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En este último año hemos vivido cambios y 
circunstancias que jamás hubiéramos imagina-
do, pero el tiempo no para y debemos esforzar-
nos en mantener las buenas costumbres, como 
encontrarnos con el número de nuestra Revista 
en el mes de mayo o celebrar, periódicamente, el 
Congreso en el que compartimos nuestras expe-
riencias e investigaciones, adaptándonos y evolu-
cionando según la situación lo requiera.

En estos dos campos de nuestro trabajo nos 
encontramos con novedades. Por una parte, el 
Comité de Redacción incorpora nuevos miembros. 
Silvia Fernández Cerezo, compañera en el Hospital 
Central de Asturias de Oviedo, y Mª Carmen 
Pujades Claumarchirant, del Centro Nacional de 
Dosimetría de Valencia, se unen al equipo editorial 
para reforzar su labor tras un año en el que se ha 
incrementado el número de manuscritos recibidos. 
Al mismo tiempo, la renovación de la Presidencia 
de la Comisión Científica de la Sociedad, con 
representación en nuestro Comité, ha hecho que 
se incorpore Pablo Carrasco de Fez, del Hospital 
de la Santa Creu i Sant Pau de Barcelona, en sus-
titución de Facundo Ballester Pallarés. Quisiera 
aprovechar estas líneas para agradecer a Facundo 
su intensa labor, su experiencia y sus sabios con-
sejos en muchas ocasiones, que nos han permiti-
do llevar la Revista a su situación actual.

La novedad que nos trae el próximo Congreso 
es su realización de manera virtual por primera 
vez. El esfuerzo de los Comités Organizador y 
Científico está siendo importante para que lo único 
que falte sea el contacto cercano y personal que 
aprovechamos en estas reuniones y que confia-
mos en poder recuperar pronto.

En este punto nos gustaría aprovechar para 
recordar a todos los socios y participantes que 
desde el Comité de Redacción estamos firmemen-
te convencidos de que los trabajos presentados en 
el mismo pueden y deben ser la fuente principal 

para nutrir los números de nuestra Revista. Por 
eso desde aquí, incluso antes de su celebración, 
animamos a los autores a que, una vez finaliza-
do, completen sus proyectos e investigaciones 
adecuándolos al formato de artículo científico, 
según las normas de la revista, y lo envíen para 
su publicación en los próximos volúmenes. De 
esta manera podrán ampliar la difusión e impacto 
de su trabajo dentro de nuestra comunidad de 
Física Médica, como así lo logran cada uno de los 
artículos publicados, como por ejemplo los de este 
número.

Este está compuesto por dos trabajos originales 
y dos extensos e interesantes informes de grupos 
de trabajo. Todos y cada uno de ellos estamos 
seguros que tendrán una gran acogida dada la 
calidad y utilidad de los mismos.

El primero de ellos aborda el uso de la técnica 
de VMAT en el tratamiento del cáncer de mama y 
su idoneidad en función de criterios de riesgo de 
desarrollar tumores secundarios a la irradiación 
de dosis bajas. Tema muy actual y de gran interés 
para la seguridad del paciente.

El segundo de los trabajos nos presenta las 
actuaciones llevadas a cabo para disponer dos 
aceleradores como gemelos en una instalación, lo 
que redunda en garantizar la continuidad de los 
tratamientos de los pacientes en caso de avería 
en alguno de los equipos, contribuyendo así a la 
efectividad de los tratamientos prescritos. Dos artí-
culos, en definitiva, de una gran relevancia en la 
práctica clínica de nuestros hospitales.

Como decíamos, se completa el número con 
las recomendaciones de dos grupos de trabajo. 
El informe de Tomosíntesis de mama (en colabo-
ración con SEPR y SEDIM) ofrece el protocolo de 
control de calidad de los sistemas de tomosíntesis 
de mama, y sirve como una referencia para los 
profesionales que tengan que enfrentarse a estos 
equipos.

Editorial
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Por último, el grupo de Radioterapia adaptativa 
nos trae sus recomendaciones para la implemen-
tación y uso clínico de esta técnica, haciendo 
una revisión del estado del arte. Esperamos que 
sea una lectura fundamental para responder a 
las necesidades observadas en el día a día en el 
tratamiento de los pacientes.

Es de destacar, también, que todos estos tra-
bajos han estado disponibles en prepublicación 
desde el momento que han sido aceptados, per-
mitiendo así reducir los tiempos para la difusión 
de los artículos recibidos.

Además de todo lo resaltado hasta el momento, 
añadimos nuestra habitual revisión de artículos 

que nos trae en este caso tres destacadas contri-
buciones en revistas de impacto de nuestra área. 
Lamentablemente no disponemos de ninguna 
reseña de tesis para este número. Nos gustaría 
animar a todos aquellos que presentéis vuestra 
tesis, o a quienes tengáis conocimiento de alguna 
tesis presentada en este campo, que os dirigierais 
a nosotros para compartir la reseña de la misma. 
En este punto, tampoco quisiéramos terminar sin 
recordar una vez más a todos los lectores la nece-
sidad de vuestra colaboración, enviando trabajos 
para poder seguir ofreciendo ciencia de calidad a 
todos los socios. Gracias a todos y esperamos que 
os guste el número que aquí os ofrecemos.



La utilización de arcoterapia volumétrica de intensidad modulada (VMAT) para el tratamiento de cáncer de mama 
siempre ha sido un asunto controvertido. La mayor conformación de las dosis absorbidas altas que se consigue con la 
VMAT frente a la radioterapia conformada (3DCRT) viene acompañada de un incremento del volumen irradiado con dosis 
absorbidas bajas, cuyas consecuencias hay que analizar. El presente estudio pretende, mediante el análisis de las dosime-
trías clínicas de 80 pacientes con cáncer de mama tratadas en nuestro centro con ambas técnicas, evaluar la idoneidad 
de la elección de una técnica frente a la otra para el tratamiento de pacientes con cáncer de mama que precisan la irra-
diación de cadenas ganglionares axilo-claviculares, pero no de la cadena mamaria interna. Para ello se tienen en cuenta 
por un lado criterios puramente dosimétricos, como el cumplimento de los límites de dosis absorbida establecidos en 
órganos de riesgo, y por otro se realiza una estimación del aumento en la probabilidad de desarrollar tumores secundarios 
sólidos por la irradiación a baja dosis de órganos sanos y se evalúan las posibles la toxicidades, cardiacas y pulmonares, 
en base a lo descrito en la literatura. 

Palabras clave: VMAT, 3DCRT, cáncer de mama, tumores radioinducidos, cardiotoxicidad. 

The use Volumetric Intensity Modulated ArcTherapy (VMAT) for breast cancer treatments has always been controversial. The 
tighter conformation of the high absorbed doses around the target that VMAT provides over conformed radiotherapy (3DCRT) 
entails an increase of the healthy volumes irradiated with low doses, and the consequences of this fact should be analysed. This 
study tries to assess the suitability of one or another technique for the treatment of breast cancer patients with PTV volumes 
involving axillary and supraclavicular lymph nodes but not the internal mammary chain. For this purpose, treatment plans of 
80 patients that have been treated at our Institution with both techniques were analysed. First of all, pure dosimetric criteria 
were taken into account, for instance keep the dose in the organs at risk under the established limits. On the other hand, an 
estimation of the increase in the probability of developing secondary solid radio-induced tumours, due to low dose irradiation of 
healthy tissues, was done. Heart and pulmonary toxicities were also discussed according to the state of the art.

Key words: VMAT, 3DCRT, breast cancer, radio-induced tumours, cardiotoxicity.
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Análisis de los riesgos asociados al uso 
de la técnica VMAT frente a 3DCRT en 
tratamientos de mama con cadenas 
ganglionares axilo-claviculares 

Risk analysis associated with the use of the VMAT technique vs. 3DCRT in 
breast treatments with axillary and supraclavicular lymph nodes

Paz García de Acilu Laá1, Juan García Ruíz-Zorrilla1, Ángel Montero Luis2, Raquel Ciérvide Jurio2,  
Carmen Rubio Rodríguez1,2, Pedro Fernández Letón1,2

1 Hospital Universitario HM Puerta del Sur, Móstoles (Madrid)
2 Hospital Universitario HM Sanchinarro, Madrid

Fecha de Recepción: 15/04/2020 - Fecha de Aceptación: 23/11/2020

Introducción

El uso de técnicas de intensidad modulada (inten-
sity modulated radiotherapy, IMRT) en tratamientos 

de radioterapia ha ido en aumento en los últimos 10 
años, llegando a constituir el tratamiento estándar para 
algunas patologías. En nuestro centro se ha pasado de 
tratar con IMRT a un 30% de nuestros pacientes en el 
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año 2008 a un 60% en 2019. Sin embargo, en algunas 
localizaciones, como es el caso de la irradiación de 
mama con cadenas ganglionares axilo supraclavicula-
res ipsilaterales (niveles ganglionares I-IV) sin inclusión 
de la cadena ganglionar mamaria interna, no existe un 
consenso entre la comunidad científica sobre la idonei-
dad de este tipo de tratamientos frente a la radioterapia 
conformada tridimensional (3D Dimensional Conformal 
Radiotherapy, 3DCRT).1–5

La IMRT, mediante la diversificación de las entra-
das de los haces, ya sea con múltiples incidencias 
o mediante arcos en IMRT volumétrica (Volumetric 
Intensity ModulatedArcTherapy, VMAT), permite con-
formar las dosis medias y altas (valores entre 25-85% 
y superiores al 85% de la de prescripción respectiva-
mente) en las inmediaciones de los volúmenes objetivo, 
reduciéndose dicha dosis en los órganos circundantes 
y limitando así la aparición de gran parte de los efectos 
deterministas que causa la radiación sobre los tejidos 
sanos. Concretamente en la irradiación de mama las 
toxicidades más comunes se producen por la irradia-
ción con dosis altas de la piel (eritemas, descamación 
de la piel, hiperpigmentación y telangiectasia)6,7 y con 
dosis medias-altas de los pulmones8,9 (neumonitis o 
fibrosis pulmonar).

Por otra parte, el uso de radioterapia de intensidad 
modulada, especialmente VMAT, presenta también 
una desventaja importante frente a la 3DCRT, ya que 
genera una distribución de dosis absorbidas bajas en 
zonas que no se desea tratar. Este baño de dosis absor-
bidas bajas (≤ 10 Gy) a las que se somete a la paciente 
aumenta la probabilidad de sufrir efectos estocásticos, 
cuya incidencia no tiene una dosis absorbida umbral 
pero cuya probabilidad se incrementa con la dosis 
integral recibida. Además pese a reducirse el volumen 
de órganos sanos que recibe una dosis alta, la dosis 
absorbida promedio que reciben determinados órga-
nos, como pulmones y corazón, puede ser superior.2,10

En el caso concreto de las pacientes con cáncer de 
mama, la supervivencia a largo plazo es elevada. En 
Europa norte, central y sur la supervivencia neta a 5 
años se encuentra entre el 82 y el 85%, mientras que es 
algo inferior en USA (84%) y en Europa del este (72%). 
En casos de enfermedad localizada esta cifra asciende 
hasta el 99%.11,12 Estos datos de supervivencia, unidos 
al hecho de que en mama las toxicidades agudas aso-
ciadas a la radioterapia, excepto en la piel, son infre-
cuentes,13,14 hacen que a la hora de escoger la técnica 
de tratamiento para cada paciente sea necesario valorar 
las consecuencias a largo plazo de las dosis absorbida 
bajas, y la posible aparición de toxicidades crónicas.15

El objetivo del presente trabajo es evaluar las con-
secuencias que puede acarrear la distinta forma que 
tiene de distribuirse la dosis sobre los órganos de ries-
go con la planificación 3DCRT en comparación con la 
planificación mediante VMAT. Para ello se comparan, 

en primer lugar, los criterios puramente dosimétricos 
de planificaciones clínicas de pacientes con cáncer de 
mama realizadas en nuestros centros con ambas téc-
nicas. En segundo lugar se realiza una estimación del 
exceso de riesgo que conlleva, en cuanto a la forma-
ción de tumores radioinducidos y episodios cardiovas-
culares severos se refiere, el incremento del volumen 
irradiado con dosis bajas que implica el uso de VMAT.

Material y método

Se han analizado de forma consecutiva un total 
de 80 dosimetrías clínicas de pacientes con cáncer 
de mama tratadas durante los años 2018 y 2019, 
siendo 40 de ellas tratamientos de mama izquierda y 
las 40 restantes tratamientos de mama derecha. Las 
dosimetrías clínicas se realizaron con el sistema de 
planificación de radioterapia Raystation de RaySearch 
(RaySearch Laboratories, Estocolmo, Suecia). La mitad 
de las planificaciones evaluadas se realizaron con 
3DCRT y la otra mitad con VMAT, y todos los haces y 
arcos utilizados tienen energía de 6 MV. 

El procedimiento seguido en nuestro centro a la 
hora de abordar el tratamiento de las pacientes sub-
sidiarias de recibir radioterapia sobre la mama y las 
cadenas ganglionares sin inclusión de la cadena de la 
mamaria interna, es iniciar por defecto la dosimetría 
clínica mediante técnica de 3DCRT. Tras realizar una 
primera aproximación del tratamiento, estableciendo 
la posición del isocentro y de los dos haces tangen-
ciales, se evalúa si es posible cumplir los límites de 
dosis absorbida establecidos para los órganos de 
riesgo (OAR), tabla 1. Los valores mostrados en dicha 
tabla fueron establecidos por consenso en nuestro 
servicio basándose en el documento RTOG-1005, en 
las recomendaciones del Grupo Español de Oncología 
Radioterápica de Mama (GEORM) y de la Sociedad 

Tabla 1. Límites de Dosis absorbida en OAR 
 (RTOG-1005 y GEORM-SESPM).

Mama Contralateral V4 < 30%

Pulmón Ipsilateral

V16 < 25%

V8 < 45%

V4 < 60%

Dmedia < 17 Gy

Pulmón
Contralateral

V4 < 10%

Dmedia < 6.5 Gy

Corazón
V16 < 5%

V8 < 30%

Canal Medular Dmedia < 36 Gy
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Española de Senología y Patología Mamaria (SESPM) y 
en nuestra propia experiencia. En caso de no ser posi-
ble mantenerse dentro de estos límites, generalmente 
por incumplimiento del corazón y/o del pulmón ipsilate-
ral, la dosimetría se realiza mediante técnica de VMAT.

Las pacientes planificadas con técnica VMAT se 
trataron en los aceleradores Versa e Infinity de Elekta, 
ambos equipados con el multiláminas Agility (Elekta 
Instrument AB Estocolmo, Suecia), mientras que las 
pacientes planificadas con 3DCRT se trataron o bien 
en los aceleradores citados previamente o bien en el 
acelerador Oncor de Siemens (Siemens Healthcare 
GmbH, Erlangen, Alemania).

En cuanto a los volúmenes de tratamiento, se inclu-
yen la glándula mamaria o pared de mastectomía y las 
cadenas ganglionares axilo-supraclaviculares ipsilate-
rales (excepto la cadena ganglionar mamaria interna). 

El PTV de la mama se limita en su parte anterior retra-
yendo 3 mm desde el externo para excluir la piel y en 
la parte posterior excluyendo la pared costal. 

La dosis prescrita a los PTVs es 40.50 Gy en 15 
fracciones de 2.7 Gy. En los tratamientos realizados 
tras cirugía conservadora se realizó además una sobre-
impresión o boost concomitante al que se prescribieron 
48 Gy. De las 80 pacientes analizadas aproximadamen-
te la mitad incluían esta sobreimpresión (tabla 2).

El criterio de cobertura mínimo para considerar 
una dosimetría aceptable es que el 95% del volumen 
de cada uno de los PTVs esté cubierto por el 95% de 
la dosis de prescripción (V95 > 95%), aunque gene-
ralmente las coberturas alcanzadas se encuentran en 
valores del 98-99%. Además el volumen que recibe 
sobredosificaciones del 107% de la dosis de prescrip-
ción debe ser inferior al 5% del PTV (V107 < 5%), salvo 
en el caso de que exista boost concomitante. 

Desde el punto de vista dosimétrico, los tratamien-
tos de 3DCRT se planificaron con un isocentro com-
partido situado entre la mama y la fosa supraclavicular. 
La mama y axila inferior se trataron con dos haces tan-
genciales mientras que la irradiación de la fosa y axila 
superior se realizó con 5 haces con incidencias ipsilate-
rales. En ambas partes se utilizan segmentos de menor 
tamaño para homogeneizar la distribución de dosis. 
En caso de tener boost concomitante la irradiación del 
mismo se realiza con un mínimo de 3 haces (fig. 1). 

Tabla 2. Pacientes incluidas en el estudio con y sin boost 
clasificadas en función de lateralidad y técnica. 

Mama derecha Mama izquierda

3D VMAT 3D VMAT

Con BOOST 12  9 11 10

Sin BOOST  8 11  9 10

Fig. 1. Distribución de los haces y curvas de isodosis sobre el TAC de una paciente tratada con 3DCRT.
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Los tratamientos planificados con VMAT se reali-
zaron con dos arcos de aproximadamente 250º, que 
abarcan desde la incidencia tangencial interna a 
prácticamente una incidencia posterior. El isocentro 
en estos casos se sitúa aproximadamente en el punto 
medio de los volúmenes a tratar en dirección cráneo-
caudal, y dentro del PTV de mama (fig. 2). 

Con el objetivo de cuantificar las consecuencias 
que puede tener el aumento de dosis absorbidas bajas 
que proporciona al paciente el uso de técnicas volumé-
tricas se siguió la metodología de Schneider et al.,16,17 
según la cual es posible estimar el Exceso de Riesgo 
Absoluto de desarrollar un segundo tumor sólido tras la 
radioterapia (EAR por 10 000 personas y año) a partir 
de la dosis equivalente en órgano (OED),

EAR= EAR0 ·OED (1)

siendo EAR0, el exceso absoluto de riesgo de cáncer 
radioinducido para el órgano específico a dosis absor-
bidas bajas, por 10 000 personas por Gy y año. Este 
parámetro incluye una dependencia con la edad 
actual, la edad en el momento de la exposición y el 
sexo de la persona irradiada.

El EAR0 se podría estimar individualmente para 
cada paciente, teniendo en cuenta su edad actual y la 
edad en el momento del tratamiento, sin embargo esa 

manera de proceder nos llevaría a una gran dispersión 
en los valores del EAR, ya que las pacientes selec-
cionadas no se irradiaron con edades similares. Para 
reducir esta variabilidad y evaluar solamente la influen-
cia de la distribución de dosis recibida por los órganos 
de riesgo, consideraremos para todos los casos el 
mismo EAR0, que correspondería a mujeres de 70 
años que recibieron el tratamiento cuando tenían 30 
años.18 Para ese caso, los EAR0 estimados a partir de 
los datos de supervivientes a las bombas atómicas y 
corregidos para adecuar de las características de la 
población japonesa a las de la población occidental 
son 8.2 para la mama contralateral y 8.0 para los pul-
mones.19,20

La estimación de la OED puede realizarse con 
distinto modelos. Para dosis absorbidas inferiores a 2 
Gy, se puede considerar que el número de células que 
mutan y dan lugar a un crecimiento tumoral es propor-
cional a la dosis absorbida recibida, y por tanto la rela-
ción entre tumores radioinducidos y dosis absorbida 
recibida sigue un comportamiento lineal. Sin embargo, 
para dosis absorbidas superiores a 2 Gy, la relación 
dosis-respuesta para carcinogénesis ya no se com-
porta de modo lineal, debido a la muerte celular y la 
esterilización de parte de las células mutadas. Además 
en un modelo de OED aplicado en radioterapia debe 
tenerse en cuenta la influencia del fraccionamiento de 
la dosis y la reparación y repoblación celular.

Fig. 2. Esquema de los arcos y curvas de isodosis sobre el TAC de una paciente tratada con VMAT.
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En este trabajo la OED se ha estimado con tres 
modelos, linear-exponencial, plateau y un modelo 
mecánico más completo descritos en los trabajos de 
Schneider et al.20,21 

El modelo linear-exponencial considera que la pro-
babilidad de muerte celular aumenta exponencial-
mente con la dosis, y limita por tanto de esta manera 
el crecimiento lineal de la probabilidad de desarrollar 
tumores radioinducidos con la dosis recibida.

OEDL−E =
1
V

∑

i
V (Di) ·Di · e−a ·Di (2)

El modelo plateau asume que, tras el crecimiento 
lineal de la OED con la dosis absorbida, se alcanza una 
zona de plateau debido al equilibrio entre la muerte 
celular y los efectos de recuperación 

OEDplateau =
1
V

i
V (Di) · 1− e−a ·Di /a (3)

El modelo mecánico incluye además la influencia 
del número de fracciones a la hora de tener en cuenta 
la repoblación y reparación celular 

OEDmecánico =
1
V i

V (Di) ·
e−a Di

a R

· 1−2R+R2ea Di − (1−R)2 e−a RDi/1−R

(4)

En las ecuaciones 2-4, V(Di) representa el volumen 
de órgano que recibe una dosis Di y V es el volumen 
total del órgano. 

El parámetro R representa la repoblación celular, 
siendo R = 0 la ausencia de repoblación/reparación 
celular entre fracciones y R = 1 la repoblación/repa-
ración total. Por otra parte a′ representa los efectos 
de destrucción celular y se define utilizando el modelo 
linear cuadrático

a′ = a+b
D
N

(5)

siendo N el número de fracciones y asumiendo un valor 
de a/b = 3 para todos los tejidos. 

Los parámetros a y R que se utilizar en el cálculo 
de los OED no son únicos. En la literatura se encuen-
tran valores de ajuste diferentes extraídos a partir de 
distintos conjuntos de pacientes de Hodgkin tratados 
con radioterapia.20,22,23 En este estudio utilizamos los 
parámetros los parámetros más recientes proporciona-
dos por Schneider (ver tabla 3).20

En las pacientes de mama izquierda además 
se realizó una estimación del Exceso de Riesgo 
Acumulado (CER) de sufrir un episodio cardiovascular 
severo (ACE, Acute Coronary Event) en los 9 años 
posteriores a recibir el tratamiento radioterápico en 
función de la dosis absorbida media recibida por el 
corazón, entendiendo como ACE un diagnóstico de 
infarto de miocardio, revascularización coronaria o 
muerte por enfermedad isquémica.

Para ello se utilizan las expresiones presentadas 
por Bogaard et al.24 (ecuaciones 6-9). El modelo 
incluye, además de la dosis media del corazón, la 
influencia de la edad de la paciente en el momento del 
tratamiento y la existencia de factores de riesgo para 
ACE previos a la irradiación (historial de enfermedad 
isquémica, hipertensión, embolismo pulmonar, diabe-
tes, hábito tabáquico o sobrepeso). En el citado tra-
bajo de Boogard se validaban los resultados de Darby 
et al.25 respecto a la dependencia de la probabilidad 
de ACE con la dosis absorbida media a corazón, y por 
tanto seguía su metodología, considerando los facto-
res previos de riesgo como una variable booleana: 0 
si no existen factores de riesgo previos y 1 si existía 
uno o más de estos factores. En el mismo trabajo 
presentaban un modelo predictivo más avanzado, 
que no depende de la dosis media sino del volumen 
de ventrículo derecho que recibe 5 Gy, y que incluye 
además una ponderación de los factores de riesgo 
previos. Nosotros hemos utilizado el modelo inicial, 
dependiente de dosis media, ya que es la magnitud 
que tenemos evaluada en nuestras dosimetrías. 

Se define un factor predictivo linear, LP, como

LP= 0.153 · Dmedia+0.087 · E+1.82 · R (6)

donde la Dmedia se expresa en Gy, la edad E en años y 
R (0 o 1) representa los factores de riesgo de ACE pre-
vios al tratamiento.

La Incidencia Acumulada de ACE en los 9 años pos-
teriores al tratamiento se calcula mediante

CI9 años = 1− e−0.000025 ·eLP (7)

Tabla 3. Parámetros utilizados en el cálculo de la OED. 

L-E Plateau Mecánico

aa  (Gy−1) aa  (Gy−1) R aa  (Gy−1)

Mama 0.041 0.115 0.15 0.044

Pulmón 0.022 0.056 0.83 0.042
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y por tanto el Exceso de Riesgo Absoluto debido a la 
existencia de un tratamiento radioterápico se puede 
estimar con

CEAR9 años = CI9 años−CI9 años, 0 Gy (8)

y el Exceso de Riesgo Relativo sería

CERR9 años = CI9 años/CI9 años, 0 Gy−1 (9)

Para cada paciente se exportó el histograma dosis 
volumen a una base de datos para su almacenamiento 
y explotación como se describe a continuación. Los 
parámetros dosimétricos evaluados son: los volúme-
nes de cobertura (V95) y sobredosificaciones (V107) 
de los PTVs, en el corazón la dosis absorbida media 
(Dmedia), dosis que recibe el 2% del volumen (D2%) y 
el volumen que recibe 4, 8 y 16 Gy (V4, V8, y V16) 
y en el pulmón ipsilateral la Dmedia y V16. Además se 

calcula el EAR, considerando la contribución de la OED 
de la mama contralateral y de ambos pulmones y en 
casos de mama izquierda se calculan el CERR9 años y 
el CEAR9 años. 

Se ha evaluado también la dosis absorbida media 
y máxima (definida como dosis que recibe el 1% del 
volumen) para la arteria descendiente anterior (DA), sin 
embargo tanto la delimitación de la misma como la eva-
luación de la dosis se realizó a posteriori, no teniendo 
en cuenta este órgano durante la planificación.

Resultados

La cobertura y sobredosificaciones obtenidas con 
los dos tipos de planificación son muy similares, como 
se puede ver en las tablas 4-5 y la fig. 3a, y no justifica 
por sí sola la elección de una técnica sobre la otra. 

Se encuentra que el V107 en la mama en trata-
mientos con boost integrado es menor con VMAT, 
debido a la mayor conformación de la dosis prescrita al 

Tabla 4. Porcentajes de PTVs cubiertos por el 95% y el 107% de las dosis de prescripción en tratamientos sin boost. 

PTV MAMA PTV AXILA PTV FOSA

MAMA IZQUIERDA

3 DCRT
V95 (%) 97.0 ± 1.4 98.0 ± 1.8 97.7 ± 1.3

V107 (%) 0.5 ± 0.9 0.4 ± 0.8 0.1 ± 0.2

VMAT
V95 (%) 96.7 ± 1.5 98.8 ± 1.2 98.8 ± 1.1

V107 (%) 1.1 ± 1.0 0.7 ± 1.4 2 ± 4 

MAMA DERECHA

3 DCRT
V95 (%) 98.3 ± 1.2 98.2 ± 0.8 98.7 ± 0.8

V107 (%) 0.11 ± 0.12 0.2 ± 0.4 0.1 ± 0.1

VMAT
V95 (%) 97.0 ± 1.4 98.1 ± 1.4 98.6 ± 1.0

V107 (%) 1.3 ± 1.5 0.3 ± 0.7 0.09 ± 0.14

Fig. 3. a) Volúmenes de cobertura (V95) de los PTVs para casos con y sin boost, planificados con 3DCRT y VMAT.  
b) Volumen de sobredosificación (V107) de mama, para casos con boost, planificados con 3DCRT y VMAT.
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Tabla 5. Porcentajes de PTVs cubiertos por el 95% y el 107% de las dosis de prescripción en tratamientos con boost. 

PTV MAMA PTV AXILA PTV FOSA PTV BOOST

MAMA IZQUIERDA

3 DCRT
V95 (%) 97.8 ± 1.4 98.8 ± 1.1 98.1 ± 1.2 99.6 ± 0.6

V107 (%) 23 ± 15 0.4 ± 1.0 0.1 ± 0.3 0 ± 0

VMAT
V95 (%) 97.3 ± 1.5 99.0 ± 0.7 99.5 ± 0.5 99.0 ± 1.4

V107 (%) 14 ± 5 0.6 ± 1.1 0.2 ± 0.3 0.1 ± 0.3

MAMA DERECHA

3 DCRT
V95 (%) 97.6 ± 1.2 98.2 ± 1.2 97 ± 4 99.7 ± 0.7

V107 (%)  21 ± 7 2 ± 3 0.2 ± 0.5 0.00 ± 0.01

VMAT
V95 (%) 97.1 ± 1.1 98.1 ± 1.2 98.8 ± 0.9 99.1 ± 1.1

V107 (%) 16 ± 10 0.7 ± 1.4 1.3 ± 1.6 0.1 ± 0.4

Tabla 6. Estadística de dosis absorbidas recibidas por el corazón en tratamientos de mama izquierda. 

CORAZÓN

Dmedia (Gy) D2% (Gy) V4 (%) V8 (%) V16 (%)

3 DCRT 2.6 ± 0.8 26 ± 11 11 ± 6 4.8 ± 1.9 3.3 ± 1.4

VMAT 4.8 ± 0.9 18 ± 5 46 ± 18 13 ± 6 2.8 ± 1.4

p < 0.001 0.011 < 0.001 < 0.001 0.251

boost alrededor del mismo. Sin embargo la variabilidad 
es muy alta, debido entre otras cosas a los distintos 
tamaños del PTV Boost de cada una de las pacientes, 
así que no es un resultado que proporcione una infor-
mación relevante (fig. 3b). 

Los criterios dosimétricos que se han evaluado en 
corazón, arteria DA y pulmones ipsilaterales se reco-
gen en las tablas 6, 7 y 8. Los resultados obtenidos 
con ambas técnicas han sido comparados mediante 
un Test U de Mann-Whitney, siendo el nivel de signi-
ficancia 0.05. Por tanto, los parámetros dosimétricos 
en los que el test arroja valores de p inferiores a 0.05 
presentan una diferencia entre ambos grupos estadís-
ticamente significativa.

Los valores de exceso de riesgo relativo, CERR9 años, 
y el exceso de riesgo absoluto, CEAR9 años, de sufrir un 

ACE en los 9 años posteriores a la radioterapia en 
pacientes con tratamiento de mama izquierda para las 
dos técnicas se muestran en la tabla 9. Se ha agrupa-
do los resultados por década de edad de la paciente 
en el momento del tratamiento y por la existencia o 
ausencia de factores de riesgo de ACE previos respec-
tivamente.

En la tabla 10 se recogen las OED calculadas para 
la mama contralateral y ambos pulmones con los dis-
tintos modelos, distinguiendo entre tratamientos de 
mama izquierda y de mama derecha. Dado que los 
valores que encontramos para ambas lateralidades 
son muy similares, en la tabla 11 se muestra el EAR 
calculado para mama contralateral y pulmones y el 

Tabla 7. Estadística de dosis absorbidas recibidas por la 
DA en tratamientos de mama izquierda.

ARTERIA DESCENDIENTE ANTERIOR

Dmedia (Gy) Dmax (Gy)

3 DCRT 8 ± 5 25 ± 13

VMAT 9 ± 4 20 ± 7

p 0.141 0.346

Tabla 8. Estadística de dosis absorbidas recibidas por el 
pulmón ipsilateral.

PULMÓN IPSILATERAL

MAMA IZQUIERDA MAMA DERECHA

Dmedia (Gy) V16 (%) Dmedia (Gy) V16 (%)

3 DCRT 9.5 ± 1.2 21 ± 3 9.8 ± 1.3 21 ± 4

VMAT 7.9 ± 1.6 17 ± 5 8.2 ± 0.9 18 ± 3

p < 0.001 0.002 < 0.001 0.002
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Tabla 9. CERR9 años y CEAR9 años promedio en función de la técnica de irradiación, agrupados por edad o por la existencia 
de factores de riesgo previos al tratamiento. 

CERR9 años (%) CEAR9 años (%)

3D VMAT 3D VMAT

Rango de edad 
en el momento 
del tratamiento 

(años)

40 32 ± 13 90 ± 30 0.14 ± 0.15 0.16 ± 0.17 

50 53 ± 12 130 ± 30 0.11 ± 0.05 0.6 ± 0.7

60 72 ± 11 106 ± 12 0.33 ± 0.09 2 ± 2

70 52 ± 15 104 ± 20 0.7 ± 0.3 4 ± 4

Factores de 
riesgo previos 

NO 49 ± 18 110 ± 30 0.3 ± 0.3 0.3 ± 0.3

SÍ 46 ± 16 110 ± 19 0.28 ± 0.13 3 ± 3

Todas las pacientes 49 ± 18 110 ± 30 0.3 ± 0.3 1.3 ± 1.9

p < 0.001 0.064

Tabla 10. OED (Gy) calculados para ambas lateralidades, técnicas y con los tres modelos descritos. 

OED Mama 
Contralateral

OED Pulmón 
Contralateral

OED Pulmón 
Ipsilateral

MAMA IZQUIERDA

3 DCRT

L-E 0.5 ± 0.2 0.54 ± 0.14 4.1 ± 0.4

Plateau 0.5 ± 0.2 0.54 ± 0.14 4.1 ± 0.4

Mecánico 0.5 ± 0.2 0.53 ± 0.14 4.1 ± 0.4

VMAT

L-E 1.9 ± 0.8 2.0 ± 0.3 4.5 ± 0.5

Plateau 1.8 ± 0.7 1.9 ± 0.3 4.4 ± 0.4

Mecánico 1.9 ± 0.8 1.9 ± 0.3 4.4 ± 0.4

MAMA DERECHA

3 DCRT

L-E 0.5 ± 0.2 0.65 ± 0.16 4.3 ± 0.4

Plateau  0.4 ± 0.2 0.64 ± 0.16 4.4 ± 0.4

Mecánico  0.5 ± 0.2 0.63 ± 0.15 4.3 ± 0.4

VMAT

L-E 1.9 ± 0.6 1.7 ± 0.4 4.5 ± 0.5

Plateau 1.8 ± 0.6 1.7 ± 0.4 4.4 ± 0.4

Mecánico 1.9 ± 0.6 1.6 ± 0.4 4.3 ± 0.4

Tabla 11. EARs expresado en casos por 10 000 pacientes por año, promediando tratamientos de mama izquierda y 
derecha. 

EAR Mama 
Contralateral

EAR Pulmón 
Contralateral

EAR Pulmón 
Ipsilateral EAR Total

3 DCRT

L-E 3.9 ± 1.2 4.8 ± 0.9 34 ± 2 42 ± 3

Plateau 3.8 ± 1.2 4.7 ± 0.9 34 ± 2 44 ± 2

Mecánico 3.9 ± 1.2 4.6 ± 0.8 34 ± 2 43 ± 3

VMAT

L-E 16 ± 4 14.6 ± 1.9 36 ± 3 66 ± 5

Plateau 15 ± 4 14.3 ± 1.8 35 ± 3 64 ± 3

Mecánico 15 ± 4 13.9 ± 1.8 35 ± 2 64 ± 5
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EAR total, considerando en conjunto los tratamientos 
de mama izquierda y derecha. 

Discusión

La cardiotoxicidad asociada a los tratamientos con 
radioterapia es un asunto controvertido. La mayoría 
de las pacientes con cáncer de mama que requieren 
radioterapia en las cadenas ganglionares también pre-
cisan quimioterapia, que generalmente incluye en sus 
esquemas agentes con conocidos efectos cardiotóxi-
cos como las antraciclinas.26 Además habitualmente 
estos tratamientos se combinan con la administración 
de anticuerpos monoclonales como el Trastuzumab 
(Herceptín®) que también contribuyen a la toxicidad 
cardíaca, especialmente si se administran de forma 
concomitante27 o la paciente presenta factores de 
riesgo previos como un índice de masa corporal eleva-
do.28,29 Por todo ello, es complicado predecir a largo 
plazo qué parte de los efectos cardiacos son achaca-
bles a un tratamiento u otro.

Darby et al.,25 en 2013 relacionaban de manera 
lineal la dosis absorbida media recibida por el corazón 
con el riesgo de sufrir un ACE. En este estudio, basa-
do en tratamientos de mama de 2168 mujeres entre 
1958-2001 en Suecia y Dinamarca, encentraban un 
aumento relativo de la incidencia acumulada de ACE 
(CERR) del 7.4% por cada Gy de dosis absorbida 
media que recibe el corazón, siendo este porcentaje 
de aumento similar para mujeres con y sin factores 
de riesgo previos. Además encontraban que el mayor 
incremento del riesgo se produce en los primeros años 
tras la radioterapia, con CERR = 16.3% por Gy en los 
primeros 4 años post tratamiento y 15.5% por Gy en 
los siguientes 5-9 años) y que éste continúa hasta 
pasados más de 20 años tras la irradiación (8.2% por 
Gy de 20 años en adelante). El estudio de Darby cuen-
ta con una limitación importante, ya que gran parte de 
las pacientes incluidas en el mismo fueron en realidad 
tratamientos 2D, en los que no se realizaba un TAC 
de simulación, y por tanto la evaluación de la dosis 
impartida a órganos de riesgo fue realizada a posteriori 
con una reconstrucción de los haces sobre un TAC de 
paciente con anatomía estándar. 

Otros estudios posteriores al de Darby devuelven 
resultados en la misma línea, encontrando por ejem-
plo que la incidencia relativa de infarto de miocardio 
aumenta linealmente un 6.4% por Gy de dosis absor-
bida media al corazón, incluso que dicha respuesta 
no se modifica significativamente con los porcentajes 
de dosis-volumen que recibe el corazón completo 
(Jacobse et al.30), o que existe un aumento de la mor-
talidad debida a eventos cardiacos de 0.04% por Gy a 
10 años (Taylor et al.31)

Posteriormente Bogaard et al.,24 en un estudio en 
2017 validaban los resultados de Darby con un conjun-
to independiente de pacientes, en las cuales se dispo-
nía ya de CT y de distribución de dosis tridimensional. 
Para ello utilizan un modelo predictivo en el cual inclu-
yen, además de la dosis media, la edad y factores de 
riesgo para ACE previos a la radioterapia. Éste modelo 
es el que hemos utilizado en este trabajo para cuantifi-
car los posibles daños producidos al corazón. En dicho 
estudio encontraban un aumento promedio relativo del 
16.5% en la incidencia acumulada de ACE por Gy de 
dosis media absorbida por el corazón en los primeros 
9 años tras el tratamiento, lo cual es consistente con 
los valores proporcionados por Darby. 

En nuestro trabajo encontramos que la dosis absor-
bida alta que recibe el corazón, evaluada como el valor 
que recibe el 2% del volumen (D2%) se reduce en casi 
10 Gy con VMAT, con p < 0.011. Sin embargo la dosis 
absorbida media del mismo aumenta en 2.2 Gy (p < 
0.001), ya que hay un aumento del volumen de cora-
zón que recibe dosis absorbidas bajas, como se puede 
ver reflejado tanto en el V4 (p < 0.001) como en el 
V8 (p < 0.001). La aparente disminución del volumen 
alcanzado con 16 Gy en los casos con VMAT no alcanza 
en cambio niveles significativos (fig. 4). 

En la tabla 9 vemos que el valor promedio total del 
exceso de riesgo relativo, CERR9 años, que obtenemos es 
bastante superior con VMAT (110%) que con 3DCRT 
(49%) con p < 0.001, lo cual concuerda razonablemen-
te bien con los resultados presentados por Bogaard, 
que encontraba un aumento promedio del CERR9 años 
de 16.6% por Gy de dosis absorbida media. El valor 
del exceso de riesgo absoluto, CEAR9 años, aumenta 
de 0.3% a 1.3% al utilizar VMAT (Bogaard encontraba 
1.13%), lo cual implicaría que de cada 100 pacientes 

Tabla 12. Niveles de significancia obtenidos con el Test U de Mann-Whitney para los conjuntos de datos de EAR 
calculados en tratamientos con 3DCRT y VMAT. 

EAR Mama 
Contralateral

EAR Pulmón 
Contralateral

EAR Pulmón 
Ipsilateral

EAR Total

p

L-E < 0.001 < 0.001 0.004 < 0.001

Plateau < 0.001 < 0.001 0.196 < 0.001

Mecánico < 0.001 < 0.001 0.607 < 0.001
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tratadas con radioterapia con VMAT, una de ellas sufriría 
un ACE debido a la radiación en los siguientes 9 años 
que no hubiera sufrido de haberse tratado con 3DCRT. 
Sin embargo no podemos decir que este aumento sea 
estadísticamente significativo (p = 0.064). 

Pese que los resultados son consistentes con lo que 
encontramos en la literatura, tenemos que la disper-
sión de resultados es muy elevada, como podemos ver 
en la fig. 5, ya que depende de forma muy importante 
tanto de la edad de la paciente como de la existencia 
de factores de riesgo previos, y el número de pacien-
tes que tenemos en cada uno de los subgrupos no 
es suficiente para obtener resultados significativos de 
cada sector. 

Cabe destacar que, pese a que los resultados de 
Bogaard ratifican los hallazgos iniciales de Darby y por 
tanto existencia de una dependencia de los AEC con 
la dosis media recibida por el corazón, ambos trabajos 
mantienen una limitación importante que es que se 
basan en distribuciones de dosis 3DCRT, muy inho-
mogéneas en el corazón. Es decir los valores de dosis 
media corresponden con dosis altas en la parte más 
cercana a la mama y prácticamente dosis nula en el 
resto. No hay hasta la fecha, hasta donde llega nues-

tro conocimiento, evidencia de que esa relación sea 
extensible directamente a una distribución de dosis 
más homogénea pero de valores más bajos. 

Por otra parte, diversos autores hacen hincapié en 
el hecho de que, dado que la morbilidad predominante 
es la cardiopatía isquémica, pueden ser las arterias 
coronarias, y en concreto la DA, las estructuras más 
críticas a la hora de inducir morbilidad coronaria.32 En 
este caso se preguntan si la dosis absorbida media al 
corazón es un parámetro a tener en cuenta, ya que no 
refleja la heterogeneidad de la irradiación y los posibles 
puntos calientes de dosis absorbida que pueda haber 
en estructuras críticas, como la DA. En esta línea, 
Correa et al.,33 realizaron un estudio sobre el aumento 
en las anormalidades reveladas en un test de estrés 
realizado a pacientes 12 años tras el tratamiento frente 
a pacientes no tratadas. El 59% en las pacientes de 
mama izquierda presentaban anormalidades en el test 
mientras que solamente aparecían en un 8% de las de 
mama derecha. Además el 70% de dichas anormalida-
des se encontraba en la zona de la arteria descendente 
anterior, por lo que concluyen que técnicas modernas 
de irradiación, como la VMAT, podrían reducir este 
riesgo de daño cardiaco. 

Fig. 4. Representación gráfica de los parámetros dosimétricos de corazón en los que la diferencia entre las dos técnicas 
de irradiación es estadísticamente significativa.
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Fig. 5. CERR9 años y CEAR9 años en % representados en función de la técnica de irradiación, agrupados por edad en el 
momento del tratamiento y por la existencia o no de factores de riesgo previos al tratamiento.

Algunos autores34,35 establecen una correlación 
entre los parámetros dosimétricos del corazón y los 
de la DA, llegando incluso a asegurar que no es nece-
saria su delimitación pese a no negar su importancia. 
Sin embargo esta correlación solamente sería válida 
de nuevo para el caso de planificaciones 3DCRT con 
haces tangenciales, ya que está basada en la geome-
tría de la irradiación. Otros en cambio no encuentran 
dicha correlación y concluyen que para minimizar el 
riesgo de eventos cardiovasculares es necesaria la eva-
luación tanto de la dosis absorbida media al corazón 
como de la dosis absorbida media a la DA.36 

A día de hoy no existen recomendaciones de 
consenso sobre la limitación de dosis que se debe 
aplicar en la DA. En 2009 el grupo DBCG (Danish 
Breast Cancer Cooperative Group) recomendó una 
Dmax < 20 Gy,32 en otros trabajos se habla de valores 
críticos de Dmedia < 19 Gy35 o V20 < 10%.36 Estos lími-
tes no solamente no están estandarizados sino que 
además deben leerse con precaución, ya que los crite-
rios de delimitación de la DA no son únicos.

Nuestros resultados en éste órgano corresponden 
con una disminución en la dosis absorbida máxima de 

5 Gy (de 25 a 20 Gy) y un valor muy similar para ambas 
técnicas de la dosis absorbida media (8-9 Gy), sin 
embargo no se encontró en ninguno de los dos casos 
que la dependencia con la técnica fuera significativa 
(tabla 7). En todo caso, como ya se ha comentado 
previamente, la DA se delimitó en nuestras pacientes 
a posteriori, y por tanto no fue tenida en cuenta como 
órgano de riesgo en la optimización. Considerando el 
hecho de que en nuestras pacientes encontramos con 
VMAT una disminución promedio de casi de 10 Gy en el 
D2%, del corazón, es decir, una dosis inferior en la zona 
más cercana a la mama que precisamente la zona en la 
que se encuentra la DA, parece razonable pensar que 
en no sería complicado reducir la dosis en la DA en el 
momento que se incluya en el proceso de optimización. 

El otro órgano de riesgo en el que la variación de 
la distribución de dosis absorbida es relevante es el 
pulmón ipsilateral. Al igual que ocurre en el corazón, 
pasamos de tener una distribución en la que gran parte 
del pulmón recibe una dosis absorbida bastante alta 
a una distribución con menos dosis absorbidas altas 
pero en la que prácticamente todo el pulmón recibe 
dosis absorbidas bajas. 
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La radiotoxicidad más frecuente en el pulmón es 
la neumonitis rádica, una toxicidad considerada como 
temprana-intermedia, que se desarrolla entre 6 a 21 
semanas tras el tratamiento y que ocasionalmente 
puede acabar en una fibrosis pulmonar. Su inciden-
cia sin embargo está muy influenciada por factores 
externos a la radioterapia, como la administración de 
quimioterapia, edad, o hábitos de la paciente como 
el tabaquismo. Al igual que ocurre con la cardiotoxi-
cidad, a la hora de evaluar la toxicidad pulmonar hay 
otros factores implicados en el tratamiento, como por 
ejemplo el empleo de fármacos como los taxanos, 
que tienen un relación conocida con la aparición de 
neumonitis,37,38 y que hacen que no sea inmediato 
establecer una relación causa efecto entre neumonitis 
y dosis de radiación absorbida en los pulmones. 

El porcentaje de pulmón irradiado con dosis absor-
bidas intermedias (V20 a fraccionamiento conven-
cional) y la dosis absorbida media de pulmón son 
los parámetros dosimétricos que mayor correlación 
guardan con la toxicidad pulmonar, tanto clínica, como 
radiológica y fisiológica.39,40 Goldman et al.41 afirman 
no encontrar ningún caso de neumonitis sintomática 
en pacientes cuyo V20 < 30% y que el V13 es el pará-
metro mejor correlacionado con cambios radiológicos 
en el CT y a su vez con la dosis absorbida media del 
pulmón.

En nuestro estudio nos encontramos que tanto la 
Dmedia como el V16 del pulmón ipsilateral (equivalente 
al V20 de fraccionamiento convencional) se reduce de 
forma significativa en los tratamientos con VMAT (tabla 
8). En ambas lateralidades la dosis absorbida media 
es 1.6 Gy inferior que en los tratamientos 3DCRT 
(p < 0.001) y el V16 disminuye un 4.3% en mama 
izquierda y un 3.3% en mama derecha (p < 0.002). 
Por lo tanto la probabilidad de desarrollar neumonitis 
radioinducida, tanto clínica como radiológica, se vería 
reducida al realizar los tratamientos de mama con 
VMAT.

Dado que los resultados encontrados en cuanto a 
estimación del riesgo de desarrollar tumores sólidos 
radioinducidos son similares con los tres modelos 

de OED utilizados (tabla 11), por simplicidad vamos 
a centrar la discusión en los proporcionados por el 
modelo mecánico, ya que es el más completo. 

El EAR total calculado para las pacientes tratadas 
con VMAT es significativamente mayor (p < 0.001) que 
en tratamientos 3DCRT. Si evaluamos en conjunto los 
resultados de ambas lateralidades tenemos que con 
VMAT el EAR total sufre un aumento de 0.21 puntos 
porcentuales (p.p.) es decir, de cada 10 000 mujeres 
tratadas con radioterapia a los 30 años, a la edad de 70 
los casos de tumor sólido radioinducido por año serían 
21 más si se irradiaron con VMAT que con 3DCRT 
(fig. 6). Este aumento se produce por la contribución 
de las dosis absorbidas bajas a la OED de mama y pul-
món contralaterales. El EAR en la mama contralateral 
con VMAT aumenta 0.11 p.p., mientras que el EAR del 
pulmón contralateral lo haría 0.09 p.p. En cambio la 
EAR del pulmón ipsilateral se mantiene en valores muy 
similares para ambas técnicas.

Si nos fijamos en los valores publicados en la litera-
tura encontramos un rango bastante amplio de valores 
(tabla 13).

Fig. 6. Exceso Absoluto de Riesgo de cáncer secundario 
calculado con el modelo mecánico para los distintos órga-
nos de riesgo y técnicas de irradiación.

Tabla 13. Valores de EAR, estimados con el modelo mecánico, encontrados en la literatura para tratamientos de mama. 

Mama
Contralateral

Pulmón
Contralateral

Pulmón
Ipsilateral

3DCRT (*) VMAT 3DCRT (*) VMAT 3DCRT (*) VMAT

Fogliata 1.7 ± 0.4 8.5 ± 1.4 1.4 ± 0.4 7.3 ± 1.3 20 ± 5 22 ± 3

Karpf 3 ± 2 5 ± 2 7 ± 1 12 ± 2 27 ± 2 27 ± 2

Haciislamoglu 4.4 ± 0.7 20 ± 2 3.5 ± 0.6 22 ± 3 28 ± 8 65 ± 5

Este trabajo 3.9 ± 2 15 ± 4 4.6 ± 0.8 13.9 ± 1.8 34 ± 2 35 ± 2

(*) Karpf no estima los valores para 3DCRT sino para IMRT tangencial con 5 -7 haces.
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Los trabajos de Fogliata y Karpf estiman el EAR 
para pacientes de mama izquierda, sin inclusión de 
cadenas ganglionares, tratadas en inspiración man-
tenida. Fogliata utiliza un esquema de tratamiento 
hipofraccionado (40.05 Gy en 15 fracciones) mientras 
que Karpf sigue un esquema tradicional (50.4 Gy en 
28 fracciones). Los valores que presentan para pul-
mones son compatibles con los que obtenemos en 
este trabajo, teniendo en cuenta que al incluir cadenas 
ganglionares el volumen de pulmón irradiado aumenta. 
Sin embargo en mama los resultados de ambos son 
bastante inferiores a los nuestros, probablemente debi-
do a que los coeficientes a y R que utilizan para mama 
están extraídos de23 mientras que para pulmón utilizan 
los que publicó posteriormente el mismo Schneider 
en 20, que son los que se han utilizado en este trabajo 
como reflejábamos en la tabla 3. 

Por otra parte Haciislamoglu et al.42 evalúan trata-
mientos de mama izquierda, sin inclusión de cadenas 
ganglionares, sin control respiratorio y con un esquema 
de 50 Gy en 25 fracciones. Los parámetros que utilizan 
para el cálculo en este caso son los mismos que los 
nuestros y los valores obtenidos para mama contra-
lateral y pulmón contralateral son muy similares a los 
presentados con 3DCRT y algo superiores con VMAT. 
Sin embargo el valor que obtienen en el pulmón ipsi-
lateral con VMAT es muy superior al resto de valores 
publicados en la literatura y al nuestro, sin que encon-
tremos ningún indicio en su artículo que nos permita 
explicar este hecho. 

Por último, debemos destacar que existe un sesgo 
intrínseco en los resultados obtenidos en la compara-
ción de planificaciones de nuestros centros, ya que 
precisamente son los pacientes en los que la anatomía 
era más desfavorable para corazón y/o pulmón ipsila-
teral las que se planificaron con VMAT, lo cual puede 
influir negativamente en los valores de dosis absorbida 
encontrados en estos órganos.

Conclusiones

Los tratamientos con VMAT permiten, manteniendo 
niveles de cobertura y sobredosificaciones similares a 
los que tenemos con 3DCRT, disminuir las dosis absor-
bidas medias-altas que alcanzan el corazón y el pul-
món ipsilateral. Esto permite, en los casos en los que 
la dosimetría 3DCRT no se ajusta a los límites de OAR 
establecidos, proporcionar un tratamiento radioterá-
pico adecuado a las pacientes con cáncer de mama. 
Sin embargo, no recomendamos considerar la VMAT 
como tratamiento estándar para todas las pacientes, 
ya que la irradiación de órganos circundantes con 
dosis absorbidas bajas aumenta el riesgo de ciertas 
complicaciones cardíacas y de formación de tumores 
radioinducidos. 

