud del barrido del TC se extienda 
suficientemente, al menos 15 cm por encima y por 
debajo del GTV.

•	 Optimizar los sistemas de control respiratorio 
empleados para lesiones móviles para que el mar-
gen de GTV a PTV no supere ampliamente los 
5 mm, y que permanezca siempre por debajo de 
1 cm. Si se va emplear un sistema de compresión 
para lesiones en movimiento, se recomienda que el 
GTV comprenda todo el movimiento de este durante 
el ciclo respiratorio y la expansión a PTV sea, como 
máximo, de 5 mm en el plano axial y de 10 mm 
en el cráneo-caudal, aunque se debe de tender a 
emplear valores menores o iguales a 3 mm. 

•	 Los márgenes entre GTV y PTV en lesiones de 
medulares sean menores de 1.5 mm.

13.2. Unidad de tratamiento

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 Que las unidades de tratamiento dispongan de un 
sistema de imagen volumétrico.

•	 Que en los aceleradores en C, el elipsoide que defi-
ne el isocentro de radiación tenga un radio máximo 
de 1 mm, siendo recomendable valores menores a 
1.0 mm. 

•	 Que en los aceleradores en C, la diferencia entre el 
isocentro definido por el sistema de IGRT y el centro 
del elipsoide que define el isocentro de radiación 
sea inferior a 1 mm, siendo recomendable que 
ambos difieran en menos de 1.0 mm.

•	 Que en los aceleradores en C, el ancho de lámina 
sea como máximo de 5 mm siendo recomendable 
3 mm. 

•	 El uso de tasas superiores a 500 UM/min, siendo 
recomendable emplear la tasa máxima disponible. 

•	 Que la mesa de tratamiento se pueda mover de 
forma automática y remota para aplicar las correc-
ciones posicionales determinadas mediante el sis-
tema de IGRT y que realice los movimientos con 
una resolución de 1 mm para los desplazamientos 
longitudinales.

Es RECOMENDABLE:

•	 El uso de mesas robóticas que permiten corregir 
desplazamientos, tanto longitudinales como rotacio-
nales, también es recomendable que la resolución 
sea de décimas de mm para los desplazamientos 
longitudinales y décimas de grado para los rotacio-
nales.
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•	 Disponer de haces de fotones sin filtro, ya que la 
tasa de dosis aumenta de forma significativa y, por 
tanto, su uso permitirá disminuir los tiempos de tra-
tamiento, siempre que los demás condicionantes del 
tratamiento lo permitan.

13.3. Dosimetría física

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 Realizar las medidas con detectores de radiación 
adecuados al tamaño de campo que vamos a medir. 

•	 Emplear en la medida de los factores de campo, 
uno o más métodos de medida pero que al menos 
empleen dos detectores diferentes. De entre los 
diferentes detectores es recomendable emplear la 
cámara de ionización gaseosa, de menor volumen 
posible (micro-cámara), empleándose factores de 
corrección para la determinación de los factores 
de campo, ya que si no se podrían producir errores 
grandes y los diodos no blindados de tamaño con-
vencional o estereotáctico, siendo éste el más útil 
para los campos más pequeños. No obstante, se 
pueden emplear otros detectores: diamante, cámara 
plana de gran tamaño, los MOSFET, las películas y 
los detectores termoluminiscentes. 

•	 La comparación y análisis de los resultados obteni-
dos entre los diferentes modos de medida.

Es RECOMENDABLE:

•	 Medir TPR o PDD según requiera el sistema de pla-
nificación y si es posible comprobar la consistencia 
entre ambos, asegurándose siempre en la medida de 
PDD que los puntos de medida están perfectamente 
alineados con el eje del haz. La medida se realizara 
mediante diodo no blindado o diodo estereotáctico. 
También son adecuados la micro-cámara de ioniza-
ción, el diodo blindado o el detector de diamante.

13.4. Modelización

Es IMPRESCINDIBLE que,

•	 El tablero de la mesa se modele cuando se realicen 
las pruebas para fijar el estado de referencia del 
sistema de planificación y es recomendable que los 
sistemas de inmovilización sean añadidos al contorno 
externo del paciente. 

•	 El sistema de planificación emplee algoritmos de con-
volución-superposición (CS) o que resuelva la ecua-
ción de transporte o que use Monte Carlo (MC) para 
los tratamientos de pulmón, siendo recomendable 
estos mismos algoritmos para el resto de patologías.

13.5. Dosimetría clínica

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 Usar una rejilla de cálculo con una resolución de 2 
mm, siendo recomendable emplear resoluciones de 
1 mm cuando los volúmenes a evaluar sean muy 
pequeños o con gradientes de dosis grandes, como 
en los tratamientos de SBRT de vértebra.

•	 En tratamientos de brazo estático el empleo de al 
menos 7 haces coplanares o no coplanares. En el 
caso de utilizar arcos, la suma de la amplitud total 
de los mismos será de 340º.