En caso de utilizar VMAT en pacientes de avanzada 
edad, especialmente si presentan factores de riesgo 
cardiovasculares previos a la irradiación, hay que ser 
muy cuidadoso con la dosis que alcanza el corazón, 
ya que es en estas pacientes en las que el exceso 
absoluto de riesgo de ACE como consecuencia de la 
irradiación es más importante. Sin embargo en estos 
casos la probabilidad de aparición de tumores radio-
inducidos no debe considerarse un factor limitante a 
la hora de realizar la dosimetría. Por el contrario en 
pacientes jóvenes y sin factores de riesgo cardiovas-
culares previos, el aumento del riesgo absoluto de ACE 
por el uso de VMAT frente 3DCRT es muy pequeño 
y se debe prestar más atención a reducir el baño de 
dosis bajas en pulmones y mama contralateral para 
reducir al máximo la probabilidad de desarrollar tumo-
res secundarios radioinducidos en los años venideros.

Por todo ello, a la hora de utilizar VMAT como téc-
nica de irradiación, recomendamos evaluar la dosis 
absorbida media en corazón y asegurarse de que se 
mantiene en valores similares a los niveles de referen-
cia que tendríamos en caso de una irradiación 3DCRT. 
Además se recomienda minimizar la dosis absorbida 
recibida por arteria descendiente anterior, pese a no 
existir actualmente un consenso sobre el límite máximo 
a fijar. 
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La gestión de los tratamientos en radioterapia se ve mejorada si existe la posibilidad de tratar a un paciente indistinta-
mente en diferentes aceleradores sin necesidad de realizar cambios en el plan de tratamiento. Para que esto sea posible, 
las características dosimétricas y mecánicas de los aceleradores deben ser suficientemente semejantes. El objetivo de 
este trabajo es verificar que los aceleradores lineales de electrones Elekta Synergy e Infinity, ambos instalados en nuestro 
centro, con haces de fotones de 6 MV de energía, filtro aplanador y cabezal Agility, pueden considerarse gemelos. Para 
ello, se miden distintos parámetros dosimétricos en el acelerador Infinity para compararlos posteriormente con los obte-
nidos previamente en la puesta en marcha del acelerador Synergy. También se evalúa la calidad de varios tratamientos 
VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy) a través del análisis gamma (3%/2 mm). La diferencia obtenida fue menor de 
un 2% en todos los parámetros de calidad del haz y menor de un 3% entre los análisis gamma de los tratamientos VMAT 
medidos en ambos aceleradores. Se confirma la posibilidad de utilizar el mismo modelado para ambos aceleradores lo 
que permite impartir un tratamiento en uno u otro indistintamente. 

Palabras clave: Emparejamiento, verificación dosimétrica, tratamientos VMAT, análisis gamma. 

The management of radiotherapy treatments is improved if there is the possibility of treating a patient indistinctly in different 
linacs without having to make changes to treatment plan. To make this possible, the dosimetric and mechanical characteristics 
of the linacs must be the same. The purpose of this work was to verify that the Elekta Synergy and Infinity linacs, both with 6 
MV photon beam, flattening filter and Agility treatment head, can be considered twins. For this purpose, different dosimetric 
parameters were measured in the Infinity which were compared later with the Synergy linac acceptance tests. Finally, the quality 
of the VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy) treatments was evaluated through gamma analysis (3%/2 mm). A good con-
cordance has been observed regarding the dosimetric parameters analyzed and the gamma analysis of the VMAT treatments. 
Specifically, the difference obtained was < 2% in all the beam quality parameters and < 3% in all the VMAT treatments. The 
possibility of using the same modeling for both linacs is confirmed, which allows to treat in one or the other interchangeably.

Key words: Beam matching, dosimetric verification, VMAT treatments, gamma analysis.
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Introducción

El aumento de la carga de trabajo de los servicios 
de Radioterapia causado principalmente por el enve-
jecimiento de la población y por haberse convertido 
en la primera vía de tratamiento de distintas patolo-

gías, motiva a los hospitales a ampliar el número de 
unidades de tratamiento.1 Los avances tecnológicos 
de estos equipos, así como de la complejidad de los 
tratamientos de radioterapia, provoca un aumento del 
tiempo requerido para realizar los diferentes controles 
de calidad lo que, unido a posibles averías, puede 
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provocar la interrupción de los ciclos de tratamiento.2 
Contar con dos aceleradores lineales de electrones 
gemelos, con el mismo sistema de planificación (TPS, 
Treatment Planning System) y misma red de registro y 
verificación, será de gran utilidad para los servicios de 
Oncología Radioterápica, de tal manera que si alguno 
de ellos sufre una avería repentina no sea necesaria la 
interrupción de todos los tratamientos, sino que estos 
se derivarán a la máquina que continúe disponible.

Recientemente fue instalado en el centro hospi-
talario un acelerador Infinity (Elekta AB, Estocolmo, 
Suecia). Durante la puesta en marcha, se decidió 
realizar un emparejamiento con el acelerador Synergy 
también de Elekta*, ya en uso en el Servicio, de manera 
que su modelado en el sistema de planificación para 
el cálculo dosimétrico fuera válido en ambos acelera-
dores. Con este propósito, se recopilaron numerosas 
publicaciones relacionadas con el emparejamiento de 
aceleradores,2-9 siendo cada una de ellas sutilmente 
diferentes. Autores como Sjöström et al.2 realizaban un 
análisis de dosimetría física y clínica únicamente para 
campos de tamaños estándar (> 5 × 5 cm2).2,6,7 Otros 
como Bhangle et al.4 realizaban también ambos análisis 
pero centrándose en tratamientos de IMRT (Intensity 
Modulated Radiation Therapy) o 3DRT (Radioterapia 
Conformada en Tres Dimensiones),2,3 y aún en el caso 
de evaluar tratamientos VMAT como Fenoglietto et al.,5 
empleaban únicamente detectores 2D para sus verifi-
caciones.2-7,9 Por último, los dos artículos más actuales 
encontrados fueron el de Xu et al.,8 en el cual se realiza 
un amplio análisis del emparejamiento en dosimetría 
física y clínica, analizando tratamientos VMAT con un 
detector en 3D, pero centrándose exclusivamente en 
el estudio de campos pequeños (≤ 5 × 5 cm2);10 y el 
trabajo de Latala et al.,9 que valora la posibilidad de 
emparejar un acelerador TrueBeam con dos Clinacs 
(V4 y V5) empleando campos predefinidos por el fabri-
cante de los mismos (Varian Medical System, Palo Alto 
CA, EEUU). 

En este trabajo se comprueba el emparejamiento 
de nuestros aceleradores realizando un análisis similar 
al trabajo de Xu et al.,8 pero contando con un mayor 
número de tratamientos, así como con un mayor rango 
en el tamaño de los campos y lesiones evaluadas. Por 
lo tanto, hasta donde sabemos, es el primer trabajo 
que evalúa tanto la dosimetría física como clínica en 
un rango completo de tamaños de campo, midiendo 
y evaluando en ambos aceleradores con un detector 
3D campos predefinidos y tratamientos muy diversos 
planificados en VMAT.

* Precise Treatment System Customer acceptance test part no 
4513370187004. Stockholm, Sweden: Elekta Oncology System li-
mited, Elekta UK; 2003. Elekta Digital Linear Accelerator, Customer 
Acceptance Tests for: Elekta Infinity, Document ID: 1503568 02.

Materiales y métodos

El hospital cuenta con los aceleradores Synergy e 
Infinity de Elekta, ambos provistos de cabezal Agility 
(80 pares de láminas de 5 mm de anchura), siste-
ma operativo Integrity R3.0, energía de fotones de 6 
MV y filtro aplanador. Los datos obtenidos durante 
la puesta en marcha11 del acelerador Synergy fue-
ron seleccionados como referencia para realizar el 
emparejamiento con el Infinity. Se compararon las 
características del haz tanto para campos pequeños 
como estándar de ambos aceleradores, empleando 
los valores de tolerancias recomendadas por la AAPM 
TG-142.12 A continuación, debido a la complejidad 
de los tratamientos de VMAT frente a los de IMRT o 
3DCRT, fueron verificados con un detector 3D la preci-
sión de los aceleradores Synergy e Infinity a la hora de 
realizar un tratamiento clínico optimizado,13 teniendo 
en cuenta todo tipo de lesiones y técnicas implantadas 
en el centro hospitalario (radioterapia esterotáctica 
corporal, próstatas, pulmones, etc.). Para realizar las 
comparaciones y las representaciones gráficas del 
presente artículo fue empleado el programa Microsoft 
Excel (2010).

Análisis dosimétrico 

Para realizar el emparejamiento dosimétrico, se 
realizaron en el acelerador Infinity, las medidas que 
en su momento fueron necesarias para la realización 
del modelado del sistema de planificación†. Para ello, 
se midieron en haces de fotones de 6 MV: rendimien-
tos de dosis en profundidad (PDD, Percentage Depth 
Dose) de 12 campos de tamaños comprendidos entre 
1 × 1 cm2 y 35 × 35 cm2, perfiles de 5 campos con 
tamaños comprendidos entre 2 × 2 cm2 y 30 × 30 cm2 
a diferentes profundidades, dosis de referencia, factor 
de cuña, factores de campo, y la transmisión de las 
láminas.

Los PDDs y perfiles fueron medidos utilizan-
do el maniquí de agua Blue Phantom y software 
OmniPro Accept 7.4 (IBA Dosimetry, Schwarzenbruck, 
Alemania), cuya resolución es de 0.1 mm para PDDs 
y 0.01 para el cálculo del índice de calidad. Los PDDs 
de tamaños de campo menores o iguales de 5 × 5 
cm2 se midieron con el diodo sin blindaje EFD3G (IBA 
Dosimetry) de 0.06 mm de volumen activo, mientras 
que para tamaños mayores de 5 × 5 cm2 se empleó 
una cámara plano-paralela PPC40 (IBA Dosimetry)14 
de 0.4 cm3 de volumen activo‡. La calidad del haz fue 
evaluada a partir del índice de calidad Qi o TPR20/10 

† Monaco Beam Data Collection Worksheets.
‡ For Relative and Absolute Dosimetry Ionization Chambers and 
Diode Detectors iba-dosimetry.com.
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(de las siglas en inglés Tissue-Phantom Ratio) medido 
en agua, para un tamaño de campo de 10 × 10 cm2, 
a una distancia fuente superficie de 100 cm y definido 
en el TRS-39815 como:

Qi = 1.2661 · PDD20PDD10
−0.0595 (1)

siendo PDD20 y PDD10 los valores del PDD a las profun-
didades de 20 y 10 cm.

Para las medidas de los perfiles se utilizó en todos 
los tamaños de campo y profundidades el diodo EFD3G 
y se evaluaron tanto la planitud como la simetría de 
cada uno de ellos. Las medidas de la dosis absorbida 
en condiciones de referencia y el factor de cuña se 
realizaron con una cámara de ionización tipo Farmer 
sumergible en agua FC65G con 0.65 cm3 de volumen 
activo (IBA Dosimetry). Ambos equipos están calibrados 
para un campo de 10 × 10 cm2, una distancia fuente 
superficie de 100 cm de tal manera que 100 UM equi-
valgan a 100 cGy a la profundidad de máxima dosis. El 
factor de cuña fue medido para 3 tamaños de campo 
diferentes (10 × 10, 20 × 20 y 30 × 30 cm2).

Los factores de campo del acelerador Infinity fue-
ron medidos para 12 tamaños de campo cuadrados y 
con diferentes equipos de medida para poder realizar 
una comparación entre estos. Se utilizaron diodos de 
fotones con blindaje PFD3G y sin blindaje EFD3G (IBA 
Dosimetry), las cámaras de ionización FC65G (volu-
men activo de 0.65 cm3), CC01 (volumen activo de 
0.01 cm3), CC04 (volumen activo de 0.04 cm3) y CC13 
(volumen activo de 0.13 cm3) (IBA Dosimetry), y por 
último película radiocrómica16 Gafchromic RTQA2TM 
(International Specialty Products, NJ, USA)§. Para 
la lectura dosimétrica de películas radiocrómicas se 
empleó el software FilmQA Pro 2016 (Ashland Inc., 
NJ, USA). En el caso de campos considerados cam-
pos pequeños (≤ 5 × 5 cm2) se introdujo el factor de 
corrección10 correspondiente a cada detector emplea-
do (K) y la corrección por la medida del Scp del campo 
de 5 × 5 cm2:

Scp = Scp 5×5 CC13 ·
qi
q5×5

·K (2)

donde Scp 5 × 5 CC13 es el factor de campo medido con 
la cámara CC13 en el campo de 5 × 5 cm2, qi la carga 
recolectada en el campo con el detector i y q5 × 5i la 
carga recolectada en el campo 5 × 5 cm2 con el detec-
tor i. En el Synergy, los Scp en campos menores o igua-
les a 5 × 5 cm2 fueron medidos con el diodo IBA EFD3G 
y para tamaños de campo mayores a 5 × 5 cm2 con la 

§ Gafchromic™ RTQA2 film. State-of-the-art processor-less film 
for QA and commissioning of equipment in the contemporary RT 
environment.

cámara de ionización CC13. Por lo tanto, para realizar 
la comparación entre aceleradores, fueron recopilados 
los resultados obtenidos de manera equivalente en el 
Infinity.

El tamaño de campo de radiación se verificó con 
el equipo MapCheckTM (Sun Nuclear Corporation, 
Melbourne FL, EEUU) cuya resolución es de 0.7 mm.

Por último, se midió la transmisión del colimador 
multilámina irradiando con el campo abierto (40 × 
40 cm2) 300 UM y con el campo cerrado 3000 UM 
sobre una película radiocrómica situada bajo 1.5 cm 
de RW3 (Poliestireno equivalente al agua). 

Verificación tratamientos VMAT 

Con el objetivo de evaluar el correcto modelado y 
funcionamiento del colimador multilámina y la correc-
ta realización de tratamientos VMAT, se simularon 
diferentes campos en el sistema de planificación 
Monaco v. 5.11.02 (Elekta), a partir del modelado 
realizado para el acelerador Synergy. Posteriormente, 
fueron medidos en ambas máquinas con el maniquí 
cilíndrico ArcCheckTM (Sun Nuclear Corporation) cuya 
resolución en 1D es de 1 cm y en 3D es de 0.8 mm, 
y comparados con los campos planificados a través 
del análisis gamma13 (3%/ 2 mm y 10% de umbral en 
dosis absoluta). El programa de análisis utilizado fue 
SNC Patient versión 6.1. (Sun Nuclear Corporation).

En primer lugar, fueron verificados 8 campos pre-
definidos en el acelerador: 3ABUT, 7SEC, FOURL, 
DMLC, HIMRT y HDMLC¶;17 10 × 10 cm2; 20 × 20 
cm2. Y en segundo lugar, fueron medidos 43 trata-
mientos completos de pacientes: 6 SBRT (Stereotactic 
Body Radiotherapy), 9 próstatas, 10 ORL (lesiones 
tumorales derivadas de otorrinolaringología), 9 pul-
mones, 5 cérvix, 1 columna, 1 hígado, 1 inguinal y 1 
radiocirugía.

En la tabla 1 se indica un resumen del equipamien-
to empleado en cada una de las medidas, junto con la 
geometría de estas.

Resultados

Análisis dosimétrico 

A continuación, se muestran los resultados de la 
comparación de los datos medidos durante la puesta 
en marcha del acelerador Infinity respecto a los obteni-
dos en las medidas del estado de referencia inicial del 
acelerador Synergy. 

¶ Monaco Technical Reference. Post Modeling Adjustment of 
MLC Parameters. Document ID: LRMMON0003.
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PDDs 

En la tabla 2 se muestran los resultados numéri-
cos obtenidos. Analizando los índices de calidad Qi 
se obtiene una diferencia media de −0.14% en todos 
los campos, encontrando una mayor diferencia de 
−0.67% para el campo de 3 × 3 cm2. En el caso del 
PDD10 se obtiene una diferencia promedio de 0.23%, 
siendo todas < 1%. La tolerancia indicada en el 
TG-14212 para ambas magnitudes es de ± 1%. 

Perfiles 

Fueron evaluadas tanto la planitud como la simetría 
de cinco campos cuadrados: 2 × 2, 5 × 5, 10 × 10, 20 
× 20 y 30 × 30 cm2, a las profundidades de 1.5, 10, 
20 y 30 cm. Se observa una discrepancia en todos los 
campos, ejes y profundidades menor de 1.5% en la 
planitud, y de 1% en la simetría, obteniendo una dife-
rencia promedio de 0.4% y 0.3% respectivamente. Las 
tolerancias recomendadas son de ± 1%12 para ambas 

Tabla 1. Resumen del equipamiento empleado en las medidas, junto con la geometría de éstas. 

Medida Equipamiento
Geometría

SSD (cm) Profundidad (cm) Tamaños de campo (cm2)

PDD
Diodo: EFD3G (campos ≤ 5 × 5 cm2)

Cámara: PPC40 (campos > 5 × 5 cm2)
100 —

1 × 1; 2 × 2; 3 × 3; 

4 × 4; 5 × 5;10 × 10; 

15 × 15; 20 × 20; 

25 × 25; 30 × 30; 

35 × 35

Perfiles EFD3G 100 1.5; 10; 20; 30
2 × 2; 5 × 5; 10 × 10; 

20 × 20; 30 × 30

Dosis 
absorbida

Cámara Farmer: FC65-G

Electrómetro: Wellhofer-Scanditronix.DOSE1
100 10 10 × 10

Factor de 
cuña

Cámara Farmer FC65-G

Electrómetro: Wellhofer-Scanditronix.DOSE1
100 10

10 × 10; 20 × 20;

30 × 30

Factores de 
campo

Diodos: PFD3G; EFD3G

Cámaras: FC65-G; CC01; CC04; CC13

Película radiocrómica: GafChromic RTQA2

Electrómetro: Wellhofer-Scanditronix.DOSE1

100 10

0.5 × 0.5*; 1 × 1**;

2 × 2; 3 × 3; 4 × 4; 

5 × 5; 7 × 7; 10 × 10; 

15 × 15; 20 × 20;

 30 × 30; 40 × 40

Tamaños de 
campo de 
radiación

MapCHECK 3 - Sun Nuclear Corporation 5 × 5; 10 × 10; 20 × 20

Factor de 
transmisión Película radiocrómica: GafChromic RTQA2 100 1.5 40 × 40 y cerrado

Verificación 
de campos 

VMAT

ArcCHECK & 3DVH - Sun Nuclear 
Corporation

*El campo 0.5 × 0.5 cm2 sólo se mide con película radiocrómica.

**En el documento TRS-48310 no se indica el factor de corrección para el campo de 1 × 1 cm2 con la cámara CC13 por lo que no 
se ha incluido el correspondiente valor de Scp en el trabajo.
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magnitudes, por lo tanto en el caso de la planitud los 
resultados están ligeramente fuera de tolerancia para 
algunos tamaños de campo. En la Fig. 1 se muestran 
los perfiles en ambos aceleradores del campo de 
5 × 5 cm2 en dirección longitudinal a 30 cm de pro-
fundidad.

Factor de cuña 

Se obtiene una diferencia entre aceleradores de 
< 0.5% con cuña de 60º, siendo la tolerancia de un 
± 2%.12

Tabla 2. Resultados de las medidas de PDD10 (%) y QI. 

PDD10 (%) Qi

Campo (cm2) Infinity Synergy Diferencia (%) Infinity Synergy Diferencia (%)

1 × 1  59.30 58.60 0.7 0.6301 0.6264 −0.60

2 × 2 60.30 60.70 0.4 0.6276 0.6267 −0.14

3 × 3 62.20 62.20 0.0 0.6389 0.6346 −0.67

4 × 4 63.80 63.60 0.2 0.6452 0.6432 −0.31

5 × 5 64.80 64.60 0.2 0.6517 0.6480 −0.57

7 × 7 65.80 66.00 0.2 0.6623 0.6637 0.21

10 × 10 67.50 67.60 0.1 0.6836 0.6822 −0.21

15 × 15 69.20 69.30 0.1 0.7053 0.7060 0.10

20 × 20 70.20 70.40 0.2 0.7232 0.7264 0.44

25 × 25 70.80 71.10 0.3 0.7345 0.7347 0.03

30 × 30 71.50 71.60 0.1 0.7420 0.7433 0.17

35 × 35 71.80 72.00 0.2 0.7521 0.7512 −0.13
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Fig. 1. Superposición de perfiles normalizados del campo de 5 × 5 cm2, en dirección longitudinal y profundidad de  
30 cm. En rosa se representa el resultado de la medida en el Infinity y en azul la del Synergy.
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Factores de campo 

Los factores de campo del acelerador Infinity para 
campos pequeños (≤ 5 × 5 cm2) junto a sus incerti-
dumbres18 se muestran en la Fig. 2.

El diodo EFD3G es considerado uno de los detecto-
res más indicados para obtener dichos valores,10 y por 
tanto su medida fue la empleada como referencia para 
la comparación con el resto de dispositivos, obteniendo 
una mayor diferencia con el diodo PFD3G (< 1.5%) y 
una menor con la cámara CC01 (< 0.59%). 

0 1 2 3 4 5 6

Tamaño del lado (cm)

del Infinity para campos pequeñosScp

0.4

0.5

0.6

0.7

0.8

0.9

1
S c

p

EFD3G

PFD3G

CC01

CC04

CC13

Película Radiocrómica

Fig. 2. Relación entre los factores de campo del Infinity para campos pequeños y el tamaño del lado del campo cuadrado 
irradiado. 
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Fig. 3. Relación entre los factores de campo del Synergy e Infinity respecto del tamaño del lado del campo cuadrado 
irradiado. Fueron medidos con el diodo EFD3G en campos ≤ 5 × 5 cm2 y con cámara de ionización CC13 en el resto de 
campos. 
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De los dispositivos empleados, la película radio-
crómica debido a sus características físicas es el 
único que permite medir el factor de campo de 0.5 × 
0.5 cm2, obteniendo un valor de 0.43 y una diferencia 
media en todos los campos menor de 2.66% respecto 
al diodo de referencia. Sin embargo, este valor no fue 
medido en la puesta en marcha del Synergy por lo que 
será objeto de posteriores estudios.

La Fig. 3, muestra los resultados de los factores de 
campo de ambos aceleradores. La diferencia obser-
vada entre ellos, tanto para campos pequeños (≤ 5 × 
5 cm2 medidos con el diodo IBA EFD3G) como para el 
resto (medidos con la cámara de ionización CC13), es 
menor del 1% en todos los tamaños de campo. Las 
tolerancias indicadas en el TG-14212 son de un ± 2% 
para campos menores de 4 × 4 cm2 y de un 1% para 
mayores o iguales de 4 × 4 cm2, por lo tanto los resul-
tados estarían dentro de tolerancia.

Tamaño del haz de radiación 

En la tabla 3 se muestran los resultados de los 
respectivos tamaños de campo medidos con el equipo 
MapCheck y las diferencias entre aceleradores. En los 
tres tamaños de campo evaluados se obtienen diferen-
cias menores del 1% entre ambos aceleradores.

Transmisión 

Se obtiene un factor de transmisión para el acele-
rador Infinity de 0.6%, que difiere en 0.1% respecto 
al del Synergy. De nuevo los resultados están dentro 
de las tolerancias recomendadas en el TG-142 para el 
factor de transmisión (± 0.5%).12

Dosis de referencia 

En el acelerador Infinity se obtiene una tasa de 
dosis en agua de 0.673 cGy/UM que difiere en menos 
de un 0.9% con la tasa del Synergy, siendo la toleran-
cia recomendada de ± 1%.12

Verificación de tratamientos VMAT 

Campos predefinidos: 3ABUT; 7SEC; FOURL; DMLC; 
HIMRT; HDMLC; 10 × 10 cm2; 20 × 20 cm2 

El resultado de comparar las medidas en los acelera-
dores Synergy e Infinity con los campos planificados en 
términos de análisis gamma 3%/2 mm es mayor de 93% 
en todos los casos. Y únicamente en uno de los ocho 
campos medidos este análisis es mayor en el Synergy 
que en el Infinity. Por último, existe una buena corre-
lación19 entre los resultados del análisis gamma entre 
ambos aceleradores, resultando una correlación de  
R2 = 0.92.

Para comparar las medidas de los dos acelerado-
res, el software de análisis calcula la diferencia de 
dosis absoluta entre los resultados de los respectivos 
diodos de una y otra medida. En este caso la mayor 
diferencia se da para el campo de 20 × 20 cm2, donde 
el 93% de los diodos del ArcCheck miden una dosis 
que difiere en menos de 3%. En el resto de campos 
comparados, más del 95% de sus diodos miden dosis 
con una diferencia menor del 3%. En la Fig. 4 se 
muestra el resultado de la comparación del campo 20 
× 20 cm2.

Tratamientos VMAT de pacientes 

Todos los tratamientos excepto uno medido en el 
Synergy (que representa aproximadamente el 1% del 
total de tratamientos medidos) cumplen los límites de 
acción recomendadas en el TG- 218.13 El 9% de los 
tratamientos están entre el 90 y 95% en el análisis 
gamma, mientras que el 90% cumplen el límite de 
tolerancia (índice gamma ≥ 95%)13. Como se muestra 
en la Fig. 5, existe una buena correlación19 entre los 
resultados del test en ambos aceleradores, obteniendo 
un R2 de 0.78. La diferencia máxima del test gamma 
resultante entre los aceleradores fue de 2.9% para un 
tratamiento de próstata. Sin embargo, en promedio, la 
diferencia fue del 0.94% para todos los tratamientos y 
un 0.72% en el caso únicamente de las SBRT. En la 
Fig. 6, se representan los resultados del análisis de los 

Tabla 3. Resultados de la medida del tamaño de campo de radiación realizadas con MapCHECK. 

Campo (cm2)
Synergy Infinity

Diferencia en X (%) Diferencia en Y (%)
X (cm) Y (cm) X (cm) Y (cm)

5 × 5 5.03 5.03 4.99 4.99 0.79 0.79

10 × 10 9.96 10.06 9.97 10.00 −0.10 0.60

20 × 20 19.93 19.97 19.95 19.96 −0.10 0.05
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43 tratamientos obtenidos para ambos aceleradores, 
de los cuales, en el 63% de los casos, el resultado del 
test es mayor para los medidos en el acelerador Infinity. 

Discusión

En base a la bibliografía existente, se puede consi-
derar que las medidas de dosimetría física realizadas 

son adecuadas para la comparación de aceleradores 
lineales, ya que de esta manera se comprueba la 
similitud de los parámetros físicos involucrados en el 
modelado del planificador. 

En el trabajo de la AAPM TG-14212 se recomiendan 
tolerancias para la posible deriva respecto del estado 
de referencia inicial (ERI). En el presente artículo, se ha 
tomado como referencia el ERI del acelerador Synergy 

Fig. 4. Resultado de la medida realizada con ArcCheck y proporcionada por el software SNC Patient. La imagen muestra 
en un solo plano la superficie cilíndrica del ArcCheck, representado en ambos ejes las coordenadas de los diodos que 
recorren dicha superficie. En concreto se representa la comparación del campo 20 × 20 cm2, donde el 93% de los diodos 
miden dosis < 3% de diferencia entre ambos aceleradores. La escala de grises nos indica de más oscuro a más claro la 
mayor y menor incidencia de radiación. Por último, los puntos rojos y azules representan los diodos que miden más o 
menos respetivamente de un 3% de la dosis en el Infinity que en el Synergy.
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Fig. 5. Relación lineal existente entre los análisis gamma obtenidos de medir con ArcCheck 43 tratamientos reales en 
ambos aceleradores.

y= (0.87±0.15)× (13.11±14.29)
R2 = 0.78
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para evaluar el emparejamiento con el acelerador 
Infinity. La mayoría de los resultados cumplen con las 
tolerancias del TG-142.12 Se observan pequeñas des-
viaciones en la planitud (> 1%), posiblemente debido 
a que la velocidad de adquisición de los datos en el 
Infinity fue mayor y por lo tanto más ruidosa. El cambio 
en la velocidad de adquisición se debió a la disponibili-
dad de un menor tiempo de medidas ya que los datos 
no se iban a emplear para modelar el planificador sino 
únicamente para comparar los resultados con el acele-
rador Synergy. 

Comparando los resultados del análisis de calidad 
del haz con otros autores observamos que respecto al 
factor de calidad y los PDDs, Sjöström et al.,2 Attalla 
et al.,3 Bhangle et al.4 y Xu et al.8 muestran resultados 
equivalentes a los de este trabajo. Bhangle et al.4 y Xu 
et al.8 obtienen también una diferencia similar respec-
to a la planitud y simetría en todos los campos. Las 
diferencias obtenidas en los factores de campo son 
mayores que los de Fenoglietto et al.,5 posiblemente 
debido a los diferentes equipos empleados. Por último, 
los tamaños del haz de radiación son similares a los 
resultados de Attalla et al.,3 Treutwein et al.7 y Bhangle 
et al.4 y un 1% menores que los de Ashokkumar et al.,6 
estos porcentajes se ven afectados por los distintos 
tamaños de campo evaluados en cada artículo y por la 
resolución de los equipos de medida empleados. En la 
tabla 4 se muestra un resumen de los resultados repor-
tados por cada autor.

Los resultados de comparar distintos dispositivos 
con la película radiocrómica al medir el factor de 
campo para campos menores o iguales a 5 × 5 cm2 son 
similares a los de la bibliografía estudiada.16,20-22 Sin 
embargo, no se han encontrado resultados publicados 

en las condiciones de medida del presente trabajo, es 
decir, en un maniquí de agua y para campos cuadrados 
en un acelerador Infinity. A raíz de los resultados pre-
sentados y los estudiados en la bibliografía, se puede 
afirmar que la película radiocrómica se presenta como 
una buena alternativa para evaluar los campos peque-
ños y será objeto de posteriores estudios. 

Respecto a la comparación entre la planificación de 
los campos VMAT predefinidos y sus correspondientes 
medidas, en todos los casos se cumple la tolerancia 
para el límite de acción recomendado en el TG-218,13 

sin embargo, en la mayoría de los casos se obtiene 
un mejor resultado en el acelerador Infinity que en 
el Synergy. Esto indica la necesidad de realizar una 
revisión más exhaustiva del estado de las láminas del 
Synergy. Para ello, se ha implementado una prueba de 
control de calidad mensual para ambos aceleradores, 
Picket Fence, para ángulos de cabezal 0º y 90º. Estos 
campos están creados previamente en la consola del 
acelerador y son útiles para verificar la correcta posi-
ción y velocidad de las láminas.23 Respecto a la compa-
ración entre medidas, teniendo en cuenta la ubicación 
de los puntos azules y rojos de la Fig. 4, se observa 
un posible error de posicionamiento del ArcCheck en 
alguno de los dos aceleradores. Sería de interés rea-
lizar un examen de reproducibilidad en la medida de 
tratamientos.

El estudio de los tratamientos VMAT de pacientes se 
ha centrado en la capacidad de los dos aceleradores 
para irradiar una distribución de dosis similar del mismo 
plan, comparando las características dosimétricas y 
mecánicas de los aceleradores. Los resultados han sido 
positivos, lo que permite la posibilidad de cambiar a un 
paciente de un acelerador a otro sin la necesidad de 

85

90

95

100

1 11 21 31 41

A
ná

lis
is

 g
am

m
a

(3
%

 /
2

m
m

)

Tratamientos irradiados

Synergy

Infinity

Fig. 6. Diagrama de barras que muestra los resultados del análisis gamma para 43 tratamientos medidos en ambos ace-
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planificar un nuevo tratamiento. Los resultados de la 
regresión lineal obtenida a partir de los análisis gamma 
(Fig. 5) serán de gran utilidad en el caso de que el 
paciente se fuera a tratar en el acelerador en el cual no 
se ha realizado la verificación del tratamiento, ya que, 
a partir de esta regresión, se obtendría una estimación 
de la calidad de éste. 

Las principales diferencias observadas entre ace-
leradores, posiblemente se deban a la dificultad de 
reproducir exactamente la posición del ArcCheck. 
McKenzie et al.24 reporta una reproducibilidad de las 
medidas con ArcCheck del 1% para un análisis gamma 
3%/ 3mm, valor similar a la diferencia entre los acelera-
dores incluidos en este trabajo (0.94% para un análisis 
del 3%/2mm). Fenoglietto et al.5 compara tratamientos 
VMAT medidos con el panel plano (resolución submi-
limétrica) con un análisis gamma 3%/3 mm y sus R2 

resultantes son similares a los obtenidos en este traba-
jo. Por último, Xu et al.8 estudia tratamientos de SBRT 
y SRT comparando 3 aceleradores y midiendo con 
ArcCheck obteniendo diferencias entre tratamientos 
menores, sin embargo, el coeficiente de correlación es 
mucho menor que el obtenido en este trabajo, proba-
blemente debido a que cuentan con aproximadamente 
la mitad de tratamientos.

Por último, únicamente uno de los 43 tratamientos 
medidos no cumple la tolerancia recomendada para el 
límite de acción del TG-218,13 este corresponde a un 
tratamiento de SBRT. Probablemente el índice gamma 
se hubiera visto modificado en el caso de haber reali-
zado una evaluación con doble densidad de puntos de 
medida ya que de esta manera el equipo de medida 
ArcCheck proporciona una resolución en 1D de 5 mm 
y de 0.4 mm en 3D. 

Conclusiones

Los aceleradores Synergy e Infinity han demostrado 
una buena concordancia respecto al análisis dosimétri-
co, la calidad del haz y los tratamientos VMAT, confir-
mándose la posibilidad de utilizar el mismo modelado 
para los dos aceleradores, lo que permite realizar las 
medidas de control de calidad de los tratamientos y 
el tratamiento en sí en ambos aceleradores indistinta-
mente, conllevando a una mejora en el flujo de trabajo 
clínico y en la gestión de los tratamientos de pacientes.
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La tomosíntesis de mama ha experimentado un crecimiento exponencial en los últimos 10 años, fruto de las ventajas 
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este protocolo se introducen los resultados de los estudios clínicos que evidencian la capacidad diagnóstica de la tomosín-
tesis así como los fundamentos físicos de esta modalidad con una descripción de los distintos sistemas comercializados. Se 
incluyen las pruebas de control de calidad y los procedimientos a seguir que, a la luz del conocimiento actual, se consideran 
necesarias para asegurar el correcto funcionamiento de los equipos. En este protocolo, a diferencia de otros, se proporcionan 
criterios para evaluar la calidad clínica de la imagen aportando las herramientas que permitan al radiólogo valorar la calidad 
de imagen proporcionada por esta nueva modalidad. Este aspecto tiene un interés especial considerando la gran diferencia 
existente en la forma en la que se presenta la información diagnóstica en mamografía convencional y en tomosíntesis. Por 
otro lado, la inclusión de pruebas dirigidas a evaluar aspectos físicos y clínicos potencia la participación de todos los profesio-
nales involucrados y favorece la coordinación en la interpretación de los resultados y en la optimización de las prestaciones 
de estos sistemas. Por otro lado, los criterios clínicos de calidad justifican las pruebas propuestas para el control de calidad 
de los aspectos físicos.

Las pruebas de control de calidad incluyen una metodología detallada sobre cómo llevar a cabo las medidas y analizar los 
datos. Esto se complementa con algunos ejemplos prácticos introducidos a modo de apéndices. Este enfoque es distinto al 
adoptado en los anteriores protocolos de control de calidad elaborados y publicados por las sociedades científicas en nuestro 
país. Con ello se pretende no solo facilitar los controles de calidad sino también sentar bases que permitan progresar en el 
entendimiento de los objetivos clínicos de esta modalidad.
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En el momento de redactar este protocolo, no existían referentes a excepción del borrador publicado por la European 
Reference Organisation for Quality Assured Breast Screening and Diagnostic Services (EUREF). En este sentido, queremos 
llamar la atención de los profesionales involucrados para que tomen un papel activo en la valoración de la validez de las 
pruebas propuestas en este documento de acuerdo con los resultados que vayan obteniendo en su aplicación.

Palabras clave: Tomosíntesis de mama, control de calidad, dosimetría, calidad de imagen. 

Breast tomosynthesis has experienced exponential growth in the last 10 years, due to the advantages of this imaging moda-
lity for the detection and diagnosis of breast pathologies. In addition, DBT systems are similar to conventional mammography 
systems, making it easy for radiographers (TSID) to learn how to use them. DBT systems are also versatile, allowing the acqui-
sition of both 2D digital mammograms and tomographies.

The scientific societies of Medical Physics, Radiological Protection and Breast Imaging have agreed on the need to develop 
a specific quality control protocol for DBT systems. In the drafting of the document, educational and practical aspects have 
been taken into account to facilitate the understanding and performance of the proposed tests. In accordance with this philo-
sophy, firstly, the evidences that demonstrate the capacity of DBT in the diagnosis of breast lesions are presented. Secondly, 
the physical fundamentals of this technique are described, as well as the different DBT systems on the market. Quality control 
tests are included to evaluate the physical parameters that characterize the performance of the DBT systems, as well as tests 
to evaluate the physical and clinical image quality. This last aspect is a novelty with respect to other protocols and aims both to 
achieve greater involvement of all professionals (physicists, radiologists and radiographers) and to achieve a more coordinated 
approach to quality control tasks. On the other hand, the clinical quality criteria justify the tests proposed for the quality control 
of the physical aspects.

The methodology to be followed to perform the measurements and to analyse the data is detailed in each of the quality 
control tests. Some examples to illustrate the measurement analysis procedures are included in appendices at the end of the 
document. This approach is different from that adopted in previous protocols published in our country and is intended to faci-
litate the performance of the tests in addition to advancing the understanding of the imaging modality.

At the time of writing this document, only the protocol published by the European Reference Organization for Quality 
Assured Breast Screening and Diagnosis (EUREF) exists. We want professionals to pay attention to this fact so that they take 
an active role in assessing the validity of the proposed tests based on the results they obtain..

Key words: Digital breast tomosynthesis, quality control, dosimetry, image quality.
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Prólogo

La tomosíntesis de mama ha experimentado un 
crecimiento exponencial en los últimos 10 años, fruto 
de las ventajas de esta modalidad de imagen para la 
detección y diagnóstico de las patologías mamarias. 
Su similitud con los equipos de mamografía conven-
cional facilita un aprendizaje rápido de su manejo por 
parte de los Técnicos Superiores en Imagen para el 
Diagnóstico (TSID). Estos equipos son, además, versá-
tiles pudiendo ser utilizados tanto para obtener mamo-
grafías digitales convencionales como tomografías.

Las sociedades de Física Médica, Protección 
Radiológica y de Diagnóstico por Imagen de la Mama 
han convergido en la necesidad de elaborar el presente 
documento tratando de abordar aspectos tanto forma-
tivos como prácticos. De acuerdo con esta filosofía, 
en este protocolo se introducen en primer término las 
pruebas que evidencian la capacidad diagnóstica de la 
tomosíntesis, fruto de distintos estudios desarrollados 
en el ámbito clínico. En segundo lugar, se abordan 
los fundamentos físicos de esta modalidad con una 
descripción de los distintos sistemas comercializados. 
A continuación, se detallan las pruebas de control 
de calidad que, a la luz del conocimiento actual, 
se consideran necesarias para asegurar el correcto 
funcionamiento de los equipos proporcionando una 
calidad de imagen adecuada con unos valores de dosis 
aceptables. Por último, se proporcionan criterios para 
evaluar la calidad clínica de la imagen que dan la posi-
bilidad y oportunidad al radiólogo de valorar la calidad 
de imagen proporcionada por esta nueva modalidad. 
Consideramos que este aspecto tiene un interés espe-
cial debido a la gran diferencia existente en la forma 
en la que se presenta la información diagnóstica en 
mamografía convencional y en tomosíntesis.

Las pruebas de control de calidad incluyen una 
metodología detallada sobre cómo llevar a cabo las 
medidas y analizar los datos. Esto se complementa 
con algunos ejemplos prácticos introducidos a modo 
de apéndices. Este enfoque es distinto al adoptado en 
los anteriores protocolos de control de calidad elabo-
rados y publicados por las sociedades científicas en 
nuestro país. Con ello se pretende no solo facilitar los 
controles de calidad, también se persigue sentar bases 
que permitan progresar en el entendimiento de los 
objetivos clínicos de esta modalidad y, de esta manera, 
potenciar una mayor colaboración entre los distintos 
profesionales.

En el momento de redactar este protocolo, no 
existían referentes a excepción del borrador publicado 
por la European Reference Organisation for Quality 
Assured Breast Screening and Diagnostic Services 
(EUREF). En este sentido, queremos llamar la atención 
de los profesionales involucrados para que tomen un 
papel activo en la valoración de las pruebas propuestas 

en este documento de acuerdo con los resultados que 
vayan obteniendo en su aplicación. 

1. Tomosíntesis digital de mama

1.1. Historia

La mamografía ha demostrado disminuir la mor-
talidad debida al cáncer de mama en un 20-30% 
[Mellado y col., 2013]. No obstante, esta técnica 
también presenta puntos débiles entre los que cabe 
destacar los cánceres no detectados (10%-30%) y un 
elevado número de mujeres rellamadas tras la realiza-
ción de la mamografía de cribado. Las rellamadas ori-
ginan ansiedad en las participantes en el cribado, así 
como exploraciones innecesarias, tanto diagnósticas 
como intervencionistas, correspondiendo la mayoría a 
falsos positivos.

La mama es una estructura tridimensional y la 
mamografía la estudia con proyecciones bidimen-
sionales. La superposición de estructuras que se 
produce en la mamografía convencional puede dar 
lugar a imágenes sospechosas o falsos positivos, con 
la necesidad de realizar pruebas complementarias. 
En otras ocasiones, la superposición de estructuras 
puede enmascarar un cáncer, dando lugar a un falso 
negativo [Conant, 2014].

En los últimos años se han desarrollado nuevas 
técnicas destinadas a mejorar las limitaciones de la 
mamografía digital convencional, como son la tomo-
grafía por emisión de positrones (PET), la tomografía 
computarizada de mama (TCM), la mamografía con 
contraste y la tomosíntesis (TDM), siendo esta última 
la más prometedora.

La tomosíntesis posibilita visualizar la mama en un 
formato pseudo-tridimensional a partir de la adqui-
sición de múltiples proyecciones bidimensionales y 
la utilización de algoritmos de reconstrucción que 
generan un conjunto de planos o cortes paralelos 
al soporte de la mama. Esto reduce el problema de 
superposición de estructuras y posibilita diferenciar 
entre estructuras situadas a distintas profundidades. 
Además, la mayor parte de los equipos de TDM per-
miten realizar mamografía digital 2D y tomosíntesis 
manteniendo la mama con la misma compresión, lo 
que ha sido denominado como “modo COMBO”. Este 
procedimiento fue aprobado por la FDA (Food and 
Drug Administration) en 2011. 

1.2. La tomosíntesis en la práctica clínica

En un primer momento, la tomosíntesis fue incor-
porada al diagnóstico mamario para comprobar su 
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rendimiento frente a la mamografía diagnóstica. 
Existen múltiples publicaciones que evidencian el alto 
rendimiento de esta técnica emergente describiendo 
su mayor precisión en la detección de nódulos, asi-
metrías y distorsiones de la arquitectura [Zuley y col., 
2013; Durand y col., 2016; Mhuircheartaigh y col., 
2017]. 

Una ventaja de la TDM es la mejora en la determi-
nación de la morfología y los márgenes de una lesión 
en comparación con la mamografía digital, permitien-
do una mayor discriminación entre lesiones benignas 
y malignas. Además, respecto a las lesiones malignas, 
la tomosíntesis también permite una detección mayor 
de lesiones multifocales, multicéntricas y bilaterales 
[Hooley y col., 2017]. Como se ha indicado, la TDM 
posibilita la localización tridimensional de la lesión 
dentro de la mama y aporta información que permite 
una mejor caracterización de las lesiones. Debido a 
ello, se reduce la necesidad de hacer proyecciones 
adicionales [Noroozian y col., 2012]. 

Tras la publicación en multitud de artículos de 
resultados que demuestran las ventajas de la TDM 
en el diagnóstico mamario, se iniciaron estudios de 
su rendimiento en el cribado del cáncer de mama. 
Estos estudios muestran un rango de aumento de la 
tasa de detección de cáncer entre un 30% [Skaane y 
col., 2013] a un 33,9% [Ciatto y col., 2013] y entre un 
16%-18% de reducción en el número de rellamadas 
[Friedewald y col., 2014; Skaane y col., 2013].

La realización de mamografía digital junto a la 
tomosíntesis es necesaria para que el radiólogo pueda 
comparar con estudios previos de la paciente. Sin 
embargo, esto supone una doble exposición y, por 
tanto, un aumento en la dosis de radiación* recibida 
por la mujer. Este aumento significa multiplicar por 
2,5 los riesgos de incidencia de cáncer de mama y 
mortalidad [Chevalier del Río, 2013] atribuibles a la 
mamografía. El desarrollo de la mamografía sintética, 
generada a partir de planos reconstruidos con tomo-
síntesis, se presentó como una posible solución a la 
necesidad de disponer de la mamografía digital y, con 
ello, una importante reducción de las dosis imparti-
das. En la actualidad existen múltiples trabajos que 
demuestran un rendimiento comparable de la imagen 
sintética y la mamografía digital cuando son valoradas 
junto al estudio de tomosíntesis [Skaane y col., 2014; 
Bernardi y col., 2016; Garayoa y col., 2018]. 

* A lo largo de este informe, se utiliza de modo genérico el tér-
mino simplificado de “dosis” para designar algunas magnitudes 
y usar determinadas expresiones habituales en las áreas del ra-
diodiagnóstico y radioprotección. Entre las magnitudes, están la 
dosis absorbida y las magnitudes dosimétricas especificas del 
radiodiagnóstico y  la radioprotección. Entre las expresiones cabe 
citar: dosis de radiación, dosis en el paciente, dosis impartida al 
paciente, etc.

La doble lectura por estudio mamográfico es la 
forma de trabajo implantada en los cribados de mama 
como medida para incrementar la tasa de detección 
de cáncer [Mellado y col., 2013], pero en contraposi-
ción, también aumenta la tasa de rellamadas y supone 
un coste y trabajo adicional. Como hemos mencionado 
anteriormente, el uso de la TDM conlleva una dis-
minución en el número de mujeres rellamadas para 
completar el estudio. Sin embargo, el número mayor 
de imágenes (cortes tomográficos) por estudio ha pro-
ducido un aumento en el tiempo de lectura de hasta 
un 135% [Bernardi y col., 2012]. Para intentar solven-
tar este inconveniente se ha planteado la lectura única 
de tomosíntesis más imagen sintética como nueva 
forma de trabajo en el cribado mamario tras demostrar 
un aumento de la tasa de detección de cáncer frente 
a la doble lectura de mamografía digital 2D [Houssami 
y col., 2017; Romero y col., 2018].

1.3. Bases físicas de los sistemas de 
 tomosíntesis de mama

Los sistemas de TDM utilizan como plataforma un 
equipo de mamografía digital con el tubo de rayos 
X liberado. El tubo se mueve describiendo una tra-
yectoria en forma de arco alrededor de la mama con 
un rango angular limitado [Niklason y col., 1997]. 
Durante el desplazamiento del tubo, se adquiere 
un número definido de proyecciones de baja dosis 
mientras que la mama permanece comprimida. A 
partir de estas proyecciones es posible reconstruir 
múltiples planos o cortes paralelos al tablero o soporte 
de la mama de 1 mm de espesor (0,5 mm en algu-
nos casos) utilizando algoritmos de reconstrucción. 
Este esquema de funcionamiento es el adoptado en 
la mayoría de los sistemas de TDM. Las diferencias 
existentes entre unos y otros son fruto de múltiples 
estudios llevados a cabo para establecer una confi-
guración óptima partiendo, en primer término, de las 
características de los equipos mamográficos digitales 
previamente comercializados. 

Los elementos a combinar en el diseño de los sis-
temas de TDM son la calidad del haz de radiación, el 
procedimiento de adquisición de las proyecciones, los 
algoritmos de reconstrucción y la dosis de radiación 
impartida. También son relevantes la presencia de 
radiación dispersa y las características del detector. 
En la Tabla 1.1 se resumen las características de los 
sistemas TDM comercializados en el momento de la 
redacción de este protocolo. 
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Tabla 1.1. Especificaciones de los sistemas de tomosíntesis de mama.*

Sistema TDM
Fujifilm Amulet

 Innovality
GE Healthcare 
SenoClaire1

GE Healthcare
 Pristina

Hologic Selenia 
Dimensions

Hologic 
3Dimensions Clarity

Geometría Campo Completo Campo Completo Campo Completo Campo Completo Campo Completo

Tipo de detector Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Material del detector a-Se CsI-Si CsI-Si a-Se a-Se

Píxel en el detector 
(µm) 682 100 100 70 70

Pixel en las 
proyecciones (µm)

Binning: 100
(no binning: 50)

100 100 Binning: 1403 70

Píxel en el plano 
reconstruido (µm) 50-100-150 100 100 195-1174/<70 <704

Movimiento del tubo 
de rayos X Continuo Step-and shoot Step-and shoot Continuo Continuo

Ánodo W Mo/Rh Mo/Rh W W

Filtro Al: 700 µm
Mo: 30µm 
Rh: 25 µm

Mo: 30µm 
Ag: 30µm

Al: 700 µm Al: 700 µm

Rango Angular (°) 15/40 25 25 15 15

Número de 
proyecciones 15 9 9 15 15

Distancia fuente - 
detector (mm) 650 660 660 700 700

Distancia detector - 
centro rotación (mm) 46 40 40 0 0

Rejilla No Sí Sí No No

Sistema TDM IMS Giotto TOMO IMS Giotto Class Planmed Clarity3D
Siemens 

Mammomat 
Inspiration

Siemens 
Mammomat 
Revelation

Geometría Campo Completo Campo Completo Campo Completo Campo Completo Campo Completo

Tipo de detector Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Integrador de 
energía

Material del detector a-Se a-Se a-Se a-Se a-Se

Píxel en el detector 
(µm) 85 85 85 85 85

Píxel en las 
proyecciones (µm) 85 85 83 85 85

Píxel en el plano 
reconstruido (µm) 90 90

Binning: 160
(no binning: 85)

85 85

Movimiento del tubo 
de rayos X Step-and shoot Step-and shoot

Continuo 
Sync-and-Shoot

Continuo Continuo

Ánodo W W W W W

Filtro
Rh: 50 µm
Ag: 50 µm

Ag: 50 µm
Rh: 60 µm
Ag: 75 µm

Rh: 50 µm
Mo: 30 µm

Rh: 50 µm

Rango Angular (°) 40 30 30 50 50

Número de 
proyecciones 13 11 15 25 25

Distancia fuente - 
detector (mm) 685 690 650 650 650

Distancia detector - 
centro rotación (mm) 20 40 4,4 47 47

Rejilla No No No No No

*El sistema comercializado por Philips no se ha incluido debido a que se ha interrumpido su fabricación y comercialización.
1. También denominado comercialmente GE Essential. 2. Píxel hexagonal. 3. En algunos equipos la adquisición de las proyecciones se ha 
actualizado a la versión más moderna y no se hace binning. 4. El tamaño del píxel de los planos reconstruidos cambia con la distancia al 
detector en los equipos en los que la adquisición no se ha actualizado y se mantiene el binning del detector (140 µm).
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1.3.1. Adquisición de las proyecciones

Los parámetros que caracterizan el procedimiento 
de adquisición de los sistemas TDM son el tipo de 
movimiento del tubo de rayos X y la geometría de 
adquisición (rango angular y número de proyecciones), 
la dosis impartida, el tratamiento de la radiación disper-
sa, la calibración del control automático de exposición 
y el funcionamiento del detector [Sechopoulos Part I].

i. Geometría del movimiento del tubo de rayos X
En la mayoría de los sistemas de TDM, el tubo 

de rayos X gira mientras que el soporte de la mama 
y el detector de imagen se mantienen estacionarios. 
Existen algunos sistemas en los que tubo y detector 
giran alrededor del mismo centro de rotación, des-
plazándose en direcciones opuestas. Con ambas geo-
metrías, la distancia del foco del tubo de rayos X a la 
mama cambia con el ángulo de la proyección, dando 
lugar a una amplificación de la imagen distinta en cada 
proyección que debe ser corregida geométricamente. 
En el movimiento denominado continuo de exposición 
sincronizada (continuous sync and shoot), el tubo se 
mueve de forma continua y sincronizada con el detec-
tor y el soporte de la mama de forma que estos últimos 
se inclinan en la dirección del movimiento del tubo 
[Jousi y col., 2019]. 

ii. Movimiento del tubo de rayos X
El movimiento del tubo puede ser continuo (flying 

tube), secuencial, con una parada en cada proyección 
(step-and-shoot), o de movimiento continuo sincroni-
zado. La duración del barrido en los equipos con movi-
miento continuo es menor. El inconveniente asociado 
es una disminución de la resolución de la imagen en 
la dirección del movimiento debido al mayor tamaño 
aparente del foco [Marshall y col., 2012; Rodriguez-
Ruiz y col., 2016]. En el movimiento step-and-shoot, 
el tubo se detiene en cada adquisición, eliminando así 
la pérdida de resolución debida al movimiento conti-
nuo. La desventaja es una duración del barrido mayor 
debido a que el tubo se mueve más lentamente, lo que 
podría propiciar el movimiento de la paciente con el 
consiguiente aumento de la borrosidad en la imagen. 

La degradación en la calidad de imagen puede 
ocurrir también como consecuencia de un desajuste 
entre la emisión del tubo de rayos X y los ciclos de 
adquisición del detector. Este desajuste puede deberse 
a problemas en el movimiento del tubo. Irregularidades 
en este movimiento pueden influir notablemente en la 
visibilidad de una estructura o de una lesión, así como 
en el algoritmo de reconstrucción. 

iii. Rango angular, número de proyecciones y dosis
El rango angular es el ángulo subtendido entre los 

rayos principales de la primera y última proyección. 

Su valor determina el ángulo de incidencia máximo 
del haz de rayos X sobre el detector. La precisión para 
definir la profundidad (z) a la que se encuentra una 
estructura en la mama (resolución en profundidad) 
aumenta con el rango angular [Hu y col., 2008; Ren 
y col., 2006]. Sin embargo, cuanto mayor es este 
parámetro, mayor es la inclinación con la que incide 
el haz de radiación, aumentando la penumbra de las 
estructuras en las proyecciones. Esto origina una pér-
dida de resolución en las proyecciones que se propaga 
a los cortes tomográficos o planos reconstruidos (reso-
lución xy) [Mainprize y col., 2006]. Si el rango angular 
es pequeño, la resolución en profundidad disminuye 
mientras que aumenta la del plano xy. 

El número total de proyecciones (número de expo-
siciones obtenidas en un barrido de tomosíntesis) 
determina el muestreo del volumen bajo examen. La 
modalidad de TDM, a diferencia de las técnicas de 
tomografía computarizada, utiliza un número limitado 
de proyecciones (submuestreo) dando lugar a la apa-
rición de artefactos en la reconstrucción. Por tanto, el 
aumento del número de proyecciones reduce los arte-
factos y mejora la calidad de imagen [Lu y col., 2011]. 
El rango angular y el número de proyecciones son dos 
parámetros muy interdependientes, ya que, el número 
de proyecciones necesarias ha de aumentar a medida 
que lo hace el rango angular para reducir la presencia 
de artefactos y ha de aumentar la calidad de imagen 
de los planos reconstruidos [Zhou y col., 2007]. 

El número de proyecciones y la dosis por proyec-
ción determinan la dosis total de radiación impartida 
en el barrido de tomosíntesis. El criterio más común 
es ajustar ambos parámetros para que la dosis total 
no exceda a la debida a una mamografía digital. El 
número de proyecciones necesarias para un valor 
fijo del rango angular y de la dosis total presenta un 
máximo por encima del cual no se produce ninguna 
mejora en la calidad de imagen [Sechopoulos y col., 
2009; Ren y col., 2006]. Hay que tener en cuenta que 
un aumento del número de proyecciones, mantenien-
do constante el valor de la dosis, reduce la exposición 
por proyección y produce imágenes muy ruidosas. 
En consecuencia, disminuye el valor de la relación 
contraste-ruido en los planos reconstruidos.

iv. Radiación dispersa
Las rejillas antidispersoras de los equipos mamo-

gráficos convencionales son focalizadas. Su uso en 
TDM implica una absorción muy importante de la 
radiación primaria en las proyecciones con ángulos 
distintos de cero [Diaz y col., 2014]. Por esta razón, 
la mayor parte de los sistemas de TDM no utilizan la 
rejilla durante las adquisiciones tomográficas (ver tabla 
1.1). La presencia de la radiación dispersa disminuye 
el contraste e incrementa el ruido de las proyecciones 
originando artefactos en los planos reconstruidos [Wu 
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y col., 2009]. En algunos casos, se separa el detector 
del soporte de la mama dejando una capa de aire que 
absorbe parte de esta radiación. En otros casos, se uti-
lizan algoritmos de procesado de la imagen basados en 
métodos de Monte Carlo para minimizar los efectos en 
la calidad de imagen que origina la radiación dispersa. 

v. Calibración del control automático de exposición
La modalidad de tomosíntesis reduce en gran medi-

da la superposición de tejidos, minimizando la necesi-
dad de emplear haces de baja energía para obtener un 
alto contraste de las lesiones. Se han introducido tubos 
con combinaciones ánodo/filtro que dan lugar a haces 
de radiación más penetrantes [Nosratieh y col., 2015; 
Hernandez y col., 2017], lo que en términos generales 
causa una disminución de la dosis absorbida. 

El funcionamiento del CAE se basa, tanto en mamo-
grafía como en TDM, en una preexposición de muy 
baja dosis que determina las propiedades de atenua-
ción de la mama y, por tanto, la carga del tubo que se 
utilizará para adquirir las imágenes. En la modalidad 
de TDM, la preexposición suele hacerse antes o en 
la primera proyección dependiendo del fabricante. El 
área del detector que utiliza el CAE para determinar la 
atenuación de la mama varía entre los distintos fabri-
cantes, pudiendo corresponder a toda la superficie 
ocupada por la proyección de la mama o solamente a 
una región previamente establecida e independiente 
de las características de la mama. En el primer caso, 
el sistema determina la región con mayor atenuación 
para seleccionar la carga del tubo y, en el segundo, la 
carga es función de la atenuación de la mama que se 
proyecta en la región elegida. El espesor de la mama 
bajo compresión es el otro parámetro importante que 
utiliza el CAE para determinar la calidad del haz que 
será seleccionada (tensión y filtro). Algunos fabrican-
tes han desarrollado un algoritmo para determinar la 
glandularidad de la mama que combina la atenuación 
medida en la preexposición y el espesor bajo compre-
sión. La combinación ánodo/filtro, la tensión y la carga 
del tubo se establecen en función del valor de estos 
parámetros [Shramchenko y col., 2004].

vi. Detector
Los detectores que se utilizan en los sistemas de 

TDM se basan en la misma tecnología que los insta-
lados en los equipos de mamografía digital de panel 
plano: son detectores matriciales de selenio amorfo o 
de CsI acoplados a silicio amorfo. Las modificaciones 
llevadas a cabo para su uso en TDM afectan a su elec-
trónica, incrementando la velocidad de los procesos de 
lectura de la imagen y transferencia de la información. 
Tanto en la modalidad 2D como en la de tomografía, 
la imagen es preprocesada para corregir píxeles defec-
tuosos y muertos, así como para aplanar el campo. 
El aplanamiento puede no ser igualmente efectivo en 

todas las proyecciones de tomografía si no se utilizan 
las imágenes de campo plano adecuadas. 

La función de respuesta de los detectores para 
TDM es lineal o logarítmica de forma análoga a la de 
los detectores de mamografía digital. Sin embargo, en 
TDM el detector funciona en la región de la función de 
respuesta asociada con valores bajos de la exposición. 
Esto implica trabajar en condiciones más “ruidosas” 
en las que el ruido generado por el propio detector 
(estructural y electrónico) puede alcanzar valores próxi-
mos al ruido cuántico. Bajo determinadas condiciones 
(fallos en la electrónica o en las conexiones durante la 
instalación, temperatura ambiental alta, etc.), el ruido 
cuántico puede ser superado por cualquiera de los 
otros dos produciéndose una degradación importante 
de la calidad de imagen. Algunos fabricantes, para 
evitar este problema, agrupan píxeles (binning) en la 
etapa de adquisición de las proyecciones. Este pro-
cedimiento disminuye la resolución del sistema, pero 
reduce el ruido asociado debido a la mayor exposición 
acumulada por píxel en la adquisición de las proyec-
ciones [Ren y col., 2005].

1.3.2. Algoritmos de reconstrucción

Una parte fundamental del proceso de formación 
de la imagen en tomosíntesis es la reconstrucción de 
los distintos planos a partir de la información contenida 
en las proyecciones. Para ello, se emplean algoritmos 
similares a los diseñados para tomografía computari-
zada o para tomografía computarizada de haz cónico 
[Dobbins y col., 2003] que han sido adaptados para 
TDM [Sechopoulos Part II, 2013]. No menos impor-
tantes son los algoritmos de posprocesado destinados 
a eliminar artefactos o mejorar el contraste. 

El método analítico más utilizado es el denominado 
de retroproyección filtrada (FBP) debido a su sencillez y 
rapidez. La calidad de la imagen reconstruida depende 
enormemente de los filtros aplicados a los datos de las 
proyecciones antes de llevar a cabo la retroproyección. 
Se han diseñado filtros específicos para TDM como el 
slice thickness que compensa el efecto del limitado 
rango angular y que reduce la presencia de los arte-
factos fuera de plano [Mertelmeier y col., 2006]. Este 
último filtro también reduce el aliasing (solapamiento 
que se produce cuando el objeto se muestrea con una 
frecuencia inadecuada, que suele manifestarse como 
una banda de interferencia) y mejora la eficiencia de 
detección. Los filtros de rampa también se han modi-
ficado para compensar la pérdida de información a 
bajas frecuencias [Zhou y col., 2007] mejorando el 
aplanamiento en los planos reconstruidos. 

Por otro lado, los métodos iterativos incluyen, por 
norma general, una estimación de la imagen recons-
truida (p. ej. mediante FBP). Posteriormente, se 
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estiman las proyecciones originales (p.ej., mediante 
reproyección) y se comparan con las proyecciones 
reales del sistema. Tras este proceso, se optimizan los 
parámetros de reconstrucción y se repite la operación 
un cierto número de iteraciones hasta lograr un nivel 
de precisión predeterminado.

Los métodos iterativos más comunes son los alge-
braicos (p. ej. ART, SIRT, SART) y los estadísticos 
(p.ej. algoritmo expectation-maximization). Además, 
los algoritmos iterativos también se han utilizado en 
el desarrollo de filtros que pueden combinarse con 
los utilizados en el preprocesado de las proyecciones 
previo a la aplicación del FBP. Estos filtros compensan 
la reducción de contraste que la FBP origina a bajas 
frecuencias, mejorando el contraste en las áreas de la 
mama con mayor densidad [Ludwig y col., 2008]. 

Las reconstrucciones con métodos iterativos suelen 
generar una mejor calidad en la imagen reconstruida, 
aunque requiere de tiempos elevados de computación 
debido a la complejidad de los cálculos a realizar. Sin 
embargo, estos tiempos se han reducido en la actuali-
dad a pocos segundos con el uso de unidades de pro-
cesamiento gráfico (GPU) y están reemplazando a los 
tradicionales FBP en muchos de los sistemas de TDM.

Como ya se ha indicado, la modalidad de TDM es 
muy susceptible a la aparición de artefactos debido al 
limitado rango angular y al reducido número de pro-
yecciones. Los algoritmos de reconstrucción se suelen 
acompañar de procesados adicionales dirigidos a eli-
minar al máximo la presencia de estos artefactos [Wu 
y col., 2006; Zhang y col., 2007]. 

A lo largo de la vida útil del sistema, los fabrican-
tes modifican los algoritmos de reconstrucción con el 
objetivo de optimizar la calidad de imagen de la TDM. 
La tendencia es a utilizar el algoritmo FBP combinado 
en mayor o menor proporción con algoritmos iterativos. 

Por tanto, es importante tener en cuenta la versión del 
software empleado que aparece en la cabecera DICOM 
de las imágenes de TDM.

Todos los algoritmos de reconstrucción se basan en 
un conocimiento riguroso de la geometría de adquisi-
ción de las proyecciones. Por ello, es necesario hacer 
una calibración de la geometría de forma periódica 
utilizando los objetos de test (fig. 1.1) que suministran 
los fabricantes [Li y col., 2010]. El Técnico Superior en 
Imagen para el Diagnóstico (TSID) que opera el equipo 
es el encargado de hacer dichos tests con la periodici-
dad indicada por el fabricante.

1.3.3. Imagen sintética

Los ensayos clínicos llevados a cabo con los prime-
ros sistemas de TDM mostraron que esta modalidad 
tenía una menor capacidad de detección de las micro-
calcificaciones que las imágenes mamográficas digi-
tales [Spangler y col., 2011]. Esto originó que la FDA 
aprobara en Estados Unidos la comercialización del 
primer equipo de TDM condicionado a la obtención de 
una imagen 2D junto con las adquisiciones de tomo-
síntesis. Por otro lado, los radiólogos necesitan poder 
visualizar la imagen de la mama en la forma habitual. 
La doble adquisición o adquisición COMBO conlleva 
una penalización en términos de dosis pudiendo llegar 
a duplicarse los valores impartidos con la mamogra-
fía digital. La introducción de una imagen sintética 
generada a partir de los planos reconstruidos es la 
alternativa escogida por todos los fabricantes para sus-
tituir a la imagen 2D y reducir los valores de dosis. Los 
algoritmos de generación de la imagen sintética utilizan 
la información contenida en los planos reconstruidos 
y, por tanto, su calidad está muy ligada a la de dichos 

Fig. 1.1. Ejemplo de maniquí suministrado por el fabricante (Hologic) para la calibración geométrica del sistema de tomosín-
tesis. (Cortesía de J. Garayoa).
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planos siendo muy dependiente de la marca y modelo 
del sistema de TDM. Estos algoritmos han experimen-
tado sucesivas mejoras (actualizaciones) y se asume 
que, en general, su calidad es suficiente como para 
ser utilizada para diagnóstico, siempre acompañada de 
la lectura de los planos reconstruidos [Garayoa y col., 
2018; Romero y col., 2018]. 

2. Protocolo de control de calidad de los 
 parámetros físicos

En este apartado se detallan las pruebas para el 
control de calidad de los aspectos técnicos de los sis-
temas de TDM. Estas pruebas se complementan con 
las propuestas para los sistemas de mamografía digital 
en el Capítulo 3.2 del Protocolo Español de Control de 
Calidad. Revisión 2011 (PECCR-2011) en lo referente 
al funcionamiento en la modalidad 2D disponible en 
estos sistemas. Se distinguen tres tipos de pruebas de 
acuerdo con lo establecido en el PECCR-2011: prue-
bas de aceptación, son aquellas que se llevan a cabo 
durante la instalación del equipo en las condiciones 
detalladas en el PECCR-2011; pruebas de estado, 
cuyo objetivo es establecer los valores de referencia 
asociados al funcionamiento del equipo. Estas prue-
bas se hacen tras la aceptación (frecuencia “Inicial”, 
I) o cuando se producen modificaciones (frecuencia 
“Tras cambios”, TC) que afectan a partes funda-
mentales del equipo (tubo de rayos X, detector, etc.); 
pruebas de constancia, que se realizan para vigilar 
la constancia del funcionamiento del equipo. Han de 
hacerse con una alta frecuencia que puede ser anual 
(A), semestral (S), semanal (SM) o diaria (D). Las 
frecuencias indicadas en las pruebas propuestas en 
este protocolo pueden incrementarse en función de 
los recursos humanos, la instrumentación disponible o 
posibles cambios en la configuración del sistema que 
requieran verificarse con una periodicidad superior a 
la esperable. 

2.1. Pruebas de constancia programadas por  
 los fabricantes del equipo

Los sistemas de TDM requieren que su funciona-
miento se revise con mucha más frecuencia (pruebas 
rutinarias) que los sistemas convencionales debido a 
que el mayor número de exposiciones por paciente 
puede originar desajustes en el movimiento del tubo 
de rayos X. Las pruebas rutinarias son obligatorias y 
están programadas por el fabricante del equipo de 
forma que su ejecución se exige automáticamente 
con una periodicidad que puede ser desde diaria a 
semestral. La responsabilidad de las pruebas dia-
rias o semanales recae en el usuario. Las pruebas 

semestrales son en muchos casos responsabilidad 
de los servicios técnicos del equipo. En ambos casos, 
son pruebas sencillas e intuitivas en las que solo es 
necesario seguir los pasos que se van indicando en la 
consola del equipo. Se verifican diversos parámetros 
tales como la calibración de la ganancia del detector, 
la geometría para asegurar el correcto posicionamien-
to del tubo, etc. que varían entre los distintos sistemas 
comercializados. Pueden requerir el uso de mani-
quíes, tales como el mostrado en la fig. 1.1, que son 
suministrados por el fabricante.

2.2. Tipos de imágenes almacenados en los  
 sistemas de tomosíntesis

Los tipos de imágenes que se almacenan en los 
sistemas de tomosíntesis de mama varían con el fabri-
cante y pueden ser los siguientes: 

• Proyecciones preprocesadas.
• Proyecciones procesadas o normalizadas.
• Planos reconstruidos. 
• Imágenes sintéticas a las que cada fabricante da 

un nombre (C-View, Prime View, etc.).
• Planos reconstruidos utilizando el algoritmo de 

retroproyección.

La norma DICOM para los ficheros asociados a las 
imágenes de tomosíntesis es “Breast Tomosynthesis 
Object” (BTO). Sin embargo, la mayoría de los fabri-
cantes mantienen formatos particulares. En unos 
casos, tanto las proyecciones como los planos recons-
truidos asociados a un mismo paciente (prueba de 
test en nuestro caso) se almacenan de forma indi-
vidual en formato dcm incluyendo en el nombre un 
identificador para distinguir unas de otras (Siemens). 
En otros, tanto proyecciones como planos se almace-
nan en carpetas comprimidas diferentes en formato 
BTO que hay que descomprimir (Hologic). Este mismo 
fabricante puede presentar las proyecciones y los 
planos reconstruidos comprimidos en ficheros cuya 
denominación comienza por “SC”. La descompresión 
requiere un software especial, que puede ser pro-
porcionado por el fabricante. Por último, los planos 
reconstruidos pueden almacenarse de forma apilada 
(stack), de manera que sigue siendo posible hacer 
medidas en planos individuales (GE). 

La exportación de imágenes desde el sistema 
puede ser un procedimiento bastante largo depen-
diendo del número de imágenes. En algunos casos 
es posible descargar las imágenes desde la propia 
unidad de adquisición (Hologic, Siemens, Fuji) y, en 
otros, la descarga ha de hacerse desde la estación de 
lectura (GE) debido a que la reconstrucción se lleva a 
cabo en dicha unidad.
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2.3. Consideraciones previas

Antes de realizar las medidas, hay que tener en 
cuenta lo siguiente:

• Todos los equipos de TDM deben disponer de un 
modo estacionario (“Zero degree”) para poder 
hacer las medidas de ciertos parámetros como 
son la capa hemirreductora o los rendimientos que 
requieren que el tubo esté fijo. En este modo, el 
equipo adquiere todas las proyecciones sin que el 
tubo se desplace.

• En la mayoría de los sistemas de TDM, la proyec-
ción central no corresponde exactamente a 0º. 
De igual manera, los ángulos de las proyecciones 
primera y última no coinciden exactamente con el 
máximo ángulo tomográfico indicado en las espe-
cificaciones de los equipos.

• Es importante tener presente a la hora de hacer 
las pruebas específicas de TDM que la altura del 
compresor (espesor) determina el número de pla-
nos reconstruidos que se generan. Este aspecto 
es relevante para las pruebas de análisis de los 
planos reconstruidos que se hacen sin compresor 
en las que habrá que seleccionar un espesor de 
mama que sea igual o ligeramente superior a la 
altura del maniquí empleado. De esta forma se 
asegura que se reconstruyen todos los planos 
necesarios. En las pruebas en las que se mantiene 
el compresor, éste se colocará en contacto con los 
objetos de test. En caso de ser necesario aplicar 
una fuerza de compresión para que el equipo haga 
el disparo, ésta será lo más ligera posible.

• En todos los sistemas de TDM, la altura a la que 
se encuentra cada plano reconstruido se mide 
tomando como referencia el tablero o soporte de 
la mama. Por ejemplo, un plano que se encuentre 
a una altura de 5 mm significa que dista 5 mm del 
tablero. El último plano corresponde a la base de 
la pala de compresión.

• En algunos equipos existe un modo de operación 
denominado “Phantom mode” o “QA mode” que 
es el que los fabricantes recomiendan seleccionar 
para las pruebas de control de calidad. Este modo 
está normalmente preprogramado por lo que no 
suele aportar información sobre problemas que 
puedan aparecer cuando el equipo se opera en 
los modos clínicos. Por ejemplo, en algunos casos 
la reconstrucción incluida en este modo se hace 
utilizando un algoritmo de retroproyección simple 
que, por sus propias características, minimiza los 
artefactos. Por tanto, se recomienda hacer todas 
las pruebas en los modos clínicos.

• En todos los sistemas es posible realizar la 
adquisición mamográfica y el barrido de tomosín-
tesis una a continuación de la otra sin necesidad 

de descomprimir (la excepción es el sistema 
Senoclaire de GE). Este modo de adquisición dis-
minuye el tiempo empleado en realizar las pruebas 
de calidad para mamografía 2D y tomosíntesis. 

• Los fabricantes etiquetan de forma distinta tanto 
las proyecciones como los planos reconstruidos. 
Por tanto, es necesario familiarizarse con el etiqu-
etado que se usa en el equipo concreto para dis-
tinguir entre las distintas proyecciones (primera, 
cero, etc.) y entre los distintos planos reconstrui-
dos de la tomosíntesis.

• La exportación de las imágenes que se adqui-
eren durante el control de calidad (proyecciones, 
planos reconstruidos, imágenes 2D y sintéticas) 
puede hacerse de forma fácil conectando un disco 
de almacenamiento externo de alta capacidad 
(memorias USB o discos duros) al disco duro 
que controla el equipo (unidad de adquisición). 
Seleccionando la opción de exportación, se elige el 
disco externo como unidad de destino. Esta oper-
ación puede hacerse en muchos casos al mismo 
tiempo que las pruebas de control de calidad y 
resulta más rápida que a través del PACS. Por 
otro lado, es importante tener en cuenta que, para 
evitar sobrecargar el PACS, no suelen enviarse 
las proyecciones de la TDM. La excepción son 
los sistemas de GE en los que la grabación de las 
imágenes ha de hacerse en la unidad de lectura ya 
que, en estos sistemas, la reconstrucción se lleva 
a cabo en dicha unidad.

• En algunos sistemas, el detector y el soporte de 
la mama están ligeramente inclinados (Siemens). 
Esto se ha de tener en cuenta a la hora de realizar 
medidas en los planos o cortes y de interpretar los 
resultados de algunas pruebas como las TDM14 
o TDM15.

Pruebas de control de calidad
Las tolerancias indicadas en la tabla 2.1 son provi-

sionales debido a la experiencia limitada que se tiene 
con los equipos de TDM y a la diversidad en el funcio-
namiento que presentan los sistemas comercializados.

TDM01. Cambios en el software

• Objetivo:
Detectar cambios en la versión del software que 
puedan afectar a los parámetros de adquisición, 
reconstrucción y generación de la imagen sinté-
tica.

• Tolerancia: 
No aplica. 

•  Material:
Cabecera DICOM de las proyecciones del barrido 
de tomosíntesis o de los planos reconstruidos y de 
la imagen sintética.
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Tabla 2.1. Relación de las pruebas de control de calidad propuestas junto con sus tolerancias y frecuencia de realización 
(I: Inicial; TC: Tras cambios; A: Anual; S: Semestral).

PRUEBA TOLERANCIA Frecuencia

TDM01 Cambios en el software — I/TC/A

TDM02* Coincidencia del campo de radiación (CR) 
con el detector (D)

Lados laterales y posterior:
CR  D

Tórax: CR-D  5 mm
I/TC

TDM03 Rendimiento del tubo de rayos X en 
condiciones clínicas

Repetibilidad  5%
Reproducibilidad  10%

I/TC/A

TDM04 Capa hemirreductora (CHR) Ver valores orientativos en la prueba I/TC/A

TIEMPO DE EXPOSICIÓN

TDM05 Tiempo exposición Especificaciones del fabricante I/TC

TDM06 Límite de seguridad de corte Especificaciones del fabricante I/TC

CONTROL AUTOMÁTICO DE EXPOSICIÓN

TDM07 Repetibilidad del CAE
Carga (mAs)  5%

RCR1  ±10%. DGM2  5%
I/TC/A

TDM08 Compensación del CAE con el espesor y 
composición de la mama

— I/TC/A

SISTEMA DE COMPRESIÓN

TDM09 Exactitud del espesor  ± 5 mm I/TC/A

DETECTOR (proyecciones)

TDM10* Pérdida de tejido en la pared del tórax Anchura tejido no visualizado  5 mm I/TC

TDM11 Componentes del ruido del detector Componente principal: Ruido cuántico I/TC

CALIDAD DE LA IMAGEN RECONSTRUIDA (planos reconstruidos)

TDM12 Uniformidad de la imagen
Uniformidad global: < 15%
Uniformidad local: < 10%

I/TC

TDM13 Coincidencia del volumen objeto con el 
volumen reconstruido

Anchura tejido no visualizado en los planos 
reconstruidos  5 mm

I/TC

TDM14 Distorsión geométrica
En el plano reconstruido  5%

En profundidad: < 2 mm
I/TC/A

TDM15 Dispersión de artefactos  20% con respecto al valor de referencia I/TC/A

TDM16 Umbral de sensibilidad PDD3  90% con respecto al valor de referencia I/TC/A

TDM17 Umbral de sensibilidad de la imagen 
sintética

PDD3  90% con respecto al valor de referencia I/TC/A

DOSIS GLANDULAR PROMEDIO (mGy): Valores de referencia

TDM18 Dosis glandular promedio para la mama 
estándar simulada con PMMA

I/TC/A

TDM19
Dosis glandular promedio por proyección 

(CC y MLO) para una muestra de 
pacientes

I/TC/A

TDM20 Exactitud de los indicadores dosimétricos 
del equipo

± 10% en promedio con respecto a los valores 
medidos

I/TC/A

TDM21 Verificación de la calidad de imagen 
clínica4

> 90% estudios debe cumplir con:
a) Criterios visualización lesiones
b) Sin artefactos no aceptables

I/TC/S

*Ambas pruebas se hacen al mismo tiempo. 1. RCR: Relación contraste-ruido; 2. DGM: Dosis glandular promedio; 3. PDD: Promedio detalles 
detectados. 4. Pruebas responsabilidad del radiólogo (Capítulo 4. Tabla 4.1). Las tolerancias indicadas en la tabla 2.1 son provisionales debido a 
la experiencia limitada que se tiene con los equipos de TDM y a la diversidad en el funcionamiento que presentan los sistemas comercializados.

Esp. PMMA (cm) Esp. mama (cm) DGM (mGy)

2 2,1 1,2

3 3,2 1,5

4 4,5 2,0

4,5 5,3 2,5

5 6,0 3,0

6 7,5 4,5

7 9,0 6,5
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• Frecuencia: 
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Las versiones de software de los diferentes módu-
los que afectan a la adquisición y reconstrucción, 
así como a la generación de la imagen sintética, 
se almacenan en las cabeceras DICOM. En el 
Apéndice A.1 se especifican las etiquetas en las 
que suele almacenarse esta información junto con 
otras de interés, aunque puede haber variaciones 
entre fabricantes. Durante la aceptación del equi-
po se verificarán con el suministrador las etiquetas 
en las que se almacena la información de utilidad 
y se anotarán los identificadores de la versión del 
software instalado. 
En caso de observar cambios se procederá a 
medir los parámetros más directamente afectados 
para determinar si han experimentado variacio-
nes. Por ejemplo, en caso de actualizaciones en 
el procedimiento de adquisición se valorará cómo 
afecta a la calibración del control automático de 
exposición (cambios en la relación contraste-
ruido o en los valores de dosis); si los cambios se 
producen en los algoritmos de reconstrucción, se 
valorará cómo se modifica la relación contraste-
ruido y/o la dispersión de artefactos en los planos 
reconstruidos.

• Observaciones:
Algunos parámetros relevantes pueden estar con-
tenidos en etiquetas privadas. Conviene informar-
se con el fabricante. 

Se comprobarán las versiones del software siem-
pre y cuando se detecten cambios en los resul-
tados del análisis de las imágenes reconstruidas.

2.4. Parámetros geométricos

El movimiento del tubo puede originar que el haz 
de rayos X interfiera con dispositivos tales como el 
compresor. Por tanto, se recomienda hacer la prueba 
de evaluación de artefactos MD004 propuesta en el 
PECCR-2011 en modo tomosíntesis durante las prue-
bas iniciales del sistema de TDM. 

TDM02. Coincidencia del campo de radiación (CR) 
con el detector (D)

• Objetivo:
Evaluar la coincidencia del campo de radiación 
con el detector en las proyecciones de tomosínte-
sis. Asegurar que el campo de radiación no sobre-
pasa en exceso la pared del tórax ni sobresale de 
los lados laterales del tablero. 

• Tolerancias:
 – En todas las proyecciones, el campo de radia-

ción deberá cubrir toda el área activa del 
detector. 

 – En todas las proyecciones, el campo de radia-
ción no deberá sobrepasar el soporte de la 
mama o tablero en ningún lado a excepción del 

(a) (b)

Fig. 2.1. Dispositivo experimental para determinar la coincidencia entre el campo de radiación y el detector (prueba TDM02) 
y la pérdida de tejido en la pared del tórax (prueba TDM10): (a) Sobre el tablero se muestran los marcadores radiopacos o 
reglas de rayos X y las películas radiocrómicas alineados con las líneas sobre el tablero que delimitan el detector (Cortesía 
de S. Schopphoven [EUREF, 2018]); (b) Dispositivos electrónicos comercializados (Quart Nonius y Fluke RaySafe DXR).
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correspondiente a la pared costal que podrá 
sobrepasar en una cantidad inferior o igual a 
5 mm.

• Material:
 – Marcadores radiopacos.
 – Película radiocrómica (Gafchromic XR-M2).
 – Software para medida de distancias. 
 – Alternativamente: dispositivos de medida elec-

trónicos.
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios.
• Procedimiento: 

Adquisición:
 – Colocar sobre el tablero los marcadores radi-

opacos alineados con el borde costal y con las 
líneas laterales trazadas sobre el tablero para 
indicar los límites del detector. Hacer marcas 
en las tiras de película radiocrómica y alinear 
dichas marcas con el borde costal y con las 
líneas laterales. Las marcas sobre la película 
deben coincidir con alguna de las divisiones 
de los marcadores radiopacos colocados sobre 
los bordes (fig. 2.1). Si se dispone de un dis-
positivo electrónico, solo será necesario alin-
earlo con la pared costal (o bordes laterales) 
siguiendo las instrucciones del fabricante.

 – Realizar una adquisición de tomosíntesis en 
modo manual empleando una técnica que sea 
suficiente (120 mAs, por ejemplo) para impre-
sionar las películas radiocrómicas utilizando el 
tamaño de campo máximo. Si se dispone de un 
dispositivo electrónico seguir las indicaciones 
del fabricante.

Análisis:
 – En la imagen: medir en la imagen correspondi-

ente a la proyección central (aproximadamente 
0º) la distancia entre la división de ambos 
marcadores radiopacos enrasada con la pared 
costal y el borde de la zona irradiada. Hacer lo 
mismo en los laterales. Visualizar el resto de las 
proyecciones para determinar si existen desa-
lineamientos o si se sobrepasan los laterales del 
tablero.

 – En la película radiocrómica: medir en ambas 
tiras de película la distancia entre la marca coin-
cidente con la pared costal y el borde de la zona 
irradiada. Hay que tener en cuenta que el enne-
grecimiento de la película se debe a la exposición 
de todas las proyecciones. Si la anchura medida 
de dicho ennegrecimiento no es igual en ambas 
tiras, cabe sospechar que existen diferencias 
en el alineamiento de las proyecciones. En este 
caso, se recomienda repetir la prueba añadi-
endo más tiras de película.

 – Los dispositivos electrónicos proporcionan una 
medida directa.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 10 minutos.
 – Análisis: 5 minutos.

• Observaciones:
 – En caso de no existir líneas dibujadas sobre el 

tablero que delimiten la posición del detector 
utilizar el campo de luz.

 – Esta prueba se llevará a cabo durante las 
pruebas iniciales del equipo y tras cambios 
del tubo con el objetivo de comprobar que su 
movimiento queda correctamente alineado. La 
alineación de las proyecciones ha de ser com-
probada de forma periódica ya que la trayecto-
ria del tubo puede sufrir modificaciones espe-
rables debido a holguras que pueden aparecer 
como consecuencia de su movimiento repeti-
do. Por ello, y como ya se ha mencionado, los 
fabricantes incluyen pruebas periódicas pro-
gramadas (apartado 2.1) que alertan en caso 
de encontrar un fallo. La posición (ángulo) de 
cada una de las proyecciones tiene una cierta 
tolerancia de forma que ésta puede variar lig-
eramente entre adquisiciones sucesivas. 

 – La frecuencia de esta prueba será anual en el 
caso de encontrar que no figura entre las prue-
bas de constancia programadas en el equipo.

 – El tiempo estimado para llevar a cabo la prueba 
se reduce de forma importante con los disposi-
tivos electrónicos (fig. 2.1).

2.5. Rendimientos

TDM03. Rendimiento del tubo de rayos X en 
condiciones clínicas

La medida de los rendimientos es imprescindible 
para estimar los valores de dosis glandular promedio 
(en PMMA y pacientes) de acuerdo con la metodolo-
gía propuesta en el apartado 2.12 de dosimetría. Los 
rendimientos se medirán para el conjunto de tensiones 
seleccionadas por el control automático de exposición 
(CAE) para los distintos espesores de PMMA en la 
prueba de verificación de la compensación del CAE 
(TDM08). Estas tensiones suelen estar en el intervalo 
de las utilizadas en condiciones clínicas. 

Se recomienda leer el Apéndice A.2 (Aspectos 
metodológicos relacionados con la medida de los ren-
dimientos y de la capa hemirreductora) antes de hacer 
las medidas. En este Apéndice se detallan una serie 
de aspectos no considerados en el PECCR-2011 que 
afectan a la metodología de medida de este parámetro 
y que repercuten de forma directa en la estimación de 
las dosis. 
• Objetivo:

Medir el valor de los rendimientos (µGy/mAs) para 
las calidades de haz utilizadas en la adquisición de 
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las imágenes clínicas de tomosíntesis y de mamo-
grafía digital.

• Tolerancias:
 – Repetibilidad: máxima desviación ≤ 5%
 – Reproducibilidad: desviación ≤ 10% con res-

pecto a los valores de referencia. 
• Material:

 – Dosímetro (cámara de ionización o dosímetro 
de estado sólido). 

 – Cinta métrica. 
 – Plancha de plomo o acero de espesor sufici-

ente para evitar que las sucesivas exposicio-
nes dañen el detector al formarse una imagen 
remanente del dosímetro utilizado en las medi-
das. 

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Todas las medidas han de llevarse a cabo colocan-
do una placa de plomo o acero sobre el detector 
para evitar daños permanentes en el mismo†.

 – En la modalidad de tomosíntesis, seleccionar 
el modo estacionario (“Zero degree”) para 
operar con el tubo de rayos X bloqueado en la 
posición central.

† La protección del detector es necesaria ya que el elevado número 
de exposiciones que se llevan a cabo en la prueba origina una imagen 
remanente del dosímetro que inutiliza el detector para su uso clínico.

 – En modo manual, elegir las combinaciones 
ánodo/filtro y tensiones que han sido seleccio-
nadas en la prueba TDM08. 

 – Colocar el dosímetro centrado lateralmente y 
a 4 cm‡ de la pared del tórax. Los dosímetros 
de estado sólido (DES) pueden colocarse sobre 
la placa utilizada para aislar el detector (fig. 
2.2a). En el caso de las cámaras de ionización 
(CI) hay que verificar primero sí disponen de 
blindaje para evitar la radiación retrodispersa. 
Si no lo tuviesen han de ser colocadas a una 
cierta altura de la placa protectora (fig. 2.2b) 
para evitar que les alcance dicha radiación que 
puede significar un incremento en la medida de 
entre un 0,8 y un 1,5% [Avramova-Cholakova 
y col., 2008]. Es importante mantener las mis-
mas condiciones y equipamiento de medida en 
los sucesivos controles de calidad para poder 
verificar la constancia de los rendimientos.

 – Las medidas deben hacerse manteniendo el 
compresor dentro del haz que ha de estar en 
contacto con el dosímetro. En caso de estar 
alejado, las lecturas deben multiplicarse por un 
factor igual a 1,076 independientemente del 
valor de la tensión a fin de tener en cuenta la 

‡ En este protocolo se ha desplazado el punto de referencia respec-
to a los 6 cm del PECCR-2011, en consonancia con los protocolos de 
otras sociedades.

(a) (b)

Fig. 2.2. (a) Posición del dosímetro (estado sólido o cámara de ionización) en contacto con la placa de plomo o acero en 
caso de no influir la radiación retrodispersa en la medida; (b) Cámara de ionización colocada a una altura h sobre el tablero 
en caso de ser sensible a la radiación retrodispersa. En azul, plancha de acero o plomo que cubre el detector para evitar la 
formación de una imagen remanente que interfiera con las imágenes de las mamas.
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radiación dispersa producida por el compresor 
(Apéndice A2.1).

 – Con el objetivo de simplificar el número de 
medidas (y disparos del equipo) se seguirá el 
procedimiento propuesto en el PECCR-2011 
(MD008. Valor del rendimiento en condiciones 
clínicas) basado en la relación empírica exis-
tente entre el kerma en aire (en adelante, Kaire) 
y la tensión [Robson, 2001]:

 –

Kaire = A · kVn (2.1)

En el Apéndice A3.1 se describe la metodología 
de cálculo de los rendimientos para cada kV 
que coincide con la propuesta en el Protocolo 
de Mamografía de la EFOMP [EFOMP, 2015] y 
en las Guías Europeas [Unión Europea, 2013]. 

• Tiempo estimado:
 – Toma de datos: 15 minutos. 
 – Análisis: 15 minutos.

• Observaciones:
 – Ver Apéndices A.2 y A.3 para más información.
 – En caso de utilizar un DES, verificar que este 

dispone de los factores de calibración adec-
uados para realizar las medidas con todas las 
combinaciones ánodo/filtro del mamógrafo.

 – En algunos casos es posible usar un ajuste 
polinómico de segundo grado en lugar de la 
relación empírica (2.1) para obtener los valores 
del rendimiento para tensiones distintas a 
las utilizadas en las medidas. Es importante 
verificar la fiabilidad del ajuste comprobando 
los valores del rendimiento que se obtienen 
cuando en el polinomio se sustituyen los kV 
utilizados en las medidas. 

2.6. Calidad del haz

Las pruebas para llevar a cabo en este apartado son 
la verificación de la exactitud y reproducibilidad de la 

tensión (MD005 del PECCR-2011) y la estimación de 
la capa hemirreductora (CHR). 

La utilización de dosímetros que proporcionan de 
forma directa los valores de la tensión facilita el control 
de este parámetro. Su exactitud y reproducibilidad 
se calcularán en los términos indicados en la prueba 
MD005 del PECCR-2011.

Se recomienda leer el Apéndice A.2 (Aspectos 
metodológicos relacionados con la medida de los ren-
dimientos y de la capa hemirreductora) antes de hacer 
las medidas. En este Apéndice se detallan una serie 
de aspectos no considerados en el PECCR-2011 que 
afectan a la metodología de medida de este parámetro 
y que repercuten de forma directa en la estimación de 
las dosis. 

TDM04. Capa hemirreductora
La medida de la capa hemirreductora (CHR) es 

imprescindible para estimar los valores de dosis glan-
dular promedio (en PMMA y pacientes) de acuerdo 
con la metodología propuesta en el apartado 2.12 de 
dosimetría. En concreto, el valor de la CHR es necesa-
rio para determinar los factores de conversión del Kaire 
a la entrada de la mama a dosis glandular promedio. 
La medida de esta magnitud ha de llevarse a cabo con 
el mayor rigor posible, siguiendo siempre la misma 
metodología y utilizando la misma instrumentación 
para garantizar la validez y reproducibilidad de las 
medidas. 

Las medidas de la CHR pueden hacerse utilizando 
CI o DES. Sin embargo, es importante señalar que los 
DES pueden dar lugar a medidas de la CHR que difie-
ren de las obtenidas con las tradicionales CI debido a 
su dependencia con la calidad del haz incluso cuando 
están debidamente calibradas. Por tanto, resulta de 
interés evaluar su respuesta cuidadosamente compa-
rando con la CI y aplicar los correspondientes factores 
de corrección. En el Apéndice A2.2 se aporta informa-
ción sobre la magnitud de las diferencias que pueden 
encontrarse entre las medidas con ambos tipos de 
dosímetros.

Tabla 2.2. Valores de la CHR (mm Al) incluidos en las Guías Europeas para distintas calidades del haz de radiación utiliza-
das en los sistemas de tomosíntesis y de mamografía digital.

kV Mo/Mo Mo/Rh Rh/Rh W/Rh W/Ag W/Al (0,5mm) W/Al (0,7mm)

25 0,32 ± 0,02 0,38 ± 0,02 0,37 ± 0,02 0,50 ± 0,03 0,51 ± 0,03 0,34 ± 0,03 0,42 ± 0,03

28 0,35 ± 0,02 0,42 ± 0,02 0,42 ± 0,02 0,53 ± 0,03 0,58 ± 0,03 0,39 ± 0,03 0,49 ± 0,03

31 0,38 ± 0,02 0,45 ± 0,02 0,45 ± 0,02 0,56 ± 0,03 0,61 ± 0,03 0,44 ± 0,03 0,55 ± 0,03

34 0,40 ± 0,02 0,47 ± 0,02 0,47 ± 0,02 0,59 ± 0,03 0,64 ± 0,03 0,49 ± 0,03 0,61 ± 0,03

37 0,62 ± 0,03 0,67 ± 0,03 0,53 ± 0,03 0,66 ± 0,03
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• Objetivo:
Medir el valor de la capa hemirreductora (mm Al) 
para las calidades de haz utilizadas en la adquisi-
ción de las imágenes clínicas de tomosíntesis y de 
mamografía digital.

• Tolerancias:
 – De forma orientativa, en la tabla 2.2 se aportan 

los valores de la CHR incluidos en las Guías 
Europeas [Unión Europea, 2013] para distintas 
calidades del haz de radiación. Estos valores 
son el resultado de las medidas hechas en 
distintos equipos por lo que van acompañados 
de la dispersión obtenida.

• Material: 
 – Dosímetro (cámara de ionización o dosímetro 

de estado sólido).
 – Plancha de plomo o de acero de espesor sufi-

ciente para apantallar la radiación emitida por 
el tubo. 

 – Colimador plomado. 
 – 8 láminas de Al de 0,1 mm de espesor de 

alta pureza (99,99%), si se utiliza cámara de 
ionización. 

• Frecuencia: 
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Todas las medidas han de llevarse a cabo colocan-
do una placa de plomo o acero sobre el detector 
para evitar daños permanentes en el mismo§.

 – En la modalidad de tomosíntesis, seleccionar 
el modo estacionario (“Zero degree”) para 
operar con el tubo de rayos X bloqueado en la 
posición central.

 – En modo manual, seleccionar al menos 4 
tensiones que estén dentro del rango clínico 
para cada una de las combinaciones ánodo/
filtro (los valores seleccionados en la prueba 
TDM03, por ejemplo). 

a) Con cámara de ionización (CI):
 – Colocar la CI centrada lateralmente y a 4 cm de 

la pared del tórax (si la radiación retrodispersa 
afecta a la lectura, colocar la cámara a una 
cierta altura con respecto al tablero). 

 – Colocar el compresor lo más alejado posible de 
la CI para evitar la radiación dispersa (puede 
invertirse la posición de la pala). 

 – Colimar el haz de radiación de forma que 
sobrepase ligeramente la superficie de la 
cámara (metodología denominada de haz 
estrecho), bien seleccionando un tamaño de 
campo pequeño o, si esto no es posible, 
colocando sobre el compresor un colimador 

§ La protección del detector es necesaria ya que el elevado número 
de exposiciones que se llevan a cabo en la prueba origina una imagen 
remanente del dosímetro que inutiliza el detector para su uso clínico.

plomado. Deben contemplarse asimismo las 
indicaciones dadas por el fabricante de la CI. 

 – Seguir la metodología de medida descrita en el 
Apéndice A.3.

b) Con dosímetros de estado sólido (DES):
 – Posicionar el dosímetro centrado lateralmente 

sobre la placa de plomo o acero que protege al 
detector y a 4 cm de la pared del tórax.

 – Seleccionar en el dosímetro la calibración de la 
combinación ánodo/filtro que se vaya a utilizar 
para hacer las medidas. 

c) Cálculo de la CHR para otras tensiones:
Independientemente del tipo de dosímetro 
usado, el valor de la CHR para otras tensiones 
distintas a las seleccionadas para las medidas 
se calculará de acuerdo con el método pro-
puesto en el PECCR-2011(MD005. Filtración. 
Capa hemirreductora) [SEFM, 2011] y en los 
protocolos de la EFOMP [EFOMP, 2015] y 
Guías Europeas [Unión Europea, 2013] basado 
en la utilización de los ajustes propuestos por 
Robson [Robson, 2001]:

CHR= a(kV )2+b(kV )+ c (2.2)

• Tiempo estimado:
 – Toma de datos: 15 minutos. 
 – Análisis: 15 minutos.

• Observaciones:
 – Bastará con una única medida dada la alta 

reproducibilidad de los generadores de los 
equipos actuales. No obstante, si existen 
dudas, puede comprobarse este parámetro 
obteniendo varias medidas del kerma para un 
único valor de los mAs. 

 – Se recomienda la lectura del Apéndice A.2 
para obtener más información sobre las dife-
rencias entre los distintos tipos de dosímetros. 
En el Apéndice A3.2 se muestra un ejemplo de 
cálculo de la CHR.

2.7. Tiempo de exposición

TDM05. Tiempo de exposición

• Objetivo: 
Verificar que la duración del barrido y de cada 
una de las proyecciones de TDM se mantiene 
dentro de las especificaciones del fabricante. Hay 
que tener presente que un aumento del tiempo 
de exposición de las proyecciones puede origi-
nar borrosidad debida al movimiento del tubo de 
rayos X en caso de que éste se desplace de forma 
continua.
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• Tolerancia:
 – Especificaciones del fabricante. 

• Material:
 – Maniquí de PMMA de 4,5 cm de espesor. 
 – Espaciadores de poliespán.
 – Multímetro digital (opcional).

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios de componentes que afecten 
al CAE (tubo RX, filtración o detector) o cambios 
en su calibración o programación.

• Procedimiento:
La verificación del tiempo de exposición puede 
hacerse de distintas formas: 

 – Colocar el maniquí de PMMA de 4,5 cm de 
espesor sobre el tablero y adicionar separado-
res de poliespán hasta alcanzar el espesor de 
mama equivalente (5,3 cm). En algunos equi-
pos basta con colocar el compresor a la altura 
de 5,3 cm por no precisar aplicar una fuerza 
de compresión para hacer el disparo.

 – Posicionar el multímetro digital sobre el PMMA. 
Llevar a cabo una exposición con control 
automático de la exposición (CAE) y analizar 
la duración de los pulsos de radiación alma-
cenados en el multímetro digital así como la 
duración total de la adquisición. 

 – Si el multímetro digital interfiere con el detector 
del CAE de forma que modifica los factores de 
exposición, se hará una adquisición con CAE 
solo del bloque de PMMA. Después se colo-
cará el multímetro digital sobre el tablero y, en 
modo manual, se seleccionarán los factores de 
exposición elegidos para 4,5 cm de PMMA. Se 
analizará la duración de los pulsos de radiación 
almacenados en el multímetro digital.

 – Alternativamente, si no se dispone de multíme-
tro, se puede extraer la información de la cabe-
cera DICOM de las proyecciones obtenidas en 

las pruebas relativas al CAE para los distintos 
espesores de PMMA.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 10 minutos. 
 – Análisis: 10 minutos. 

• Observaciones:
 – La forma más efectiva de comprobar este 

parámetro es analizar la forma de onda con 
un multímetro digital haciendo una adquisi-
ción manual con la técnica correspondiente 
al maniquí estándar. Hay que tener en cuenta 
que algunos multímetros requieren una confi-
guración adecuada para integrar varios pulsos 
de radiación.

TDM06. Límite de seguridad de corte

• Objetivo:
Verificar que el disparo se corta cuando la atenua-
ción de la mama requiere una carga superior a la 
máxima permitida por el tubo de rayos X.

• Tolerancia:
 – Especificaciones del fabricante.

• Material:
 – Lámina de material muy atenuante.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios de componentes que afecten 
al CAE (tubo de rayos X, filtración o detector) o 
cambios en su calibración o programación.

• Procedimiento:
 – Colocar una lámina de material muy atenuan-

te sobre el tablero (acero, cobre o plomo) de 
forma que cubra todo el detector (ver fig. 2.3). 

 – Cuando el equipo no requiera la aplicación de 
una fuerza de compresión para hacer el dispa-
ro, elevar el compresor a una altura de 5,3 cm. 
En caso de no ser así, se colocarán bloques 
de poliespán sobre el material atenuante hasta 

Fig. 2.3. Placa de plomo sobre el detector y compresor a una altura de 5,3 cm (izquierda); Ejemplo de mensaje de error que 
aparece en la consola del equipo (derecha).
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que el espesor indicado bajo compresión sea 
de 5,3 cm.

 – Realizar una exposición y anotar el valor de 
mAs para el que se corta el disparo. Si en la 
consola del equipo no se mostrara, se puede 
consultar la cabecera DICOM de la imagen. En 
la fig. 2.3 se muestra el mensaje de error que 
aparece en algunos equipos.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 5 minutos.
 – Análisis: 1 minuto.

• Observaciones:
 – Es suficiente verificar un protocolo de tomo-

síntesis en un único modo de exposición 
automático.

2.8. Control Automático de Exposición (CAE)

Las pruebas propuestas para este dispositivo tie-
nen el objetivo de comprobar que con su utilización 
los valores de dosis impartidos por el sistema cumplen 
con las tolerancias indicadas en la prueba TDM18 
(Estimación de la dosis glandular promedio para la 
mama estándar simulada con PMMA) y los paráme-
tros de calidad de la imagen se mantienen constan-
tes entre controles sucesivos. La metodología para 
determinar la calidad de imagen se basa de forma 
muy simplista en la medida de la relación contraste-
ruido (RCR) de una lámina de aluminio de 0,2 mm de 
espesor (señal) colocada sobre un fondo homogéneo. 
Sobre dicha lámina se van añadiendo láminas de 
PMMA de forma que el espesor total va en aumento 
y, con ello, la radiación dispersa que alcanza la señal 
degradando la RCR asociada. En el caso de la mamo-
grafía 2D, la RCR medida para distintos espesores de 
PMMA debe ser igual o superior a los valores límites 
establecidos (PECCR-2011). Sin embargo, en el caso 
de la modalidad de tomosíntesis no se cuenta con 
suficiente información para fijar unos valores umbra-
les que sirvan como valores límite para la RCR medida 
en las proyecciones adquiridas durante el barrido o en 
los planos reconstruidos. 

Antes de comenzar el control de calidad del CAE 
es conveniente informarse de su funcionamiento ya 
que existen diferencias entre los distintos fabricantes 
que influyen en la forma de seleccionar los factores 
radiográficos. La mayoría de los sistemas (Siemens, 
Hologic, Fuji…) utilizan el espesor de mama bajo 
compresión para seleccionar el ánodo/filtro y los kV. 
La carga se determina tras “medir” la atenuación al 
realizar un predisparo. Otros sistemas (GE) utilizan el 
espesor radiológico (espesor asociado a la parte de la 
mama con mayor proporción de tejido glandular) y la 
atenuación (predisparo) para seleccionar el conjunto 
completo de parámetros [Shramchenko y col., 2004]. 

En los sistemas de TDM, el predisparo se hace antes 
de la primera proyección del barrido en todos los fabri-
cantes.

Otro aspecto a considerar es el área del detector 
que se utiliza para determinar la atenuación de la 
mama. Hay sistemas en los que el usuario puede elegir 
el área, pudiendo ser todo el detector o una región más 
pequeña (Hologic). En la mayoría, se utiliza todo el 
detector y el propio equipo localiza la región de mayor 
atenuación para ajustar los mAs (opción habitual en la 
práctica clínica). En los casos en los que el CAE utiliza 
todo el área del detector, la presencia de la lámina de 
Al para medir la RCR puede alterar la selección de los 
factores radiográficos y no ser representativos de los 
correspondientes a los espesores de mama equiva-
lentes.