•	 Especificar todas las dosis de tolerancia para todos 
los órganos de riesgo en todos los esquemas de 
fraccionamiento que vayan a ser empleados en la 
clínica.

•	 Definir criterios para índices de conformidad u 
homogeneidad.

•	 Normalizar el plan de tratamiento de tal forma que la 
dosis de prescripción abarque un porcentaje alto del 
volumen blanco, siendo recomendable una cuantía 
del 95%.

•	 Que todas las dosis altas superiores al 110% que-
den dentro del volumen blanco.

•	 Evaluar y definir criterios para la caída de la dosis 
fuera del PTV; este parámetro debe cuantificarse a 
partir de la dosis máxima a 2 cm del borde del PTV 
o mediante el valor del IC el 50% de la dosis de 
prescripción.

Es RECOMENDABLE:

•	 Emplear dosis de tolerancias consensuadas a partir 
de diferentes estudios de distintos grupos de traba-
jo. Siendo recomendable los documentos TG-101 y 
el estudio Fase 1 NRG-BR001, los cuales recopilan 
los valores empleados y reportados por las publica-
ciones más relevantes en SBRT.

•	 Que la dosis absorbida máxima sea el 125% de la 
dosis de prescripción en los aceleradores en C y 
de anillo, mientras que si se realiza con acelerado-
res robotizados entonces se recomienda que sea 
el 135% (prescripciones a isodosis del 75%). En 
ambos casos se pueden permitir valores superiores 
siempre y cuando sean menores del 140%-145% y 
que queden confinados en el PTV. 

•	 Seguir las siguientes prioridades durante la planifi-
cación de un tratamiento:

1. Cumplir criterios para médula espinal, cauda 
equina, plexo sacro y plexo braquial.

2. Conseguir una distribución de dosis confinada, 
evaluando por ejemplo la dosis máxima a 2 cm 
del borde del PTV o el valor del IC el 50% de la 
dosis de prescripción.
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3. Cumplir criterios para el resto de órganos de riesgo.
4. En el caso de OAR muy próximos o solapando 

al PTV, es admisible infradosificaciones de una 
porción del PTV, para evitar desviaciones no 
aceptables.

13.6. Procedimiento de tratamiento

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 En los aceleradores en C y robotizados, verificar 
antes del inicio del tratamiento que no se producen 
colisiones entre alguno de los elementos del acele-
rador y los sistemas de inmovilización o el paciente. 

•	 Emplear técnicas de IGRT en todas las sesiones de 
tratamiento. 

•	 Utilizar un software de registro automático de imá-
genes para calcular las correcciones posicionales en 
el proceso de IGRT.

•	 Implementar algún procedimiento de control intra-
fracción mediante imagen, que asegure la constan-
cia del correcto posicionamiento del paciente a lo 
largo de cada sesión de tratamiento.

•	 Evaluar el movimiento intrafracción para todos los 
pacientes a fin de determinar su cuantía en función 
del tiempo de tratamiento, localización y sistemas 
de inmovilización utilizados.

•	 Emplear el mismo sistema de control respiratorio 
que el utilizado en la obtención de imágenes de 
planificación. Dicho sistema debe ser reproducible.

Es RECOMENDABLE:

•	 Disponer de algún sistema que monitorice la posi-
ción del paciente en tiempo real.

13.7. Control de calidad

Es IMPRESCINDIBLE:

•	 En los aceleradores en C, disponer de, al menos, un 
sistema que permita evaluar con exactitud submili-
métrica el tamaño del isocentro de radiación para 
todos los giros que vayan a emplearse clínicamente: 
brazo, colimador y mesa de tratamiento.

•	 Comprobar la exactitud de los sistemas de IGRT y 
su concordancia con el isocentro de radiación de la 
unidad de tratamiento.

•	 Comprobar la exactitud de las mesas robóticas en 
la aplicación de correcciones con resolución sub-
milimétrica.

•	 Establecer pruebas específicas en el programa de 
garantía de calidad de los sistemas de control respi-
ratorio empleados, a fin de evaluar su reproducibili-

dad y exactitud en la determinación de la magnitud 
que empleen para monitorizar el ciclo respiratorio 
del paciente. En este sentido, se recomienda seguir 
las indicaciones del fabricante.

•	 Evaluar la dosis absorbida y distribuciones de dosis 
absorbida en condiciones de control respiratorio, al 
menos anualmente.

•	 Que los resultados dosimétricos del sistema de 
planificación sean comparados con un sistema de 
cálculo independiente. Es recomendable emplear 
sistemas capaces de calcular distribuciones tridi-
mensionales e histogramas dosis volumen.