Es importante resaltar que el CAE determina los 
parámetros de adquisición de las proyecciones duran-
te el barrido de tomosíntesis. Por tanto, en las pruebas 
iniciales se verificará su correcto funcionamiento anali-
zando la proyección central (aproximadamente 0º). En 
las pruebas rutinarias, se propone medir la RCR en los 
planos reconstruidos asumiendo que una alteración en 
el funcionamiento del CAE repercutirá en el valor de 
dicho parámetro. A la hora de interpretar los resultados 
hay que considerar que los planos reconstruidos son el 
producto de algoritmos de reconstrucción y de mejora 
de la imagen. Las actualizaciones periódicas de ambos 
pueden también modificar el valor de la RCR. Por 
tanto, cuando se observen alteraciones significativas 
en los valores de la RCR en los planos reconstruidos 
habrá primeramente que determinar si han sido actua-
lizados los algoritmos mencionados. En caso de no ser 
así, hay que medir la RCR de la proyección central 
(aproximadamente 0º). 

Algunos fabricantes incluyen un menú de control 
de calidad (QC) que contempla, entre otros, la evalua-
ción del funcionamiento del CAE. Los factores radio-
gráficos del menú de QC suelen estar preprogramados 
y pueden diferir de los seleccionados en condiciones 
clínicas, lo que puede ocultar desajustes en el funcio-
namiento del CAE. De forma análoga, también pueden 
existir discrepancias entre los algoritmos de recons-
trucción empleados. 

La comparación de distintas tecnologías (distintos 
fabricantes) en términos de la RCR medida sobre los 
planos reconstruidos tiene un valor muy limitado por 
ser el resultado de algoritmos de reconstrucción muy 
diversos.

TDM07. Repetibilidad del CAE

• Objetivo:
Verificar la repetibilidad de los parámetros técni-
cos de exposición que se seleccionan de forma 
automática, de los valores de la relación contraste-
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ruido (RCR) y de los valores de la dosis glandular 
promedio (DGM) mostrados por el equipo.

• Tolerancia:
 – Repetibilidad:  Desviación¶ Carga (mAs): ≤ 5%.

  Desviación¶ RCR ≤ ±10%. 
  Desviación¶ DGM ≤ 5%.

• Material:
 – 4 láminas de PMMA de 1 cm de espesor y 1 de 

0,5 cm. Las placas pueden ser rectangulares 
que no cubran todo el tablero (tamaño de 18 cm 
× 24 cm) o semicirculares. Se recomienda éstas 
últimas por ser más representativas de la mama. 

 – Lámina de aluminio (Al) de 0,2 mm de espesor 
y dimensiones 10 mm × 10 mm.

 – Espaciadores de poliespán.
 – Software para visualización con herramientas 

de análisis de imágenes (ImageJ, etc.).
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios de componentes que afecten 
al CAE (tubo de rayos X, filtración o detector) o 
cambios en su calibración o programación/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar 1 cm de PMMA sobre la superficie del 
tablero, alineado con el borde correspondiente a 
la pared del tórax y centrado lateralmente.

 – Colocar sobre el PMMA la lámina de Al centrada 
lateralmente y a 4 cm de la pared del tórax (fig. 
2.4). A continuación, superponer 3,5 cm de 
PMMA (ver observaciones).

 – Colocar el compresor a una altura de 5,3 cm 
(marcada en el indicador del equipo) tal y como 
se muestra en la fig. 2.4a para que el CAE selec-
cione los parámetros técnicos que utilizaría con 

¶ La definición de “desviación” se puede consultar en el Glosario de 
términos utilizados.

una mama equivalente en cuanto a atenuación 
a 4,5 cm de PMMA (ver tabla 2.3).

 – En caso necesario, aplicar una fuerza de com-
presión añadiendo espaciadores de poliespán o 
material equivalente en los laterales del maniquí 
(fig. 2.4b) hasta que el espesor indicado corre-
sponda al de la mama equivalente. Verificar que 
se mantiene el espesor de compresión durante 
la exposición.

 – Seleccionar la región que use el CAE para 
medir la atenuación del bloque de forma que 
no incluya la lámina de aluminio. Realizar la 
exposición en modo automático.

 – Si es posible, desactivar en el panel de man-
dos la opción de “descompresión automática” 
para mantener la compresión durante todas las 
exposiciones. De esta forma se garantiza que 
todas las imágenes se adquieren con el mismo 
espesor. En caso contrario, verificar que el 
equipo indica el mismo espesor para todas las 
exposiciones.

 – Adquirir 5 barridos.
Análisis:

 – Anotar los valores proporcionados por el equipo 
de kVp, mAs, combinación ánodo/filtro y dosis 
glandular para cada exposición. Estos valores 
aparecen en la imagen que se muestra en el 
monitor de la estación de adquisición y también 
se pueden extraer de la cabecera DICOM. 

 – Medir el valor de la RCR en el plano recon-
struido en el que la lámina de Al esté en foco 
siguiendo el procedimiento que se describe en 
la prueba siguiente. Repetir esta medida para 
cada una de las adquisiciones. 

(a) (b)

Fig. 2.4. Dispositivo experimental. Maniquí estándar de PMMA, (a) con el compresor a 5,3 cm de altura sin ejercer fuerza de 
compresión; (b) con el espaciador de poliespán (azul) en el lateral y por debajo del compresor para obtener los 5,3 cm de 
espesor equivalente ejerciendo la fuerza de compresión necesaria para hacer la adquisición.
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 – Calcular el valor medio de la RCR y la desvia-
ción (%) estimada como la máxima diferencia, 
en valor absoluto, entre los valores individua-
les (RCRi) y el valor medio de acuerdo con la 
expresión:

 –

Desviación (%)=max |RCRi−RCRmedio|
RCRmedio

·100 (2.3)

Calcular el valor medio de la carga y su desvia-
ción (%) de acuerdo con la expresión (2.3).

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 15 minutos (por modo de opera-

ción del CAE).
 – Análisis: 15 minutos (por modo de operación 

del CAE).
• Observaciones:

 – En el Apéndice A.4 se incluye un ejemplo de 
hoja de toma de datos.

 –  Si no es posible seleccionar una región del 
detector que no interfiera con la lámina de Al, 
adquirir los barridos de tomosíntesis con CAE 
sin utilizar la lámina de Al. A continuación, 
colocar la lámina de Al tal y como se ha expli-
cado anteriormente y adquirir las imágenes 
en modo manual utilizando los factores de 
exposición seleccionados en las adquisiciones 
automáticas sin la lámina de Al. Con respecto a 
los mAs, se tomarán los valores más próximos 
a los determinados por el CAE. En caso de 
observar que los mAs seleccionables manual-
mente se alejan mucho de los mAs automáti-
cos, no tiene sentido duplicar la adquisición. 
Simplemente se obtendrán los barridos con 
CAE y con la lámina de Al en su sitio.

 – Durante las pruebas de aceptación y de estado 
se verificará la repetibilidad del CAE para la 
proyección central (aproximadamente 0º) del 
barrido de tomosíntesis además de los planos 
reconstruidos (plano en foco). Los resultados 
de la prueba de estado permitirán obtener 
una relación entre la repetibilidad de la RCR 
medida en la proyección cero y la medida en el 
plano en foco a tener en cuenta en las pruebas 
de constancia rutinarias en caso de observarse 
fallos en la repetibilidad.

 – Durante el control o en controles sucesivos 
(reproducibilidad) se verificará si hay cambios 
en la combinación ánodo/filtro o la tensión 
automáticamente seleccionados por el equipo. 
En caso de ser así, se determinará el valor 
medio y la desviación de los valores de la DGM 
proporcionados por el equipo para cada condi-
ción. Se calculará asimismo la desviación (%) 
de los valores medios obtenidos en cada una 
de las condiciones. 

 – En caso de observar variaciones en los valo-
res de la DGM proporcionados por el equipo 
sin que se hayan observado cambios en los 
factores de exposición (combinación ánodo/
filtro, kV y mAs) se deberá investigar si éstos 
se deben a modificaciones en los valores de 
la CHR (Etiqueta 0040,0314) o del kerma 
(Etiqueta 0040,8302) introducidos por el fabri-
cante para calcular la DGM.

 – Durante las pruebas de aceptación y de estado 
se verificarán todos los modos de exposición 
automáticos disponibles y los distintos proto-
colos de tomosíntesis. En las pruebas de cons-
tancia es suficiente comprobar el modo clínico 
más utilizado.

 – No es adecuado linealizar los valores de píxel 
medidos en los planos reconstruidos puesto 
que son imágenes procesadas. Sí se debe 
hacer para la proyección 0º.

TDM08. Compensación del CAE con el espesor y 
composición de la mama

• Objetivo:
Verificar la constancia de la Relación Contraste-
Ruido (RCR) obtenida utilizando distintos espe-
sores de PMMA. Comprobar que los valores de 
dosis glandular promedio asociados a distintos 
espesores de PMMA se mantienen por debajo o 
son iguales a los valores de referencia definidos 
en este protocolo.

• Tolerancias:
 – No existen tolerancias ni valores de referencia 

para la RCR (ver punto 3 de Observaciones). 
 – Los valores de referencia de dosis glandular 

promedio están definidos en la prueba TDM18.
• Material:

 – Siete placas de PMMA de 1 cm de espesor 
y 1 placa de 0,5 cm de espesor. Las placas 
pueden ser rectangulares que no cubran todo 
el tablero (tamaño de 18 cm × 24 cm) o semi-
circulares. Se recomienda estás últimas por ser 
más representativas de la mama. 

 – Lámina de aluminio de 0,2 mm de espesor y 
dimensiones 10 mm × 10 mm.

 – Espaciadores de poliespán.
 – Software para visualización con herramientas 

de análisis de imágenes (por ejemplo, ImageJ).
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios de componentes que afecten 
al CAE (tubo de rayos X, filtración o detector) o 
cambios en su calibración o programación/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar 1 lámina de 1 cm de PMMA sobre la 
superficie del tablero, centrada lateralmente 
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y alineada con el borde correspondiente a la 
pared del tórax (fig. 2.4).

 – Colocar la lámina de 0,2 mm de aluminio sobre 
la lámina de PMMA centrada lateralmente y a 
4 cm del borde de la pared del tórax (ver punto 
4 de Observaciones).

 – Añadir una segunda lámina de PMMA de 1 
cm sobre la anterior y colocar el compresor 
hasta obtener un espesor igual al de la mama 
equivalente para 2 cm de PMMA (ver tabla 
2.3). Si fuera necesario, añadir espaciadores 
y comprimir hasta alcanzar el espesor equiva-
lente. Verificar que se mantiene el espesor de 
compresión durante el disparo.

 – Adquirir un barrido de tomosíntesis en modo 
automático seleccionando una región del detec-
tor que no interfiera con la lámina de aluminio. 
Esta región es la que el CAE emplea para medir 
la atenuación (ver punto 4 de Observaciones).

 – Repetir el procedimiento anterior añadiendo 
láminas de PMMA sobre las anteriores con 
cuidado para no desalinearlas hasta cubrir el 
intervalo de espesores indicado en la tabla 2.3. 
La lámina de Al se mantendrá siempre sobre la 
lámina de 1 cm de PMMA. En todos los casos, 
se añadirán placas de poliespán o se ajustará 
la altura del compresor (según convenga) hasta 
alcanzar los espesores de mama equivalente.

 – Adquirir (y guardar) las imágenes de las proyec-
ciones y de tomosíntesis en el rango de espeso-
res de 2 a 7 cm de PMMA.

Análisis:
 – Anotar los valores de kVp, mAs, combinación 

ánodo/filtro, Kaire a la entrada y dosis glandular 
de cada exposición. Estos valores aparecen en 
la imagen que se muestra en el monitor de la 
estación de adquisición y también se pueden 
extraer de la cabecera DICOM.** 

** En la cabecera DICOM, a veces se denomina ESD a la magnitud 
kerma-aire a la entrada y Organ dose a la magnitud dosis glandular 
promedio. Las unidades utilizadas para estas magnitudes en la cabe-
cera son mGy y dGy, respectivamente.  

 – Utilizando un software de procesado y análisis 
de imagen (por ejemplo, ImageJ††), abrir el 
plano reconstruido que contenga la lámina de 
aluminio en foco (corresponderá al plano situa-
do aproximadamente a 10 mm). 

 – Colocar una ROI de 5 mm × 5 mm centrada en 
la lámina de Al (ver fig. 2.5).

 – Colocar dos ROI de 5 mm × 5 mm a ambos 
lados de la placa de Al, a una distancia de 
15 mm entre los centros. La línea que une el 
centro de las dos ROI ha de ser perpendicular 
al movimiento del tubo de rayos X para evitar 
la sombra que se produce en la dirección del 
barrido (fig. 2.5). 

 – Medir los valores medios de píxel (VMP) y las 
desviaciones típicas (DTP) de las tres ROI. 

 – Calcular los valores medios y desviaciones típi-
cas de las dos ROI asociadas al fondo como: 

 –

VMPfondo =

2∑

i=1
VMP(ROIi)

2

DTPfondo =

2∑

i=1
DTP(ROIi)

2

(2.4)

La RCR para cada espesor de PMMA se calcula 
como

RCR=
|VMPfondo−VMPAl|√
(DTP2fondo +DTP2Al)

2
(2.5)

donde VMPAl y DTPAl son respectivamente el 
valor medio y la desviación típica medidos en la 
ROI situada sobre la lámina de Al. Los valores 

†† Programa de descarga libre (https://imagej.nih.gov/ij/). 

Tabla 2.3. Equivalencias entre el espesor de PMMA y el espesor de mama [Dance y col., 2000; Dance y col., 2009].

Espesor PMMA (cm) Espesor de mama equivalente (cm)

2 2,1

3 3,2

4 4,5

4,5 5,3

5 6,0

6 7,5

7 9,0
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obtenidos se sustituirán en una tabla como la 
que se muestra en el Apéndice A.4.

 – En las pruebas iniciales y de estado, también se 
medirá la RCR en la imagen correspondiente a 
la proyección central (aproximadamente 0º) tal 
y como se describe en la prueba MD016 del 
PECCR-2011. 

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 30 minutos (tiempo aproximado 

que puede variar dependiendo del sistema de 
tomosíntesis).

 – Análisis: 40 minutos.
• Observaciones:

 – Las equivalencias entre los espesores de PMMA 
y mama están sujetos a revisión (ver Bouwman 
y col., 2013; Bouwman y col., 2015).

 – En las pruebas de constancia se elegirán solo 
los espesores de 3, 4,5 y 6 cm.

 – En caso de observar reducciones o cambios 
sustanciales en los valores de la RCR durante 
los controles anuales, se comprobará si han 
sufrido modificaciones las versiones de los algo-
ritmos de reconstrucción y procesado. De no ser 
así, se medirán los valores de este parámetro 
en las proyecciones del barrido de tomosíntesis 
para determinar si hay alguna alteración en el 
proceso de adquisición (fallo del CAE, aumento 
del ruido, fallo en la adquisición de alguna pro-
yección, etc.).

 – Si no es posible seleccionar una región del 
detector que no interfiera con la lámina de Al, 
adquirir los barridos de tomosíntesis con CAE 
para cada espesor sin utilizar la lámina de Al. 
Anotar los factores de exposición seleccionados. 
Después se colocará la lámina de Al sobre 1 cm 
de PMMA y se adquirirán los barridos de tomo-
síntesis seleccionando manualmente los facto-
res de exposición anotados. Con respecto a los 
mAs se tomarán los valores más próximos a los 
determinados por el CAE. En caso de observar 
que los mAs seleccionables manualmente se 
alejan mucho de los mAs automáticos, no tiene 
sentido duplicar la adquisición. Simplemente se 
obtendrán los barridos con CAE y con la lámina 
de Al en su sitio.

 – No es adecuado linealizar los valores de píxel 
medidos en los planos reconstruidos puesto 
que son imágenes procesadas. Sí se debe hacer 

Fig. 2.5. Posiciones de las ROI sobre el plano en foco 
de la lámina de Al (plano 10 mm o plano 10). Pueden 
observarse a ambos lados de la lámina de Al, las sombras 
debidas a la reconstrucción, así como la traza que produ-
ce el movimiento del tubo. La figura muestra la orientación 
de la imagen tal y como se observa en el monitor de la 
estación de adquisición. Con esta referencia, el tubo se 
mueve siempre (en todos los sistemas) de arriba-abajo (o 
viceversa) tal y como indica la flecha amarilla (paralela al 
borde correspondiente al tórax).

Fig. 2.6. Plano en foco de la lámina de Al exhibiendo un artefacto debido al posprocesado que disminuye la señal asociada 
a dicha lámina (Sistema GE-Pristina. Cortesía de M. Chevalier y M.S. Nogueira).
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para la imagen correspondiente a la proyección 
central (posición de 0º) o seguir lo indicado en 
la prueba MD016 del PECCR-2011.

 – Durante las pruebas de aceptación y de estado 
se deberían verificar todos los modos de expo-
sición automáticos disponibles y los distintos 
protocolos de tomosíntesis.

 – El posprocesado de los planos reconstruidos 
puede originar artefactos en la lámina de Al que 
obstaculicen o alteren la medida de la RCR (ver 
fig. 2.6). Cuando esto suceda, la RCR se medirá 
solo en las proyecciones eligiendo la primera, 
la central (aproximadamente 0º) y la última, 
siguiendo lo indicado en la prueba MD016 del 
PECCR-2011.

2.9. Sistema de compresión

En las pruebas de aceptación y de estado se com-
probará el valor de la máxima fuerza de compresión, 
así como la exactitud del valor mostrado por el equipo. 
El procedimiento de medida y las tolerancias son las 
indicadas en la prueba MD019 (no se mide la atenua-
ción) del PECCR-2011.

TDM09. Exactitud del espesor determinado por el 
sistema de compresión

• Objetivo:
Verificar la exactitud del espesor determinado por el 
sistema de compresión.

• Tolerancia:
 – Desviación con respecto a la indicada por el 

equipo: ≤ ± 5 mm.
• Material:

 – Bloques de PMMA con espesores de 3, 4,5 y 
6 cm y forma semicircular para permitir que 
el compresor pueda inclinarse ligeramente por 
la parte más próxima al brazo que sostiene la 
placa compresora. Si no se dispone de pla-
cas de PMMA semicirculares, pueden usarse 
rectangulares con tamaño inferior a la pala de 
compresión sobre todo en el lado próximo al 
sistema de compresión.

 – Metro.
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios/Anual.
• Procedimiento:

 – Colocar los bloques de PMMA sobre el tablero. 
 – Comprimir hasta alcanzar la fuerza de compre-

sión que se aplica en condiciones clínicas.
 – Registrar el espesor indicado.
 – Medir la distancia entre el tablero y la placa de 

compresión en los lados correspondientes a la 
pared del tórax y parte posterior.

• Tiempo estimado: 
 – Adquisición: 10 minutos.
 –  Análisis: 10 minutos.

• Observaciones: 
 – La forma en la que los técnicos de la empresa 

fabricante del equipo calibran el espesor debe 
conocerse anticipadamente ya que hay diferen-
cias en los procedimientos seguidos. Es aconse-
jable revisar las indicaciones que aparecen en 
el manual del equipo para hacer esta medida y 
tratar de seguir el mismo esquema. 

 – Se debe comprobar que tanto la fuerza de com-
presión como el espesor se mantienen durante 
todo el barrido de TDM para todos los espesores 
indicados en Material.

 –  La verificación de este parámetro es relevante 
ya que los factores de exposición son seleccio-
nados de forma automática en función del espe-
sor. Los posibles desajustes pueden originar 
imágenes con una calidad inferior y/o valores de 
dosis inadecuados.

 – Es muy importante que tanto los bloques de 
PMMA como el procedimiento de medida 
sean siempre los mismos ya que lo que se 
persigue es detectar variaciones en el espesor 
medido. 

2.10. Detector

TDM10. Pérdida de tejido en la pared del tórax

• Objetivo:
Evaluar la extensión de tejido perdido en la pro-
yección 0º y en las proyecciones más extremas del 
barrido de TDM.

• Tolerancia:
 – Anchura del tejido mamario NO visualizado ≤ 

5 mm.
• Material: 

 – Reglas radiopacas; software para medida de 
distancias. Alternativamente: dispositivos de 
medida electrónicos.

• Frecuencia:
Inicial/Tras Cambios.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar sobre el tablero las reglas y alinear algu-
na de sus divisiones con el borde de la pared 
costal (fig. 2.1). 

 – Realizar una adquisición de tomosíntesis con 
CAE manteniendo el compresor a una altura de, 
por ejemplo, 4 cm. Si el equipo requiere para 
hacer la exposición ejercer una fuerza de com-
presión, colocar un cierto espesor de PMMA 
(por ejemplo, 3 cm) sobre las reglas mantenien-
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do la alineación entre las divisiones y el borde 
de la pared costal.

 – Si se dispone de un dispositivo electrónico 
seguir las indicaciones del fabricante.

Análisis:
 – En las imágenes correspondientes en la pro-

yección central (aproximadamente 0º) y en las 
proyecciones más extremas medir la distancia 
entre la división enrasada con la pared costal 
y la siguiente división de la regla visible en la 
imagen.

 – Los dispositivos electrónicos, en caso de dispo-
ner de ellos, proporcionan una medida directa.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 10 minutos.
 –  Análisis: 15 minutos.

• Observaciones:
 – Esta prueba se hace para evaluar que la 

anchura de la carcasa en la que se aloja el 
detector tiene un grosor que no obstaculiza en 
exceso la visualización del tejido mamario en 
la pared costal. 

 – La prueba puede hacerse al mismo tiempo que 
la TDM02.

TDM11. Componentes del ruido del detector
En esta prueba se propone evaluar el ruido de la 

imagen en las proyecciones del barrido de TDM. La 
baja exposición que se utiliza para adquirir las pro-
yecciones de TDM podría dar lugar a un aumento del 
ruido electrónico y/o estructural que supere el ruido 
cuántico que ha de ser siempre el predominante. Para 
llevar a cabo esta prueba se requiere la obtención de 
la función de respuesta del detector para la proyec-
ción 0º del barrido de TDM que se hará de acuerdo 
con los procedimientos descritos en la prueba MD021 
(Función de respuesta del detector) del PECCR-2011. 
Se propone utilizar la proyección central del barrido 
para evitar la falta de uniformidad que pudiera apa-
recer en las proyecciones que inciden con un mayor 
ángulo. Esto es especialmente importante para los 
sistemas con mayor rango angular. Es muy importan-
te que al hacer los cálculos del Kaire a la entrada del 
detector se tenga en cuenta que los mAs utilizados en 
la adquisición de la proyección son los resultantes de 
dividir los mAs totales (son los que suelen aparecer) 
por el número de proyecciones. En aquellos casos en 
que no exista una homogeneidad en los mAs/proyec-
ción es necesario conocer la distribución de la carga 
que realiza el equipo. En el Apéndice A.5 se describe 
un procedimiento de cálculo de las componentes del 
ruido.

• Objetivo:
Determinar las componentes del ruido en la pro-
yección 0º del barrido de TDM.

• Tolerancias:
 – El ruido cuántico ha de superar al ruido elec-

trónico y al ruido estructural en el intervalo de 
valores de Kaire incidente en el detector durante 
la adquisición de las imágenes clínicas.

• Material:
 – Lámina de 2 mm de Al.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar la lámina de Al a la salida del tubo.
 – Retirar la pala de compresión.
 – Realizar, al menos, 5 adquisiciones seleccio-

nando manualmente la combinación ánodo/fil-
tro y la tensión utilizadas en condiciones clínicas 
de TDM, seleccionando valores para la carga 
comprendidos entre aproximadamente 4 mAs 
y el máximo valor permitido por el equipo en la 
modalidad de tomosíntesis.

 – Guardar las imágenes de las proyecciones.
Análisis:

 – Seleccionar las imágenes que corresponden a 
la proyección central (aproximadamente 0º) del 
barrido de TDM (denominada “imagen” de aquí 
en adelante) para cada una de las exposiciones. 

 – Linealizar la imagen utilizando la función de 
respuesta.

 – Medir en cada una de las imágenes linealizadas 
el valor medio del píxel (ahora valor medio del 
Kaire) y la desviación típica (DTP) en una ROI de 
4 cm2 situada a 4 cm de la pared del tórax y 
centrada lateralmente. 

 – Ajustar a un polinomio de segundo grado el 
cuadrado del cociente de la desviación típica y 
el valor medio del píxel, (DTP/Kaire)2, frente al 
inverso del valor medio del píxel, (1/Kaire).

 – De acuerdo con el ajuste propuesto, el término 
independiente resultante proporciona la com-
ponente relativa (por unidad de Kaire) del ruido 
denominada estructural, el coeficiente lineal 
determina el valor de la componente relativa 
del ruido cuántico y el coeficiente cuadrático 
del polinomio determina la componente relativa 
electrónica del ruido. 

 – Comparar gráficamente las tres componentes 
representando el valor del producto de cada 
coeficiente resultante del ajuste por 1/Kaire frente 
a (1/Kaire). La componente cuántica ha de pre-
valecer sobre las otras dos.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 15 minutos.
 – Análisis: 40 minutos.

• Observaciones:
 – El ajuste propuesto [Young y col., 2006] es el 

que en términos generales da lugar a ajustes 
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más estables cuando el valor de Kaire es peque-
ño como ocurre en las proyecciones del barri-
do de tomosíntesis. El término independiente 
resultante del ajuste proporciona la componente 
relativa del ruido denominada estructural que 
está asociada con la presencia de patrones 
espaciales fijos derivados de la distinta respues-
ta de los detectores elementales que componen 
el detector, de la distribución de intensidad del 
haz incidente, etc. El coeficiente cuadrático del 
polinomio determina la componente relativa 
electrónica que tiene su origen en la corriente 
de electrones que circula por los circuitos cons-
titutivos del detector. El coeficiente lineal del 
polinomio determina el valor de la componente 
relativa cuántica del ruido.

 – Alternativamente, el ruido puede analizarse cal-
culando el espectro de potencia del ruido con 
el plugin de descarga libre COQ‡‡ para Image J. 

 – En caso de obtener valores del ruido en el límite 
de la tolerancia deben analizarse las proyeccio-
nes más extremas en las que el haz de rayos X 
incide con una mayor angulación recorriendo 
un camino mayor. En consecuencia, el Kaire 

incidente es menor originando un aumento del 
ruido. Esta prueba forma parte de las prue-
bas iniciales y tras cambios del equipo para 
asegurar que las exposiciones asociadas a la 
adquisición de las proyecciones de TDM están 
correctamente ajustadas. 

 – En aquellos sistemas que operen utilizando 
valores del kerma que varían entre proyeccio-
nes, esta prueba se llevará a cabo para la pro-
yección que utilice el valor más bajo de kerma. 

 – El elevado número de adquisiciones que con-
lleva la modalidad de TDM cuando se usa de 
forma rutinaria para diagnóstico o para cribado 
puede degradar el funcionamiento del detector 

‡‡  (http://www.medphys.it/down_dqe.htm). Se descarga en la car-
peta de plugins del software de analisis y procesado ImageJ que es 
tambien de descarga libre (https://imagej.nih.gov/ij/).

originando la aparición de ruido estructural o 
un aumento del ruido electrónico. Esto reper-
cute inevitablemente en la calidad de la imagen 
reconstruida, disminuyendo su relación señal-
ruido y favoreciendo la aparición de artefactos.

2.11. Calidad de la imagen de los planos  
 reconstruidos

El rango angular limitado y el número discreto de 
proyecciones que se utilizan en tomosíntesis limitan 
la información que puede obtenerse de la mama y, 
en consecuencia, la reconstrucción de un verdadero 
volumen 3D. Las repercusiones más relevantes de 
este submuestreo son errores de escalado en los pla-
nos reconstruidos (distorsión xy) y diferencias entre la 
altura del plano en foco y la profundidad real a la que 
se encuentran las estructuras (distorsión z). El efecto 
más evidente en la reconstrucción es la denominada 
dispersión de artefactos por el que las imágenes de 
objetos de alto contraste se extienden a varios planos. 
La apariencia de estas imágenes varía de plano en 
plano de forma que su contraste disminuye con la dis-
tancia al plano en foco y su tamaño aumenta. Su posi-
ción puede variar también de plano en plano al tener 
en cuenta en la reconstrucción los efectos del aumento 
en función de la distancia al foco. Otro artefacto típico 
se manifiesta en forma de sombra negra alargada y 
paralela al movimiento del tubo de rayos X (overshoo-
ting artefact) que aparece al utilizar el algoritmo de 
reconstrucción de retroproyección filtrada. Estos efec-
tos repercuten de forma directa en la calidad clínica de 
las imágenes tal y como se describe en el Capítulo 4 
dedicado a la calidad de imagen clínica. 

TDM12. Uniformidad de la imagen
En los sistemas digitales las imágenes son, en pri-

mer lugar, preprocesadas (aplanamiento de campo) 
con el objetivo de eliminar la falta de uniformidad 
debida a las diferentes respuestas de los píxeles y/o 

Fig. 2.7. Disposición del bloque de PMMA y la pala compresora para la adquisición de imágenes para medir la uniformidad.
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a los píxeles muertos del detector, a la existencia de 
patrones espaciales fijos asociados a la estructura del 
detector y a la inhomogeneidad del haz de radiación 
(efecto anódico). Pueden surgir problemas cuando 
los algoritmos de preprocesado no se actualizan ade-
cuadamente y no corrigen, por ejemplo, los píxeles 
defectuosos de nueva aparición. Esta información 
defectuosa se propaga a los planos reconstruidos 
dando lugar a artefactos (trazas) que pueden con-
fundirse u ocultar lesiones reales. Por otro lado, en 
la modalidad de TDM el haz de radiación tiene una 
distribución espacial que varía con cada proyección 
debido a la distinta angulación. Estas diferencias en la 
distribución espacial pueden trasladarse a los planos 
reconstruidos. 

• Objetivo:
Determinar la uniformidad de la imagen tanto en 
las proyecciones como en los planos reconstruidos.

• Tolerancias:
 – Uniformidad global (UG): < 15%.
 – Uniformidad local (UL): < 10%.

• Material:
 – 4 - 5 cm de PMMA de tamaño 24 cm × 30 cm.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar el bloque de PMMA sobre el tablero de 
forma que cubra totalmente el detector (fig. 2.7).

 –  Comprimir utilizando la pala de compresión de 
24 cm × 30 cm.

 – Comprobar que tanto el maniquí como el 
compresor no contienen defectos tales como 
suciedad, marcas o hendiduras profundas que 
puedan aparecer en la imagen.

 – Adquirir entre 3 y 5 barridos de tomosíntesis 
utilizando el CAE. 

Fig. 2.8. Arriba: Ventana del plugin COQ con los resultados de la prueba de uniformidad que se obtienen utilizando una ROI 
de 10 mm × 10 mm (por defecto) como la dibujada en la esquina superior izquierda de la imagen mostrada debajo. Sobre 
esta misma imagen se muestra la ROI utilizada para calcular los valores asociados a la imagen total. Debajo a la derecha se 
muestra la distribución de las ROI para el cálculo del índice de Uniformidad local.
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Análisis:
 – Seleccionar la proyección central (0º aproxima-

damente) del barrido.
 – Seleccionar tres planos reconstruidos que estén 

situados respectivamente a 5 mm de altura, 
a mitad de altura y a 10 mm por debajo del 
último plano (ver punto 4 del apartado 2.3. 
Consideraciones previas).

 – Analizar la uniformidad de la proyección central 
y de los tres planos utilizando el plugin COQ. 
Dicho plugin aporta los valores de los índices de 
uniformidad global (UG) y local (UL) calculados 
de acuerdo con las expresiones:

UG=max |VMPi j−VMPIT |
VMPIT

(2.6)

donde VMPij es el valor medio del píxel en una 
ROI de 10 mm por 10 mm que se desplaza por 
toda la imagen y VMPIT es el valor medio del 

píxel en una ROI que cubre toda la imagen. El 
índice de uniformidad local se define como:

UL=max |VMPi j−VMP8 vecinos|
VMP8 vecinos

(2.7)

siendo VMP8 vecinos el promedio de los valores 
medios de píxel de los 8 píxeles vecinos del 
situado en las coordenadas (i, j) distribuidos tal 
y como se muestra en la fig. 2.8. 

 – Es recomendable aplicar el filtro “Variance” del 
programa ImageJ para obtener una evaluación 
cualitativa de la uniformidad. Tomar un radio 
de 5 píxeles tanto en la proyección como en los 
planos reconstruidos (ver fig. 2.9). 

 – El resto de los planos reconstruidos debe inspec-
cionarse visualmente.

 Tiempo estimado:
 – Adquisición: 15 minutos.
 – Análisis: 30 minutos.

(a)

(b)

Fig. 2.9. (a) Imagen del plano en foco que corresponde a la altura de 20 mm (izquierda) y la misma imagen tras haberle apli-
cado el filtro varianza (derecha). (b) Proyección central (izquierda) y proyección central tras haber aplicado el filtro varianza 
(derecha). La aplicación de este filtro resalta los defectos optimizando su visualización.
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• Observaciones:
 – La ROI utilizada para estimar el VMP de toda 

la imagen tanto en la proyección como en los 
planos reconstruidos debe definirse evitando 
zonas que, por construcción del detector, no 
presentan señal (por ejemplo, esquina superior 
izquierda en los detectores de selenio amorfo). 
Estas zonas originan un artefacto en escalera 
en los planos reconstruidos.

 – Puede emplearse el maniquí que suministra 
el fabricante para realizar las calibraciones 
periódicas.

 – Durante las pruebas de aceptación y de estado 
se deberían verificar todos los modos de expo-
sición automáticos disponibles y los distintos 
protocolos de tomosíntesis. En las pruebas de 
constancia es suficiente comprobar el modo 
más utilizado.

 – El plugin COQ también aporta valores del índi-
ce de uniformidad de la relación señal-ruido 
(RSR) global y local. Los valores de los índices 
de uniformidad de la RSR suelen ser muy 
variables entre los distintos sistemas por lo que 
es difícil establecer tolerancias que puedan ser 
cumplidas de forma general.

 – Si se observan cambios significativos en este 
parámetro se deben analizar las componentes 
del ruido.

TDM13. Coincidencia del volumen objeto con el 
volumen reconstruido

• Objetivo:
Evaluar la extensión de tejido mamario que no se 
visualiza en la zona próxima a la pared costal y 
en los bordes laterales del volumen reconstruido. 
Evaluar la exactitud del valor de la profundidad del 
plano en foco. Verificar la visibilidad de las estruc-
turas en los planos reconstruidos.

• Tolerancias:
 – Anchura del tejido mamario no visualizado 

en los bordes costal y laterales de los planos 
reconstruidos ≤ 5 mm.

 – Diferencia entre la profundidad a la que se 
encuentra el plano en foco de los marcadores 
y las distintas alturas ensayadas ≤1 mm (≤ 0,5 
mm en los sistemas de GE).

 – Todos los objetos tienen que visualizarse en 
todas las alturas. 

• Material:
 – Marcadores plomados o reglas radiopacas.
 –  6 láminas de PMMA de 1 cm de espesor.
 – Herramienta de software para medida de dis-

tancias.
 – Objetos atenuantes de pequeño tamaño (clips, 

monedas…).

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar las reglas radiopacas sobre el tablero de 
forma que una de sus marcas quede alineada 
con el borde correspondiente a la pared costal y 
con los bordes laterales del detector.

 –  Colocar los objetos de pequeño tamaño en las 
esquinas y centro del área delimitada por el 
detector.

 – Colocar 3 cm de PMMA sobre las reglas y los 
objetos atenuantes teniendo especial cuidado 
para que quede correctamente alineado con el 
borde del tablero sin que sobresalga.

 – Colocar el compresor en contacto con el maniquí 
(y, si es necesario para la adquisición, ejerciendo 
la compresión más baja posible) ya que el equipo 
realiza la reconstrucción de los planos hasta la 
altura marcada por el compresor. 

 – Realizar una adquisición de tomosíntesis 
empleando el CAE.

 – Colocar las reglas sobre 3 cm de PMMA y super-
poner los otros 3 cm de PMMA sobre las reglas 
cuidando que queden correctamente alineadas 
con el borde del PMMA. 

 – Realizar una segunda adquisición de tomosínte-
sis empleando el CAE y con el compresor sobre 
el maniquí.

 – Repetir la prueba colocando 6 cm de PMMA 
sobre el tablero alineado con el borde correspon-
diente a la pared costal. Colocar las reglas en la 
parte superior alineadas con el borde. Adherir 
los objetos atenuantes de pequeño tamaño al 
centro y en las esquinas de la superficie inferior 
del compresor.

 – Realizar una nueva adquisición de tomosíntesis 
empleando el CAE con el compresor sobre el 
maniquí.

Análisis:
 – Abrir los planos reconstruidos utilizando el soft-

ware de visualización.
 – En los planos reconstruidos correspondientes 

al plano en foco de las reglas colocadas sobre 
el tablero, a 3 cm de altura y sobre los 6 cm de 
PMMA, evaluar la pérdida de imagen en la pared 
costal midiendo la distancia entre la división de 
la regla radiopaca coincidente con el borde del 
tablero y el borde de la imagen reconstruida. 
Hacer lo mismo en los bordes laterales.

 – Comprobar la correspondencia entre el plano 
en foco de las reglas y la altura real a la que se 
encuentran.

 – Comprobar que se visualizan todos los objetos 
colocados sobre el tablero y sobre los 6 cm de 
PMMA en el resto de los planos.
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• Tiempo estimado:
 – Adquisición: 15 minutos.
 –  Análisis: 15 minutos.

• Observaciones: 
 – En la medida de la pérdida de imagen en la 

pared costal hay que tener en cuenta los resul-
tados de la prueba TDM10.

 – Aplicar la fuerza de compresión con cuidado 
para evitar posibles daños en el tablero o en el 
compresor.

 – Posibles problemas asociados con el algoritmo 
de reconstrucción pueden dar lugar a que se 
pierda información del volumen mamario (ver 
apartado 4.2).

TDM14. Distorsión geométrica

• Objetivo:
Evaluar la distorsión en los planos reconstruidos 
(distorsión xy) para comprobar si existen proble-
mas de escala. Evaluar la distorsión en profun-
didad (distorsión z) para comprobar si los planos 
reconstruidos son completamente planos o si 
están inclinados con respecto al tablero.

• Tolerancias§§:
 – Distorsión en el plano reconstruido xy (escala): 

≤ 5%.
 – – Distorsión z: diferencia entre la altura del 

plano en foco de cada esfera y la altura del 
plano en el que un número mayor de esferas 
están en foco < 2 mm.

• Material: 
 – Láminas de PMMA de 1 cm de espesor y tama-

ño 24 cm × 30 cm. 

§§ No existe suficiente evidencia para fijar tolerancias. Se han tomado 
las tolerancias propuestas en la referencia [NHS, 2015].

 –  Maniquí de esferas formado por una lámina de 
PMMA de 0,5 cm de espesor y tamaño 24 cm × 
30 cm sobre la que se pega o inserta una matriz 
de esferas de aluminio de 1 mm de diámetro 
espaciadas 50 mm (fig. 2.10 y 2.11) con una 
desviación máxima de ± 0,1 mm en las tres 
direcciones (x, y, z).

 – Software de visualización con herramientas de 
análisis de imágenes. El National Coordinating 
Centre for the Physics of Mammography 
(NCCPM) dispone de un software de descarga 
libre para realizar estas medidas (https://
medphys.royalsurrey.nhs.uk/nccpm/?s=tools). 

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar el maniquí de esferas sobre 1, 3 y 5 cm 
de PMMA manteniendo un espesor total de 6 cm 
de PMMA. La cara de la lámina de PMMA en la 
cual se han insertado las esferas debe quedar 
orientada mirando hacia el tubo (fig. 2.11). Hay 
que tener especial cuidado para asegurar que el 
bloque de PMMA esté completamente alineado 
con el borde del tablero y que la primera línea 
de esferas de la matriz se encuentra dentro del 
campo de radiación (tener en cuenta los resulta-
dos de las pruebas TDM02, TDM10 y TDM13). 

 –  Colocar el compresor en contacto con la placa 
superior de PMMA y, si es necesario, aplicar una 
ligera compresión.

 –  Realizar tres adquisiciones de tomosíntesis 
empleando el CAE para cada una de las tres 
alturas a las que se coloca el maniquí.

(a) (b)

Fig. 2.10. (a) Maniquí de esferas: Lámina de 0,5 cm de PMMA en la que se pega o inserta una matriz de esferas de Al de 1 
mm de diámetro. (b) Maniquí de esferas colocado sobre PMMA.
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Análisis:
 – Determinar el plano en foco de cada una de 

las esferas del maniquí. Esta determinación se 
puede hacer visualmente, anotando el plano en 
el que las respectivas esferas se ven de forma 
nítida. También se puede hacer de forma auto-
mática utilizando un software como el indicado 
en el apartado de Material de esta prueba.

 – La distorsión en el eje z se obtiene como el 
promedio del absoluto de las diferencias entre 
la altura del plano en foco de cada esfera con la 
del plano en el que un mayor número de esferas 
se ven de forma nítida. 

 –  La distorsión geométrica (escala) en el plano 
xy se obtiene midiendo la distancia entre las 
esferas en las direcciones perpendicular y para-
lela al movimiento del tubo de rayos X sobre el 
plano de mejor foco promedio. Se calculan las 
diferencias entre las distancias medidas y la 
distancia real a la que se encuentran las esferas 
y se halla el promedio de los valores absolutos 
de las diferencias. Si la distancia entre esferas 
se obtiene en términos del número de píxeles 
habrá que multiplicar este valor por el tamaño 
de píxel almacenado en la cabecera DICOM.

 –  Repetir el procedimiento para cada una de las 
alturas y adquisiciones realizadas.

• Tiempo estimado: 
 – Adquisición: 10 minutos.
 –  Análisis: 30 minutos.

• Observaciones: 
 – A la hora de calcular las distancias entre esferas 

en el plano, tener en cuenta que en los sistemas 
de Hologic que mantienen un tamaño de pixel 

de 140 µm en la adquisición de las proyeccio-
nes, el tamaño de píxel de los planos reconstrui-
dos cambia de plano en plano.

 – Cuando las imágenes de las esferas no se 
encuentran exactamente en el mismo plano en 
foco es conveniente comprobar en primer lugar 
si se han insertado en el maniquí a la misma 
profundidad con una tolerancia de ± 0,1 mm. 

 – A la hora de hacer las medidas propuestas es 
importante tener en cuenta que hay sistemas 
de mamografía y de tomosíntesis en los que el 
tablero o soporte de la mama tiene un diseño 

Fig. 2.11. Disposición de las láminas de PMMA y del maniquí de esferas para la adquisición de las imágenes correspondien-
tes a las pruebas de medida de la distorsión geométrica y dispersión de artefactos. (Cortesía de S. Schopphoven [EUREF, 
2018]).

Fig. 2.12. Variación del plano en foco en la dirección per-
pendicular al movimiento del tubo de rayos X debida a 
la curvatura del soporte de la mama (Sistema Siemens 
Mammomat). Se puede apreciar como las esferas situadas 
en la columna de la derecha (lado de la pared costal) se 
ven de forma nítida mientras que las situadas en la colum-
na de la izquierda tienen una forma alargada.
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ergonómico que hace que no sea una superficie 
plana (fig. 2.12).

 – Con respecto a la utilización del software ela-
borado por el NCCPM hay que advertir que la 
presencia de artefactos o suciedad próximos a 
la posición de las esferas puede generar resul-
tados inexactos. Estos artefactos pueden tener 
una apariencia en cuanto contraste similar a la 
de las esferas confundiendo al software. Por ello 
es importante visualizar las imágenes antes de 
hacer el análisis propuesto.

TDM15. Dispersión de artefactos
Los algoritmos de reconstrucción originan artefac-

tos que son claramente visibles cuando se adquiere 
una tomosíntesis de objetos de alto contraste tales 
como las esferas de Al incluidas en el maniquí descrito 
en la prueba TDM14 (ver apartado 4.2). Estos artefac-
tos aparecen en planos contiguos al plano en foco de la 
esfera y se pueden propagar a lo largo de varios planos 
como puede apreciarse en la fig. 2.13a. 

• Objetivo:
Evaluar la anchura a mitad de altura (FWHM) 
(número de planos) de la dispersión de artefactos 
en el eje z asociados con una esfera de Al de 1 mm 
de diámetro.

• Tolerancia¶¶:
 – Dispersión en z: diferencia de la anchura a 

mitad de altura (FWHM) con respecto al valor 
de referencia ≤ 20%.

• Material: 
 – Láminas de PMMA de 1 cm de espesor y tama-

ño 24 cm × 30 cm. 
 – Maniquí de esferas formado por una lámina de 

PMMA de 0,5 cm de espesor y tamaño 24 cm x 
30 cm sobre la que se pega o inserta una matriz 
de esferas de aluminio de 1 mm de diámetro 
espaciadas 50 mm (ver figs. 2.10 y 2.11) con

¶¶ No existe suficiente evidencia para fijar tolerancias. Se han tomado 
las tolerancias propuestas en la referencia [NHS, 2015].

(a)

(c)

(b)

Fig. 2.13. (a) Perfil en z que muestra la imagen de la esfera en el plano en foco (región más estrecha) y en los planos adya-
centes. Gaussiana resultante del ajuste de los valores de la FDA(z); (b) Valor de la FWHM en función de la posición de la 
esfera para distintos valores del rango angular y algoritmos de reconstrucción. (Cortesía de Rodríguez-Ruiz. Rodriguez-Ruiz 
y col., 2016); (c) Imagen de una esfera en el plano en foco y en planos adyacentes superiores e inferiores (Sistema Hologic 
Dimensions. Cortesía de M. Chevalier y col., ECR 2017).
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 –  una desviación máxima de ± 0,1 mm en las dos 
direcciones (x, y).

 – Software de visualización con herramientas 
para el análisis de las imágenes. El National 
Coordinating Centre for the Physics of 
Mammography (NCCPM) dispone de un soft-
ware de descarga libre para realizar estas 
medidas.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Se utilizan las imágenes obtenidas en TDM14.

Análisis:
 – Calcular el valor de la función de dispersión de 

artefactos, FDA(z), de acuerdo con la expresión:

FDA(z) =
SDNR(z)
SDNR(z0)

=
VPmax(z)−VPMf (z)
VPmax(z0)−VPf (z0)

· DTPf (z0)
DTPf (z)

(2.8)

donde SDNR(z0) y SDNR(z) son la relación 
diferencia de señal-ruido asociada a las imá-
genes de la esfera en el plano en foco (z0) y 
en un plano adyacente (z) en el que se aprecie 
la sombra de la esfera (fig. 2.13c). VPmax(z) y 
VPmax(z0) son el valor máximo de píxel medido 
en una ROI de 5 mm × 5 mm situada sobre la 
esfera en los planos z y z0, respectivamente; 
VPMf y DTPf son, respectivamente, los valores 

medios y las desviaciones típicas de dos ROI de 
5 mm × 5 mm situadas sobre el fondo a ambos 
lados de la esfera y a 10 mm de distancia en la 
dirección perpendicular al movimiento del tubo. 
Los valores de la FDA(z) obtenidos para cada 
plano se ajustan a una función gaussiana (fig. 
2.13a) cuya anchura a mitad de altura medida 
en número de planos (equivalente a la medida 
en mm, si los planos son de 1 mm) proporciona 
el valor de la dispersión de artefactos en z. Para 
cada esfera, el plano en foco z0 se toma como 
el plano para el que la esfera produce un mayor 
nivel de señal. En el resto de los planos, la ROI 
se situará sobre la zona de la imagen de la esfe-
ra propagada que tenga un mayor valor de píxel.

• Tiempo estimado: 
 – Análisis: 30 minutos, si se utiliza el software del 

NCCPM. En este caso, el análisis de las imáge-
nes de esta prueba se hace al mismo tiempo 
que las de la prueba TDM14. 

• Observaciones: 
 – Debe tenerse en cuenta que puede haber un 

desplazamiento en la posición del artefacto 
(esfera) en los planos fuera de foco cuando 
se sigue una geometría de proyección en la 
reconstrucción. Esto hace que la dispersión 
de artefactos en el eje z no puede evaluarse 
siguiendo una línea vertical que pase por la 
esfera en el plano en foco y que sea perpendi-
cular a dicho plano (fig. 2.14). 

 – Para la evaluación de la dispersión de artefactos 
en el eje z, se puede escoger como parámetro a 
controlar el promedio de las anchuras máximas 

(a) (b)

Fig. 2.14. Posición de la imagen de la esfera en el plano en foco (a) y en un plano distante del primero 18 mm (b) mostrando 
el desplazamiento de los “artefactos” con respecto al plano en foco. Las flechas en azul indican el movimiento del tubo. La 
región donde el VMP es máximo se desplaza en el sentido del movimiento del tubo (Sistema Siemens Mammomat). (Cortesía 
de M. Chevalier).
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a mitad de altura de todo el conjunto de esferas, 
o bien de una selección de ellas cuya posición 
sobre el detector sea centrada lateralmente y 
próxima a la pared del tórax.

 – El valor de dispersión de artefactos depende 
del material utilizado para fabricar las esferas. 
Se recomienda utilizar aluminio frente a tungs-
teno ya que el alto contraste de este último 
proporciona valores de la dispersión que no se 
correlacionan bien con los valores observados 
clínicamente.

 – Con respecto a la utilización del software ela-
borado por el NCCPM hay que advertir que la 
presencia de artefactos o suciedad próximos a 
la posición de las esferas puede generar resul-
tados inexactos. Estos artefactos pueden tener 
una apariencia en cuanto al contraste similar a 
la de las esferas confundiendo al software. Por 
ello es importante visualizar las imágenes antes 
de hacer el análisis propuesto.

TDM16. Umbral de sensibilidad
En este protocolo no se propone utilizar ningún 

maniquí en particular. El umbral de sensibilidad puede 
determinarse con los maniquíes diseñados para la 
modalidad de TDM siempre que contengan detalles 
que posibiliten su medida (ver Capítulo 3). La utili-
zación en tomosíntesis de algunos de los maniquíes 
diseñados para la modalidad 2D presenta limitaciones 
importantes sobre todo cuando contienen objetos de 
alto contraste tales como test de barras, discos de oro o 

similares. También existen limitaciones en cuanto a los 
algoritmos de evaluación automática que acompañan 
a estos maniquíes (por ejemplo, el maniquí CDMAM). 
En algunos casos necesitan datos almacenados en la 
cabecera DICOM que pueden no estar incluidos en la 
cabeceras de las imágenes de TDM o o que no pueden 
ser extraídos por el tipo de formato de dichas imáge-
nes. En la fig. 2.15 puede observarse la variabilidad de 
resultados de la curva umbral obtenida con el maniquí 
CDMAM medida sobre los planos reconstruidos. Hay 
que tener en cuenta que dichos planos resultan de la 
aplicación de algoritmos de reconstrucción unidos a 
diferentes tipos de posprocesado que pueden originar 
artefactos que impidan una evaluación correcta de la 
calidad de imagen. En el Capítulo 3 se describen con 
detalle los maniquíes especialmente diseñados para 
tomosíntesis.

El umbral de sensibilidad medido en las imágenes 
asociadas a los planos reconstruidos puede variar 
cuando se actualizan los algoritmos de reconstrucción 
o de posprocesado de la imagen.

• Objetivo:
Verificar la constancia del umbral de sensibilidad.

• Tolerancias:
 – Número promedio de detalles detectados (PDD) 

≥ 90% con respecto al valor de referencia (ver 
Observaciones).

• Material:
 – Maniquí de calidad de imagen.

Fig. 2.15. Curvas contraste-detalle obtenidas con el maniquí CDMAM 4.0 a partir de los cortes reconstruidos en foco. Nótese 
la variabilidad debida al procesado utilizado por el equipo para la reconstrucción (imágenes obtenidas en TomoHD flat field. 
Ficheros CT. Mamógrafo Hologic 3Dimensions. Cortesía de M.J. Buades).
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 –  Siempre que sea posible, utilizar un software 
de análisis de las imágenes que permita la 
evaluación automática (ver Capítulo 3).

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Colocar el maniquí siguiendo las indicaciones del 
fabricante.

 – Obtener al menos 5 imágenes de tomosíntesis 
con CAE.

Análisis:
 – Abrir los planos reconstruidos asociados a cada 

una de las adquisiciones utilizando el software 
de visualización.

 – Determinar el plano en foco de los distintos 
objetos incluidos en el test. El plano en foco 
puede variar de forma muy aparente para los 
distintos objetos de test cuando se usen mani-
quíes diseñados para la modalidad 2D. Esto es 
debido a variaciones en la profundidad a la que 
se insertaron en el proceso de fabricación del 
maniquí. Esta variación debe ser mínima en los 
maniquíes diseñados para TDM.

 –  Contabilizar el número de detalles del mismo 
tipo utilizando un software de análisis de imagen 
o visualmente en caso de no disponer de esta 
herramienta. El software puede ser el proporcio-
nado por el fabricante o uno propio.

 – Determinar el promedio del número de detalles 
de cada tipo que se detectan (visualizan) a par-
tir de los valores obtenidos en las 5 imágenes.

• Tiempo estimado: 
 – Adquisición: 15 minutos.
 – Análisis: depende del maniquí y de las herra-

mientas de evaluación disponibles.
• Observaciones: 

 – La evaluación se hará preferiblemente utilizan-
do el software proporcionado con el maniquí o 
un software de elaboración propia para eliminar 
las incertidumbres asociadas a la evaluación 
visual.

 – La tolerancia de esta prueba puede ampliarse 
incluyendo los parámetros que se deriven de 
la aplicación del software para el análisis de 
las imágenes (por ejemplo, relación contraste-
ruido, índice de calidad, etc.).

 – Si la evaluación se hace visualmente hay que 
cuidar que sea hecha siempre por la misma 
persona utilizando el mismo monitor en todas 
las ocasiones. En caso de ser necesario un cam-
bio en el observador, se obtendrá la correspon-
dencia entre ambos observadores que deberán 
evaluar el mismo conjunto de imágenes utilizan-
do el mismo monitor. Se debe asegurar también 
que el monitor utilizado sea siempre el mismo, 

que esté calibrado de acuerdo con la norma 
DICOM y que se mantienen las condiciones de 
iluminación de la sala y de ubicación del moni-
tor (ver PECCR-2011).

 – El maniquí a utilizar en esta prueba ha de ser 
siempre el mismo puesto que es una prueba 
de constancia. En caso de ser necesario un 
cambio, se adquirirán imágenes de tomosínte-
sis con ambos maniquíes y se establecerá una 
correspondencia.

 – Si no es posible la evaluación del umbral de 
sensibilidad en los planos reconstruidos, se 
llevará a cabo en las proyecciones si los detalles 
del maniquí son apropiados para la baja exposi-
ción con la que son adquiridas estás imágenes.

 – Los resultados obtenidos con diferentes mani-
quíes no son comparables.

 – Los resultados no pueden utilizarse para com-
parar tecnologías diferentes. Son sólo válidos 
como prueba de constancia y para comparar 
equipos de la misma marca, modelo y software 
de reconstrucción.

TDM17. Umbral de sensibilidad de la imagen 
sintética

La imagen sintética se genera a partir de los planos 
reconstruidos utilizando algoritmos que difieren entre 
las distintas casas comerciales. Su apariencia, así 
como su calidad de imagen, experimentan cambios de 
forma frecuente como consecuencia de modificacio-
nes en los algoritmos de reconstrucción o del propio 
algoritmo de fabricación de esta imagen. Los requisitos 
de esta imagen desde el punto de vista clínico se deta-
llan en la sección 4.3 de este protocolo.

• Objetivo:
Verificar la constancia del umbral de sensibilidad.

• Material: 
 – Cualquier maniquí utilizado para evaluar el 

umbral de sensibilidad (ver prueba TDM16) 
siempre que por su composición no genere 
artefactos.

 – Siempre que sea posible, utilizar un software de 
análisis de las imágenes que permita la evalua-
ción automática (ver Capítulo 3).

• Tolerancias: 
 – Número promedio de detalles detectados (PDD) 

≥ 90% con respecto al valor de referencia (ver 
Observaciones).

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – Las imágenes se obtienen al mismo tiempo que 
las de tomosíntesis de la prueba TDM16.
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Análisis:
 – Abrir las imágenes sintéticas utilizando un soft-

ware de visualización o de análisis.
 – Contabilizar el número de detalles del mismo 

tipo que son detectados utilizando el software 
de análisis de imagen o visualmente en caso 
de no disponer de esta herramienta. El software 
puede ser el proporcionado por el fabricante o 
uno propio.

 – Determinar el promedio del número de detalles 
de cada tipo que se detectan (PDD) a partir de 
los valores obtenidos en las 5 imágenes.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: se genera de forma automática 

junto con los planos reconstruidos de la prueba 
TDM16.

 – Análisis: depende del maniquí y de las herra-
mientas de evaluación disponibles.

• Observaciones:
 – La evaluación se hará preferiblemente utilizan-

do el software proporcionado con el maniquí o 
un software de elaboración propia para eliminar 
las incertidumbres asociadas a la evaluación 
visual.

 – La tolerancia de esta prueba puede ampliarse 
incluyendo los parámetros que se deriven de 
la aplicación del software para el análisis de 
las imágenes (por ejemplo, relación contraste-
ruido, índice de calidad, etc.).

 – Si la evaluación se hace visualmente hay 
que cuidar que sea hecha siempre por la 
misma persona utilizando el mismo monitor en 
todas las ocasiones. En caso de ser necesario 
un cambio en el observador, se obtendrá la 
correspondencia entre ambos observadores 
que deberán evaluar el mismo conjunto de 

imágenes utilizando el mismo monitor. Se debe 
asegurar también que el monitor utilizado sea 
siempre el mismo, que esté calibrado de acuer-
do con la norma DICOM y que se mantienen 
las condiciones de iluminación de la sala y de 
ubicación del monitor (ver PECCR-2011).

 – El maniquí a utilizar en esta prueba ha de ser 
siempre el mismo puesto que es una prueba 
de constancia. En caso de ser necesario un 
cambio, se adquirirán imágenes de tomosínte-
sis con ambos maniquíes y se establecerá una 
correspondencia.

 – Los programas informáticos diseñados para 
evaluar las imágenes obtenidas de los mani-
quíes con la modalidad 2D pueden no ser 
aplicables a las imágenes sintéticas. En la 
fig. 2.16a puede observarse la variabilidad de 
resultados asociados a la curva umbral medida 
sobre la imagen sintética. Esta es menor que 
la que presenta la medida sobre los planos 
reconstruidos (fig. 2.15) pero mayor que la 
obtenida en las imágenes 2D (fig. 2.16b). Por 
otro lado, los previsibles cambios en los algorit-
mos de reconstrucción de esta imagen aumen-
tan la variabilidad de los resultados.

 – Los programas de evaluación automáticos sue-
len requerir datos de las cabeceras y/o algún 
tipo de dato en la imagen que puede no estar 
presente en las imágenes sintéticas.

 – Se recomienda hacer estudios comparativos 
de la imagen sintética y 2D siempre que se 
disponga de un maniquí en el que las imáge-
nes de los objetos de test se visualicen sobre 
un fondo no uniforme que trate de simular los 
tejidos mamarios.

(a) (b)

Fig. 2.16. Curvas contraste-detalle obtenidas con el maniquí CDMAM 4.0 a partir de las imágenes sintéticas (a) y de las 
imágenes de mamografía convencional (imágenes obtenidas en 2D flat field) (b). Nótese la variabilidad debida al procesado 
utilizado por el equipo para obtener la imagen sintética (Mamógrafo Hologic 3Dimensions. Cortesia de M.J. Buades).
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2.12. Dosimetría en tomosíntesis digital de  
 mama

La dosis glandular promedio (DGM) es la magnitud 
radiológica recomendada para estimar el riesgo asocia-
do a los exámenes de mama que utilizan rayos X. De 
acuerdo con lo propuesto en el Protocolo Español de 
Control de Calidad en Radiodiagnóstico-Revisión 2011 
(PECCR-2011) y en las Guías Europeas, en este proto-
colo se adopta la metodología propuesta por Dance y 
col. [Dance y col., 2011] para el cálculo de los valores 
de la DGM impartida en los exámenes de tomosíntesis 
de mama. 

La tomosíntesis de mama conlleva la adquisición de 
varias proyecciones de baja exposición con el tubo de 
rayos X en distintas angulaciones. En cada proyección, 
la mama es irradiada por completo pero su diferente 
angulación origina depósitos de dosis distintos debido 
a diferencias en el recorrido del haz de fotones emitido 
por el tubo. La DGM total debida a un barrido de tomo-
síntesis se obtiene sumando las dosis asociadas a cada 
proyección. En el caso en que todas las proyecciones 
se hagan con la misma exposición (el más habitual), la 
DGM se calcula de acuerdo con la expresión:

DGMT = KT ·g · c · s ·T (2.9)

donde KT es el Kaire incidente en la superficie de entra-
da de la mama medido con el tubo fijo en la posición 
de 0 utilizando el valor total de la carga (mAs) de un 
barrido completo. Los factores de conversión g, c y s 
(denominados coeficientes de conversión en el PECCR-
2011) son los utilizados en mamografía convencional 
[Dance y col., 2000; Dance y col., 2011]. El factor g 
convierte el Kaire en la dosis que recibiría una mama 
con una glandularidad del 50%. Su valor depende 
del espesor de la mama y de la calidad del haz (capa 
hemirreductora). El factor c convierte la dosis de la 
mama 50% glandular en la dosis que recibiría una 
mama de glandularidad distinta. Su valor depende 
del espesor de la mama, de la calidad del haz (capa 
hemirreductora) y de la glandularidad de la mama. Por 
último, el factor s toma un valor distinto en función de 
la combinación ánodo/filtro utilizada. En el caso de la 
combinación W/Al, el factor s depende del espesor del 
filtro de Al y del espesor de la mama. Cuando todas las 
proyecciones del barrido de tomosíntesis se adquieren 
con los mismos mAs, el factor T se define como:

T =
1
N

N∑

i=0
t(ii) (2.10)

siendo t(ii) el factor de tomosíntesis cuyo valor está 
tabulado para los ángulos (ii) asociados a las distin-

tas proyecciones y para distintos espesores de mama 
bajo compresión y N es el número de proyecciones. 
Los valores del factor T están tabulados para distintos 
espesores de mama comprimida y rangos angulares de 
tomosíntesis. También se han tabulado para una serie 
de sistemas de tomosíntesis comercializados [Dance y 
col., 2011; EUREF, 2018]. 

En el Apéndice A.6 se encuentran las tablas con los 
valores tabulados de estos coeficientes.

TDM18. Estimación de la dosis glandular promedio 
para la mama estándar simulada con PMMA

• Objetivo:
Determinar los valores de DGM impartidos en el 
barrido de tomosíntesis para mamas de distintos 
espesores simulados con PMMA.

• Tolerancias: 
 – En la Tabla 2.4 se incluyen los Valores de 

Referencia recomendados para la DGM de los 
exámenes de tomosíntesis. Estos valores son 
los propuestos para mamografía digital (PECCR-
2011, 2011). La sustitución de una modalidad 
de imagen por otra no debe implicar un incre-
mento de las dosis a menos que la nueva moda-
lidad suponga un beneficio para el paciente 
muy superior a este coste. Es el caso de la TDM 
para la que los valores de referencia no deben 
entenderse como valores límite. 

• Material: 
 – Siete placas de PMMA de 1 cm de espesor y 1 

placa de 0,5 cm de espesor. Las placas pueden 
ser rectangulares que no cubran todo el tablero 
(tamaño de 18 cm × 24 cm) o semicirculares. 
Se recomienda estás últimas por ser más repre-
sentativas de la forma de la mama. 

 – Espaciadores de poliespán.
 – Metro.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Anual.

• Procedimiento: 
Adquisición:

 – El procedimiento a seguir en la adquisición es el 
descrito en la prueba TDM08 “Compensación del 
CAE con el espesor y composición de la mama”. 
Si dicha prueba se ha realizado previamente, se 
utilizarán los valores de los factores radiográficos 
correspondientes para calcular las dosis.

 – Medir la distancia foco-tablero.
Análisis:

 – Para todos los espesores simulados, el valor de la 
DGM se calcula utilizando la ec. 2.9.

 – El Kaire total (KT) se obtendrá a partir del valor del 
rendimiento medido en la prueba TDM03 mul-
tiplicado por la carga total (mAs) utilizada para 
la adquisición del barrido de cada espesor de 
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PMMA. El resultado se corregirá por la distancia 
foco-superficie del PMMA. Esta distancia puede 
obtenerse restando el espesor de PMMA a la 
distancia foco-tablero.

 – Los valores de la CHR necesarios para obtener 
los factores de conversión para el cálculo de 
la DGM se habrán determinado en la prueba 
TDM04.

 –  Los factores g, c, s y T se obtendrán utilizando 
las tablas incluidas en el Apéndice A.6 para los 
valores de la CHR medidos previamente y para 
el espesor de mama equivalente (no para el 
espesor de PMMA). Si es necesario, se podrá 
interpolar entre distintos valores de la CHR o del 
espesor para determinar los factores de conver-
sión.

 – Para cada espesor, se determinará el valor de la 
DGM asociada al predisparo siguiendo el proce-
dimiento descrito y reemplazando la carga total 
por la utilizada en el predisparo. Este último 
valor ha de ser suministrado por el fabricante 
el cuál, además, informará sobre si estos mAs 
están incluidos en el valor de la carga total de 
cada barrido.

 – La DGM total para cada espesor será la suma de 
las dosis del barrido de TDM y del predisparo.

• Tiempo estimado:
 – Adquisición: se aprovecharán las imágenes de 

la prueba TDM08.
 – Análisis: 30 minutos.

• Observaciones:
 – La definición del factor T dada en la expresión 

(2.10) no es válida cuando el sistema de tomo-
síntesis emplea valores distintos de mAs para 
cada proyección. En este caso, el factor T se 
calcula de acuerdo con la expresión:

T =
∑

i
ai · t(ii) (2.11)

donde el sumatorio es sobre las N proyecciones adqui-
ridas y ai proporciona la fracción de los mAs empleada 
para cada proyección [Dance y col., 2011].

TDM19. Estimación de la dosis glandular promedio 
por proyección (CC y MLO) para una muestra de 
pacientes

• Objetivo:
Determinar los valores de DGM para una muestra 
de pacientes.

• Tolerancias:
 – No existen valores de referencia de dosis a 

pacientes.
• Material:

 – Muestra 50-100 pacientes aproximadamente.
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios/Anual.
• Procedimiento: 

Adquisición:
 – Descargar del PACS las imágenes de tomosínte-

sis de una muestra de entre 50 a 100 pacientes 
anonimizando los datos identificativos. En las 
pruebas iniciales, se dejará transcurrir un tiempo 
suficiente desde la instalación del equipo para 
conseguir tener la muestra de pacientes y deter-
minar los valores de referencia de las DGM.

 – Obtener a partir de las cabeceras DICOM los fac-
tores de exposición, así como la edad y espesor 
de mama de las pacientes (Apéndice A.1). Esto 
puede hacerse utilizando el plugin para ImageJ 

Tabla 2.4. Valores de referencia de dosis glandular promedio (DGM) para la modalidad de tomosíntesis y mamografía digital 
para distintos espesores de mama simulados con PMMA.

Espesor PMMA (mm) Espesor de mama 
equivalente (mm)

DGM de la mama equivalente
Valores de referencia mGy

20 21 1,2

30 32 1,5

40 45 2,0

45 53 2,5

50 60 3,0

60 75 4,5

70 90 6,5
Modificado en la última revisión de las Guías Europeas [Unión Europea, 2013] pasando de ser 1 mGy 
a 1,2 mGy debido a que muchos sistemas no cumplen con el valor propuesto con anterioridad. 
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denominado “Scan Header”*** que lee de forma 
automática las cabeceras DICOM. 

 – Medir la distancia foco-tablero del equipo.
Análisis:

 – El Kaire en la superficie de entrada de la mama se 
calculará a partir de los rendimientos medidos en 
la prueba TDM03 multiplicando por la carga total 
(mAs) utilizada en la adquisición del barrido de 
tomosíntesis de la mama. El resultado se corre-
girá por la distancia foco-superficie de entrada 
de la mama. Esta distancia puede obtenerse 
como la diferencia entre la distancia foco-tablero 
y el espesor de la mama incluido en la cabecera 
DICOM.

 – Los valores de la CHR se habrán determinado en 
la prueba TDM04.

 – El valor de la glandularidad puede determinarse 
utilizando los ajustes glandularidad versus espe-
sor de mama propuestos para los dos grandes 
grupos de edades que se incluyen en los pro-
gramas de cribado: 40 a 49 años y 50 a 64 años 
(Apéndice A6.2).

 – Los valores de DGM se estimarán para cada 
proyección (cráneo-caudal, mediolateral-oblícua, 
etc.) empleando la ec. 2.9 y utilizando las tablas 
del Apéndice A6.4 en las que aparecen tabula-
dos los distintos factores que intervienen en la 
ecuación.

 – Determinar el valor de la DGM asociada al pre-
disparo siguiendo el mismo procedimiento y 
reemplazando la carga total por la utilizada en el 
predisparo. Este último valor ha de ser suminis-
trado por el fabricante el cuál, además, informará 
sobre si estos mAs están incluidos en el valor de 
la carga total de cada barrido.

 – Los valores totales de la DGM por proyección se 
obtendrán sumando la DGM asociada a la adqui-
sición más la debida al predisparo siempre que 
no esté incluida en el total del barrido.

 – Los valores de DGM por mama se obtendrán 
sumando los valores de DGM computados para 
cada proyección adquirida más las dosis asocia-
das a las proyecciones repetidas.
Si solo se hace una proyección, la DGM por 
mama sería la asociada con esa proyección 
concreta.

 – Los valores de DGM por paciente se obtendrán 
dividiendo por dos la suma de los valores de la 
DGM obtenidos para cada mama.

 – La DGM por mama asociada a un examen en el 
modo COMBO (2D+Tomo) se calculará sumando 
las correspondientes DGM impartidas con cada 
modalidad para cada proyección.

***  Este plugin puede descargarse gratuitamente desde la web: 
http://www.medphys.it/down_scan_header.htm.

• Tiempo estimado:
 – Descarga imágenes: 30 minutos – 1h.
 –  Análisis: 45 minutos.

• Observaciones: 
 – En la actualidad existen algoritmos comercia-

lizados (Volpara [Highnam R y col., 2010] y 
Quantra [Castillo-García y col., 2017]) que per-
miten obtener la glandularidad a partir de las 
imágenes de las pacientes.

 – Debido a su longitud, no se incluyen en ningún 
apéndice los valores del factor c tabulados en 
función de valores individuales del espesor de 
mama, glandularidad y CHR necesarios para 
estimar los valores de la DGM con pacientes. 
Las tablas con los valores tabulados se encuen-
tran en la Tabla 6 de [Dance y col., 2000] y en 
la Tabla 4 de [Dance y col., 2011].

 – En algunos sistemas, los valores de DGM 
pueden cambiar en función del tipo de pro-
tocolo o modo de adquisición. Es el caso del 
sistema Hologic en el que es posible elegir el 
modo COMBO (2D+tomo) o el modo COMBO 
HD (2D+tomo+sintética). Los valores de DGM 
asociados a la TDM del modo COMBO HD son 
superiores a los de la TDM del modo COMBO.

 – La determinación de los valores de DGM duran-
te las pruebas de estado tal y como se indica en 
el punto 1 del apartado de Adquisición es deter-
minante para asegurar que el equipo funciona 
adecuadamente.

TDM20. Exactitud de los indicadores dosimétricos 
del equipo

• Objetivo:
Estimar la exactitud de los valores del Kaire y de 
DGM proporcionados por el equipo.

• Tolerancias:
 – ± 10% en promedio con respecto a los valores 

estimados siguiendo este protocolo.
• Material:

Se pueden utilizar alternativamente:
 – Datos de las imágenes de tomosíntesis obteni-

das en la prueba TDM08.
 – Datos de la muestra de pacientes utilizados en 

la prueba TDM19.
• Frecuencia:

Inicial/Tras cambios/Anual.
• Procedimiento: 

Adquisición:
 – Esta prueba se hace utilizando las imágenes de 

las pruebas TDM08 y TDM19.
Análisis:

 – Leer las etiquetas de la cabecera DICOM que con-
tienen los valores de Kaire (0040,8302 Entrance 
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Dose (mGy)) y DGM calculados por el equipo 
(0040,0316 Organ Dose (dGy)).

 –  Calcular la diferencia relativa entre los valores 
de ambos parámetros con los calculados en las 
pruebas TDM18 y TDM19 de acuerdo con la 
expresión:

|ValorEstimado−ValorDICOM|
ValorEstimado

(2.12)

• Tiempo estimado:
 – Análisis: 15 min.

• Observaciones:
Es importante validar las dosis almacenadas en las 
cabeceras, reducir las diferencias con respecto a 
los valores medidos y acotar las fuentes que las 
originan. Esto es especialmente importante cuan-
do se instala un sistema de gestión de dosis que 
es muy útil de cara a detectar cambios pero que 
puede no serlo tanto cuando se pretende mantener 
un historial de dosis para cada paciente individual. 
Las intervenciones de los técnicos de mantenimien-
to del equipo que afecten al CAE pueden originar 
cambios en los valores de dosis almacenados en la 
cabecera. Por ello es recomendable verificar estos 
valores siempre que se produzca esta intervención. 
En el análisis de la comparación es importante 
tener presente los siguientes aspectos:

 – Los valores de DGM almacenados en las cabe-
ceras DICOM se calculan con algoritmos inter-
nos diseñados por el fabricante del equipo. Los 
cálculos pueden estar basados en los procedi-
mientos definidos en los protocolos americanos 
[ACR, 2018] o europeos [Unión Europea, 2013; 
EFOMP, 2015] de manera que dan lugar a 
resultados diferentes no solo entre equipos de 
distintos fabricantes sino también entre equipos 
de un mismo fabricante. 

 –  Los parámetros necesarios para calcular la 
dosis (rendimiento del tubo de rayos X y CHR) 
para las distintas combinaciones ánodo/filtro y 
tensiones se introducen en las tablas internas 
del equipo en fábrica o en el momento de su 
instalación y, a veces, se actualizan durante 
las revisiones periódicas con las medidas que 
hacen los técnicos de mantenimiento. Hay 
fabricantes que optan por utilizar valores de 
estos parámetros que son el promedio de los 
asociados a distintos equipos del mismo modelo 
(Siemens).

 –  La glandularidad considerada por la inmensa 
mayoría de los fabricantes para estimar la dosis 
es del 50%, independientemente del protocolo 
seguido para su estimación. Algún fabricante, 
como GE, utiliza un valor de la glandularidad 

para cada mujer, que se determina a partir de 
la compresión, de la inclinación de la pala y de 
la atenuación de la mama.

 –  El hecho de establecer de forma general el 
valor del 50% para la glandularidad de la mama 
conlleva de forma implícita que no se tiene 
en cuenta la edad en los cálculos de dosis a 
pacientes.

3. Calidad de imagen técnica (CIT)

La calidad de imagen técnica (CIT) hace referen-
cia a la calidad de imagen que se obtiene utilizando 
imágenes radiográficas de objetos evaluables y repro-
ducibles a los que denominamos maniquíes (EFOMP 
“Quality Control in Digital Mammography”). Los mani-
quíes (denominados phantom en inglés) posibilitan 
estimar ciertos parámetros de manera objetiva y sin 
radiación alguna para el paciente. Los objetivos que se 
persiguen con la evaluación de la CIT son: 

1. Verificar que la CIT está dentro de valores acep-
tables cuando las imágenes se obtienen bajo 
condiciones estándar de exposición, por ejem-
plo, las determinadas empleando un control 
automático de exposición. 

2. Definir valores de referencia para uno o más 
índices de calidad y unas tolerancias que se 
emplearán en las pruebas anuales, semestrales 
o tras cambios en el sistema.

3. Analizar la constancia de la respuesta del siste-
ma a lo largo de la vida útil del mismo.

La correlación entre la CIT y la calidad de imagen 
clínica, en adelante CIC, no es fácil de determinar 
debido a una serie de factores que van desde las 
diferencias evidentes entre los maniquíes y las mamas 
reales hasta la forma en que las imágenes de ambos 
son analizadas. Sin embargo, la evaluación de la CIT 
es necesaria por asumir que:

1. Existe una relación entre CIT y CIC siendo fun-
damental que la CIT sea apta para la aceptabi-
lidad de la CIC.

2. Los maniquíes comerciales del mismo modelo 
se consideran iguales††† y los resultados obte-
nidos con el mismo equipamiento deberán ser 
similares.

3. Los parámetros indicadores de la calidad que 
se utilizan en la evaluación de la imagen podrán 

†††  Por “iguales” se entiende dentro de los márgenes de reprodu-
cibilidad en su fabricación especificados por el fabricante. La com-
plejidad de algunos maniquíes (por ej.: CDMAM) puede introducir 
diferencias entre distintos modelos que originan resultados distintos 
al medir la calidad de imagen.
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emplearse en tareas de optimización valorando 
siempre su impacto sobre la CIC.

Los parámetros que determinan la CIT pueden 
agruparse en parámetros cuantitativos y parámetros 
cualitativos. Los primeros se miden utilizando objetos 
de test tales como bordes, hilos, esferas o láminas de 
Al y proporcionan información sobre la resolución, el 
ruido, la distorsión o la relación contraste-ruido. 

Por otro lado, la información que proporcionan los 
parámetros cualitativos depende del funcionamiento 
del sistema y del observador que analiza las imágenes. 
Los objetos de prueba utilizados en este caso simulan 
distintos tipos de lesiones cuya estructura y distribu-
ción dentro del maniquí son conocidas de antemano. 
La tarea a llevar a cabo en la evaluación de las imáge-
nes es la de detectar un objeto con forma y posición 
bien conocidos en un fondo uniforme. Esta tarea se 
separa mucho de la tarea diagnóstica asociada a la 
lectura de las imágenes reales para las que no existe 
información previa sobre la presencia de una lesión, 
mucho menos de su posición y cuya detección es 
obstaculizada por el ruido anatómico, que no puede 
ser eliminado ni aumentando la dosis. Los resultados 
asociados con las medidas cualitativas presentan una 
variabilidad que depende tanto de la reproducibilidad 
del propio observador como de las diferencias en la 
percepción que existen entre distintos observadores. 
Para eliminar esta variabilidad se pueden emplear pro-
gramas informáticos que analizan la imagen de forma 
automática y que en algunos casos son proporciona-
dos por el fabricante del maniquí. Estos programas 
detectan y miden, por ejemplo, la RCR o el tamaño de 
los objetos de prueba. Los valores obtenidos pueden 
compararse con valores de referencia o tolerancias. 
En este caso, la evaluación cobra un carácter más 
“cuantitativo” alejándose de la tarea que afronta un 
observador real. Además, proporcionan un valor para 
cada objeto de prueba contenido en el maniquí sin que 
esto signifique que pueda ser visualizado por un obser-
vador. Otra alternativa es aplicar modelos de observa-
dor, es decir, algoritmos matemáticos que tienen en 
cuenta la respuesta del ojo humano. Los modelos de 
observador más simples están basados en propiedades 
del sistema, esencialmente la función de transferencia 
de modulación (MTF) y el ruido y pueden incorporar 
ciertas propiedades del ojo tales como el tamaño de la 
pupila. Estos modelos simples están limitados al caso 
en el que se mantengan las propiedades lineales del 
sistema de manera que un primer requisito es que el 
fondo sea uniforme. Se han desarrollado otros mode-
los más complejos que emplean plantillas adaptadas 
a los objetos a detectar en la imagen. La función del 
observador se establece a través de la correlación de 
la plantilla con la imagen imponiendo condiciones que 
tratan de modelar la respuesta del observador real. 

Como ya se ha indicado en el Capítulo 2 no existen 
todavía tolerancias bien establecidas para los pará-
metros que caracterizan un sistema de tomosíntesis. 
Cuando se dio el salto de mamografía de película a 
mamografía digital se empleó el denominado “criterio 
de no inferioridad”, el cual, dejando aparte sus con-
notaciones estadísticas, viene a decir que los nuevos 
sistemas en ningún caso presentarán prestaciones 
inferiores a los sustituidos aplicando criterios clínicos 
(tasa de detección de cánceres, tasa de rellamadas, 
etc.). La mamografía de película y la digital pertenecen 
a la categoría de radiografías de proyección por lo que 
se pueden emplear indicadores de calidad y toleran-
cias similares a la hora de evaluar su CIT. Sin embargo, 
no ocurre lo mismo con la modalidad de tomosíntesis 
al generar imágenes que son el resultado de algorit-
mos de reconstrucción. Si bien pueden emplearse 
los mismos indicadores de calidad para evaluar sus 
prestaciones frente a la tarea de detectar la presen-
cia de lesiones, no es posible considerar las mismas 
tolerancias. Tampoco son posibles las comparaciones 
entre los resultados encontrados para los indicadores 
de calidad en la mamografía 2D y en los planos recons-
truidos o la imagen sintética.

3.1. Maniquíes para la evaluación de la CIT 
 en tomosíntesis de mama

Los maniquíes para evaluar la CIT de las imágenes 
de tomosíntesis deben estar diseñados para poder 
medir los parámetros indicados en las pruebas descri-
tas en el Capítulo 2 de este protocolo. La descripción 
de algunos de ellos se ha incluido en las pruebas 
correspondientes junto con la metodología de medida. 
En este capítulo se describen los maniquíes que, por 
su diseño más complejo, pueden dar una información 
más global y completa de la CIT del sistema de TDM. 

3.1.1. Maniquí Tomophan

El maniquí Tomophan (The Phantom Laboratory, 
Salem, NY, EE.UU.) [Goodenough y col., 2018] con-
tiene una serie de objetos de prueba incluidos en un 
único bloque de PMMA de espesor 2,8 cm. El bloque 
puede colocarse a distintas alturas añadiendo láminas 
de PMMA de distintos espesores (fig. 3.1) y también 
invirtiendo la posición del bloque que contiene los 
objetos de prueba. De esta forma, se posibilita analizar 
la respuesta del sistema en función de las distintas 
profundidades a las que se encuentran los objetos. 
Los parámetros que pueden medirse son los descritos 
en el apartado 2.11 (distorsión geométrica, dispersión 
de artefactos, función de dispersión de línea) así como 
la pérdida de tejido en la pared del tórax. También 
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(a) (b)

Fig. 3.1. (a) Distribución y tipos de objetos de prueba del maniquí Tomophan incluidos en un bloque de PMMA de 28 mm; 
(b) Configuración del maniquí formado por el bloque de PMMA con los objetos de prueba y una lámina de PMMA de 1,4 
cm para simular un espesor total de 4,2 cm. Está disponible una segunda lámina de 2,8 cm para obtener un espesor total 
de 5,6 cm. El maniquí se completa con una pieza para la correcta alineación con la pared torácica. (Adaptado de https://
austin-healy-gdly.squarespace.com/s/TSP004-Tomophan-Manual.pdf).

(a) (b)

(c) (d)

Fig. 3.2. Maniquí CIRS 021. Vistas superior y frontal de las placas (a) 1 (superpuesta sobre la placa 3); (b) 2; (c) 3; (d) conjun-
to completo. (Adaptado de https://www.cirsinc.com/products/mammography/digital-breast-tomosynthesis-qc-phantom/).
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es posible determinar la RCR asociada a una lámina 
como la descrita en el apartado correspondiente al 
control automático de la exposición. La ventaja del 
maniquí es que basta con un único disparo (o más 
si se utilizan distintos espesores) para obtener toda la 
información. El software de evaluación de las imágenes 
solo puede ser utilizado en línea subiendo las imáge-
nes a una “nube” creada para este fin y a la cual se 
puede acceder previo pago.

3.1.2. Maniquí CIRS 021

El maniquí CIRS 021 (CIRS, Norfolk, Virginia, 
EE.UU.) está formado por tres placas semicirculares 
con dimensiones 18 cm × 12,7 cm y 1 cm de espesor 
que contienen distintos tipos de objetos de prueba (fig. 
3.2). Los objetos de prueba contenidos en la placa 1 
(fig. 3.2a) están diseñados para medir la función de 
dispersión de línea del plano reconstruido en las direc-
ciones paralela y perpendicular al movimiento del tubo, 
así como en profundidad, la relación contraste-ruido 
asociada a una lámina de Al de 0,2 mm de espesor y 
la pérdida de imagen en la pared del tórax. La placa 2 
(fig. 3.2b) contiene una serie de objetos que simulan 
fibras, masas y microcalcificaciones así como una 
cuña escalonada con distintas proporciones de tejido 
glandular. Las medidas de los objetos de esta placa tie-
nen como objetivo determinar el umbral de detección 

del sistema. La tercera placa (fig. 3.2c) contiene una 
matriz de esferas de cerámica para medir la distorsión 
geométrica. Las tres placas se comercializan junto con 
8 placas homogéneas de 1 cm de espesor fabricadas 
con un material 50%/50% tejido adiposo/tejido glandu-
lar (fig. 3.2d). El conjunto se coloca sobre un soporte 
magnético para asegurar la repetibilidad en el posicio-
namiento. Las tres placas que contienen los objetos 
de prueba se combinan con las placas homogéneas 
colocadas a distintas alturas para simular diferentes 
condiciones de atenuación. A diferencia del maniquí 
anterior, el volumen en el que se encuentran distribui-
dos los objetos de prueba es relativamente pequeño 
(1 cm de espesor).

3.1.3. Maniquí CIRS BR3D

El maniquí CIRS BR3D (CIRS, Norfolk, Virginia, 
EE.UU.) está compuesto por 6 placas con dimensio-
nes 10 cm × 18 cm × 1 cm fabricadas con dos tipos 
de materiales que proporcionan una mezcla con com-
posición de 50% tejido glandular/50% tejido graso. 
La distribución espacial de ambos materiales no es 
homogénea (fig. 3.3 a) y es distinta en cada placa de 
forma que su combinación origina fondos heterogé-
neos diferentes. 

En una de las placas se han insertado objetos 
de prueba que simulan grupos de microcalcificacio-

(a) (b)

(c) (d)

Fig. 3.3. Maniquí CIRS BR3D. (a) Placas de resina epoxi simulando una mama 50% tejido glandular/50% tejido graso con 
distribución heterogénea; (b) imagen 2D de un apilamiento; (c) esquema de la distribución de los objetos de prueba (fibras, 
micros y masas) contenidos en una de las placas; (d) plano reconstruido del apilamiento. (Adaptado de https://www.cirsinc.
com/products/mammography/br3d-breast-imaging-phantom/).
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(a) (b)

Fig. 3.5. (a) Maniquí VOXMAN de 4,5 cm de espesor; (b) Plano reconstruido obtenido con un sistema de tomosíntesis de 
mama mostrando la textura del material que rellena el maniquí. (Adaptado de https://www.leedstestobjects.com/).

(a) (b)

(c) (d)

Fig. 3.4. Maniquí modular DBT Gammex. (a) Imagen de la placa que contiene objetos de prueba que simulan fibras, micro-
calcificaciones y masas; (b) Conjunto de placas que simulan distintas glandularidades para combinar con las que contienen 
los objetos de prueba; (c) Imagen de la placa mostrada en (d) que contiene la escala graduada para evaluar la pérdida de 
tejido en la pared del tórax y los hilos para medir la LSF en el plano reconstruido. (Adaptado de https://www.sunnuclear.
com/products/modular-dbt-phantom).
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nes (motas de CaCO3) con tamaños que van desde 
0,13 mm a 0,4 mm; masas esféricas de resina epoxi 
que aparentan carcinomas con diámetros entre 1,8 
mm y 6,3 mm y fibras de 10 mm de longitud y diáme-
tros entre 0,15 mm y 0,6 mm (fig. 3.3 (c)). El conjunto 
de objetos de prueba coincide con los incluidos en el 
maniquí del Colegio Americano de Radiología (ACR) 
cuyo uso se recomienda en Estados Unidos.

3.1.4. Maniquí Modular DBT Gammex

El maniquí modular DBT (Gammex, Sun Nuclear 
Corporation, Middleton, EE.UU.) está formado por una 
serie de placas semicirculares de dimensiones 18 cm 
× 10 cm, algunas de ellas con bordes redondeados. 
El espesor total que se puede alcanzar es de 6,5 cm. 
Ofrece la posibilidad de combinar las placas que con-
tienen los objetos de prueba con placas homogéneas 
que simulan distintas composiciones de mama (fig. 
3.4). Las medidas que pueden llevarse a cabo son el 
umbral de detección de fibras, microcalcificaciones y 
masas de distintos tamaños, así como parámetros físi-
cos (LSF, dispersión de artefactos) y de geometría del 
sistema (pérdida de tejido).

3.1.5. Maniquí VOXMAN

El maniquí VOXMAN (Leeds Test Objects, North 
Yorkshire, Reino Unido) consiste en un único bloque de 
4,5 cm de espesor y forma semicircular con 22 cm de 
diámetro. El maniquí contiene un material que simula 
la textura de los tejidos mamarios (fig. 3.5) en el que 
se incluyen cuatro grupos de microcalcificaciones de 
diferente tamaño que están aleatoriamente insertadas 
en planos paralelos al soporte de la mama (xy) separa-
dos 1 cm en profundidad. El fabricante del maniquí no 
aporta información sobre las posiciones de los grupos.

3.1.6. Maniquí AGATHA

El maniquí AGATHA (Leeds Test Objects, North 
Yorkshire, Reino Unido) complementa al anterior. 
Consiste en un bloque rectangular de PMMA de 
4,5 cm de espesor y dimensiones 16 cm × 22 cm 
(fig.3.6). Con este maniquí es posible determinar con 
un único barrido de tomosíntesis varios parámetros 
tales como la cantidad de tejido perdido en la pared 
del tórax, la función de dispersión de línea (LSF) en 
los planos reconstruidos asociada con 4 hilos de nylon 
con distinta orientación, la resolución en profundidad 
asociada a un hilo de tungsteno (perfiles de sensibi-
lidad en z) y, finalmente, incluye 3 insertos esféricos 
fabricados de un material que simula un 30% tejido 
glandular y 70% adiposo para determinar la MTF en 
volumen (3D), la distorsión, la dispersión de artefactos 
y la RCR.

3.2. Maniquíes realistas para evaluar y  
 optimizar el examen de tomosíntesis de  
mama

Los maniquíes que representan de forma más exac-
ta la distribución de tejidos de la mama (maniquíes 
realistas) posibilitan obtener imágenes de mayor simi-
litud a las clínicas y, por ello, son útiles para investigar 
la capacidad de detección de distintos sistemas o de 
distintas condiciones de adquisición. Los materiales 
típicos empleados en su fabricación incluyen agua, 
aceite, parafina, manteca de cerdo, etc. Dependiendo 
de la complejidad del modelo fabricado, se puede 
llegar a incrustar elementos (p. ej., esferas) que sir-
van para medir ciertos parámetros o incluso evaluar 
la detección en estructuras complejas. Ejemplos de 
maniquíes fabricados manualmente con estructuras 
internas bastantes realistas se pueden observar en la 
fig. 3.7.

Fig. 3.6. (a) Maniquí Agatha formado por un bloque de PMMA de 4,5 cm de espesor en el que se han insertado los objetos 
de test mostrados en el esquema de la derecha. (Adaptado de https://www.leedstestobjects.com/).
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Fig. 3.7. En la fila de arriba se muestran una serie de maniquíes diseñados para simular estructuras internas mamarias y, en 
la fila de abajo, los correspondientes cortes tomográficos. (Cortesía de K. Bliznakova).

(a)

(c) (d)

(b)

Fig. 3.8. (a) Fotografía del maniquí UPENN desarrollado por la Universidad de Pensilvania (EE.UU.) y (b) imágenes del mani-
quí adquiridas con distintos sistemas (Cortesía de A. Maidment y P.R. Bakic). (c) Fotografía del maniquí Duke desarrollado 
por la Universidad Duke (EE.UU.) y (d) su correspondiente plano reconstruido (Cortesía de J. Lo, [Zhao y col., 2017]).
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(a)

(b) (c)

Fig. 3.9. Maniquí LUCMR. Modelo (a) matemático y (b) impreso. (c) Plano reconstruido del maniquí. (Cortesía de Hilde 
Bosmans).

(a) (b)

(c) (d)

Fig. 3.10. Maniquíes compresibles. (a) CIRS 013 y (b) CIRS 073. Los insertos contenidos en ambos maniquíes se muestran 
en (c) y (d) respectivamente. Las imágenes corresponden a los planos en foco obtenidos por tomosíntesis.
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3.2.1. Maniquíes impresos en 3D

La llegada de nuevas tecnologías y materiales 
para la impresión 3D ha propiciado la impresión de 
maniquíes previamente modelados matemáticamente. 
Éstos pueden haber sido diseñados a partir de la ana-
tomía conocida de la mama (p. ej., maniquí UPENN) 
o mediante imágenes clínicas 3D (p.ej., tomografía 
computarizada). Pueden incluir insertos que repre-
sentan anormalidades de la mama u otros objetos que 
permitan evaluar la calidad de la imagen. Algunos de 
estos maniquíes se presentan a continuación ya que 
tienen potencial para ser utilizados (o recomendados) 
en tomosíntesis de mama para evaluar la detección de 
lesiones.

1 Antropomórficos
UPENN es un maniquí desarrollado en la 

Universidad de Pensilvania (EE. UU.). Inicialmente, 
este modelo solo estaba disponible en formato digital, 
aunque en los últimos años ha dado el salto a la impre-
sión 3D (fig. 3.8a). La empresa fabricante de mani-
quíes CIRS (Norfolk, Virginia, EE. UU.) está trabajando 
para producir una versión comercial. Por otro lado, 
la Universidad Duke (EE. UU.) también imprime sus 
maniquíes digitales basados en imágenes de mama 
por tomografía computarizada (fig. 3.8c). 

2 No antropomórficos
El maniquí LUCMR (fig. 3.9) ha sido diseñado en 

la Universidad Católica de Lovaina (Bélgica). Aunque 
no está construido mediante impresión 3D, se inclu-
yen lesiones realistas que se imprimen mediante esta 
tecnología. Una característica singular de este maniquí 
es que, al incluir esferas de diferentes tamaños para 
simular el tejido de fondo, al agitar el maniquí cam-
bia la distribución de las esferas, simulando nuevos 
fondos. 

3.2.2. Maniquíes compresibles

Todos los maniquíes descritos hasta ahora corres-
ponden a objetos rígidos con alturas correspondientes 
a diversos grosores de mama predeterminados. Sin 
embargo, existen otros maniquíes comerciales hechos 
de material más flexible que permiten ser comprimi-
dos. Ejemplos de estos maniquíes incluyen el CIRS 
013 (fondo homogéneo) y CIRS 073 (fondo hetero-
géneo). La mayoría de ellos están diseñados para ser 
utilizados en esterotaxia. Sin embargo, el hecho de ser 
maniquíes comprimibles y contener diversos objetos 
de test distribuidos en un volumen, les hace valiosos 
para evaluar la calidad de imagen de los sistemas de 
TDM. Es importante considerar que los maniquíes 
hasta ahora descritos son rígidos y no sirven para evi-

denciar el efecto de la compresión en la calidad de la 
imagen. La fig. 3.10 muestra estos dos maniquíes con 
sus correspondientes planos reconstruidos.

4. Calidad de imagen clínica (CIC)

La TDM ha supuesto una mejora en la detección y 
caracterización de las lesiones mamarias en compara-
ción con la mamografía digital, lo que se ha traducido 
en un aumento en la detección de cánceres y una 
disminución en el número de mujeres que requieren 
pruebas complementarias por dudas en el diagnóstico 
y, por tanto, una reducción del coste sanitario y de la 
ansiedad que estas pruebas generan a la mujer. 

A pesar de estas ventajas, los radiólogos necesitan 
una imagen 2D que muestre la mama de una forma 
global para ver la cantidad de tejido fibroglandular y 
su distribución, y lo que es más importante, que per-
mita comparar con los estudios de mamografía digital 
previos de la paciente. Por este motivo, es inevitable 
realizar una mamografía digital 2D junto al estudio de 
tomosíntesis. 

Fig. 4.1. Pseudolesión. Nódulo de morfología ovalada y 
márgenes indistintos en cuadrante supero externo de 
mama izquierda (a y b proyección CC y OML de mamo-
grafía digital  2D). En los cortes de tomosíntesis  (c y d) 
se comprueba que el nódulo está situado en la piel y se 
corresponde a una lesión cutánea (verruga). (Cortesia de 
S. Romero y M. Alvarez).
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Aunque las diferentes proyecciones de la TDM 
son adquiridas con baja exposición, la combinación 
de tomosíntesis y mamografía digital 2D incrementa 
de forma notable la dosis de radiación recibida por la 
paciente. En concordancia con el principio ALARA se 
ha desarrollado la mamografía sintética, creada a partir 
de los planos reconstruidos de la TDM y presentada 
como una posible solución a la necesidad de disponer 
de la mamografía digital 2D, con la importante reduc-
ción de las dosis impartidas que ello conlleva. 

La imagen sintética se crea mediante unos algorit-
mos que preservan los detalles de las lesiones detecta-
das en los planos de TDM, lo que permite que hallaz-
gos como las microcalcificaciones y las espículas sean 
mejor visualizados en comparación con la mamografía 
digital 2D [Hooley y col., 2017]. Esta nueva imagen 
sintética sólo se ha aprobado para su uso junto a la 
TDM, particularmente para comparar con estudios 
previos, no como una imagen diagnóstica por sí sola, 
dado que no es una imagen obtenida directamente. 

4.1. Presentación de lesiones mamarias en  
 tomosíntesis

La TDM reduce la superposición de estructuras y 
mejora la detección de lesiones mamarias que podrían 
haber quedado enmascaradas por el tejido mamario 
en la mamografía digital 2D. Al mismo tiempo, per-
mite descartar “pseudolesiones” o falsas lesiones que 
pueden generarse en la imagen 2D, producidas por la 
superposición de tejido fibroglandular con otros com-
ponentes sin corresponder a una lesión real. 

Previamente a la introducción de la TDM, una pseu-
dolesión identificada en mamografía digital 2D suponía 
la realización de pruebas de imagen adicionales para 
aclarar el hallazgo. El principal beneficio de la TDM 
reside en la capacidad de resolver estas anomalías sin 
necesidad de pruebas complementarias, con la consi-
guiente reducción en la tasa de rellamadas en los pro-
gramas de cribado mamario. El examen de los planos 
de TDM permite identificar si la correspondiente área 
de la “pseudolesión” está formada por ligamentos de 
Cooper, vasos y/o tejido fibroglandular (fig. 4.1 y 4.2).

La TDM mejora la caracterización de las lesiones 
mamarias y, por tanto, permite predecir la probabilidad 
de malignidad de las mismas con más precisión que 
la mamografía digital 2D. No obstante, para que esta 
técnica aporte las ventajas previstas, se requiere una 
curva de aprendizaje para que los radiólogos interpre-
ten de forma correcta los hallazgos mamarios visuali-
zados por TDM. 

La interpretación de los estudios de TDM difiere de 
la que se hace con la mamografía digital 2D y nece-
sita del desarrollo de un nuevo patrón de observación 
y valoración. La TDM implica la visualización de un 

mayor número de imágenes por estudio y requiere 
el desplazamiento de ida y vuelta a través de los pla-
nos de TDM para valorar toda la mama en busca de 
anormalidades. Además, la visibilidad de las lesiones 
mamarias difiere entre ambas técnicas, por lo que es 
necesario familiarizarse con la manifestación de estas 
lesiones en TDM. 

La TDM ha demostrado detectar más cánceres 
que la mamografía digital, pero también detecta más 
lesiones benignas. Es por ello relevante conocer las 
características con las que se presentan las diferentes 
lesiones mamarias en los estudios de TDM en benefi-
cio de la precisión diagnóstica.

4.1.1. Nódulos

En el caso de las lesiones que se presentan como 
nódulos, la tomosíntesis muestra una mayor capacidad 
tanto para su detección, como para su caracterización, 
ya que permite una mejor valoración de su morfología 
y margen.

Uno de los aspectos a resolver con la utilización 
de la TDM es el aumento en la detección de nódulos 
circunscritos. Si bien estos nódulos suelen representar 
lesiones benignas (quistes y fibroadenomas), algunas 

Fig. 4.2. Pseudolesión. Lesión con espículas de localiza-
ción central en mama derecha identificada en mamografía 
digital 2D (a) siendo menos visible en mamografía sintética 
(b), correspondiéndose a tejido fibroglandular normal en 
los cortes de tomosíntesis (c). (Cortesía de S. Romero y 
M. Álvarez).



 
89Protocolo de control de calidad de sistemas de tomosíntesis de mama

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):39-122

lesiones malignas, como el carcinoma papilar, mucino-
so, metaplásico o el tumor phyllodes maligno, pueden 
mostrar esta apariencia [Sickles, 1994].

El aumento en la visualización de los nódulos cir-
cunscritos por tomosíntesis, no detectados en mamo-
grafía digital debido a la superposición del tejido, supo-
ne un problema emergente respecto a su manejo al 
que el radiólogo se enfrenta a diario (fig. 4.3). El descu-
brimiento de estos nódulos indetectables previamente 
puede conllevar el efecto indeseable de un aumento 
de las pruebas complementarias en las unidades diag-
nósticas de mama y de las tasas de rellamadas en el 
cribado mamario con el uso de la TDM.

En uno de los pocos artículos publicados sobre este 
tema, Nakashima, [Nakashima y col., 2017] trató de 
determinar las características de la imagen que per-
miten diferenciar entre benignidad y malignidad de los 
nódulos circunscritos detectados por tomosíntesis en 
comparación con mamografía digital. Como resultado, 
se demuestra una mejor visualización de los nódulos 
por tomosíntesis mostrando los nódulos malignos un 
mayor tamaño y densidad. Aun así, no encontraron 
diferencias significativas para la categorización entre 
benignidad y malignidad por tomosíntesis, concluyen-
do que esta diferenciación puede requerir otras moda-
lidades de imagen.

Wasan [Wasan y col., 2019] estudió la relación entre 
el porcentaje de margen visible de los nódulos circun-
scritos y la probabilidad de benignidad en mamografía 
digital y tomosíntesis. Concluyó que cuando en las 
imágenes era visible más del 50% del margen de los 
nódulos, estos eran correctamente catalogados como 

benignos en un 98% de los casos. Se determinó que 
el beneficio de la TDM radicaba en permitir visualizar 
más del 50% de los márgenes en un mayor número de 
nódulos, lo que mejora la especificidad.

Son necesarios, por tanto, más estudios que apor-
ten evidencias para unificar la actuación de los radió-
logos ante aquellos nódulos circunscritos indetectables 
previamente, descubiertos en los estudios de TDM.

4.1.2. Microcalcificaciones

Aunque el valor añadido de la TDM en la evaluación 
de nódulos, asimetrías del tejido y distorsiones de la 
arquitectura ha sido confirmado, no es tan claro en la 
valoración de las microcalcificaciones.

Las microcalcificaciones son un hallazgo frecuente 
en mamografía, sobre todo en mamografía de criba-
do, cuyo origen puede ser debido a una gran varie-
dad de causas, entre las que se incluyen patologías 
malignas y benignas. Se ha demostrado que ciertos 
patrones específicos, como morfología pleomórfica y 
distribución lineal, están asociados con un mayor valor 
predictivo positivo para malignidad, por lo que una cui-
dadosa caracterización de su morfología y distribución 
es esencial para establecer el riesgo de malignidad y la 
decisión de manejo. 

La mamografía digital 2D ha conseguido una gran 
calidad para la detección y caracterización de las 
microcalcificaciones, en gran parte por la alta resolu-
ción de contraste y los algoritmos de procesamiento 
adoptados para destacarlas. Sin embargo, la experien-

Fig. 4.3. Nódulo de morfología ovalada y márgenes circunscritos de localización central en mama izquierda solo visible en 
mamografía sintética y tomosíntesis. (Cortesía de S. Romero y M. Álvarez).
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cia clínica con la TDM ha revelado algunos fallos en la 
valoración de este tipo de hallazgo.

La imagen sintética muestra un mayor contraste 
entre las diferentes estructuras presentes en la mama, 
lo que genera un marcado realce de las microcalcifi-
caciones. De forma general, esto facilita su detección, 
pero también ocasiona una pérdida en la calidad de la 
definición de la morfología, lo que podría conllevar a 
una errónea categorización de las mismas. Lo que sí 
permite la imagen sintética es valorar la distribución 
de las microcalcificaciones, característica importante 
para la mejor predicción del riesgo. Por el contrario, los 
planos reconstruidos de la tomosíntesis no permiten 
valorar la distribución al presentarse las microcalcifica-
ciones en diferentes planos. Sin embargo, aportan una 
mayor definición de la morfología al mostrar un realce 
menor (fig. 4.4). 