•	 En los tratamientos de IMRT y VMAT realizar medi-
das experimentales en el acelerador y compararlas 
con valores calculados por el sistema de planifica-
ción. Si se emplea el índice gamma con unas varia-
ciones de 3%/3 mm entonces el 95% de los puntos 
evaluados deben de cumplirlas. Es recomendable 
emplear criterios más restrictivos como 3% /2 mm, 
en el 95% de los puntos evaluados.
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Listado de abreviaciones

1D Una dimensión/Unidimensional

2D Dos dimensiones/Bidimensional

3D Tres dimensiones/Tridimensional

3DCRT Radioterapia Conformada Tridimensional (3D Conformal Radiation Therapy)

4D Cuatro dimensiones/Tetradimensional

AAA Algoritmo analítico isotrópico (Anisotropic Analytical Algorithm)

AAPM Asociación Americana de Físicos Médicos (American Association of Physicists in Medicine)

ABC Control respiratorio activo (Active Breathing Coordinator™)

Acelerador Acelerador Lineal de Electrones

ADN Ácido desoxirribonucleico

ASTRO Sociedad Americana de Oncología Radioterápica (American Society for Radiation Oncology)

BED Dosis Efectiva Biológica (Biological effective Dose)

CBCT Tomografía Computarizada de Haz Cónico (Cone Beam Computed Tomography)

CS Convolución-Superposición

CTV Volumen Blanco Clínico (Clinical Target Volume)

DIBH Inspiración profunda (Deep Inspiration Breath Hold)

DICOM Sistema de imagen digital y comunicación en medicina (Digital Imaging and Communication 
in Medicine)

DRR Radiografía Reconstruida digitalmente (Digital Reconstructed Radiography)

GTV Volumen de Tumor Macroscópico (Gross Tumor Volume)

HDR Alta Tasa de Dosis (High Dose Rate)

IAEA Agencia Internacional de la Energía Atómica International (International Atomic Energy 
Agency)

IC Índice de Conformidad

IC50 Índice de Conformidad para el 50% de la dosis absorbida prescrita

ICRU Comisión Internacional de Unidades y Medidas de la Radiación (International Commission on 
Radiation Units and Measurements)

IGRT Radioterapia Guiada por la Imagen (Image Guided Radiation Therapy)

IH Índice de Homogeneidad

IM Margen interno (Internal Margin)

IMRT Radioterapia de Intensidad Modulada (Intensity Modulated Radiotherapy)

ITV Volumen Blanco Interno (Internal Target Volume)

kVCT TC con haz de kilovoltaje (Kilovoltage Computed Tomography)

LQM Modelo Lineal Cuadrático (Linear Quadratic Model)

MC Monte Carlo
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MLC Colimador Multilámina (Multileaf Collimator)

MU Unidades de monitor (Monitor Units)

MVCT TC con haz de Megavoltaje (Megavoltage Computed Tomography)

OAR Variación planar fuera del eje. Factor fuera del eje

OR Órgano de Riesgo

PDD Porcentaje de Dosis en Profundidad (Percent Depth Dose)

PET Tomografía por Emisión de Positrones (Positron Emission Tomography)

PET-TC Equipo de imagen multimodal PET y TC

PMMA Polimetil metacrilato

PTV Volumen Blanco de Planificación (Planning Target Volume)

RM Resonancia Magnética

ROI Región de interés (Region of interest)

RTOG Radiation Therapy Oncology Group

RX Rayos X

SABR Radioterapia Estereotáxica Corporal Ablativa (Stereotactic Body Ablative Radiotherapy)

SBRT Radioterapia Estereotáxica Extracraneal (Stereotactic Body Radiation Therapy)

Sc Factor de colimador

Scp Factor de dispersión total/Factor de campo

SEFM Sociedad Española de Física Médica

SEOR Sociedad Española de Oncología Radioterápica

SM Margen de confinamiento (Setup Margin)

Sp Factor de dispersión en el maniquí

SUV Valor estándar de captación (Standard Uptake Value)

TC Tomografía Computarizada/Simulador TC 

TC4D TC en 4D

TCP Probabilidad de Control Tumoral (Tumor Control Probability)

TG Grupo de Trabajo (Task Group)

TPR Razón Tejido Maniquí (Tissue Phantom Ratio)

UM Unidades de Monitor

US Ultrasonidos

VMAT Radioterapia de Intensidad Modulada Volumétrica (Volumetric Intensity Modulated 
Radiotherapy)
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When diseases are caught early, they make less of an 
impact on everyone. That’s because a large majority 
of today’s healthcare costs go toward treating the late 
stages of diseases like cancer and heart disease. With 
Siemens advanced diagnostic technology, doctors 

can accurately identify these killers earlier. So patients 
get the treatment they need sooner. Which helps save 
lives and cuts costs. Wherever there are tough health-
care questions, we’re answering them.

Small cells don’t have to lead  
to big problems.
Siemens answers help doctors detect diseases earlier, saving costs and extending lives.