Los primeros artículos publicados sobre la capaci-
dad de la TDM para la detección de las microcalcifi-
caciones afirmaban que esta nueva tecnología infraes-
timaba la categorización BI-RADS® en comparación 
con la mamografía digital. En el estudio realizado por 
Tagliafico [Tagliafico y col., 2015], la TDM demostró 
una menor sensibilidad, con una infraestimación para 
malignidad del 2,8%, acompañada de una mayor 

especificidad cuando se comparaba con la mamografía 
digital. Se concluye que existe una discordancia en la 
clasificación BI-RADS® asignada a las microcalcifica-
ciones entre la mamografía digital y la TDM, con ten-
dencia a la infraestimación en esta última. En la misma 
línea, en el artículo publicado por Spangler [Spangler y 
col., 2011] también se demostró que con el uso de la 
mamografía digital se obtiene una mayor sensibilidad y 
especificidad para el diagnóstico de las microcalcifica-
ciones con respecto a la TDM. 

Estos estudios preliminares abrieron la discusión 
sobre si la TDM es adecuada para el estudio de micro-
calcificaciones, un problema relevante ante la acep-
tación de la TDM como método de cribado mamario, 
dado que la mayoría de los cánceres presentados 
como microcalcificaciones suelen detectarse en estu-
dios de cribado de mujeres asintomáticas.

Sin embargo, las últimas publicaciones que tratan 
el tema de las microcalcificaciones por tomosíntesis 
ofrecen unos resultados opuestos a los encontrados en 
los artículos anteriormente mencionados. En el estu-
dio realizado por Clauser [Clauser y col., 2016] con 
un equipo de tomosíntesis con rango angular ancho 
(50º) no se encontraron diferencias significativas en 
la visibilidad de las microcalcificaciones cuando com-
pararon mamografía digital y tomosíntesis, con similar 
intervalo de exactitud diagnóstica. Se concluye en 
este caso que la TDM con rango angular ancho es tan 
buena como la mamografía digital para la detección y 
caracterización de microcalcificaciones. En un artículo 
publicado más recientemente, los autores [Romero y 
col., 2018] demuestran una misma tasa de detección 
de cánceres, cuya forma de presentación fueron las 
microcalcificaciones, cuando compararon mamografía 
digital y TDM más imagen sintética. Esta mejora en 
la caracterización de las microcalcificaciones descrita 
en estos últimos artículos publicados se puede deber 
a una mayor experiencia de los radiólogos con las 
imágenes de tomosíntesis, así como a mejoras en los 
parámetros técnicos de esta nueva tecnología y de la 
imagen sintética. Aun así, persiste la necesidad de un 
mayor número de estudios sobre el tema para mejorar 
la evidencia.

4.1.3. Distorsión de la arquitectura

La distorsión de la arquitectura es la tercera forma 
de presentación más común de los cánceres de mama 
no palpables [Partyka y col., 2014]. Esta lesión está 
compuesta por espículas, que se presentan en la 
imagen como finas líneas densas, correspondiéndose 
a la sutil rectificación del tejido fibroglandular y de los 
ligamentos de Cooper. 

La distorsión ha demostrado ser uno de los hallaz-
gos radiológicos causante de más falsos negativos en 

Fig. 4.4. Microcalcificaciones lineales ramificadas de distri-
bución lineal. (a) Mamografía sintética, podemos compro-
bar la distribución de las microcalcificaciones (a1, imagen 
ampliada); (b) Corte de tomosíntesis, podemos comprobar 
con más detalle la morfología de las microcalcificacio-
nes (b1, imagen ampliada).(Cortesia de S. Romero y M. 
Alvarez).
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el estudio mamográfico, representando el 12-45% de 
los cánceres de mama no diagnosticados [Durand y 
col., 2016]. Por otro lado, existen procesos benignos 
que también se pueden manifestar con una apariencia 
similar a la distorsión de la arquitectura, como la cica-
triz radial o la lesión esclerosante compleja.

La TDM genera un mayor realce de las espículas 
presentes en este tipo de hallazgo frente al tejido fibro-
glandular circundante debido a la eliminación del ruido 
estructural, hecho que puede estar muy potenciado en 
la mamografía sintética al aunar todas las espículas que 
componen la distorsión en una única imagen (fig. 4.5). 

El aumento en la detección de distorsiones de la 
arquitectura por TDM es controvertido, dado que, si 
bien pueden representar cánceres adicionales a los 
identificados por la mamografía digital, también pue-
den suponer un aumento en la tasa de falsos positivos 
al ser finalmente lesiones benignas. En el artículo 
publicado por Freer [Freer y col., 2015], en el que 
revisan los casos de distorsiones de la arquitectura 
detectadas y visibles solo por tomosíntesis, encontra-
ron un valor predictivo positivo (VPP) para malignidad 
del 47%, siendo la mayoría cánceres infiltrantes con 
ganglios negativos (77%). Concluyen que este alto VPP 
de malignidad hace obligatorio el estudio anatomopa-
tológico de estos hallazgos. El aumento en la detección 
podría compensar el incremento generado en las tasas 
de falsos positivos.

Se debe mencionar la existencia de distorsiones de 
la arquitectura detectadas por tomosíntesis que final-
mente solo son identificadas por este método, sin ser 
visibles por los métodos convencionales (mamografía 

digital, ecografía, resonancia magnética). Esto obliga 
a disponer de sistemas de biopsia guiados por este 
método para conocer su naturaleza anatomopatológi-
ca. En la actualidad, no se han descrito protocolos de 
actuación unánimes para afrontar una distorsión solo 
vista por tomosíntesis, pero en la literatura podemos 
encontrar algoritmos diagnósticos, como el presentado 
por Durand [Durand y col.,2016], que plantea posibles 
soluciones para este nuevo problema.

4.1.4. Asimetría de densidad

El concepto “asimetría de densidad” hace refe-
rencia a la presencia de tejido mamario en una 
localización en la mama no existente en la misma 
localización de la mama contralateral. Normalmente 
se corresponde a tejido fibroglandular normal, siempre 
que no se demuestre la existencia de un nódulo y no 
esté asociado con una distorsión de la arquitectura o 
microcalcificaciones sospechosas.

Con el uso de la TDM se ha experimentado una 
reducción de la categorización como asimetría de 
densidad de las lesiones mamarias. Este hecho se 
ha descrito en la bibliografía publicada poniendo de 
manifiesto un descenso en el número de mujeres que 
requieren la realización de pruebas complementarias 
por la detección de una asimetría de densidad cuan-
do el cribado es realizado con TDM [Lourenco y col., 
2015]. 

La disminución en la identificación de asimetrías 
puede estar relacionada con la mejor caracterización 

Fig. 4.5. Distorsión de la arquitectura de localización central (retroglandular) en mama izquierda no detectada en mamografía 
digital (a). Realce de espículas en mamografía sintética (b) y tomosíntesis (c). (Cortesía de S. Romero y M. Álvarez).
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gracias a la tomosíntesis de las “pseudolesiones” o fal-
sas imágenes originadas por el solapamiento del tejido 
mamario, pudiendo ser identificadas como imágenes 
no reales. 

Los nódulos con márgenes oscurecidos u ocultos 
por el tejido mamario adyacente se pueden catalogar 
como asimetría de densidad en la mamografía digital 
2D. La mejora en la visualización de los márgenes de 
una lesión con la tomosíntesis permite que estos casos 
de asimetrías sean correctamente catalogados como 
nódulo.

Estas modificaciones en la identificación y carac-
terización de las lesiones mamarias han llevado a una 
reducción en el uso del término asimetría de densidad 
para catalogar las lesiones.

4.1.5. Características asociadas

Las características asociadas de la mamografía den-
tro de la clasificación del sistema BI-RADS® [Sickles, 
2013] engloban los hallazgos adicionales que pueden 
acompañar a una lesión. En este grupo encontramos 
la retracción cutánea y/o de pezón, engrosamiento 
cutáneo, engrosamiento trabecular, adenopatía axilar, 
distorsión de la arquitectura y microcalcificaciones.

La aportación de la TDM en algunas de estas 
características ya se ha descrito anteriormente, como 
es el caso de la distorsión y las microcalcificaciones. El 
engrosamiento cutáneo será comentado en el siguiente 
apartado dado que también puede representar un arte-
facto en la reconstrucción.

Los múltiples planos del estudio de TDM permi-
ten valorar la composición interna de las lesiones, no 
posible con la mamografía digital. Muchas lesiones 
benignas, como los ganglios, lipomas, fibroadenomas 

y galactoceles se presentan como un nódulo con con-
tenido graso, siendo este componente graso visible en 
las imágenes de TDM. Es frecuente en el trabajo diario 
de las unidades diagnósticas de mama la realización 
de pruebas complementarias para valorar nódulos de 
etiología benigna debido a la incapacidad de ver el 
componente graso en la imagen 2D. Este trabajo adi-
cional puede evitarse con la incorporación de la TDM.

4.2. Artefactos

El uso de la TDM, como ya se ha descrito, tiene 
ventajas sustanciales con respecto a la mamografía 
digital. Al igual que en esta última, en las imágenes 
de TDM pueden aparecer artefactos esencialmente 
diferentes a los descritos en 2D. El radiólogo debe 
reconocer estos artefactos y comprender por qué se 
producen para poder solventarlos. Los artefactos se 
pueden clasificar en tres grandes grupos [Zuckerman y 
col., 2017; Elizalde, 2014; Sujlana y col., 2019; Tirada 
y col., 2019].

4.2.1. Artefactos relacionados con la paciente

• Artefacto de movimiento (fig. 4.6): la TDM requie-
re de tiempos de adquisición más largos que los 
empleados en mamografía digital. Debido a ello, 
pueden aparecer artefactos de movimiento tanto 
en la imagen sintética como en la TDM, si bien la 
presencia de estos artefactos no es solo privativa de 
la TDM ya que está también descrita en mamogra-
fía digital. Debido al movimiento, el tejido mamario 
puede aparecer borroso, resultando en una pérdida 
de resolución de imagen que limita la capacidad de 

Fig. 4.6. Artefacto de movimiento. Proyección OML, corte de tomosíntesis. Se aprecia como el movimiento origina la aparición 
de una estructura de rayas asociada con los poros de la piel. (Cortesía de S. Romero y M. Álvarez).
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detección por parte del radiólogo por lo que este 
artefacto no es aceptable. Los TSID pueden redu-
cir este artefacto a través de un posicionamiento 

y compresión cuidadosa, solicitando a la paciente 
que no respire durante el tiempo de adquisición y 
manejando la ansiedad durante el procedimiento.

• Artefacto de “zig-zag”: este artefacto se produ-
ce también debido al movimiento de la paciente 
durante el periodo de adquisición de imágenes. Las 
lesiones de alta atenuación como calcificaciones 
groseras o clips metálicos muestran un movimiento 
de zig-zag en los diferentes planos del estudio de 
TDM.

4.2.2. Artefactos relacionados con la  
 reconstrucción 3D

• Artefacto de “pila de monedas” o “cremallera”: 
producido por lesiones hiperdensas como calcifica-
ciones groseras o clips metálicos. Consiste en una 
sucesiva repetición del objeto de alta atenuación en 
los planos adyacentes al corte que contiene el obje-
to en foco (fig. 4.7). Es posible mitigar este artefacto 
modificando los algoritmos de reconstrucción o de 
posprocesado de las imágenes.También es posible 
reducir la presencia del artefacto incrementando 
el número de proyecciones durante la adquisición 
o disminuyendo el rango angular manteniendo 
el número de proyecciones. Sin embargo, estas 
alternativas implican cambios en la tecnología del 
sistema de TDM poco viables.

• Artefacto de “sombra” o “halo”: este artefacto apa-
rece durante el proceso de reconstrucción debido 
al procedimiento seguido por algunos algoritmos 

Fig. 4.8. Artefacto de “sombra” (flechas rojas) en imagen sintética secundario microcalcificaciones de alta densidad: (a) 
Mamografía digital; (b) Imagen sintética; (c) Cortes de tomosíntesis donde existe un marcado artefacto de sombra rodeando 
a calcificaciones groseras. El artefacto permanece cuando las calcificaciones están fuera de foco (d) y (e). (Cortesía de S. 
Romero y M. Álvarez).

Fig. 4.7. Artefacto en “pila de monedas” o “cremallera” 
presente en los cortes de tomosíntesis asociados, en este 
caso, con la presencia de microcalcificaciones groseras. 
(a) Mamografía digital 2D; (b) Mamografía sintética; 
(c) Corte de tomosíntesis. (Cortesía de S. Romero y M. 
Álvarez).
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de reconstrucción (fundamentalmente algoritmos 
de retroproyección filtrada (FBP)). El resultado son 
unas zonas hipodensas que rodean a los objetos 
radiopacos (como el material quirúrgico). Estas 
zonas pueden oscurecer el tejido adyacente o 
incluso ocultar la existencia de microcalcificaciones 
(fig. 4.8). Este artefacto es mucho más notorio en 
la dirección del movimiento del tubo y cuando el 
material de alta densidad tiene un tamaño impor-
tante. Cuando el eje mayor del objeto es paralelo 
al movimiento del tubo, la severidad o extensión 
espacial del artefacto se incrementa.

• Artefacto de “truncación”: puede aparecer como 
consecuencia de un número muy limitado de las 
proyecciones adquiridas o de un tamaño del detec-
tor pequeño. Esto origina que el tejido mamario 
de las regiones más periféricas se capture solo en 
algunas proyecciones, es decir, no esté presente en 
todas las proyecciones. Esta falta de información 
hace que en la reconstrucción aparezca un efecto 
en “escalón”, observándose finas líneas paralelas 
en el tejido periférico. Este artefacto se puede mini-
mizar con el uso de un detector de mayor tamaño 
y se produce de forma más frecuente cuando las 
mamas son grandes o el espaciado entre las pro-
yecciones es grande (pocas proyecciones). 

• Artefacto de borde brillante: es una variante del 
artefacto de “truncación”. El artefacto aparece 
como un exceso de atenuación de los rayos X en 
el margen de la imagen como, por ejemplo, en la 
región axilar. La falta de una captura uniforme del 
tejido mamario durante el proceso de adquisición 
es interpretada por los algoritmos de reconstrucción 
como una mayor atenuación de esas regiones no 
capturadas correctamente.

• Artefacto de pérdida de resolución de la piel y el 
tejido superficial: ocurre en mamas de gran tama-
ño o densas. Debido a las altas dosis de radiación 
requeridas en estos casos, los rayos X periféricos 
que atraviesan sólo piel o tejido subcutáneo con 

alta energía causan una saturación del detector, 
resultando en un efecto “quemado” o “burn-out” 
(fig. 4.9).

•  Artefacto de borde: debido a la curvatura de la 
superficie de la mama, en los estudios de TDM 
se puede producir una borrosidad de la piel. Este 
artefacto aparece como un engrosamiento de la 
piel (fig. 4.10). El engrosamiento de la piel puede 
ser visto en determinadas enfermedades como 
mastitis, cáncer inflamatorio, insuficiencia cardiaca 
o cambios posradiación. Diferenciar la causa del 

Fig. 4.9. Artefacto de pérdida de resolución de piel y tejido 
superficial. Efecto “quemado”. (a) Mamografía digital; (b) 
Mamografía sintética; (c) Tomosíntesis. (Cortesía de S. 
Romero y M. Álvarez).

Fig. 4.10. Artefacto de borde. Engrosamiento cutáneo en cuadrantes internos de mama izquierda en tomosíntesis, no exis-
tente en mamografía digital. (a) Mamografía digital; (b)Tomosíntesis (flechas rojas). (Cortesía de S. Romero y M. Álvarez).
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engrosamiento cutáneo puede ser difícil en algunos 
casos, siendo necesario revisar la historia clínica 
y las mamografías previas. A diferencia del arte-
facto de borde, la mastitis y el cáncer inflamatorio 
suelen causar síntomas en la paciente y aparecer 
de forma unilateral, mientras que la insuficiencia 
cardiaca aparece de forma bilateral acompañada 
de edema y engrosamiento de los ligamentos de 
Cooper. Conocer los antecedentes personales de 
radioterapia mamaria y la exploración clínica de la 
mama pueden ser necesarios para diferenciar los 
cambios posradioterapia del artefacto de borde. 
Este artefacto puede ser parcialmente suprimido en 
el postprocesado.

4.2.3. Artefactos en la mamografía sintética

• Artefacto de “sombra” o “halo”: artefacto explicado 
en el apartado anterior, consistente en líneas hipo-
densas que rodean a los objetos radiopacos aso-
ciados con los algoritmos de reconstrucción espe-
cialmente con el de retroproyección filtrada (FBP).

• Artefacto de pseudocalcificaciones: el procesado y 
el algoritmo de realce utilizados durante la genera-
ción de la mamografía sintética son los responsa-
bles de este artefacto. Consiste en la aparición de 
calcificaciones que no están presentes en los cortes 
de TDM, no siendo hallazgos reales (fig. 4.11). Este 
artefacto está relacionado con el engrosamiento 
o mayor prominencia de las estructuras normales 
del tejido fibroglandular, como los ligamentos de 
Cooper, que aparecen más realzados en la mamo-
grafía sintética dando apariencia de calcificaciones. 

4.3. Criterios de calidad clínica

La calidad de la imagen mamográfica se mide en 
términos de su utilidad para realizar un diagnóstico 
adecuado. Las lesiones mamarias (nódulos, distor-

siones de la arquitectura, microcalcificaciones, etc.) 
tienen densidades muy similares al tejido mamario 
en el que están incluidas por lo que para visualizarlas 
se requiere alto contraste. Además, los programas de 
detección precoz de cáncer de mama implican realizar 
el diagnóstico de las lesiones mamarias cuando son de 
muy pequeño tamaño.

Desde el punto de vista del radiólogo, los planos 
reconstruidos de TDM y la mamografía sintética deben 
mostrar una calidad de imagen que permita detectar 
cambios muy pequeños en el contraste de los tejidos 
blandos y detalles sutiles o de pequeño tamaño.

Si bien son válidos para la TDM criterios de calidad 
considerados en mamografía digital tales como, una 
compresión mamaria adecuada, la inclusión de todo el 
tejido mamario en cada proyección, la correcta identi-
ficación de la lateralidad y de los datos de la mujer, el 
radiólogo necesita que esta nueva tecnología cumpla 
otros criterios de visibilidad o calidad que se describen 
a continuación.

a) Posibilitar la descripción de la morfología y  
 márgenes de las lesiones

La TDM ha permitido una mayor visualización 
de anormalidades del tejido mamario al diferenciar 
estructuras en distintos planos. Esta capacidad en la 
detección de lesiones debe llevar unida una mejora 
en la visualización de la morfología y márgenes que 
permitan al radiólogo diferenciar entre lesiones benig-
nas y malignas, así como una correcta categorización 
BI-RADS®. Por este motivo, una lesión en el plano 
de reconstrucción en foco debe mostrar suficiente 
contraste con respecto al tejido circundante como 
para poder dibujar su margen al completo, evitando 
el oscurecimiento de márgenes por tejido adyacente 
tan frecuentemente observado en la mamografía 2D. 
Además, la lesión debe ser vista únicamente en los 
planos donde está realmente, sin la borrosidad creada 
por la dispersión del hallazgo en planos fuera de foco.

Fig. 4.11. Pseudocalcificaciones lineales en la mamografía sintética (flechas en (a)) no visibles en el correspondiente corte 
de tomosíntesis (flechas en (b)). (Cortesía de S. Romero y M. Álvarez).
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b) Identificar las espículas en toda su extensión 
 (distorsión de la arquitectura y/o nódulos  
 espiculados)

La TDM ha mejorado la visualización de las espícu-
las al eliminar la superposición del tejido fibroglandular 
pero, sin embargo, sigue siendo un hallazgo difícil de 
detectar para el radiólogo. En este criterio cobra impor-
tancia la imagen sintética porque muestra una relación 
contraste-ruido que posibilita la visualización de todas 
las espículas en una única imagen. Este requisito 
deben cumplirlo las imágenes sintéticas ofertadas por 
todos los sistemas de TDM comercializados.

c) Visualización de la morfología y distribución en 
 los grupos de microcalcificaciones

Las microcalcificaciones son hallazgos de muy 
pequeño tamaño, pudiendo ser menores de 0,5 mm. 
El espesor de los planos reconstruidos en la mayoría 
de los sistemas comercializados es de 1 mm. Por este 
motivo, las microcalcificaciones, bien al completo o 

bien parte del grupo, pueden quedar localizadas entre 
dos planos consecutivos y no ser representadas en un 
único corte, impidiendo su visualización.

Una imagen de calidad de TDM debe permitir valo-
rar la distribución de las microcalcificaciones (mejor 
visualizadas en la imagen sintética) y la morfología 
(mejor caracterizadas en los cortes de tomosíntesis).

d) Evitar la producción de artefactos

La información diagnóstica contenida en los estu-
dios de TDM puede degradarse debido a la aparición 
de artefactos específicos de esta técnica (apartado 
4.2), asociados al movimiento de la paciente, al pro-
ceso de reconstrucción 3D y/o a la generación de la 
imagen sintética. El artefacto de movimiento puede 
originar una limitación de la visibilidad al aumentar la 
borrosidad de la imagen, mientras que los artefactos 
de “pilas de moneda”, “zig-zag”, “sombra” o “pseudo-
calcificaciones” disminuyen la capacidad de detección 
de las lesiones mamarias al oscurecer el tejido fibro-
glandular adyacente al artefacto.

Tabla 4.1. Criterios de calidad clínica de tomosíntesis.

VISUALIZACIÓN DE LESIONES MAMARIAS

Lesión Criterio de calidad

Nódulo
• Poder dibujar el margen al completo
• Posibilitar la descripción de la morfología

Microcalcificaciones
• Permitir valorar la distribución
• Permitir caracterizar la morfología

Distorsión de la arquitectura • Identificar las espículas en toda su extensión

Asimetría de densidad
• Aclarar las “pseudolesiones” o falsas imágenes 
• Ser capaz de identificar nódulos, distorsiones o microcalcificaciones asociadas

ARTEFACTOS

Artefacto Criterio de calidad

De movimiento • No aceptable

“Zig-zag” • No aceptable, debido al artefacto de movimiento del que suele ir acompañado 

“Pilas de moneda” o “cremallera” • Aceptable, siempre que no se extienda más allá de los planos adyacentes

“Sombra” o “halo” • Aceptable, siempre que no se extienda más allá de los planos adyacentes

Truncación • Aceptable, si no afecta al tejido fibroglandular

De borde brillante • Aceptable. Debe ser reconocido

Pérdida de resolución de la piel • Aceptable. Debe ser reconocido

De borde • Aceptable. Debe ser reconocido para no malinterpretar con una enfermedad

Pseudocalcificaciones
• Aceptable. Debe ser reconocido para no malinterpretar con microcalcificaciones 

reales
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Una imagen de calidad de TDM no debería tener 
artefactos que dificultasen la visibilidad e interpreta-
ción de imágenes mamarias. 

La tabla 4.1 resume los criterios de calidad clínica 
que deben cumplir las imágenes de TDM para ser con-
sideradas adecuadas para el diagnóstico.

TDM21. Verificación de la calidad de imagen clínica

• Objetivo:
Valorar si las imágenes de TDM y mamografía sinté-
tica son adecuadas para el diagnóstico de lesiones 
mamarias de acuerdo con lo especificado en la 
Tabla 4.1.

• Tolerancias:
 – > 90% de los estudios deben cumplir los cri-

terios de visualización de lesiones mamarias 
especificados en la tabla 4.1 para nódulos, 
microcalcificaciones y distorsiones de la arqui-
tectura.

 –  > 90% de los estudios no deben presentar arte-
factos no aceptables (Tabla 4.1).

• Material:
 – Estudios de TDM e imágenes sintéticas, con 

proyecciones craneocaudales y oblicuomedio-
laterales, realizados por el equipo durante el 
periodo a evaluar.

• Frecuencia:
Inicial/Tras cambios/Semestral.

• Procedimiento:

 – Elegir de forma aleatoria 50 estudios de TDM 
que incluyan la imagen sintética realizados por 
el equipo durante el periodo a evaluar.

 – Dos radiólogos con experiencia en imagen 
mamaria revisarán los estudios seleccionados 
de forma conjunta, en estaciones de trabajo 
adecuadas para el diagnóstico mamario (moni-
tores de al menos 5 megapíxel, calibrados 
DICOM).

 – Valorarán el cumplimiento de los criterios de 
calidad descritos en la tabla 4.1 para nódulos, 
microcalcificaciones y distorsiones de la arqui-
tectura, el efecto de los artefactos aceptables, y 
la ausencia de artefactos no aceptables (Tabla 
4.1).

 – Elaborar un informe que refleje el grado de 
cumplimiento.

• Tiempo estimado:
 – 60 minutos.

• Observaciones:
 – La escasa frecuencia de algunas de las lesio-

nes mamarias puede dar lugar a que en los 
estudios seleccionados no aparezcan el mínimo 
de tres casos necesarios de cada una de estas 
lesiones. De ser así, se seleccionarán, a partir 
de los informes radiológicos, el número de 
estudios necesarios hasta alcanzar un mínimo 
de tres casos por cada tipo de lesión (nódulos, 
microcalcificaciones y distorsiones de la arqui-
tectura).

Tag DICOM Imagen proyección central 
(aprox. 0º) Imagen plano reconstruido

0008, 0068 Presentation Intent Type

0008, 0070 Manufacturer

0008, 1010 Station Name

0008, 1030 Study Description

0008, 103E Series Description

0008, 1090 Manufacturer’s Model Name

0010,0010  Patient’s Name

0010,1010  Patient’s Age

0018,0060  kVp

Apéndice 1

A1. Etiquetas de las cabeceras DICOM de las imágenes de proyección y reconstruidas* 

* Dependiendo del fabricante, modelo y versión de software pueden no aparecer todas las etiquetas y/o haber variaciones en su contenido. 
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Tag DICOM Imagen proyección 
central (aprox. 0º)

Imagen plano reconstruido

0018, 1000 Device Serial Number

0018,1110  Distance Source to Detector

0018,1111  Distance Source to Patient

0018,1152  Exposure

0018,1166  Grid

0018,1191  Anode Target Material

0018,11A0  Body Part Thickness

0018,11A2  Compression Force

0018,5101  View Position

0020,0060  Laterality

0018,7050  Filter Material LT

0018,7054  Filter Thickness Maximum

0018,7060  Exposure Control Mode

0018,7062  Exposure Control Mode Description

0019,1029 AEC Density setting

0018,7064 Exposure Status

0018, 1020 Software Versions

0018, 1030 Protocol Name

0018, 1114 Estimated Radiographic Magnification Factor

0018, 1164 Imager Pixel Spacing

0018, 1210 Convolution kernel

0018, 1400 Acquisition Device Processing Description

0018, 1401 Acquisition Device Processing Code

0018, 7004 Detector Type

0018,1510  Positioner Primary Angle

0018,7001  Detector Temperature

0018, 7005 Detector Configuration

0018, 7006 Detector Description

0018, 7008 Detector Mode (No en todos los fabricantes)

0018, 700A Detector ID

0018, 700C Date of Last Detector Calibration



 
99Protocolo de control de calidad de sistemas de tomosíntesis de mama

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):39-122

Apéndice 2

A2. Aspectos metodológicos relacionados con 
 la medida de los rendimientos y de la  
 capa hemirreductora

A.2.1. Medida de los rendimientos

En este apartado se profundiza en la metodología 
de medida de los rendimientos.

a) Posición de la pala de compresión.  
 Factor de dispersión

En las simulaciones hechas por Dance y col. para 
estimar los factores de conversión del Kaire incidente 
en la superficie de entrada de la mama a dosis glan-
dular [Dance y col., 2000; Dance y col., 2009] la pala 
de compresión se situó en contacto con la cámara de 

ionización. Por tanto, en dichas simulaciones se consi-
dera la radiación dispersa producida por el compresor, 
lo que implica colocar la pala de compresión sobre 
el dosímetro a la hora de medir los rendimientos. Sin 
embargo, la proporción de radiación dispersa que cap-
turan los distintos dosímetros (cámaras de ionización o 
dosímetros de estado sólido) es muy dependiente de 
su diseño. Debido a ello, para minimizar estos efectos, 
se recomienda hacer la medida de los rendimientos 
con el compresor lo más alejado posible (fig. 2.2) y 
multiplicar las lecturas por un factor de dispersión 
igual a 1,076 [Toroi y col., 2013; Brateman y col., 
2015]. Este factor presenta muy pocas variaciones con 
la calidad del haz [Avramova-Cholakova y col., 2008].

b) Tamaño de campo
En la mayoría de los equipos de mamografía digital 

(MD) y de TDM, el tamaño de campo se ajusta de 
forma automática al de la pala de compresión. Se ha 

Tag DICOM Imagen proyección 
central (aprox. 0º)

Imagen plano reconstruido

0018, 7016 Detector Activation Offset From Exposure

0018,701A Detector Binning

0018, 7020 Detector Element Physical Size

0018, 7022 Detector Element Spacing

0020, 0012 Acquisition Number

0020, 1002 Images in Acquisition

0028, 0002 Samples per Pixel

0028, 0004 Photometric Interpretation

0028, 0030 Pixel Spacing

0028, 0100 Bits Allocated

0028, 0101 Bits Stored

0028, 0102 High Bit

0028, 0120 Pixel Padding Value

0028, 1040 Pixel Intensity Relationship

0028, 1041 Pixel Intensity Relationship Sign

0040,0302  Entrance Dose

0040,0314  Half Value Layer

0040,0316  Organ Dose

0040,8302  Entrance Dose in mGy
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comprobado que no existen variaciones importantes 
en los resultados de las medidas de los rendimientos 
hechas con los tamaños de campo determinados por 
las palas de 18 cm x 24 cm o de 24 cm x 30 cm. Sin 
embargo, el uso de la pala más pequeña (10 cm x 10 
cm), que está pensada para las técnicas de ampliación 
(localizadas), da lugar a medidas que son inferiores en 
torno a un 2%. Por ello, se recomienda medir los ren-
dimientos seleccionando la pala de compresión habi-
tualmente utilizada para obtener las imágenes clínicas 
de TDM y mamográficas de contacto.

c) Dosímetros
Los rendimientos pueden medirse con cámara 

de ionización o con dosímetros de estado sólido. Las 
cámaras de ionización (CI) tienen, en general, una 

respuesta bastante plana para el intervalo de energías 
utilizado tanto en MD como en TDM por lo que no 
suelen requerir calibraciones especiales. Como ejem-
plo, pueden observarse en la fig. A2.1 los valores del 
factor de corrección en función de la energía para la 
cámara Radcal 10X6-6M y en la Tabla A2.1 los valores 
correspondientes a la cámara de PTW. En algunas CI 
se observa una cierta dependencia con la calidad del 
haz cuando la combinación ánodo/filtro origina haces 
muy penetrantes (Tabla A2.2). 

Los dosímetros de estado sólido (DES) deben estar 
calibrados para cada una de las calidades de haz 
utilizadas en MD y TDM: Mo/Mo, Mo/Rh, Rh/Rh, Rh/
Ag, W/Rh, W/Ag y W/Al. También existen diferencias 
en los espesores de la filtración añadida en función de 
la marca del equipo. El filtro de Rh puede ser de 25 

Fig. A2.1. Factor de corrección para la cámara Radcal 10X6-6M en función de la capa hemirreductora. (Adaptado de https://
radcal.com/10x6-6m-mammography-ion-chamber/).

Tabla A2.1. Factor de corrección para la cámara PTW S/F 6cc en función de la capa hemirreductora para las calidades del 
haz de mamografía. Las capas hemirreductoras se han obtenido con la herramienta de John M Boone proporcionada por 
SIEMENS para una ventana de berilio de 0,8 mm.

A/F Filtro Calidad (28 kV) CHR (mm Al) Fcorr

Mo/Mo 30 nm 0,306 1,000

Mo/Rh 25 nm 0,366 0,990

W/Rh 50 nm 0,485 0,972

W/AI 700 nm 0,444 0,977

W/Ag 50 nm 0,515 0,974

Rh/Rh 25 nm 0,358 1,003

Mo/Mo 30 nm + 2 mm AI 0,578 1,000

Mo/Rh 25 nm + 2 mm AI 0,652 0,952

W/Rh 50 nm + 2 mm AI 0,754 0,947

W/AI 700 nm + 2 mm AI 0,859 0,920

W/Ag 50 nm + 2 mm AI 0,852 0,948

Rh/Rh 25 nm + 2 mm AI 0,743 0,958
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o de 30 nm y el de Al de 500 o 700 nm. El DES debe 
disponer de calibraciones para los distintos espesores.

En la tabla A2.2 se incluyen las diferencias en las 
medidas de los rendimientos utilizando distintos dosí-
metros para tres calidades distintas. Estas diferencias 
son inferiores al 3% cuando se comparan los resulta-
dos de los DES con las CI. En el artículo de Brateman 
[Brateman y col., 2015] se presentan estas mismas 
comparaciones para un número mayor de combina-
ciones ánodo/filtro con resultados similares a los indi-
cados en la tabla.

A.2.2. Medida de la capa hemirreductora

En este Apéndice se profundiza en varios aspectos 
que influyen de forma muy determinante en los resul-
tados de la medida de la capa hemirreductora (CHR).

a) Pureza de las láminas de Al
La influencia de la pureza de las láminas de Al 

es tanto más notoria cuanto más penetrantes son los 
haces de radiación (por ejemplo, W/Ag frente a W/
Rh). Hay que hacer notar que no todas las láminas 
de Al comercializadas cumplen con el requisito de 
tener una pureza del 99,5%. Esto origina diferencias 
en las medidas de la CHR comprendidas entre 0,03 
y 0,04 mm de Al utilizando la misma cámara de ioni-
zación (PTW) pero con láminas comercializadas por 
distintas empresas (PTW y Artinis)‡‡‡. Estas diferencias 
no dependen de la combinación ánodo/filtro y son 
consideradas errores sistemáticos. Asimismo, existen 
discrepancias en la pureza de las láminas de Al en 
función de su espesor aun perteneciendo al mismo 

‡‡‡ Datos proporcionados por Miquelez y Rosales. Medidas en siste-
ma Hologic Dimensions (Comunicación privada).

Tabla A2.2. Promedio y desviación típica de los cocientes entre los rendimientos medidos con las cámaras de ionización 
PTW y Radcal Mod. 20X6-6M y los dosímetros de estado sólido Nomex (PTW) y Unfors Mod.X2 para las combinaciones 
ánodo/filtro indicadas en la primera columna. Los valores entre paréntesis indican el intervalo de tensiones considerado. 
(Datos proporcionados por Miquelez y Rosales. Equipo Hologic Dimensions (comunicación privada)).

CI PTW
CI Radcal/CI PTW

CI Radcal

Nomex Unfors X2 Nomex Unfors X2

W/Rh (25 – 30) 0,975 ± 0,002 1,012 ± 0,001 0,95 ± 0,0 0,927 ± 0,002 0,962 ± 0,002

W/Ag (31 – 33) 0,962 ± 0,005 1,01 ± 0,00 0,952 ± 0,001 0,925 ± 0,003 0,963 ± 0,001

W/Al (26 – 37) 0,973 - 1,017 1,009 - 1,026 0,956 - 0,917** 0,934 ± 0,002 0,95 ± 0,05

** Para esta combinación ánodo/filtro, el cociente disminuye con los kVp.

Tabla A2.3. Diferencias (mm Al) en la medida de la CHR obtenidas con las cámaras de ionización de PTW y Radcal utili-
zando el mismo juego de filtros de Al. Los resultados en % son con respecto a los valores medidos con la cámara Radcal 
(cámara de referencia).*

 Ánodo/filtro
Tensión

26 kVp 29 kVp 34 kVp

W/Rh 0,007
1,3%

0,007
1,2%

0,005
0,9%

W/Ag

29 kVp 33 kVp 36 kVp

0,014
2,4%

0,016
2,5%

0,016
2,5%

W/Al

30 kVp 34 kVp 38 kVp

0,019
3,4%

0,024
3,7%

0,029
4,0%

*Datos proporcionados por Miquelez y Rosales. Medidas en sistema Hologic Dimensions  
(Comunicación privada).
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conjunto. Por ejemplo, las láminas de 0,2 o 0,5 mm 
suelen tener una composición distinta a las de 0,1 mm. 

b) Cámaras de ionización
Las diferencias en los valores de la CHR debidas al 

uso de distintas CI son muy dependientes de la combi-
nación ánodo/filtro (tabla A2.3) y de la tensión para los 
haces más penetrantes. Los valores de la dosis glandu-
lar promedio se verían afectados por estas diferencias 
en porcentajes que no superarían el 5% en el peor 
de los casos debido a las distintas tabulaciones de los 
factores g y c (ver apartado de dosimetría).

c) Comparación entre los resultados obtenidos con 
 cámara de ionización y dosímetros de  
 estado sólido

En la tabla A2.4 se muestra un ejemplo de las dife-
rencias relativas (%) encontradas en las medidas de la 
CHR con una cámara de ionización utilizando filtros de 
Al de alta pureza (comprobada por fluorescencia de 
rayos X) y distintos dosímetros de estado sólido. Como 
se puede observar, los DES sobreestiman en todos los 
casos el valor de la CHR. En el artículo de Brateman 
[Brateman y col., 2015] se presentan resultados simi-
lares. Las discrepancias que se originan en los valores 

de la dosis glandular promedio estarían en torno al 4% 
para espesores de mama de 4,5 cm y 7% para espe-
sores de 7,0 cm para las calidades de haz utilizadas 
en la modalidad 2D (W/Rh y W/Ag). Estos porcentajes 
están entre el 3% y el 5% para esos mismos espesores 
y haces de rayos X típicos de TDM (W/Al).

Apéndice 3

A3. Ejemplos prácticos del cálculo de los 
 rendimientos y la capa hemirreductora

A.3.1. Cálculo de los rendimientos

El procedimiento para la medida de los rendimien-
tos que se propone se basa en la medida del Kaire para 
cuatro tensiones que estén dentro del intervalo clínico 
seleccionando dos valores de la carga del tubo (50 y 
100 mAs, por ejemplo) y los valores se anotan en una 
tabla como la que se muestra más abajo. Bastará con 
una única medida para cada mAs dada la alta repro-
ducibilidad de los generadores de los equipos actuales. 
Si existiesen dudas, se repetirán las medidas del Kaire 
manteniendo el valor de los mAs.

Tabla A2.4. Diferencias relativas (%) entre las CHR medidas con una cámara de ionización Radcal utilizando filtros de Al de 
alta pureza (tomada como referencia) y con dosímetros de estado sólido para las calidades del haz de radiación habitual-
mente utilizadas en condiciones clínicas con un sistema Hologic Dimensions.*

Dosímetro
Ánodo/filtro y tensión

W/Rh 29 kV W/Ag 33 kV W/Al 42 kV W/Al 30 kV

Nomex −8 −7,4 −5,2 −2,5

Unfors 1 −6,6 −9,5 −7,5 −2,1

Unfors X2 −3,9 −6,8 −3,6 −4,5

* Datos proporcionados por Miquelez, Rosales y Garayoa. Equipo Hologic Dimensions (comunicación privada).

Tabla A3.1. Ejemplo de tabla para la toma de datos correspondientes a las medidas del Kaire (mGy) para el cálculo de los 
rendimientos. 

Ánodo/filtro =

Tensión Kaire,1(mAs1) Kaire,2(mAsaire,2)

kVp1

kVp2

kVp3

kVp4
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La metodología a seguir es la propuesta en el 
PECCR-2011 (MD008. Valor del rendimiento en con-
diciones clínicas) que se basa en la relación empírica 
existente entre el Kaire y la tensión (kV) [Robson, 2001].

Kaire = A · kVn (A3.1)

Los valores de los coeficientes A y n se determinan 
a partir del ajuste lineal log (Kaire) versus log (kV) para 
cada valor de los mAs

log10(Kaire) = log10(A)+n log10(kV ) (A3.2)

Los rendimientos para cada kV se obtienen como 
el promedio de los valores resultantes al dividir el Kaire 
correspondiente por los mAs (ver ejemplo más abajo). 
Los valores del Kaire para el conjunto de tensiones utili-
zadas en condiciones clínicas se obtendrán sustituyen-
do A y n en la ec. A3.1.

En el cálculo se considera también que el Kaire se 
ha medido colocando la pala de compresión alejada del 
dosímetro. Esto implica multiplicar los valores medidos 
por el factor de dispersión (1,076) de la pala para 
poder aplicar el método de Dance de estimación de la 
dosis glandular promedio. En el ejemplo mostrado en el 
siguiente apartado (A3.1.1), solo se muestra el resulta-
do de esta operación para los valores del Kaire obtenidos 
para 50 mAs. Igualmente, solo se muestra el resultado 
del ajuste a la ec. A3.2 para estos mismos mAs.

A.3.1.1. Ejemplo de la metodología propuesta para estimar los rendimientos

Cálculo del Kaire (mGy) para distintos valores del kVp utilizando 
los resultados del ajuste

Cálculo de los rendimientos 
para cada valor de la carga

Cálculo del valor medio
(a 1 m)

W/Ag 50 100 50 100 Rmedia
(µGy/mAs)kVp K(mAs1) K(mAs2) R(mAs1) R(mAs2)

26 1,50 2,99 0,030 0,030 12,9

27 1,65 3,29 0,033 0,033 14,2

28 1,81 3,60 0,036 0,036 15,6

29 1,98 3,93 0,040 0,039 17,1

Medidas del Kaire (mGy) para las dos cargas 

A/F: W/Ag K_mAs1 K_mAs2

kVp 50 100

26 1,370 2,728

28 1,713 3,400

30 2,044 4,030

34 2,716 5,380

Valores del Kaire (mGy) multiplicados por 1,076

A/F: W/Ag K_mAs1

kVp 50

26 1,474

28 1,843

30 2,199

34 2,922

Logaritmos de los valores medidos

A/F: W/Ag K_mAs1 K_mAs2

Log kVp 50 100

1,415 0,169 0,468

1,447 0,266 0,563

1,477 0,342 0,637

1,531 0,466 0,763

Resultados del ajuste a la ec. A3.2

A/F: W/Ag 50mAs

n 2,529

log a −3,401

R2 1,0

n 2,529

A 3,97E-04
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A.3.2. Medida y cálculo de la capa 
 hemirreductora con cámara de ionización

•  Tras posicionar la CI tal y como se describe en la 
prueba TDM04, seleccionar un valor de la carga 
en torno a 100 mAs o mayor para asegurar una 
medida correcta del Kaire en todas las condicio-
nes. Hacer un disparo para medir el valor del Kaire 
(Kaire,0) y anotar en la hoja de toma de datos (Tabla 
A3.2).

• Realizar una segunda medida del Kaire (Kaire,1) colo-
cando bien sobre el compresor o bien a la salida del 
haz del tubo de rayos X (fig. A3.1) un espesor de, al 
menos, 0,3 o 0,4 mm de Al. Es importante cuidar 
que las láminas de Al no presenten pequeñas arru-
gas en su superficie y que no queden inclinadas 
con respecto al haz de radiación cuando se colocan 
a la salida del haz.

• Realizar una tercera medida del Kaire (Kaire,2) 
aumentado el número de láminas de Al de forma 
que Kaire,2 sea estrictamente menor que la mitad 
del valor del kerma medido sin interponer filtros de 
Al (Kaire,0).

• La CHR se puede estimar a partir de la ley de ate-
nuación de Lambert haciendo un ajuste lineal entre 
los valores del logaritmo neperiano del kerma

medidos y normalizados por el valor del kerma 
medido sin interponer Al y los espesores de Al 
interpuestos (ver expresión del ajuste en ejemplo 
(A3.2.1)). También puede calcularse de forma 
directa utilizando la expresión:

CHR=
E1 ln

2K2
K0

−E2 ln
2K1
K0

ln K2
K1

(A3.3)

donde: 
E1, E2 = espesor de las láminas de aluminio.
K0 = Kaire,0, medido sin interponer láminas de Al.
K1, K2 = Kaire medido interponiendo los espesores E1 y 
E2 de las láminas de Al. 
Esta expresión se deduce a partir del ajuste arriba 
indicado. 

Para garantizar la reproducibilidad de las medidas 
se aconseja utilizar siempre las mismas láminas de Al 
y colocarlas en el mismo orden al ir incrementando su 
número para evitar variaciones derivadas de pequeñas 
diferencias en su espesor (fig. A3.1c). Con el objetivo 
de minimizar los errores, es importante comprobar la 
pureza de los filtros de Al (Apéndice A2.2). 

Cálculo del Kaire (mGy) para distintos valores del kVp utilizando 
los resultados del ajuste

Cálculo de los rendimientos 
para cada valor de la carga

Cálculo del valor medio
(a 1 m)

W/Ag 50 100 50 100 Rmedia
(µGy/mAs)kVp K(mAs1) K(mAs2) R(mAs1) R(mAs2)

30 2,16 4,28 0,043 0,043 18,6

31 2,35 4,65 0,047 0,046 20,2

32 2,54 5,03 0,051 0,050 21,9

33 2,75 5,43 0,055 0,054 23,6

34 2,96 5,86 0,059 0,059 25,5

Tabla A3.2. Ejemplo de tabla para la toma de datos correspondientes a las medidas del Kaire (mGy) para cálculo de la capa 
hemirreductora. 

Ánodo/filtro = 0 mm Al E1 (mm Al) E2 (mm Al)

mAs = Kaire,0 (mGy) Kaire,1 (mGy) Kaire,2 (mGy)

kVp1

kVp2

kVp3

kVp4
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A.3.2.1. Ejemplo del cálculo de la CHR utilizando cámara de ionización

A) Cálculo a partir del ajuste de los valores medidos de acuerdo con la ley de Lambert

El ajuste lineal se lleva a cabo según la expresión: ln(K0/Ki) = m E + b, siendo E el espesor de aluminio.

(a) (b) (c)

Fig. A3.1. Posición de los filtros de Al para la medida de la capa hemirreductora (a) sobre el compresor y (b) a la salida del 
tubo de rayos X. (c) Los filtros deben numerarse para colocarlos siempre en el mismo orden durante las medidas. (Cortesía 
de Garayoa y Chevalier). 

Medidas

W/Ag mm AI

kV 0 0,5 0,6 0,7

26 2,588 1,352 1,203

28 3,219 1,736 1,552

30 3,83 2,113 1,889

34 5,1 2,654 2,41

Cocientes K0/Ki

W/Ag mm AI

kV 0 0,5 0,6 0,7

26 1 1,914 2,151

28 1 1,854 2,074

30 1 1,812 2,028

34 1 1,922 2,116
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B) Cálculo a partir de la expresión analítica A3.3

C) Cálculo de las CHR para otras tensiones a partir de los valores medidos con CI o DES
Las CHR para otras tensiones se obtienen a partir del ajuste propuesto por Robson y col.:

CHR= a(kV p)2+b(kV p)+ c (A3.4)

utilizando los valores resultantes de las medidas.

Ln(K0/Ki)*
Resultado ajuste lineal

W/Ag mm AI

kV 0 0,5 0,6 0,7 Pendiente Intersec. CHR

26 0 0,649 0,766 1,284 0,0010 0,54

28 0 0,617 0,730 1,222 0,0009 0,57

30 0 0,595 0,707 1,182 0,0006 0,59

34 0 0,653 0,750 1,077 0,0009 0,64

*Por simplicidad no se indican todas las cifras decimales de los cálculos del logaritmo.

Valores del Kaire (mGy) medidos

CHR=
E1 ln

2K2
K0

−E2 ln
2K1
K0

ln K2
K1

W/Ag mm AI

kV 0 0,5 0,6 0,7 CHR

26 2,588 1,352 1,203 0,54

28 3,219 1,736 1,552 0,57

30 3,83 2,113 1,889 0,59

34 5,1 2,654 2,41 0,64

Valores de las CHR para otras tensiones utilizando los resul-
tados de la expresión analítica y = −1E-05x2 + 0,0136x + 
0,1938.

kV CHR

26 0,54

27 0,55

28 0,57

29 0,58

30 0,59

31 0,61

32 0,62

33 0,63

34 0,64
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A4. Hojas de toma de datos para las pruebas del CAE

Apéndice 5

A5. Ejemplo práctico del cálculo de las  
 componentes del ruido en el detector

A.5.1. Fuentes de ruido

El ruido presente en una imagen tiene su origen en 
tres fuentes distintas: el carácter aleatorio (distribución 
de Poisson) de los procesos de interacción del haz 
de fotones (ruido cuántico); variaciones sistemáticas 
(ruido estructural) de distinta índole (corrección incom-
pleta del efecto anódico, patrones espaciales asocia-
dos con la estructura del detector, radiación dispersa, 

etc.); la corriente de electrones remanente que circula 
por los circuitos del detector (ruido electrónico). La 
varianza asociada al ruido cuántico, Sq, es proporcional 
a la exposición o Kaire incidente, S2q = q2 ·K

S2s = s2 ·K2
; la varian-

za asociada al ruido estructural, Ss, es proporcional al 
cuadrado de la exposición, 

S2q = q2 ·K

S2s = s2 ·K2. Finalmente, la 
varianza del ruido electrónico, Se, es independiente de 
la exposición. El ruido total o varianza total de la ima-
gen puede expresarse en función de estos tres tipos 
de ruidos como la suma cuadrática de sus respectivas 
varianzas (Se, Sq y Ss):

Tabla A4.1. Prueba TDM07. Repetibilidad del CAE: Tabla para anotar los parámetros de exposición, los valores de la RCR y 
de la dosis glandular promedio* proporcionados por el equipo y calculados. 

Imagen A/F kVp mAs
Kaire

equipo 
(mGy)

DGM 
equipo 
(mGy)

VMPfondo DTPfondo
VMPAI DTPAI RCR

ROI1 ROI2 ROI1 ROI2

1

2

3

4

5

Valor 
medio

Desv. (%)

* También puede ser de interés anotar los valores del kerma-aire (Kaire) de la cabecera DICOM (parámetro denominado ESD).

Tabla A4.2. Prueba TDM08. Compensación del CAE. Tabla para anotar los factores de exposición, valores medios (VMP) y 
desviaciones típicas (DTP) medidos en el fondo y en la imagen de la lámina de Al (en el plano en foco) y valores calculados 
de la relación contraste-ruido (RCR). 

Espesor 
PMMA 
(mm)

Espesor 
mama equiv. 

(mm)
A/F kVp mAs

DGM 
equipo
(mGy)

VMPfondo DTPfondo
VMPAI DTPAI RCR

ROI1 ROI2 ROI1 ROI2

20 21

30 32

40 45

45 53

50 60

60 75

70 90

v = S2e +S2q+S2s = e2+q2 ·K+ s2 ·K2 (A5.1)



 
108 M Chevalier del Río et al.

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):39-122

e, q y s son factores constantes. Esta aproximación 
puede llevarse a cabo siempre que la respuesta del 
sistema sea lineal.

El ruido normalizado por valor del píxel, p, o ruido 
relativo facilita hacer comparaciones entre sistemas 
individuales. El ruido relativo total se expresa en fun-
ción de los ruidos relativos de las tres componentes de 
la forma:

v

p =
e
p

2
+
q2
p + s2 (A5.2)

Si el detector tiene un comportamiento lineal, 
puede sustituirse el valor del píxel por el del kerma 
incidente:

v

K =
e
K

2
+
q2
K +S2 (A5.3)

El ruido cuántico ha de ser la fuente principal de 
ruido en una imagen. Debido a la baja exposición que 

se utiliza para obtener las proyecciones de tomosín-
tesis y a que la mayoría de los sistemas no utilizan la 
rejilla en esta modalidad, es importante comprobar que 
el ruido cuántico es el que predomina.

A.5.2. Ejemplo práctico del análisis del ruido 
 de la imagen

Para llevar a cabo el análisis de ruido se utilizan 
las imágenes obtenidas para determinar la función de 
respuesta (prueba MD021 del PECCR-2011).

Una vez determinada la función de respuesta, 
se linealizan las imágenes utilizando un software de 
procesado de imagen adecuado. En cada una de las 
imágenes linealizadas se mide el valor medio del píxel 
(ahora valor medio del Kaire (Ki)) y la desviación típica 
(vki) en una ROI de 4 cm2 situada a 4 cm de la pared 
del tórax y centrada lateralmente. Los resultados de 
estas medidas se encuentran en la columna “Valores 
de la imagen linealizada”.

Se hace un ajuste a un polinomio de segundo grado entre el cuadrado del ruido relativo (cociente entre la 
desviación típica y Ki ((vKi/Ki)2) y el inverso del kerma (1/Ki).

Ánodo/filtro: Rh/Rh; Tensión: 29 kV

Valores medidos en las imágenes para obtener la función de respuesta:
VMP = 45,45 · K- 39,46*

Valores imagen linealizada:
K = (VMP+39,46)/45,45

Carga (mAs) Carga/proy 
(mAs)

Ki (µGy) Valor medio de 
píxel (VMPi)

Desviación 
típica (vvVMP)

Ki (µGy) vvKi 
(µGy)

36 4 28,4 1283,6 22,59 29,1 0,57

4,5 5 37,5 1631,3 25,54 36,8 0,62

63 7 52,5 2338,3 28,53 52,3 0,70

90 10 75,3 3392,0 35,12 75,5 0,85

*El término independiente de la función de respuesta representa aproximadamente un 3% del VMP. Para estos valores, es lícito despreciar 
este término de forma que la función de respuesta sería: VMP = 45,45 · K.

Valores linealizados normalizados

1/Ki (µGy) Desviación típica (vvKi) (µGy) Ruido relativo vvKi/Ki (vvKi/Ki)2

29,1 0,57 0,0196 3,85E-04

36,8 0,62 0,0169 2,86E-04

52,3 0,70 0,0133 1,78E-04

75,5 0,85 0,0113 1,28E-04
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Coeficiente de x2 ajuste (v/Ki)2 por 1/Ki → a: Factor ruido electrónico, (e2) 0,1697

Coeficiente de x ajuste (v/Ki)2 por 1/Ki → b: Factor ruido cuántico, (q2) 0,0043

Término independiente ajuste (v/Ki) por 1/Ki → c: Factor ruido estructural, (s2) 4,00E-05

1/Ki
Ruido Electrónico 

Relativo 0,1697*Ki
−2

Ruido Cuántico 
Relativo 0,0043*Ki

−1
Ruido Estructural 
Relativo 4,00E-05

Ruido total Relativo
(vv'T/Ki)2

3,438E-02 2,006E-04 1,48E-04 4,00E-05 3,85E-04

2,719E-02 1,255E-04 1,17E-04 4,00E-05 2,86E-04

1,913E-02 6,208E-05 8,22E-05 4,00E-05 1,78E-04

1,325E-02 2,978E-05 5,70E-05 4,00E-05 1,28E-04
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Apéndice 6

A6. Dosimetría. Valores tabulados de los factores de conversión

A.6.1. Valores tabulados para los factores g, c, y s para el cálculo de la dosis de mamas simuladas con 
 PMMA

Las tablas incluidas en este Apéndice han sido obtenidas en los trabajos de Dance y col. [Dance y col., 2000 
y 2009].

Tabla A6.1.1. Valores del factor g (mGy/mGy)* para mamas simuladas con PMMA. 

FACTOR g (mGy/mGy)

Espesor 
PMMA 
(mm)

Espesor 
mama 

equivalente 
(mm)

Glandularidad 
de la mama 
equivalente 

(%)

Capa hemirreductora (CHR)

0,3 0,35 0,4 0,45 0,5 0,55 0,6 0,65 0,7 0,75 0,8

20 21 97 0,378 0,421 0,460 0,496 0,529 0,559 0,585 0,609 0,631 0,650 0,669

30 32 67 0,261 0,294 0,326 0,357 0,388 0,419 0,448 0,473 0,495 0,516 0,536

40 45 41 0,183 0,208 0,232 0,258 0,285 0,311 0,339 0,366 0,387 0,406 0,425

45 53 29 0,155 0,177 0,198 0,220 0,245 0,272 0,295 0,317 0,336 0,354 0,372

50 60 20 0,135 0,154 0,172 0,192 0,214 0,236 0,261 0,282 0,300 0,317 0,333

60 75 9 0,106 0,121 0,136 0,152 0,166 0,189 0,210 0,228 0,243 0,257 0,272

70 90 4 0,086 0,098 0,111 0,123 0,136 0,154 0,172 0,188 0,202 0,214 0,227

80 103 3 0,074 0,085 0,096 0,106 0,117 0,133 0,149 0,163 0,176 0,187 0,199

* Los factores de conversión g, c, s y T son adimensionales. Se mantienen las unidades (mGy/mGy) para indicar que la unidad de la magnitud 
Dosis Glandular Promedio es la misma que la de dosis absorbida al resultar de la multiplicación del kerma-aire incidente medido en mGy por 
dichos factores de conversión.

Tabla A6.1.2. Valores del factor c (mGy/mGy) para mamas de mujeres en el intervalo de edad de 50-64 años simuladas con 
PMMA. 

FACTOR g (mGy/mGy)

Espesor 
PMMA 
(mm)

Espesor 
mama 

equivalente 
(mm)

Glandularidad 
de la mama 
equivalente 

(%)

Capa hemirreductora (CHR)

0,3 0,35 0,4 0,45 0,5 0,55 0,6 0,65 0,7 0,75 0,8

20 21 97 0,889 0,895 0,903 0,908 0,912 0,917 0,921 0,924 0,928 0,933 0,937

30 32 67 0,940 0,943 0,945 0,946 0,949 0,952 0,953 0,956 0,959 0,961 0,964

40 45 41 1,043 1,041 1,040 1,039 1,037 1,035 1,034 1,032 1,030 1,028 1,026

45 53 29 1,109 1,105 1,102 1,099 1,096 1,091 1,088 1,082 1,078 1,073 1,068

50 60 20 1,164 1,160 1,151 1,150 1,144 1,139 1,134 1,124 1,117 1,111 1,103

60 75 9 1,254 1,245 1,235 1,231 1,225 1,217 1,207 1,196 1,186 1,175 1,164

70 90 4 1,299 1,292 1,282 1,275 1,270 1,260 1,249 1,236 1,225 1,213 1,200

80 103 3 1,307 1,299 1,292 1,287 1,283 1,273 1,262 1,249 1,238 1,226 1,213
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A.6.2. Valores tabulados para los factores g, c, y s para el cálculo de la dosis de pacientes

Tabla A6.1.3. Valores del factor s (mGy/mGy) para los espectros habituales de mamografía digital. 

FACTOR s (mGy/mGy)

Material del ánodo Material 
del filtro Espesor del filtro (µm) Factor s

Mo Mo 30 1,000

Mo Rh 25 1,017

Rh Rh 25 1,061

Rh Ag 30 1,0871

W Rh 50-60 1,042

W Ag 50-75 1,042

Tabla A6.1.4. Valores del factor s (mGy/mGy) para ánodos de tungsteno filtrados con 0,7 mm de Al y mamas simuladas con 
PMMA.  

FACTOR s (mGy/mGy), 0,7 mm Al

Espesor PMMA (mm) Espesor mama 
equivalente (mm) Factor s

20 21 1,052

30 32 1,064

40 45 1,082

45 53 1,094

50 60 1,105

60 75 1,123

70 90 1,136

80 103 1,142

Tabla A6.2.1. Valores del factor g (mGy/mGy) para distintos espesores de mamas.  

FACTOR g (mGy/mGy)

Espesor 
de mama 

(mm)

Capa hemirreductora (CHR)

0,3 0,35 0,4 0,45 0,5 0,55 0,6 0,65 0,7 0,75 0,8

20 0,390 0,433 0,473 0,509 0,543 0,573 0,587 0,622 0,644 0,663 0,682

30 0,274 0,309 0,342 0,374 0,406 0,437 0,466 0,491 0,514 0,535 0,555

40 0,207 0,235 0,261 0,289 0,318 0,346 0,374 0,399 0,421 0,441 0,460

50 0,164 0,187 0,209 0,232 0,258 0,287 0,310 0,332 0,352 0,371 0,389

60 0,135 0,154 0,172 0,192 0,214 0,236 0,261 0,282 0,300 0,317 0,333

70 0,114 0,130 0,145 0,163 0,177 0,202 0,224 0,244 0,259 0,274 0,289

80 0,098 0,112 0,126 0,140 0,154 0,175 0,195 0,212 0,227 0,241 0,254

90 0,0859 0,0981 0,1106 0,1233 0,1357 0,1543 0,1723 0,1879 0,2017 0,2143 0,2270

100 0,0763 0,0873 0,0986 0,1096 0,1207 0,1375 0,1540 0,1682 0,1809 0,1926 0,2044

110 0,0687 0,0786 0,0887 0,0988 0,1088 0,1240 0,1385 0,1520 0,1638 0,1746 0,1856
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Debido a su longitud, no se incluyen en este 
Apéndice los valores del factor c tabulados en función 
del espesor de mama, glandularidad y CHR. Estos 
valores son necesarios para estimar los valores de la 
DGM para muestras de mujeres sometidas a exámenes 
de mamografía o TDM en las unidades de mama en 
las que se hace diagnóstico. Las tablas con los valo-
res tabulados se encuentran en las publicaciones de 
Tabla 6 de Dance [Dance., 2000] y Tabla 4 de Dance 
[Dance, 2011]. 

La glandularidad de las mamas incluidas en la 
muestra puede estimarse utilizando el polinomio pro-
puesto por Dance [Dance y col., 2000] que relaciona 
la glandularidad con el espesor:

G(%) = a · t3+b · t2+ c · t+d (A6.1)

Los valores de los coeficientes han sido calculados 
para los dos grupos de edades que suelen incluirse 
en los programas de detección precoz de cáncer de 
mama.

La glandularidad de las mujeres cuyas edades 
están fuera de los intervalos indicados se estimará 
incluyéndolas en el grupo de 40-49 años, si son 
más jóvenes de 40 años, y en el de 50-64 años, si 
son mayores de 64 años. El error que introduce esta 
aproximación es de la misma magnitud que la incer-
tidumbre derivada de suponer que todas las mujeres 
incluidas en los intervalos de edad considerados tienen 

la misma glandularidad por tener el mismo espesor 
de mama. Existen algoritmos comercializados que 
han sido desarrollados para estimar la glandularidad 
a partir de las imágenes de las pacientes, tales como 
Quantra, Volpara o similares.

Las tablas que aparecen a continuación son nece-
sarias para estimar los valores de la DGM para mues-
tras de mujeres convocadas en los programas de diag-
nóstico precoz de cáncer de mama. Igualmente, los 
valores de los coeficientes de los polinomios dados en 
la Tabla A6.2.2 se estimaron para obtener la glandu-
laridad de las mamas de mujeres pertenecientes a los 
dos grupos de edad participantes en estos programas* 
[Dance y col., 2000].

* Los ajustes fueron determinados a partir de los factores de exposi-
ción asociados a la obtención de mamografías con equipos analógicos 
(cartulina/película) usando el control automático de exposición.

Tabla A6.2.2. Coeficientes para el cálculo de la glandulari-
dad de la mama en función de la edad de la paciente.

Coeficientes Edad: 40-49 Edad: 50-64

a 0,000 052 09 −0,000 1118

b 0,001 254 94 0,039 32

c −1,988 −4,544

d 138,8 176,0

Tabla A6.2.3. Valores del factor c para mamas promedio en el intervalo de edad comprendido entre los 50 y los 64 años. 

FACTOR c (mGy/mGy)

Espesor 
mama (mm)

Glandularidad 
(%)

Capa hemirreductora (CHR)

0,3 0,35 0,4 0,45 0,5 0,55 0,6 0,65 0,7 0,75 0,8

20 100 0,885 0,891 0,900 0,905 0,910 0,914 0,919 0,923 0,928 0,932 0,936

30 72 0,925 0,929 0,931 0,933 0,937 0,940 0,941 0,947 0,950 0,953 0,956

40 50 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000

50 33 1,086 1,082 1,081 1,078 1,075 1,071 1,069 1,064 1,060 1,057 1,053

60 21 1,164 1,160 1,151 1,150 1,144 1,139 1,134 1,124 1,117 1,111 1,103

70 12 1,232 1,225 1,214 1,208 1,204 1,196 1,188 1,176 1,167 1,157 1,147

80 7 1,275 1,265 1,257 1,254 1,247 1,237 1,227 1,213 1,202 1,191 1,179

90 4 1,299 1,292 1,282 1,275 1,270 1,260 1,249 1,236 1,225 1,213 1,200

100 3 1,307 1,298 1,290 1,286 1,283 1,272 1,261 1,248 1,236 1,224 1,211

110 3 1,306 1,301 1,294 1,291 1,283 1,274 1,266 1,251 1,240 1,228 1,215
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Tabla A6.2.4. Valores del factor c para mamas promedio en el intervalo de edad comprendido entre los 40 y los 49 años. 

FACTOR c (mGy/mGy)

Espesor 
mama (mm)

Glandularidad 
(%)

Capa hemirreductora (CHR)

0,3 0,35 0,4 0,45 0,5 0,55 0,6 0,65 0,7 0,75 0,8

20 100 0,855 0,891 0,9 0,905 0,91 0,914 0,919 0,923 0,928 0,932 0,936

30 82 0,894 0,898 0,903 0,906 0,911 0,915 0,918 0,924 0,928 0,933 0,937

40 65 0,94 0,943 0,945 0,947 0,948 0,952 0,955 0,956 0,959 0,961 0,964

50 49 1,005 1,005 1,005 1,004 1,004 1,004 1,004 1,004 1,003 1,003 1,003

60 35 1,08 1,078 1,074 1,074 1,071 1,068 1,066 1,061 1,058 1,055 1,051

70 24 1,152 1,147 1,141 1,138 1,135 1,13 1,127 1,117 1,111 1,105 1,098

80 14 1,22 1,213 1,206 1,205 1,199 1,19 1,183 1,172 1,163 1,154 1,145

90 8 1,27 1,264 1,254 1,248 1,244 1,235 1,225 1,214 1,204 1,193 1,181

100 5 1,295 1,287 1,279 1,275 1,272 1,262 1,251 1,238 1,227 1,215 1,203

110 5 1,294 1,29 1,283 1,281 1,273 1,264 1,256 1,242 1,232 1,22 1,208

Tabla A6.2.5. Valores del factor s para espectros generados con ánodos de tungsteno filtrados con 0,5 mm de Al. 

FACTOR s (mGy/mGy)

Espesor de mama 
(mm)

Intervalo 
Glandularidad (%)

Glandularidad 
típica 50-64 años

Glandularidad 
típica 40-49 años

Intervalo tensión 
(kV)

Factor s

20 80-100 100 100 25-40 1,069

30 62-82 72 82 29-40 1,104

40 40-65 50 65 29-40 1,127

50 23-49 33 49 30-40 1,139

60 11-35 21 35 30-40 1,154

70 2-24 12 24 30-40 1,180

80 0,1-17 7 14 30-40 1,187

90 0,1-14 4 8 30-40 1,198

100 0,1-13 3 5 30-40 1,206

110 0,1-13 3 5 30-40 1,212

Tabla A6.2.6. Valores del factor s para espectros generados con ánodos de tungsteno filtrados con 0,7 mm de Al. 

FACTOR s (mGy/mGy)

Espesor de mama 
(mm)

Intervalo 
Glandularidad (%)

Glandularidad 
típica 50-64 años

Glandularidad 
típica 40-49 años

Intervalo tensión 
(kV)

Factor s

20 80-100 100 100 25-50 1,052

30 62-82 72 82 25-50 1,060

40 40-65 50 65 25-50 1,076

50 23-49 33 49 25-50 1,087

60 11-35 21 35 25-50 1,105

70 2-24 12 24 28-50 1,121

80 0,1-17 7 14 28-50 1,129

90 0,1-14 4 8 28-50 1,136

100 0,1-13 3 5 28-50 1,140

110 0,1-13 3 5 28-50 1,144
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Tabla A6.3.1. Valores del factor T (mGy/mGy) para mamas simuladas con PMMA. 

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor PMMA 
(mm)

Espesor mama 
equivalente 

(mm)

Rango angular (grados)

−10 a +10 −15 a +15 −20 a +20 −25 a +25 −30 a +30

20 21 0,993 0,988 0,981 0,971 0,959

30 32 0,992 0,985 0,976 0,964 0,949

40 45 0,992 0,983 0,972 0,959 0,943

45 53 0,991 0,982 0,970 0,956 0,940

50 60 0,989 0,981 0,969 0,955 0,939

60 75 0,989 0,980 0,968 0,954 0,938

70 90 0,987 0,977 0,965 0,952 0,937

80 103 0,987 0,976 0,964 0,951 0,934

Tabla A6.3.2. Valores del factor T (mGy/mGy) para diferentes espesores de mama. 

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor de 
mama (mm)

Rango angular (grados)

−10 a +10 −15 a +15 −20 a +20 −25 a +25 −30 a +30

20 0,994 0,989 0,982 0,972 0,960

30 0,992 0,985 0,976 0,965 0,950

40 0,992 0,984 0,973 0,961 0,944

50 0,991 0,982 0,971 0,957 0,941

60 0,989 0,981 0,969 0,955 0,939

70 0,989 0,980 0,969 0,955 0,940

80 0,988 0,979 0,967 0,953 0,937

90 0,987 0,977 0,965 0,952 0,937

100 0,987 0,977 0,965 0,952 0,935

110 0,986 0,975 0,963 0,949 0,931

Tabla A6.3.3. Valores del factor T (mGy/mGy) para mamas simuladas con PMMA y los sistemas Hologic Selenia Dimensions 
(modelo 2011), Siemens Mammomat Inspiration (modelo 2011), GE Senoclaire (modelo 2013), GE Pristina (modelo 2017).§ 

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor PMMA 
(mm)

Espesor mama 
(mm)

Rango angular (grados)

TFujifilm ± 7,5° TFujifilm ± 20° TGE ± 12,5° THologic ± 7,5° TSiemens ± 24°

20 21 0,997 0,985 0,993 0,997 0,979

30 32 0,996 0,980 0,991 0,996 0,973

40 45 0,996 0,978 0,990 0,996 0,969

45 53 0,995 0,976 0,989 0,995 0,968

50 60 0,995 0,975 0,988 0,994 0,966

60 75 0,994 0,973 0,987 0,994 0,964

70 90 0,993 0,971 0,985 0,992 0,962

80 103 0,994 0,969 0,984 0,993 0,961
§ Información suministrada en el documento “Euref_tomo_protocol_version_1-03_revised” que se puede descargar en http://www.euref.org/
downloads (Accedido 12/09/2018).

A.6.3. Valores tabulados para el factor T (mGy/mGy) para el cálculo de la dosis en la 
 modalidad de tomosíntesis
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Tabla A6.3.4. Valores del factor T (mGy/mGy) para mamas simuladas con PMMA y los sistemas (cont.): IMS Giotto TOMO 
(modelo 2013), Planmed Clarity Excel DBT (modelo 2013) e IMS Giotto Class (modelo 2017).§ 

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor PMMA
(mm)

Espesor mama 
(mm) TIMS* ± 19° TPlanmed ± 15° TIMSClass* ± 15°

20 21 0,985 0,991 0,990

30 32 0,980 0,988 0,988

40 45 0,977 0,987 0,986

45 53 0,976 0,986 0,985

50 60 0,974 0,985 0,984

60 75 0,973 0,984 0,983

70 90 0,970 0,981 0,981

80 103 0,969 0,980 0,980
§ Información suministrada en el documento “Euref_tomo_protocol_version_1.03_revised” que se puede 
descargar en http://www.euref.org/downloads.

Tabla A6.3.5. Valores del factor T (mGy/mGy) para diferentes espesores de mama y los sistemas: Hologic Selenia Dimensions 
(modelo 2011), Siemens Mammomat Inspiration (modelo 2011), GE Senoclaire (modelo 2013), GE Pristina (modelo 2017).§ 

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor mama 
(mm) Fujifilm ± 7,5° Fujifilm ± 20° GE ± 12,5° Hologic ± 7,5° Siemens ± 24°

20 0,997 0,985 0,993 0,997 0,980

30 0,996 0,981 0,991 0,996 0,974

40 0,997 0,979 0,990 0,997 0,971

50 0,996 0,977 0,989 0,996 0,968

60 0,995 0,975 0,988 0,995 0,966

70 0,995 0,974 0,987 0,995 0,965

80 0,994 0,972 0,986 0,994 0,964

90 0,993 0,971 0,985 0,993 0,962

100 0,994 0,970 0,984 0,994 0,961

110 0,993 0,969 0,984 0,993 0,960

Tabla A6.3.6. Valores del factor T (mGy/mGy) para diferentes espesores de mama y los sistemas de tomosíntesis (cont.): IMS 
Giotto TOMO (modelo 2013), Planmed Clarity Excel DBT (modelo 2013) e IMS Giotto Class (modelo 2017).§

FACTOR T (mGy/mGy)

Espesor mama (mm) Tims* ± 19° Planmed ± 15° TIMSClass* ± 15°

20 0,985 0,991 0,991

30 0,981 0,989 0,988

40 0,978 0,988 0,987

50 0,976 0,986 0,986

60 0,974 0,985 0,984

70 0,973 0,984 0,983

80 0,972 0,983 0,982

90 0,970 0,981 0,981

100 0,970 0,981 0,980

110 0,968 0,980 0,979
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A.6.4. Etiquetas de la cabecera DICOM con los 
 datos necesarios para el cálculo de la DGM

•  Datos de la paciente:
0018, 11A0 Body Part Thickness
0010, 1010 Patient’s Age
0008, 0020 Study Date 
0010, 0030 Patient’s Birth Date

• Factores de exposición:
0018,0060 kVp 
0018,1152 Exposure 
0018,1153 Exposure in uAs(*)
0018,1191 Anode Target Material 
0018,7050 Filter Material LT 
0018,7052 Filter Thickness Minimum 

• Datos de la exploración:
0018, 5101 View Position

• Valores de dosis estimados por el equipo:
0040,0316 Organ Dose (Dosis Glandular) 
0040,8302 Entrance Dose in mGy (Kaire) 

Glosario de términos utilizados

Las definiciones que aparecen en este glosario 
están particularizadas para su uso en este protocolo. 
Su utilización fuera de este campo de aplicación podría 
ser imprecisa.

A

• Algoritmo de retroproyección simple (BP): algo-
ritmo de reconstrucción basado en técnicas de 
retroproyección sin procedimientos de filtrado 
adicionales.

• Algoritmo de retroproyección filtrada (FBP): algo-
ritmo de reconstrucción basado en técnicas de 
retroproyección con procedimientos de filtrado 
adicionales, En el caso de los sistemas de TDM, 
este algoritmo es similar a los utilizados en la 
tomografía computarizada de haz cónico para 
tener en cuenta la forma del haz de radiación 
(semicono en este caso) y el tipo de detector de 
panel plano.

• Ángulo de la proyección: ángulo subtendido por 
la perpendicular al detector cuando el tubo de 
rayos X está en la posición 0º y la línea que une 
el foco del tubo de rayos X y el detector pasando 
por el objeto.

• Ángulo de rotación del tubo: ángulo subtendido 
por el rayo principal asociado a la proyección 0º 
y la línea que conecta el foco del tubo de rayos 
y el centro de rotación.

* Notación según aparece en la cabecera DICOM. Se refiere a µAs, 
submúltiplo de As unidad del Sistema Internacional.

• Artefactos: irregularidades de valores de píxel en 
un área más o menos extensa de una imagen 
no relacionadas con las propiedades del objeto. 
Pueden estar producidas por dispositivos del 
equipo u objetos extraños que están dentro del 
haz de rayos X, algoritmos de reconstrucción o 
procesados de la imagen.

B

• Barrido: ciclo completo de una adquisición de 
tomosíntesis.

• Binning: agrupamiento de dels individuales for-
mado durante la etapa de lectura de la señal del 
detector. Binning 1\1 significa que no hay agru-
pamiento; 1\2 significa que dos dels son agrupa-
dos para generar un píxel en una dirección; 2\2 
significa que 4 dels son agrupados para generar 
un píxel.

C

• CAE: Control Automático de Exposición.
• Calidad de imagen: medida de la adecuación de 

la imagen a los requisitos necesarios para un 
correcto diagnóstico. La calidad de imagen es 
tanto mejor cuanto más fácil resulte extraer la 
información diagnóstica.

• Campo de radiación: superficie plana del haz de 
radiación perpendicular al eje de este.

• Capa hemirreductora (CHR): espesor necesario 
de Al para reducir la tasa de kerma en aire a 
la mitad de su valor original. Normalmente se 
expresa en mm de Al.

• Carga del tubo: producto de la intensidad de la 
corriente que circula entre el cátodo y el ánodo 
de un tubo de rayos X, en mA, por el tiempo de 
exposición, expresado en s. 

• Centro de rotación: centro de rotación del tubo 
de rayos X en un sistema de tomosíntesis.

• Compensación del control automático de expo-
sición: propiedad del control automático de 
exposición que permite obtener imágenes con 
valores de píxel o de la relación señal-ruido 
similares, con independencia de las diferencias 
en el espesor del objeto. 

• Contraste de la imagen: cualidad de una imagen 
que permite distinguir un objeto frente a su 
entorno (por ejemplo, las diferencias de valores 
medios de píxel entre dos elementos adyacentes 
de una imagen radiográfica).

• Contraste umbral: contraste mínimo que ha de 
tener un objeto para poder ser detectado. Su 
valor puede determinarse utilizando observado-
res humanos o algoritmos que simulan el com-
portamiento de un observador.
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• Control automático de exposición (CAE): dispo-
sitivo del equipo del sistema de TDM mediante 
el cual se controla la carga del tubo cortándose 
ésta automáticamente al alcanzarse el valor de 
exposición para el que está previamente ajus-
tado. Existen distintos modos de operación del 
CAE. En el modo completamente automático 
selecciona la tensión del tubo, la combinación 
ánodo/filtro y la carga de tubo. La finalidad de 
este dispositivo es obtener imágenes con valores 
de píxel o de la relación señal-ruido similares 
independientemente de las características de 
atenuación del paciente.

• Correcciones del detector: aplicadas a las imá-
genes proporcionadas por los sistemas digitales, 
corrigen distintos problemas: dels defectuosos, 
utilizando el mapa de píxeles defectuosos (ver 
más abajo); diferencias en la sensibilidad y/o 
ganancia electrónica de los dels individuales; 
inhomogeneidades en el haz de radiación (efec-
to anódico, divergencia del haz, etc.).

D

• Del: unidad de detección elemental que compo-
ne un detector digital matricial.

• Desviación: diferencia máxima entre el resultado 
de una medición (ym) y el valor convencional-
mente verdadero (yr) de lo que se mide (o men-
surando). Habitualmente, se toma el valor medio 
de todas las medidas como valor verdadero. Se 
puede expresar en términos absolutos (ym − yr) 
o relativos (en %) en la forma:

|ym− yr|
yr

·1000

• DICOM: acrónimo de la norma “Digital Imaging 
and Communications in Medicine”, cuyo obje-
tivo es garantizar la interoperatibilidad de los 
sistemas empleados para producir, mostrar, 
enviar, solicitar, almacenar, procesar, recuperar 
o imprimir imágenes médicas y documentos 
estructurados que se deriven de ellas, así como 
para gestionar los flujos de trabajo.

• DGM: Dosis Glandular Promedio.
• Duración del barrido: intervalo de tiempo entre la 

primera exposición (puede ser un disparo en la 
posición de 0º) y el final de la última exposición 
del barrido de TDM.

F

• Foco: zona sobre la superficie del ánodo donde 
se origina el haz útil de rayos X.

• Función de respuesta: relación entre el kerma en 
aire incidente en el detector y la señal que éste 
proporciona.

I

• Imagen cruda (raw): imagen que no ha sufrido 
ningún tipo de procesamiento o transformación.

• Imagen linealizada: en mamografía digital y en 
las proyecciones de TDM, los valores de píxel 
no son directamente proporcionales al kerma 
en aire incidente sobre la superficie del detector 
debido al offset (ver Valor offset del píxel). La 
linealización de los píxeles se hace invirtiendo la 
función de respuesta del detector que relaciona 
el valor del píxel con el kerma en aire incidente. 
En la imagen linealizada cada valor de píxel es 
igual al kerma en aire incidente en el detector 
y el offset es cero. La función de respuesta del 
detector medida sobre las proyecciones de la 
TDM no coincide con la obtenida para el detec-
tor en mamografía convencional en caso de que 
esta última haya sido determinada sin retirar la 
rejilla.

• Imagen no procesada: imagen digital a la que 
se han aplicado un aplanamiento de campo y 
correcciones para eliminar los píxeles defectuo-
sos pero ningún otro tipo de procesamiento. La 
etiqueta (0008,0068) de la cabecera DICOM la 
identifica como ‘FOR PROCESSING’. A veces a 
esta imagen se la identifica como imagen RAW.

• Imagen procesada: imagen digital a la que 
se han aplicado ciertas transformaciones para 
ser presentada en un monitor o imprimirse 
pudiendo visualizarse al mismo tiempo toda la 
información contenida. La etiqueta (0008,0068) 
de la cabecera DICOM la identifica como ‘FOR 
PRESENTATION’.

• Imagen de proyección (proyección): imagen 
adquirida durante el barrido de TDM asociada a 
un determinado valor del ángulo de rotación del 
tubo de rayos X.

• Imagen de TDM reconstruida: apilamiento de pla-
nos o cortes proporcionado por el sistema tras 
aplicar los algoritmos de reconstrucción.

K

• Kerma: acrónimo del inglés “Kinetic energy 
released per unit mass”. Suma de las energías 
cinéticas iniciales de todas las partículas ioni-
zantes cargadas liberadas por las partículas 
ionizantes no cargadas, por unidad de masa. Se 
debe especificar el material donde se define.
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• Kerma en aire en la superficie de entrada: es el 
kerma en aire medido en el seno del aire (sin 
retrodispersión) en la intersección del eje del 
haz de radiación con el plano correspondiente a 
la superficie de entrada del objeto irradiado. 

M

• Mapa de píxeles defectuosos: mapa (imagen o 
tabla) que incluye la posición de todos los píxe-
les cuyo valor no se basa en la lectura del del 
asociado (en mamografía digital o en las proyec-
ciones de la TDM). Los mapas correspondientes 
a la modalidad 2D y a la de TDM pueden ser 
diferentes.

• MD: acrónimo de Mamografía Digital 2D.

P

• Pala de compresión: en mamografía, placa 
rectangular transparente paralela al tablero del 
equipo de rayos X y situada sobre él, que se 
utiliza para comprimir la mama.

• Paso del del (del pitch o píxel pitch): distancia 
entre los centros de detectores elementales 
adyacentes. También recibe el nombre de espa-
ciado entre píxeles (píxel spacing).

• Píxel: menor unidad homogénea en color o 
escala de grises que forma parte de una imagen 
digital.

• Plano en foco (plano focal): plano del volumen 
reconstruido en el que se visualizan con nitidez 
los detalles del objeto situados a esa profundi-
dad (altura).

• PMMA: Polimetil Metacrilato. 
• Primera proyección (imagen): primera imagen de 

la secuencia adquirida por un sistema de TDM. 
(Si la preexposición se hace cuando el tubo se 
encuentra en la posición 0º, esta será la primera 
imagen de la secuencia).

• Proyección central: proyección con ángulo próxi-
mo a 0º. Durante el desplazamiento del tubo 
para adquirir las distintas proyecciones, se 
producen pequeños cambios en la posición en 
la que se adquieren las proyecciones, lo que 
produce ligeras variaciones en el valor de los 
ángulos asociados a cada una de ellas. Por este 
motivo, la proyección 0º (ver más abajo) no tiene 
por qué coincidir exactamente con la proyección 
central.

• Proyección 0º: proyección adquirida con el tubo 
estacionario situado en la posición para la cual 
el rayo principal es perpendicular al detector.

• Profundidad de bit: número de valores asignados 
a un píxel en un sistema digital expresado en 
bits.

R

• Rango angular: ángulo medido en grados sub-
tendido entre los rayos principales de la primera 
y última proyección. 

• Región de interés (ROI): área o región de una 
imagen, delimitada por un contorno, sobre la 
que se evalúa un determinado parámetro.

• Rejilla: dispositivo que se sitúa sobre el detec-
tor de la imagen para reducir selectivamente la 
radiación dispersa que lo alcanza.

• Relación contraste-ruido (RCR): se define como

RCR=
|VMPfondo−VMPAI|

DTP2fondo +DTP2AI
2

donde VMP significa valor medio y DTP desvia-
ción típica de los valores de píxel medidos en 
dos ROI de iguales dimensiones, situadas sobre 
la señal (lámina de Al) y sobre el fondo.

• Relación diferencia de señal-ruido: se define 
como:

RDSR=
VMPs−VMPf

DTPf

donde VMPs y VMPf son los valores medios 
de píxel asociados respectivamente a una ROI 
situada sobre la señal y otra ROI de iguales 
dimensiones situada sobre el fondo, DTPf es la 
desviación típica de los valores de píxel de la 
ROI situada sobre el fondo.

• Relación señal-ruido: se define como:

RSR=
VMP
DTP

donde VMP y DTP son el valor medio de píxel y 
la desviación típica de una ROI situada sobre la 
señal. Hay que tener en cuenta que, si la imagen 
no está linealizada, el VMP contiene el offset.

• Repetibilidad (de los resultados de las medi-
das): grado de concordancia entre resultados 
de sucesivas mediciones de este mensurando 
efectuadas en las mismas condiciones. 

• Retrodispersión: radiación dispersada por un 
material con ángulos superiores a 90º con res-
pecto a la dirección inicial.

• Ruido: fluctuaciones en los valores del píxel de 
una imagen con excepción de las debidas a la 
anatomía o a las estructuras contenidas en los 
objetos de test. La desviación típica o varianza 
de los píxeles contenidos en una ROI (ver más 
adelante) proporciona una medida del ruido.
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• Ruido cuántico: fluctuaciones de los valores de 
píxel debidas al carácter estocástico del haz de 
radiación.

• Ruido electrónico: fluctuaciones de los valores 
de píxel asociadas con las corrientes de electro-
nes que circulan por los circuitos constitutivos 
del detector matricial.

• Ruido estructural: fluctuaciones de los valores 
de píxel asociadas con la presencia de patrones 
espaciales fijos derivados de la distinta respues-
ta de los detectores elementales que componen 
el detector, de la distribución de intensidad del 
haz incidente que cambia en función de la pro-
yección, etc.

T

• TDM: Tomosíntesis Digital de Mama. 
• Tiempo de exposición (proyección): duración 

de la exposición al haz de radiación durante la 
adquisición de una proyección.

• Tiempo de exposición: tiempo comprendido 
entre el comienzo y final de la exposición al haz 
de radiación de un punto individual durante el 
barrido de TDM.

• Tolerancias o valores límites: intervalo de varia-
ción aceptable de los parámetros que están 
siendo medidos. Si la tolerancia se supera, es 
necesario aplicar medidas correctoras, aunque 
el equipo pueda seguir funcionando para uso 
clínico. Las tolerancias definidas en este proto-
colo son provisionales en la medida en la que 
no existe una experiencia suficiente sobre el 
funcionamiento de los sistemas de TDM. 

U

• Umbral de sensibilidad: valor del contraste del 
último objeto de bajo contraste que se visualiza 
cuando se utiliza un objeto de test adecuado.

V

• Valor del píxel: valor discretizado asignado a un 
píxel. 

• Valor offset del píxel: valor fijo que se añade 
a todos los píxeles de una imagen durante la 
generación de la imagen (de proyección, en el 
caso de TDM). Hay algunos sistemas de TDM 
que no añaden este valor fijo a las proyecciones.

• Volumen reconstruido: volumen que forma el 
conjunto de planos o cortes proporcionados por 
el sistema de TDM.
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La radioterapia adaptativa (Adaptive Radiation Therapy, ART) se puede definir como la modificación del plan de trata-
miento administrado a un paciente durante el curso de la radioterapia para tener en cuenta los cambios en la anatomía.

La aplicación de ART supone un cambio en el proceso radioterápico que implica el uso de numerosos recursos adi-
cionales, no estando implementada de forma general. Así, aun tratándose de una idea introducida hace más de 20 años, 
todavía a fecha de hoy son objeto de estudio muchos de los aspectos que definen la ART: la decisión de proceder a la 
nueva planificación del tratamiento, el momento óptimo para adaptar el plan, el umbral dosimétrico o anatómico que 
define la necesidad de adaptar y la identificación de los pacientes que realmente se beneficiarían de la adaptación del 
tratamiento.

Este informe del Grupo de Trabajo sobre ART de la Sociedad Española de Física Médica (SEFM) tiene como objetivo 
describir los principios de esta técnica, así como los elementos necesarios para su implementación. 

Se exponen las dos estrategias principales atendiendo al momento de su aplicación: offline, para actuar ante los cam-
bios progresivos que se observan durante el tratamiento, y online, para mitigar los cambios aleatorios. 

Se revisa el estado actual de ART aplicado a la práctica clínica para diferentes localizaciones anatómicas. 
Se describen algunos de los instrumentos clave para su implementación: los algoritmos de registro deformable 

(Deformable Image Registration, DIR), exponiendo las principales métricas de similitud, los métodos de optimización de 
la similitud, y los modelos de deformación utilizados, analizando las características de los algoritmos de los softwares más 
utilizados. 

Además, dada la importancia que tiene conocer la incertidumbre adicional que introduce el uso de los algoritmos DIR 
(sobre todo cuando se utilizan para deformar la matriz de dosis absorbida) se dedica un apartado a la validación de estos 
algoritmos, incluyendo los resultados para los principales softwares comerciales disponibles actualmente. 

Por último, se presentan unas recomendaciones a la hora de aplicar ART en la práctica clínica.

Palabras clave: ART, radioterapia adaptativa offline y online, DIR, control calidad de algoritmos de registro deformable. 
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Adaptive Radiation Radiotherapy (ART) can be defined as the radiotherapy technique where the delivered absorbed dose 
is monitored during the treatment for clinical acceptability and modified, if necessary.

ART application represents a change in the radiotherapy process that implies the use of numerous additional resources, 
and its implementation has not yet been widely incorporated. Thus, even though the idea was introduced more than 20 years 
ago, to this day many of the aspects that define ART are still being studied: the action levels to proceed with the new treatment 
planning, the optimal time to adapt the treatment plan, the anatomical or dosimetric threshold that defines the need to adapt, 
the identification of the patients who would really benefit from the adaptation of the treatment, etc.

This report of the ART Working Group of the Spanish Society of Medical Physics (SEFM) aims to describe the principles of 
this technique, as well as the necessary elements for its implementation. The two main ART strategies regarding the applica-
tion timescale are presented: off-line, intended to face progressive changes observed during treatment and on-line, to mitigate 
random changes. The state of the art in the application of ART to clinical practice for different anatomical locations is reviewed. 
One of the key instruments for its implementation is described: the deformable registration algorithms (DIR), exposing the 
principal similarity metrics, the similarity optimization methods, and the deformation models used, analyzing the characteris-
tics of the algorithms of main software. Furthermore, given the importance of knowing the additional uncertainty introduced 
by the use of DIR algorithms, especially when they are used to deform the absorbed dose matrix, a section is dedicated to 
the validation of these algorithms, including the results for the main commercial software programs currently available. Finally, 
some recommendations are presented when applying ART in clinical practice.

Key words: ART, off-line and on-line adaptive radiotherapy, DIR, QA of deformable image registration algorithms.

Tabla de contenido

1. Introducción y propósito ..............................................................................................................................126

2. Tipos de ART ...............................................................................................................................................127

2.1. Radioterapia adaptativa offline .............................................................................................................127

2.1.1. Introducción ..............................................................................................................................127

2.1.2. Estrategias de ART offline ..........................................................................................................128

2.1.3. Radioterapia guiada por la imagen en ART offline ......................................................................129

2.1.4. Adquisición de imágenes del nuevo tratamiento adaptado ..........................................................130

2.1.5. Optimización y evaluación del nuevo tratamiento .......................................................................130

2.2. Radioterapia adaptativa online .............................................................................................................130

2.2.1. Radioterapia guiada por la imagen en ART online ......................................................................131

2.2.2. Nueva delimitación de estructuras críticas mediante DIR ...........................................................133

2.2.3. Evaluación de los cambios .........................................................................................................134

2.2.4. Adaptación del plan de tratamiento ............................................................................................134

2.2.5. Control de calidad ......................................................................................................................135

3. Aplicación a la práctica clínica. ..................................................................................................................136

3.1. Tumores de cabeza y cuello .................................................................................................................136

3.1.1. Cambios anatómicos ..................................................................................................................136

3.1.2. Cambios dosimétricos ................................................................................................................137

3.1.3. Aplicación de ART .....................................................................................................................137

3.1.4. Momento de la replanificación ...................................................................................................137

3.1.5. Criterio de selección de pacientes potencialmente beneficiarios de ART .....................................137



 
125Implementación y uso clínico de la radioterapia adaptativa. Informe del grupo de trabajo de radioterapia adaptativa...

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):123-66

3.1.6. Estrategias ART simplificadas .....................................................................................................137

3.1.7. Beneficios dosimétricos de ART en cabeza y cuello ...................................................................138

3.2. Cáncer de pulmón ...............................................................................................................................138

3.2.1. Cambios anatómicos ..................................................................................................................138

3.2.2. Aplicación de ART .....................................................................................................................138

3.2.3. ART en tratamiento con protones ...............................................................................................129

3.2.4. Momento de la replanificación ...................................................................................................129

3.3. Próstata ...............................................................................................................................................130

3.3.1. Cambios anatómicos ..................................................................................................................130

3.3.2. Cambios dosimétricos ................................................................................................................130

3.3.3. Aplicación de ART .....................................................................................................................130

3.3.4. Beneficios dosimétricos de ART en próstata ...............................................................................130

3.4. Vejiga ...................................................................................................................................................142

3.4.1. Cambios anatómicos ..................................................................................................................142

3.4.2. Aplicación de ART .....................................................................................................................142

3.4.3. Beneficios dosimétricos de ART en la vejiga ...............................................................................143

3.5. Tumores ginecológicos .........................................................................................................................143

3.5.1. Cambios anatómicos ..................................................................................................................143

3.5.2. Aplicación de ART .....................................................................................................................143

3.5.3. Beneficios dosimétricos de ART en tumores ginecológicos .........................................................144

3.6. Otras localizaciones anatómicas ...........................................................................................................144

3.6.1. Cáncer de mama .......................................................................................................................144

3.6.2. Tumores abdominales ................................................................................................................145

3.6.3. Sarcoma de partes blandas ........................................................................................................145

3.6.4. Sistema nervioso central ............................................................................................................145

4. Algoritmos de registro deformable ................................................................................................................145

4.1. Función objetivo y regularización de la transformación .........................................................................145

4.1.1. Implícita .....................................................................................................................................146

4.1.2. Explícita .....................................................................................................................................146

4.2. Métodos de optimización .....................................................................................................................146

4.3. Métricas de similitud empleadas en el proceso de optimización ...........................................................146

4.3.1. Métricas geométricas o featured-based ......................................................................................147

4.3.2. Métricas basadas en intensidad de píxel/vóxel o icónicos ...........................................................147

4.3.3. Métricas híbridas .......................................................................................................................148

4.4. Modelos de deformación o de registro deformable ...............................................................................149

4.4.1. Transformación geométrica derivada de modelos físicos .............................................................149

4.4.2. Transformación geométrica derivada de la teoría de interpolación ..............................................150

4.4.3. Transformación geométrica basada en modelos biofísicos/biomecánicos ....................................151

4.5. Algoritmos implementados en softwares comerciales ............................................................................152



 
126 R García-Mollá et al.

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):123-66

5. Validación de los algoritmos de registro deformable de imagen .....................................................................152

5.1. Registro deformable de imágenes ........................................................................................................152

5.2. Métodos de validación del DIR .............................................................................................................153

5.2.1. Validación con puntos de los algoritmos de registro deformable .................................................154

6. Recomendaciones ........................................................................................................................................155

6.1. Recomendaciones ART offline .............................................................................................................155

6.1.1. Puesta en marcha ......................................................................................................................155

6.1.2. Uso clínico .................................................................................................................................155

6.2. Recomendaciones ART online .............................................................................................................156

6.2.1. Puesta en marcha ......................................................................................................................156

6.2.2. Uso clínico .................................................................................................................................156

7. Conclusiones ...............................................................................................................................................156

Agradecimientos ..............................................................................................................................................157

Listado de abreviaturas ....................................................................................................................................157

Referencias .....................................................................................................................................................158

1. Introducción y propósito

El objetivo de la radioterapia radical es obtener la 
máxima probabilidad de control tumoral con el míni-
mo daño al tejido sano, procurando que los tejidos 
sanos reciban la dosis absorbida más baja posible. 
Tradicionalmente, se ha impartido la dosis absorbida 
de forma fraccionada para maximizar la diferencia 
entre control tumoral y daño a tejido sano. Durante del 
tratamiento fraccionado, existen movimientos internos 
fisiológicos, como, por ejemplo, la respiración, el latido 
cardíaco y los movimientos intestinales; por otro lado, 
se pueden producir variaciones de tamaño, forma y 
posición en los volúmenes blanco clínicos (Clinical 
Target Volume, CTV) a tratar, y en los órganos de riesgo 
(Organs At Risk, OAR);1 si para la delimitación de los 
volúmenes se han registrado varias series de imágenes, 
hay que tener en cuenta también las incertidumbres 
asociadas a este registro. Es por ello, que es necesa-
rio añadir a los volúmenes anteriores un margen de 
seguridad, denominado margen interno, que incluya 
todas estas variaciones, obteniendo de esta forma los 
volúmenes blanco internos (Internal Target Volume, 
ITV). Existen otras fuentes de incertidumbre, como 
las asociadas al posicionamiento del paciente, las 
incertidumbres mecánicas del acelerador y la mesa, 
las incertidumbres dosimétricas, etc., que se tienen en 
cuenta con otro margen denominado margen de con-
figuración. De esta forma, se obtienen los volúmenes 
blanco de planificación (Planning Target Volume, PTV). 
De forma análoga, se aplican los mismos márgenes 

para el tejido sano, obteniendo los volúmenes de plani-
ficación (Planning organ at Risk Volume, PRV).

La aplicación de márgenes a los volúmenes a tratar 
aumenta la probabilidad de daño a los tejidos sanos y 
órganos de riesgo, por lo que, para conseguir el obje-
tivo del tratamiento radioterápico, resulta fundamental 
poder conseguir reducir dichos márgenes. En los últi-
mos años, esto ha sido posible de forma significativa 
gracias a los avances de los sistemas de imagen en 
la unidad de tratamiento y la aplicación de la radio-
terapia guiada por la imagen (Image-GuidedRadiation 
Therapy, IGRT).

Existen una gran variedad de sistemas de ima-
gen guiada, entre los que se encuentran sistemas 
de imagen de tomografía computarizada (Computed 
Tomography, TC) de kilovoltaje alineada en un sistema 
de railes (TC-on-Rails), tomografía computarizada de 
haz cónico de kilovoltaje (Conebeam TC, CBCT), tomo-
grafía computarizada de haz cónico de megavoltaje 
(Megavoltaje CBCT, MVCBCT), tomografía computari-
zada helicoidal de haz en abanico de megavoltaje (heli-
cal Megavoltaje TC, MVCT), sistemas de radiografía o 
fluoroscopia planar, sistemas de imagen de ultrasoni-
dos y, recientemente, también se han desarrollado sis-
temas con imagen de resonancia magnética integrada 
en el acelerador. 

La IGRT utiliza la imagen adquirida en la unidad 
para corregir las variaciones entre fracciones (inter-
fracción), o dentro de la misma fracción (intrafrac-
ción), respecto al tratamiento planificado inicialmente. 
Comparando estas imágenes se determinan las tras-
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laciones y, en los sistemas con mesa con seis grados 
de libertad, también las rotaciones necesarias para 
hacer coincidir la geometría del paciente obtenida en 
la sala de tratamiento con la geometría del paciente en 
la adquisición de la imagen de planificación. Para que 
estas geometrías coincidan la mesa lleva a cabo los 
movimientos necesarios. Esta técnica permite corregir 
las variaciones debidas a diferencias provocadas por 
los cambios anatómicos entre el momento de la plani-
ficación y cada una de las fracciones de tratamiento.

No obstante, la IGRT tiene algunas limitaciones. 
Entre ellas destaca que ésta no es capaz de tener en 
cuenta las deformaciones de los volúmenes, ni los 
movimientos independientes entre los distintos órga-
nos. Para poder corregir estos movimientos y deforma-
ciones, es necesario modificar el plan inicial previsto, 
de forma que se incluyan las diferencias encontradas. 
Para dar solución a esta necesidad, surge la radiotera-
pia adaptativa (Adaptive Radiation Therapy, ART). Yan 
et al.2 la definen como un proceso cerrado, donde el 
plan inicial puede modificarse mediante una retroa-
limentación sistemática con la información nueva 
obtenida, con la intención de mejorar el tratamiento al 
monitorizar las variaciones e incorporarlas, para reop-
timizar el plan inicial durante el curso del tratamiento. 
En este proceso, los márgenes y la dosis absorbida se 
pueden personalizar para cada paciente, para lograr 
una administración de tratamiento de forma segura. En 
un artículo posterior, Yan et al.3 proponen que para la 
implementación de la radioterapia adaptativa siempre 
deberían estar presentes cuatro elementos clave: la 
evaluación de la dosis absorbida real de tratamiento, 
la identificación/evaluación de las variaciones en el 
tratamiento, la decisión de modificación del trata-
miento, y por último, la modificación del tratamiento. 
Recientemente, Green et al.4 definen la ART como 
la técnica de radioterapia donde la dosis absorbida 
administrada se monitoriza para ver su aceptabilidad 
clínica y se modificada, si es necesario, con el objetivo 
de mejorar el resultado del tratamiento.

Según el esquema temporal, la ART se puede 
clasificar como: offline, entre fracciones, online, inme-
diatamente antes de una fracción, y, por último, en 
tiempo real durante una fracción.4 Sea cual sea el 
esquema utilizado, es necesario un flujo de trabajo 
diseñado con las particularidades temporales indica-
das, utilizando para ello las herramientas disponibles 
según la técnica.

La posibilidad de implementar la ART requiere 
un desarrollo de la tecnología y está basado en gran 
medida en los sistemas de imagen que hacen posible 
la IGRT. También son necesarias herramientas de 
evaluación de la dosis administrada, de forma que se 
pueda identificar la necesidad de cambiar el plan. Los 
sistemas de planificación han de permitir la adaptación 
a los cambios de la forma lo más rápida y automática 

posible y por último, se ha de disponer de herramien-
tas de control de calidad para todo el proceso. 

El presente documento se estructura en cinco capí-
tulos en los que se pretende dar una visión global de la 
ART y los algoritmos de registro deformable (Deformable 
Image Registration, DIR), tanto en su utilización, como 
en sus aplicaciones y el control de calidad. 

El capítulo 2 está dedicado a las dos técnicas de 
adaptación más utilizadas, la radioterapia adaptativa 
offline y la online, que se diferencian por su secuencia 
temporal. Se exponen las características específicas 
de cada una y se presenta un esquema de flujo de 
trabajo.

El capítulo 3 se centra en la aplicación de estas 
técnicas a la práctica clínica, según la localización ana-
tómica. Existen patologías como los tumores de cabeza 
y cuello, en los que los cambios encontrados son gra-
duales, por lo que es más apropiado utilizar estrategias 
de radioterapia adaptativa offline, mientras que otros, 
como los tumores pélvicos, presentan modificaciones 
diarias por el diferente estado de órganos como vejiga 
y recto, por lo que, en este caso, puede ser más ade-
cuado el uso de ART online. 

El capítulo 4 se dedica a los algoritmos de DIR, 
donde se exponen las principales métricas de simi-
litud: las geométricas, las basadas en intensidad de 
píxeles o las híbridas, los métodos de optimización y 
los modelos de deformación. Por último, se analizan 
las características de los algoritmos de los principales 
softwares comerciales.

El capítulo 5 está dedicado a la validación de los 
algoritmos DIR. El capítulo se divide en dos secciones: 
una primera parte teórica, donde se detallan los dife-
rentes métodos de validación y sus limitaciones; y una 
segunda parte, donde se muestran los resultados de 
la validación mediante puntos de los diferentes algorit-
mos de DIR de los principales softwares comerciales.

Por último, se presentan las recomendaciones de 
este Grupo de Trabajo y las conclusiones del docu-
mento.

2. Tipos de ART

2.1. Radioterapia adaptativa offline

2.1.1. Introducción

El procedimiento de ART offline consiste en la adap-
tación de un tratamiento de radioterapia a las diferentes 
variaciones anatómicas que se producen durante el 
curso de este (variación en el volumen del paciente, 
variación del volumen de tratamiento, cambios de 
forma, etc.).3 Este proceso de adaptación se realiza 
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para intentar conseguir los objetivos iniciales en las 
fracciones restantes del tratamiento. 

Es un proceso que se inicia con las imágenes 
de IGRT, siendo estas susceptibles de ser utilizadas 
para una evaluación geométrica y, en función de la 
tecnología utilizada, también dosimétrica (CBCT, RM, 
MVCBCT…), y que determinan la necesidad de iniciar 
un proceso de ART. La principal característica del 
proceso de ART es el uso del tratamiento inicial y su 
administración, como punto de partida para la planifi-
cación del nuevo tratamiento. Esto significa que, en la 
planificación del nuevo tratamiento, se hace uso de una 
nueva imagen de simulación mediante el análisis de la 
dosis absorbida administrada al paciente durante las 
fracciones tratadas antes de proceder a la adaptación 
del tratamiento. Por ello, un plan de ART conlleva los 
mismo pasos y procedimientos que cualquier trata-
miento estándar de radioterapia, más las restricciones 
dosimétricas derivadas del tratamiento inicial.

En ART existen incertidumbres asociadas de tipo 
sistemático, que se repiten fracción a fracción, y de tipo 
aleatorio, las cuales varían cada día.5,6 En un proceso 
de ART offline, las incertidumbres de tipo sistemático 
se ven reducidas, ya que todo el proceso se inicia de 
nuevo, pero no así las incertidumbres de tipo aleatorio, 
que dependen de la administración diaria del trata-
miento.7 Además, un procedimiento de ART introduce 
nuevos procesos que tienen asociadas incertidumbres 
adicionales,8,9 como la del registro entre imágenes, que 

deben incluirse en el margen del PTV.10 Por otro lado, 
el procedimiento de ART offline presenta una mayor 
seguridad respecto a otros modelos de ART, ya que 
permite realizar una evaluación más detallada y con 
más tiempo del nuevo tratamiento adaptado; también 
permite una verificación en la unidad de tratamiento 
antes de ser administrado en el paciente para cualquier 
tipo de tratamiento adaptado.

Un esquema del flujo de trabajo genérico en un 
procedimiento de ART offline se presenta en la fig. 1. El 
tratamiento inicial sigue su curso habitual hasta que se 
observa una alerta (variación anatómica) en la imagen 
de IGRT (CBCT fracción 3). En este momento, se inicia 
un proceso de evaluación anatómico-dosimétrico con 
las imágenes de CBCT. Si la alerta observada no tiene 
efectos clínicamente relevantes (B) el tratamiento con-
tinuará con un seguimiento particular de las imágenes 
de IGRT. Si, por el contrario, la alerta sí que muestra 
variaciones dosimétricas clínicamente importantes (A) 
se programa una nueva simulación y se inicia un pro-
ceso de adaptación del tratamiento. 

2.1.2. Estrategias de ART offline 

Existen diferentes estrategias de ART offline que 
dependen de los recursos materiales y humanos del 
centro. En determinadas localizaciones, los cambios 
durante el transcurso del tratamiento son habituales 

Fig. 1. Flujo de trabajo para el procedimiento de radioterapia adaptativa offline mediante el uso de las imágenes de CBCT 
de IGRT.
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y es necesario adaptarlos para conseguir el objetivo 
terapéutico planificado. En el apartado 3. Aplicación a 
la práctica clínica se abordará este tema. 

Como plantean Sonke et al.,11 se han desarrollado 
diferentes modos de trabajo, o de estrategias, de ART 
offline teniendo en cuenta la localización y los órganos 
comprometidos en el tratamiento o el tipo de imagen 
médica involucrada en la estrategia:

• Modelos anatómicos promediados: mediante un 
seguimiento de las imágenes de las primeras frac-
ciones de tratamiento, se crea una estructura pro-
medio a partir de las estructuras de cada fracción. 
También se utiliza un promedio de los campos vec-
toriales de deformación (Deformable Vector Field, 
DVF)* de cada uno de los DIR realizados entre las 
imágenes CBCT de cada fracción con el TC de pla-
nificación. Una vez obtenido, se deforma la imagen 
TC para obtener una imagen promedio con la que 
seguir el tratamiento.12,13

• Triggered Adaptation: una variación anatómica en 
las imágenes de IGRT activa el protocolo de ART 
offline. La adaptación puede iniciarse solo con 
la evaluación geométrica de la imagen o con un 
análisis más detallado mediante un estudio dosi-
métrico.14–16

• Adaptación programada: en las localizaciones sus-
ceptibles de cambios anatómicos se planifica el 
tratamiento donde ya se considera la posible adap-
tación de este en determinadas fracciones, eva-
luando parámetros anatómicos y dosimétricos.17–21

2.1.3. Radioterapia guiada por la imagen en ART  
 offline 

La adquisición de imágenes de posicionamiento del 
paciente en la sala de tratamiento supone el punto de 
partida en un proceso de ART offline, ya que son las 
imágenes adquiridas antes de cada fracción las que 
nos proporcionan la información del estado anatómico 
del paciente y de los posibles cambios que pueda 
sufrir en el transcurso del tratamiento.

2.1.3.1. Modalidades
Los tipos de imágenes de IGRT que podemos uti-

lizar para adaptar un tratamiento de radioterapia son 
las de carácter volumétrico, tanto con energías de kilo-
voltaje,9,22 como de megavoltage.23–25 Las soluciones 
comerciales que permiten este tipo de adquisición en 
los diferentes equipos de radioterapia son:

• CBCT con energía de kV mediante los siste-
mas X-Ray Volume Imaging™ (XVI) (Elekta AB, 

* Se definirá en el capítulo 4.

Stockholm, Suecia), On-Board Imaging® (OBI), 
Halcyon™ kV Images y Ethos™ kV Images (Varian 
Medical Systems, Palo Alto CA, EEUU); 

• MVCBCT del sistema MVision™ (Siemens Health-
ineers, Erlangen, Alemania);

• MVCT, esta última, se realiza con el sistema de 
adquisición de tomografía del equipo de trata-
miento de tomoterapia Tomo-Therapy Inc. HI-ART 
(Accuray, Madison WI, EEUU).

Los aspectos principales que hemos de tener en 
cuenta a la hora de utilizar este tipo de imágenes en 
un procedimiento de ART son las características tanto 
geométricas como de calidad de imagen. En función 
del uso que queramos hacer de ellas, tendremos que 
conocer las incertidumbres asociadas a su utiliza-
ción y a la reconstrucción. Estas están fuertemente 
ligadas al tipo de adquisición de las imágenes y sus 
características físicas: localización (heterogeneida-
des), radiación dispersa, artefactos y limitación de la 
reconstrucción.8

Si además, la utilización de la imagen incluye el 
cálculo de dosis absorbida para evaluar la administra-
ción del tratamiento por fracción, se añade el proble-
ma de la equivalencia entre las Unidades Hounsfield 
(Hounsfield Units, HU) y la densidad electrónica 
asociada.26–28

Otra limitación es el reducido campo de visión de 
la imagen, que implica que en determinados casos el 
contorno exterior y alguna estructura estén incomple-
tos, de forma que complica el uso de la imagen obte-
nida directamente para la replanificación.29

2.1.3.2. Uso para la evaluación dosimétrica
Nos centraremos en las dos modalidades de ima-

gen 3D de IGRT que hemos comentado anteriormente, 
imagen de kilovoltage y de megavoltage, y mostrare-
mos de forma global su utilización en los diferentes 
sistemas comerciales que permiten realizar ART: 

• RayStation (RaySearch Laboratories, Stockholm, 
Sweden).30 El sistema permite la importación 
de las imágenes CBCT y la asignación de una 
curva de densidad electrónica a cada imagen. 
Posteriormente, se realiza un registro rígido (RR) 
seguido de un registro deformable entre el TC de 
planificación (pTC) y cada uno de las imágenes de 
CBCT. Estos registros permiten proyectar los contor-
nos a las imágenes de IGRT. Finalmente, se evalúa 
el tratamiento inicial fracción a fracción mediante 
deformación y mediante la acumulación de dosis 
absorbida en el pTC. 

• Velocity™ (Varian Medical Systems).31 Utiliza imá-
genes CBCT para su posterior uso mediante DIR 
con el pTC. Se deforma el pTC a partir de las 
imágenes de IGRT. Esto permite calcular el plan de 
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tratamiento sobre este nuevo conjunto de imágenes 
y así evaluar las discrepancias entre el tratamiento 
planificado y el administrado. 

• Precise ART (Accuray).32 El sistema hace uso de las 
imágenes MVCT previamente modificadas median-
te el uso de la imagen pTC y la curva de densidad 
electrónica del pTC obteniendo una nueva imagen 
modificada (mMVCT). Con esta nueva imagen, se 
recalcula el patrón de intensidad del tratamiento 
administrado (sinograma). De esta forma, se evalúa 
fracción a fracción el tratamiento administrado.

• MIM maestro® (MIM Software, Inc., Cleveland, OH, 
EEUU).33 Este sistema también utiliza las imágenes 
de CBCT. Permite tratar las imágenes mediante 
registro rígido y registro deformable entre pTC y 
CBCT. Una vez realizados los registros, se proyec-
tan las estructuras y se calcula el tratamiento en 
cada CBCT. Finalmente, se evalúa el tratamiento 
fracción a fracción mediante deformación y acumu-
lación de dosis absorbida.

• Pinnacle (Philips Radiation Oncology Systems, 
Fitchburg, WI, EEUU).34 Sistema que se basa en 
el uso de imágenes TC y CBCT, tanto para registro 
rígido como para registro deformable. Permite eva-
luar la dosis absorbida del plan de tratamiento en 
las imágenes diarias mediante CBCT y decidir si es 
necesario adaptar el plan de tratamiento. Para el 
nuevo plan adaptado, permite optimizar teniendo 
en cuenta la dosis absorbida administrada median-
te deformación y acumulación de dosis absorbida.

Un aspecto muy importante en este proceso es 
el número y tipo de estructuras que utilizamos para 
esta evaluación dosimétrica. La capacidad para poder 
delimitarlas con la menor incertidumbre posible en las 
imágenes de IGRT dependerá de la calidad de estas. 
Las estructuras se pueden proyectar mediante el regis-
tro rígido o DIR entre el pTC y el CBCT, pero siempre 
deben ser revisadas finalmente por el especialista. 

2.1.4. Adquisición de imágenes del nuevo  
 tratamiento adaptado 

Una vez se ha decidido iniciar la adquisición de 
nuevas imágenes, se han de tener en cuenta aspec-
tos fundamentales para facilitar la adaptación del 
tratamiento y reducir las incertidumbres asociadas al 
procedimiento en general. La adquisición de un nuevo 
conjunto de imágenes TC se realizará de modo que se 
intente cumplir con ciertas condiciones: 

• El posicionamiento será igual al posicionamiento 
inicial (posición, giro de cuello, posición de bra-
zos, etc.). Esto implica utilizar también los mismos 
soportes de fijación y sistemas de inmovilización.

• Se mantendrá el mismo protocolo de adquisición 
asociado a la localización (uso de contraste, llenado 
de vejiga, características de kV y mA del tubo de RX 
del TC, etc.).

• Para disminuir la variabilidad en la delimitación de 
estructuras anatómicas, especialmente en estructu-
ras con poco contraste, es importante volver a deli-
mitar los mismos órganos de riesgo evaluados en el 
tratamiento inicial siguiendo los mismos criterios. 

Estas condiciones tienen como principal objetivo 
mejorar al máximo la calidad del registro de imágenes, 
tanto del registro rígido como del DIR.

2.1.5. Optimización y evaluación del nuevo  
 tratamiento 

Una vez se ha decidido realizar ART, mediante 
herramientas de registro de imagen, y de deformación 
y acumulación de dosis absorbida, se evalúa el trata-
miento administrado para decidir en qué momento se 
adapta este y las características (prescripción y límites 
dosimétricos de los órganos de riesgo) del nuevo tra-
tamiento adaptado. La evaluación se realiza utilizando 
los algoritmos de registro deformable, ya que mediante 
estos podemos proyectar las dosis absorbidas calcula-
das en las nuevas imágenes al pTC y compararla con 
dosis absorbida inicialmente calculada en el pTC.

El tratamiento adaptado total se compone de la 
suma de la dosis absorbida administrada más la dosis 
absorbida del nuevo plan optimizado. Esto significa 
que la optimización del nuevo plan de tratamiento ha 
de tener en cuenta la dosis absorbida administrada 
previamente con el plan inicial y, por tanto, la dosis 
absorbida de prescripción terapéutica total. Si el volu-
men de tratamiento ha sufrido modificaciones conside-
rables respecto a la anatomía del plan inicial, se puede 
dar el caso de encontrarnos con un plan de tratamiento 
adaptado que cumple las condiciones terapéuticas 
prescritas inicialmente a costa de tener zonas de dosis 
absorbida fuera del rango terapéutico por fracción. 

2.2. Radioterapia adaptativa online

La radioterapia estándar actual, aun con la utili-
zación de la IGRT, no es capaz de tener en cuenta 
las deformaciones diarias de los volúmenes, ni los 
movimientos independientes entre los distintos órga-
nos.35,36 Para poder corregir estas variaciones, es 
necesario modificar el plan inicial de tratamiento, surge 
así la ART online.4,37–39 Se puede definir como la téc-
nica que utiliza las imágenes de IGRT obtenidas inme-
diatamente antes de la sesión de tratamiento, adapta 
los cambios encontrados mediante una replanificación 
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en tiempo real, e imparte un nuevo tratamiento en el 
caso de ser necesario. Permite corregir tanto variacio-
nes sistemáticas, como cambios anatómicos diarios 
y adaptar los márgenes para el PTV y PRV a cada 
sesión, de forma individualizada. Para poder llevarla a 
cabo, es necesario un flujo de trabajo (véase la fig. 2) 
con una serie de elementos con características parti-
culares adaptadas al proceso y con el objetivo común 
de acortar el tiempo total: sistemas de imagen guiada, 
algoritmos de DIR, para la adaptación de los volúme-
nes iniciales y redelimitación de volúmenes; replanifi-
cación y verificación del tratamiento con el paciente 
en la sala; de manera que, es imprescindible que todo 
este proceso sea compatible con la espera del paciente 
inmovilizado en la unidad.

2.2.1. Radioterapia guiada por la imagen en ART  
 online

Dado que se han detallado los diferentes sistemas 
de IGRT utilizados para la ART offline en el apartado 
2.1.3.1., en esta sección se va a centrar en la imagen 
guiada por imagen RM que se integra en algunos 

modelos de aceleradores. Esta técnica tiene un exce-
lente contraste en tejidos blandos,40,41 obteniendo 
buenos resultados al aplicar algoritmos de registro 
deformable, incluyendo deformaciones y cambios 
relativos de posición entre órganos. Conviene señalar 
que esta técnica no supone una fuente de irradiación 
adicional para el paciente. Además, ofrece la posibili-
dad de obtener secuencias de imágenes funcionales 
de RM mediante el uso de biomarcadores como DWI 
(Diffusion weighted imaging),42 lo que permite reali-
zar una adaptación biológica que complementa a la 
geométrica.

 Tradicionalmente, la imagen RM se ha usado 
corregistrada con la imagen TC, lo que introduce una 
incertidumbre que varía entre 0.5 y 3.5 mm.43 En los 
últimos años, se ha planteado su uso como modalidad 
única, sin embargo, la imagen, al no contener infor-
mación de la densidad electrónica de los tejidos, no 
se puede usar directamente para el cálculo de dosis 
absorbida en radioterapia, y es necesaria la obtención 
de un TC “virtual”, conocido como pseudo-TC (psTC), 
TC-sintético o TC-sustituto (sTC).43 Para obtenerlo, se 
han utilizado diferentes métodos, entre ellos: método 
de densidad aparente (Bulk Density Method, BDM), 

Fig. 2. Esquema de flujo de trabajo en radioterapia adaptativa online. En los subapartados de la sección 2.2 se describirán 
los principales elementos que lo componen.
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método basado en atlas (Atlas Based Method, ABM) 
y método basado en vóxeles (Voxel Method Based, 
VMB).

El método de densidad aparente más sencillo 
consiste en asignar una sola densidad a todo el volu-
men,44,45 lo que puede conducir a grandes discrepan-
cias en el cálculo de dosis absorbida respecto a un 
TC heterogéneo (> 2%), algunos autores sugieren que 
este límite (2%) podría ser clínicamente aceptable.46 

Para mejorar el método, se puede segmentar la ima-
gen en aire, hueso y tejido blando.47,48 En resonancia 
convencional, es difícil distinguir el hueso cortical del 
aire, en sistemas en los que se dispone imagen de TC 
se puede delimitar automáticamente el hueso previa-
mente y registrar ambas imágenes para transferir los 
contornos. Si el sistema es únicamente con resonan-
cia, la delimitación manual es muy costosa en tiempo, 
y lo hace poco apropiado para la adaptación online.

El método basado en atlas utiliza normalmente una 
única secuencia estándar de imagen RM.49 Puede 
usar un único par TC-imagen RM corregistrado como 
atlas, o bien, un promedio de un conjunto de pares de 
imágenes.50 En este último caso, la imagen RM obteni-
da se registra con la imagen RM promedio, la deforma-
ción se aplica a la imagen TC promedio para obtener 
el psTC. De la misma forma se pueden proyectar los 
contornos de la imagen RM al psTC. Para mejorar el 
método se pueden aplicar técnicas de reconocimiento 
de patrones.51 Su limitación principal son los pacientes 
con una anatomía “no estándar”.

El método basado en vóxel puede utilizar la ima-
gen RM estándar, como las potenciadas en T1 o T2, 
secuencias especializadas, como ultra-short echo time 
UTE que a mayores permite visualizar hueso cortical, 
o bien una combinación de ambas.52,53 Dicho méto-
do, consiste en crear un psTC usando la intensidad 
de los vóxeles de la imagen RM, a partir de modelos 
obtenidos de imágenes TC-RM registradas donde se 
relacionan valores de intensidad de vóxel con número 
TC. Con este método, el psTC que se obtiene es de alta 
calidad, aunque si se usan secuencias especializadas, 
el tiempo necesario para llevarlo a cabo puede aumen-
tar. Con este método y el anterior, se puede conseguir 
menos del 1% de diferencia entre el cálculo TC-psTC 
y de 1 mm en el posicionamiento con psTC.

El cálculo de dosis absorbida necesita tener en 
cuenta la interacción de los campos magnéticos con los 
electrones secundarios (fuerza de Lorenz), que hace 
que la trayectoria de los electrones se curve (efecto 
ERE: efecto de regreso de los electrones), dando lugar 
a la aparición de sobredosificaciones principalmente 
en las interfaces tejido-aire, por lo que son necesarios 
planificadores con algoritmos Monte Carlo.54

 Los sistemas comercializados actualmente son 
MRIdian® y MRIdian® linac (ViewRay Technologies, 
Inc, Ohio, USA) y Elekta Unity (Elekta).

El sistema MRIdian® linac está formado por un 
equipo de resonancia magnética de 0.35 T, integrado 
con un acelerador lineal de 6 MV sin filtro aplanador 
con doble colimador multilámina con bancadas des-
plazadas la mitad de la anchura de la lámina, para 
reducir la transmisión del sistema MLC, mejorar y agili-
zar la conformación del haz sin la necesidad de mandí-
bulas adicionales.55 La mesa se puede desplazar en las 
3 direcciones cartesianas, lo que permite corregir los 
errores de posicionamiento mediante desplazamiento 
de esta. El sistema MRIdian® es un modelo similar, 
pero utiliza fuentes de cobalto en lugar de un acele-
rador.56 Se pueden adquirir imágenes volumétricas de 
RM con un FOV máximo de 50 cm e imágenes plana-
res sagitales en modo cine de forma continua mientras 
se irradia, permitiendo tratamientos de gating respira-
torio. En estos casos, el haz detiene la irradiación si se 
exceden las tolerancias previamente fijadas para un 
contorno en las imágenes en tiempo real adquiridas.57 
El sistema dispone de un planificador compatible con 
una adaptación online, con autodelimitación, cálculos 
Monte Carlo para 3D conformada o radioterapia de 
intensidad modulada (Intensity-modulated radiothera-
py, IMRT), en menos de 30 segundos. Una desventaja 
es que el campo magnético es relativamente débil, lo 
que disminuye la relación señal-ruido con tiempos de 
relajación más cortos, aunque, por otro lado, mejora 
la distorsión presente en la imagen, presenta menos 
efectos debido al calor y se producen menos pertur-
baciones de la distribución de dosis absorbida, espe-
cialmente en la superficie. El tiempo total medio para 
la adaptación del plan para tratamientos abdomino-
pélvicos es de 26 minutos.58

El sistema Elekta Unity consiste en una resonancia 
de 1.5 T integrada con un acelerador de 7 MV sin 
filtro aplanador con sistema de colimación multilá-
mina en un anillo.59,60 Actualmente, este diseño no 
permite desplazamientos de mesa una vez colocado 
el paciente, para compensarlo se ha desarrollado una 
estrategia denominada “Virtual Couch Shift”, que se 
explica brevemente en la sección 2.2.5.2. Al igual 
que el sistema anterior, se pueden obtener imágenes 
volumétricas, también permite una monitorización en 
tiempo real del tratamiento mediante la adquisición 
de imágenes en modo cine mientras se irradia, que 
puede ser usada tanto para obtener la dosis absor-
bida acumulada total,61 como para replanificar en 
tiempo real.62 Dispone de un planificador GPU-Monte 
Carlo que permite IMRT.63 El tiempo medio para el 
proceso online, incluyendo adquisición de imágenes, 
delimitación de contornos y planificación es de unos 
25 minutos.64

Los pasos a tener en cuenta en el flujo de trabajo 
en el caso de RM-IGRT serían similares al esquema 
inicial (véase la tabla 1), teniendo en cuenta las carac-
terísticas particulares de la técnica.55,64 En la tabla se 
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ha añadido en cada acción un responsable adaptando 
la propuesta de Lamb et al.65

En la actualidad, está disponible un nuevo acele-
rador especializado en radioterapia adaptativa onli-
ne EthosTM Therapy (Varian Medical System, Inc). 
Dispone de una única energía de 6 MV sin filtro apla-
nador, y un sistema de doble colimación multilámina. 
Tiene integrado un sistema de imagen de kV CBCT, 
denominado iCBCT, que permite adquisiciones de 
hasta 38.5 cm de longitud y utiliza un algoritmo de 
reconstrucción iterativo, que mejora la calidad de ima-

gen y la consistencia de los números TC necesaria para 
el cálculo de dosis absorbida. Permite una segmenta-
ción automática de contornos, guiada por un algoritmo 
basado en inteligencia artificial mediante redes neuro-
nales convolucionales estáticas, donde la entrada es la 
imagen de iCBCT, y la salida es la imagen segmentada. 
Para la creación del plan adaptado, utiliza un algoritmo 
de optimización denominado Intelligent Optimization 
Engine, que permite una automatización del proce-
so y que es válido para IMRT y VMAT. El control de 
calidad del nuevo plan se realiza con la aplicación 
Mobius (Mobius Medical System, Houston, TX, EEUU), 
incluida de forma integrada. El tiempo total de todo el 
proceso es de unos 15 minutos.66

2.2.2. Nueva delimitación de estructuras críticas 
 mediante DIR

La imagen obtenida con el paciente en la mesa de 
tratamiento se registra con la imagen previa, usando 
algoritmos de registro deformable, obteniéndose un 
campo vectorial de deformación, que se aplica a los 
contornos de las estructuras de planificación originales 
para obtener nuevas estructuras “deformadas”. Si los 
algoritmos de registro deformable no están disponibles, 
se pueden usar algoritmos de registro rígido, aunque 
sería necesario modificar manualmente algunos con-
tornos, lo que conduce a un aumento del tiempo total 
del proceso.67 Es importante destacar que la delimi-
tación de estructuras es la parte del flujo de trabajo 
sujeto a más incertidumbres.68 

En los equipos con resonancia integrada, además 
de proyectar las estructuras es necesario crear un TC 
“virtual”, como se explicó anteriormente, a partir de la 
densidad electrónica del TC original, si se quiere reali-
zar el cálculo en la imagen de RM directamente. En el 
acelerador Elekta Unity, se definen 2 flujos de trabajo: 
ATP (adaptar a posición) y ATS (adaptar a forma). En 
el primer caso, la posición del isocentro se modifica 
en el TC de planificación tras un registro rígido con la 
imagen de RM adquirida en la sala de tratamiento; la 
replanificación, de esta forma, se realiza sobre el TC 
con las estructuras originales. Para el segundo flujo, se 
realiza un registro deformable entre ambas imágenes, 
proyectando los contornos del TC a las imágenes de 
RM; a cada contorno se le asigna la densidad elec-
trónica promedio del TC, obteniendo un TC “virtual” y 
posteriormente, el plan es recalculado o reoptimizado 
sobre las imágenes de RM.69 El acelerador MRIdian® 
también permite un registro rígido y deformable, utili-
zándose éste último, de la misma forma, para proyectar 
contornos desde el TC original. El TC “virtual” se puede 
obtener asignando manualmente las densidades elec-
trónicas o utilizando 6 densidades predefinidas para 
distintos tipos de tejido.55

Tabla 1. Flujo de trabajo para la radioterapia adaptativa 
online en un equipo de imagen RM integrado en un 

acelerador.

Acción Realizada por

Adquisición de las imágenes 
de TC y RM para definición 
de volúmenes y asignación 

de HU

Técnico de 
radioterapia

Diseño del plan de tratamiento 
inicial

Radiofísico

Control de calidad del plan 
con maniquí y cálculo 

independiente
Radiofísico

Colocación del paciente y 
adquisición de imágenes de 
RM en la sala de tratamiento

Técnico de 
radioterapia

Proyección de las estructuras 
y HU del TC original a las 

imágenes de RM mediante 
registro deformable y 

generación del TC “virtual”

Técnico de 
radioterapia

Evaluación de las estructuras 
y modificación en caso de ser 

necesario

Oncólogo 
radioterápico

Evaluación de la readaptación 
del tratamiento

Oncólogo 
radioterápico

Reoptimización del plan de 
tratamiento

Radiofísico

Evaluación de estructuras 
críticas

Oncólogo 
radioterápico

Control de calidad del plan 
con cálculo independiente

Radiofísico

Adquisición de una nueva 
serie de imágenes de RM y 
evaluación de los posibles 
movimientos del paciente

Técnico de 
radioterapia

Administración del tratamiento
Técnico de 
radioterapia
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2.2.3. Evaluación de los cambios

Los criterios para decidir si es necesaria o no, la 
adaptación de un plan, deben estar fijados previamen-
te, debido tanto a la necesidad de acortar el tiempo 
como a la optimización de recursos humanos que 
intervienen en el proceso.4 Los criterios se pueden 
establecer para los órganos de riesgo, de esta forma 
se adapta el plan si se superan los límites de dosis 
absorbida para órganos de riesgo críticos,67 en base a 
una cobertura mínima a los volúmenes de tratamiento, 
o tener en cuenta ambos.

2.2.4. Adaptación del plan de tratamiento

Se pueden aplicar diferentes estrategias para la 
adaptación del plan de tratamiento:

2.2.4.1. Librería de planes (Ldp)
Esta técnica se aplica fundamentalmente cuando 

existen cambios anatómicos diarios de tipo aleatorio 
en la localización y tamaño de los volúmenes de tra-
tamiento u órganos de riesgo (por ejemplo, llenado de 
vejiga y recto, cambios intestinales, etc.) como en el 
caso de braquiterapia y radioterapia externa de pel-
vis,70,71 siendo el más típico el tratamiento de vejiga. 
Para cada paciente están disponibles previamente 
varios planes, normalmente entre 3 y 6, y cada día se 
elige el plan que más se asemeje a la situación actual 
del paciente. Esta técnica, requiere en promedio de 5 
a 12 minutos adicionales para el tratamiento.70 Existen 
diferentes métodos para su obtención: desplazamiento 
de contornos; delimitación de estructuras en varias 
series de imágenes de planificación, que se utiliza en 
el caso de tener órganos con deformación, por ejem-
plo, vejiga llena-vacía e interpolación de situaciones 
intermedias.72 Como alternativa para pacientes con 
cáncer de vejiga,73 se pueden adquirir 3 series de imá-
genes tras el vaciado de la vejiga en los minutos 0, 15, 
30, realizando 3 planes alternativos. De forma similar 
se pueden utilizan 3 o 4 planes de tratamiento con la 
vejiga en distintas condiciones de llenado.74 Otra posi-
bilidad para crear los planes es utilizar las imágenes de 
la primera semana de la imagen guiada, normalmente 
CBCT, durante la cual el paciente se trata con un plan 
convencional. Posteriormente, cada día de tratamiento 
se elige, en base a la imagen guiada, el plan óptimo 
que mejor se adapte.75,76

No es una técnica que se pueda aplicar a todos los 
pacientes y algunas veces no hay ningún plan que se 
pueda considerar “óptimo” para el día de tratamiento. 
En estos casos se trata al paciente con el plan conven-
cional.72,73,75 

2.2.4.2. Replanificación y reoptimización
La forma más directa es volver a optimizar y calcu-

lar en los nuevos volúmenes. Para reducir los tiempos, 
se han diseñado algunas soluciones alternativas:

• Adaptación de aperturas (Segment Aperture 
Mor-phing, SAM) y pesos (Segment Weight 
Optimization, SWO).77,78 El algoritmo SAM utiliza 
la relación entre los contornos de planificación y 
los obtenidos en la imagen guiada a través de la 
perspectiva del haz (Beam Eye View, BEV), para 
modificar la posición de las láminas para cada 
ángulo y segmento de planificación. SWO es una 
herramienta que modifica los pesos de los seg-
mentos para alcanzar el plan óptimo, basado en 
los objetivos definidos por el usuario, utilizando la 
distribución de dosis absorbida original, por lo que 
la optimización es mucho más rápida, alrededor 
de 1 minuto, con unos tiempos totales para el pro-
cedimiento completo de unos 6-10 minutos para 
próstata. Presenta algunas limitaciones, debido a 
que la deformación 3D se proyecta a BEV bidi-
mensionales, y además no es adecuado para gran-
des deformaciones ni movimientos independientes 
de múltiples estructuras. Estos algoritmos se usan 
en algunos de los métodos de optimización de los 
equipos RM-linac. Para el equipo Elekta Unity, 
están disponibles 7 modelos de optimización agru-
pados en 4 estrategias en función del nivel cre-
ciente de complejidad de ART: utilizar los segmen-
tos originales, adaptar los segmentos por SAM, 
optimizar los pesos desde segmentos o fluencia 
y, por último, optimizar pesos y formas desde 
segmentos o fluencia.69 Para el equipo MRIdian, 
están disponibles a su vez distintos algoritmos de 
optimización: utilización de segmentos originales, 
optimización de pesos desde segmentos, reoptimi-
zación de fluencia usando los objetivos originales y 
reoptimización completa con nuevos objetivos. El 
cálculo se puede realizar sobre el TC de planifica-
ción o sobre las imágenes de RM.

• Desplazamiento virtual de la mesa (“Virtual Couch 
Shift”):79 este método consiste en trasladar y rotar 
la distribución de dosis absorbida original para 
compensar los cambios anatómicos encontrados y 
generar un nuevo plan de tratamiento sin mover la 
mesa. Esta herramienta está implementada en el 
acelerador con resonancia integrada Elekta Unity.

• Secuenciador adaptativo (ASEP):62 es un algoritmo 
de optimización iterativo para realizar la adaptación 
en tiempo real. Parte de una optimización inicial 
ideal, correspondiente a la dosis absorbida de 
prescripción. En cada iteración se crean segmentos 
según las imágenes de RM adquiridas en tiempo 
real en el acelerador Elekta Unity, se calcula la 
dosis absorbida de estos segmentos y se sustrae 
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de la distribución ideal. En el siguiente paso, esta 
dosis absorbida actualizada sirve como punto de 
partida para la siguiente iteración. Este proceso se 
repite hasta la convergencia entre la dosis absorbi-
da administrada y la prescrita. 

• Herramientas de planes basados en el conocimien-
to como RapidPlan™ (Varian Medical Systems).80 
Esta herramienta utiliza una biblioteca de planes 
de instituciones de referencia para obtener un 
modelo de estimación del DVH, que aplica al plan 
del paciente para generar de forma automática los 
objetivos y los pesos del plan de forma iterativa, 
obteniendo un plan “óptimo”.

• Herramientas que permiten el diseño y optimiza-
ción de forma automática como Auto-planning de 
Pinnacle.81 Dicha herramienta parte de un plan que 
únicamente necesita las incidencias de los haces, 
la dosis para los volúmenes de prescripción y los 
objetivos para los órganos de riesgo. El optimizador 
automáticamente crea estructuras auxiliares con 
sus propios objetivos y pesos para conseguir lo 
requerido en volúmenes de prescripción y la míni-
ma dosis a los órganos de riesgo. El planificador 
también permite combinar esta herramienta con la 
creación de protocolos por patologías, de forma que 
el diseño y optimización son totalmente automáti-
cos. Li et al.82 utilizan un método completamente 
automático para hacer la adaptación online, utili-
zando Pinnacle mediante un código integrado en 
el planificador.

En radioterapia adaptativa online la técnica usada, 
el uso de técnicas IMRT o VMAT, está condicionada por 
los tiempos de cálculo y tratamiento. El plan original se 
toma como referencia o punto de partida, conservando 
el isocentro, los ángulos y los objetivos para la optimi-
zación.83

El tiempo de cálculo para el nuevo plan de trata-
miento puede ser elevado, pero se puede acelerar el 
cálculo utilizando una arquitectura en paralelo, con un 
cluster de unidades de procesamiento central (CPU), 
soluciones basadas en la nube84 o la optimización y 
cálculo en la unidad de procesamiento grafico (GPU). 
Men et al.85–87 utilizan un algoritmo DAO (Direct 
Aperture Optimization) en la GPU, obteniendo planes 
con técnica IMRT en menos de 3 segundos.

2.2.5. Control de calidad

En el caso de radioterapia adaptativa online, las 
características asociadas a esta técnica hacen que 
el control de calidad deba ser aún más riguroso que 
en la radioterapia estándar en cada uno de los pasos. 
Un esquema general de un posible flujo de trabajo, 
tomando como base el trabajo de Cai et al.88 se indica 
en la fig. 3.

Peng et al.89 han desarrollado un procedimiento 
de control de calidad para la replanificación en radio-
terapia adaptativa online que consta de 4 pasos: (1) 
Verificación del tratamiento original mediante medidas 

Fig. 3. Esquema general para control de calidad en radioterapia adaptativa online.
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experimentales con maniquí, este paso se realiza pre-
viamente en otro momento en la unidad; (2) Cálculo 
alternativo independiente del plan calculado para el 
tratamiento adaptado obtenido; (3) Verificación de la 
transferencia del plan usando un software propio que 
compara los parámetros del plan en el planificador 
con los transferidos a la máquina y (4) validación de 
los parámetros impartidos del tratamiento utilizan-
do un software propio y los log files del acelerador. 
Únicamente los pasos 2 y 3 se realizan de forma 
online, los pasos 1 y 4 se realizan de forma offline al 
procedimiento.

En la adaptación online, el control de calidad 
independiente para el plan específico del paciente se 
realiza con el paciente en la mesa de tratamiento de 
la unidad, por lo que los sistemas convencionales de 
verificación con maniquí no son válidos. Además, hay 
que considerar el factor tiempo, necesitando sistemas 
mucho más rápidos que en radioterapia convencio-
nal.88 No existe todavía consenso en la comunidad 
científica, ni recomendaciones acerca de cómo debe 
ser la verificación pre-tratamiento, algunas opciones 
aceptadas son: 

• Sistemas de verificación mediante un segundo cálcu-
lo alternativo: Mobius3D (Mobius Medical System). 
El sistema recibe como entrada los archivos DICOM 
provenientes del planificador (plan, dosis absorbida, 
estructuras, imágenes) y realiza un cálculo inde-
pendiente utilizando un algoritmo collapsed-cone 
convolución-superposición con tiempo de cálculo 
acelerado por GPU.90 El sistema Mobius FX permite 
analizar los ficheros con la información del posicio-
namiento del colimador multilámina, denominados 
log files, provenientes del acelerador, para realizar 
un segundo cálculo independiente por cada sesión 
de tratamiento del paciente.91 

• Otros sistemas de cálculo independiente son: 
DIAMOND® (PTW Freiburg GmbH), que reali-
za un segundo cálculo alternativo, que puede 
tener en cuenta heterogeneidades;92 ImSure QA™ 
(Standard Imaging Inc., Middleton, WI, EEUU), 
dispone de un algoritmo de cálculo basado en el 
método de las 3 fuentes virtuales de fluencia;93 

MUCheck (Oncology Data Systems Inc, Oklahoma, 
EEUU) y RadCalc® (Lifeline Software Inc., Tyler, 
TX, EEUU).94

• Sistemas que utilizan una cámara de ionización 
de transmisión que analizan la salida del haz en 
tiempo real, como el sistema Dolphin & COMPASS 
(IBA, Bélgica), permitiendo realizar un cálculo 
independiente utilizando un algoritmo de convolu-
ción-superposición, con dos opciones: sin medidas 
a partir de la fluencia importada del sistema de pla-
nificación, o experimental con la fluencia medida 
con la cámara.95

• Otra opción para QA online son los sistemas de 
verificación in-vivo como PerFRACTION™ (Sun 
Nuclear Corporation, Melbourne, FL, EEUU) o 
ADAPTIVO™ (Standard Imaging, Middleton, WI, 
EEUU). PerFRACTION™96 permite realizar veri-
ficaciones offline pretratamiento y verificaciones 
online en cada sesión de tratamiento, tanto 2D 
como 3D, utilizando las imágenes obtenidas con 
el sistema portal y/o los log files del acelerador. 
Permite calcular tanto en la imagen de planifica-
ción como en la imagen de CBCT adquirida en la 
unidad. Dispone de un algoritmo collapsed-cone 
convolución-superposición con tiempo de cálculo 
acelerado por GPU para el cálculo independiente 
de dosis absorbida. ADAPTIVO™ permite realizar 
verificaciones pretratamiento y verificación in-vivo 
mediante el uso de las imágenes obtenidas con el 
sistema portal. Realiza el cálculo diario de dosis a 
partir de las imágenes CBCT adquiridas en la uni-
dad, utilizando algoritmos de registro deformable 
para propagación de contornos; también permite 
la obtención de la dosis acumulada.

3. Aplicación a la práctica clínica

En este apartado se hace una revisión de la apli-
cación clínica de ART para diferentes localizaciones 
anatómicas. En él se exponen las causas de las discre-
pancias entre la dosis absorbida planificada y la dosis 
absorbida real recibida, las posibles soluciones que la 
ART aporta y las ventajas dosimétricas que supone su 
aplicación.

3.1. Tumores de cabeza y cuello

3.1.1. Cambios anatómicos

En los pacientes con tumores de cabeza y cuello los 
cambios anatómicos más frecuentes que se producen 
a lo largo del tratamiento son la pérdida de masa cor-
poral, la regresión y deformación del volumen de trata-
miento y la reducción de volumen y el desplazamiento 
medial de las parótidas.97 

En cuanto a la pérdida de peso, se describen 
variaciones importantes: del 8-10% en promedio, 
oscilando entre el 3% y el 15%.98–100 Para los volú-
menes de tumor macroscópico (GTV) existe una gran 
disparidad entre los resultados publicados: desde 
disminuciones muy pequeñas del GTV al final del tra-
tamiento hasta reducciones del 60-70%, en promedio 
el 30%.97,101–103 Respecto a las parótidas, se reporta 
una pérdida considerable de volumen: en Castadot et 
al.101 se describe una reducción aproximada del 1% 
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por día de tratamiento; Brouwer et al.98 hallaron una 
disminución entre el 14% y el 42% (promedio: 26 ± 
11%) y Veresezan et al.102 entre el 26% y el 30%. 
También se describe un desplazamiento lateral medial 
del orden de 1-3 mm.99 Otros OAR como la médula 
espinal o el tronco cerebral no varían de volumen, pero 
si puede modificar, en presencia de pérdidas de peso 
importantes, su posición relativa al contorno externo.

Existe controversia en cuanto al momento en que 
se producen los mayores cambios. Veresezan et al.102 

recogieron en su revisión publicaciones que sitúan las 
variaciones del CTV en la parte inicial del tratamiento y 
las de los OAR en la final, mientras que otros autores 
hallan resultados opuestos.

3.1.2. Cambios dosimétricos

En cuanto al detrimento en la dosis absorbida reci-
bida por los volúmenes de tratamiento, se describen 
desde variaciones pequeñas (menores del 1-2%) en 
el valor de D2% y D95% del PTV, hasta reducciones 
del orden de 2 Gy en el D95% del GTV.97 La mayoría 
de publicaciones refieren un incremento de dosis 
absorbida en las parótidas mayor que en el resto de 
OAR siendo la dosis absorbida administrada superior 
a la planificada en aproximadamente 2-3 Gy,97,98 pero 
existen grandes variaciones entre los estudios, sien-
do el máximo de los valores reportados del orden de 
10 Gy.104 Respecto a la médula espinal, las variaciones 
referidas son pequeñas: Castelli et al.97 encontraron 
incrementos de dosis absorbida menores de 2 Gy; 
Noble et al.100 obtuvieron una diferencia media abso-
luta entre el valor de D2% planificado y administrado de 
0.9 Gy (0.76-1.04), incluso ante variaciones anatómi-
cas importantes (pérdida de peso: 6.8 kg; disminución 
del diámetro lateral de 13 mm).

3.1.3. Aplicación de ART

Dado que los cambios que se producen durante el 
tratamiento en cabeza y cuello ocurren de forma gra-
dual, es esperable que las estrategias de adaptación 
sean offline.

3.1.4. Momento de la replanificación

El número de replanificaciones van desde 1 hasta 6 
(para el 74% y 10% de los autores respectivamente), 
llevadas a cabo mayoritariamente en la semana 3 o 4.97 
Huang et al.,20 adquiriendo TC semanales, hallaron que 
2 replanificaciones en las semanas 1 y 3 son adecua-
das, en relación a cambios dosimétricos significativos 
tanto en volúmenes de tratamiento como OAR. En un 

estudio prospectivo con 110 pacientes, Brown et al.105 
encontraron que los pacientes con cáncer de nasofa-
ringe y orofaringe se benefician de una nueva planifica-
ción a principios de la semana 3 y 4, respectivamente. 
Zhang et al.106 reportaron que con 3 replanificaciones 
en las semanas 1, 2 y 5, la dosis absorbida a las paró-
tidas disminuye en 3.1 Gy (siendo el beneficio mayor 
de 5 Gy para el 31% de los pacientes), e incrementa 
ligeramente la cobertura al CTV. Hvid et al.,107 en un 
análisis retrospectivo para 153 pacientes, de los cuales 
a 93 de ellos se les realizó un TC a mitad del tratamien-
to y para los 60 restantes se adquirió un CBCT diario, 
hallaron que adquirir un TC a mitad del tratamiento 
ni mejora la cobertura ni la preservación de los OAR, 
respecto a un protocolo de IGRT con un CBCT diario. 
Veresezan et al.102 tras analizar las controversias en la 
literatura, estimaron como óptimo el realizar un nuevo 
TC entre las semanas 3 o 4 de tratamiento.

3.1.5. Criterio de selección de pacientes  
 potencialmente beneficiarios de ART

Dada la disparidad de resultados en cuanto al 
momento idóneo para la replanificación tiene senti-
do plantear que esta necesidad es dependiente del 
paciente108 y que por tanto tiene interés definir a priori 
qué pacientes se beneficiarán de ART. 

Brouwer et al.98 plantearon que, puesto que las 
variaciones dosimétricas mayores se dan en los OAR, 
era esperable que la adaptación del tratamiento produ-
jera mayor beneficio monitorizando la dosis absorbida 
en estos volúmenes. Entre todos los factores estudia-
dos, la mayor correlación hallada es entre la dosis 
absorbida media planificada inicial para la parótida y 
su pérdida de volumen. En un estudio posterior con 
116 pacientes concluyeron que la dosis absorbida 
media planificada en la parótida (> 22.2 Gy) era el 
único parámetro significativo correlacionado con una 
variación relevante de dosis absorbida (> 3 Gy).109 

Brown et al.110 categorizaron a los pacientes con arre-
glo a su probabilidad de requerir ART, encontrando 
que aquellos pacientes con estadios N2-3, peso mayor 
de 100 kg y GTVn de mayor tamaño tenían más del 
80% de probabilidad de necesitar ART. Veresezan 
et al.102 propusieron un criterio para la selección de 
pacientes para ART: aquellos con una pérdida de peso 
mayor del 5% o una reducción del diámetro del cuello 
mayor del 10% deberían ser sometidos a una nueva 
planificación.

3.1.6. Estrategias ART simplificadas

Vickress et al.111 estudiaron un método que permi-
tía una adaptación online, proyectando los contornos 
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a los CBCT diarios mediante registro deformado de 
los mismos con el TC de planificación, y volcando 
la dosis absorbida planificada en el CBCT mediante 
registro rígido. Encontraron que una disminución de 
D95% del PTV o un aumento de la dosis absorbida 
media de las parótidas por encima de 26 Gy era un 
indicador adecuado de la necesidad de ART. Piron 
et al.112 establecieron niveles de acción basados en 
comparar las imágenes EPID sucesivas con las del 
primer día de tratamiento. En el estudio mencionado 
se evaluó el valor medio del índice gamma, c, su 
desviación estándar, y el 1% de los valores mayores 
de c, y se utilizaron para definir categorías y hallar los 
umbrales que indicaban desviaciones dosimétricas no 
aceptables. Encontraron que c mayor de 0.42 era un 
buen indicador de qué desviaciones anatómicas iban a 
tener un impacto dosimétrico relevante. Zhang et al.106 
desarrollaron un proceso automático que utilizaba los 
CBCT diarios para valorar diferencias anatómicas y 
geométricas eligiendo el CBCT de la primera sesión 
como referencia mediante registro rígido. Utilizaron un 
coeficiente de correlación tridimensional para evaluar 
las desviaciones geométricas (Pearson del CTV < 0.75) 
y un umbral de diferencia de dosis absorbida entre 
valores significativos del histograma dosis-volumen 
(Dif > 5%, D95%, D90%, D10%, D5%) para determinar la 
indicación de ART. 

3.1.7. Beneficios dosimétricos de ART en cabeza 
 y cuello

A nuestro conocimiento la última revisión publicada 
sobre beneficios dosimétricos de ART en cabeza y cue-
llo es la de Castelli et al.97 En general los resultados de 
las publicaciones posteriores están en concordancia 
con esta revisión aunque es difícil sintetizar dada la 
heterogeneidad de los estudios. Se puede afirmar que: 
la ganancia en la dosis absorbida a las parótidas es 
generalizada, alrededor de −4 Gy; para la médula espi-
nal se describen reducciones desde 0.1 hasta 6 Gy; en 
los volúmenes de tratamiento se puede hablar de una 
mejora en la homogeneidad y de un incremento de 
D95% del PTV de 2 Gy.

La conclusión más extendida para la mayoría de los 
autores es que son necesarios estudios prospectivos 
con un número suficiente de pacientes para poder 
establecer el uso en rutina de ART en pacientes con 
tumores de cabeza y cuello.97,98,102,110,113 Los estudios 
aleatorizados en fase III que están en marcha per-
mitirán obtener conclusiones definitivas en cuanto a 
tolerabilidad, eficacia y supervivencia de la aplicación 
de ART en cabeza y cuello.114

3.2. Cáncer de pulmón

3.2.1. Cambios anatómicos

En el cáncer de pulmón, durante el tratamiento se 
producen una regresión del tumor, su desplazamiento 
y/o su deformación, la aparición o resolución de derra-
me pleural y atelectasia. En promedio, la regresión del 
volumen tumoral hacia la mitad del tratamiento se ha 
cuantificado en aproximadamente el 30%, y en el 45% 
hacia el final del mismo,115 con un rango que varía 
entre 0.6% y 2.4% por día.11 La variación en las vías 
aéreas puede ocasionar movimientos relativos entre 
el tumor primario y los ganglios de 2.5 mm (tanto R 
como v†).11

3.2.2. Aplicación de ART

Kavanaugh et al.115 describieron estrategias de ART 
en cáncer de pulmón según el propósito de partida 
recogiendo algunos estudios que ya aportan resultados 
clínicos.

3.2.2.1. ART para el mantenimiento de la dosis 
absorbida prescrita

Este enfoque se implementa para paliar el efec-
to de la aparición de derrame pleural, modificación 
en la atelectasia o deformación del tumor. Tvilum et 
al.116 presentaron los resultados de ART aplicada a 54 
pacientes guiados con CBCT diario en el que se eva-
lúan, en la unidad de tratamiento, distintas referencias 
geométricas en tejido blando (tumor, ganglios, etc.), 
Al exceder 3 días consecutivos las tolerancias estable-
cidas, se valoraba el beneficio de adquirir un nuevo 
TC y elaborar un nuevo plan con márgenes reducidos 
respecto al plan original, resultando 12 el número de 
pacientes con planes adaptados. Esta estrategia se 
comparaba con un grupo de control de 55 pacientes 
guiados por estructuras óseas y sin adaptar hallándose 
un incremento del control local sin aumento de la toxi-
cidad. Møller et al.14 aplicaron la misma estrategia a 
233 pacientes, realizando 79 adaptaciones y hallando 
que resulta una disminución de la dosis absorbida al 
pulmón. El criterio utilizado identificó correctamente el 
98% de los pacientes que requerían ART con un 20% 
de falsos positivos.

3.2.2.2. ART para mejorar la dosis absorbida en el  
tejido sano

Esta estrategia trata de aprovechar la ventaja 
geométrica de la regresión del tumor para tratar un

† R: incertidumbres sistemáticas: v: incertidumbres aleatorias.



 
139Implementación y uso clínico de la radioterapia adaptativa. Informe del grupo de trabajo de radioterapia adaptativa...

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):123-66

volumen menor, reduciendo la dosis absorbida a los 
tejidos sanos. Ramella et al.15 presentaron los resulta-
dos del ensayo prospectivo LARTIA (217 pacientes) con 
el objetivo principal de reducir la toxicidad. Se realizaba 
un TC semanal evaluando si existía o no regresión y en 
caso afirmativo si esta era relevante o no; hallaron que 
50 pacientes tuvieron que ser replanificados y obtu-
vieron en promedio un volumen de CTV replanificado 
de 90.7 cm3 frente a los 154.9 cm3 iniciales. Existe 
un interés creciente por el uso del PET también para 
adaptar, Xiao et al.117 valoraron el beneficio que supo-
ne el crear un plan adaptado obtenido a partir de un 
PET-TC hacia el final del tratamiento. Compararon los 
HDV de los OAR del plan original con el que se trataron 
los 17 pacientes (23 fracciones de 2 Gy), con los del 
plan adaptado elaborado sobre un PET-TC a los 40 Gy. 
Encontraron una reducción estadísticamente significati-
va del GTV cercana al 50% y una mejora en los HDV de 
todos los OAR. El valor de V5% de los pulmones pasaba 
de 59% a 49% y el de V20% de 28% a 23%, la dosis 
absorbida media del corazón de 19 Gy a 15 Gy y la del 
esófago de 25 Gy a 23 Gy.

3.2.2.3. ART para escalar la dosis absorbida
Este enfoque es el más ambicioso, pretendiendo 

aumentar la dosis absorbida al tumor a un volumen 
reducido, manteniendo dosis absorbidas biológica-
mente equivalentes a los tejidos sanos. Se basa habi-
tualmente en el uso de una o varias imágenes TC 
adquiridas durante el tratamiento. La adaptación del 
plan se lleva a cabo bien al observar un cambio ana-
tómico notable, bien en un momento preestablecido, 
incluyendo una sobreimpresión simultánea o añadien-
do fracciones al final del tratamiento. Kelsey et al.118, 
basándose en PET, compararon para 30 pacientes un 
plan basado en un TC a los 50 Gy en el que se planifi-
caba una sobreimpresión de 10-14 Gy, administrados 
simultáneamente a la zona residual en la que capta 
en el PET, con el plan original simulado (60 Gy en 30 
fracciones). Obtuvieron una mejora significativa en la 
dosis absorbida en los OAR: para los pulmones una 
reducción de la dosis absorbida media de 0.6 Gy y un 
0.5% en V20%, la dosis absorbida media del corazón 
se redujo en 0.75 Gy y la del esófago disminuía en 
0.8 Gy.

3.2.3. ART en tratamiento con protones

La elevada sensibilidad del alcance de los protones 
a las variaciones de densidad del tejido hace todavía 
más crítica la necesidad de adaptar los tratamien-
tos, ya que los cambios anatómicos pueden conlle-
var grandes variaciones en la distribución de dosis 

absorbida. Hoffman et al.119 evaluaron la necesidad 
de adaptación con intensidad modulada de protones 
(Intensity-Modulated Proton Therapy, IMPT) calculan-
do retrospectivamente mediante IMPT los planes de 
23 pacientes tratados con ART e IMRT. Para ello uti-
lizaron los dos 4D-TC adicionales de control interme-
dios de que disponían para cada paciente. Utilizando 
el criterio de mantener un cubrimiento del 95% del 
volumen por el 95% de la dosis absorbida, encontra-
ron que no era necesario adaptar para los planes de 
IMRT, frente a la necesidad de hacerlo en el 61% de 
los pacientes con IMPT. En el caso de Pencil Beam 
Scanning (PBS) IMPT puede darse además el efecto 
interplay (movimiento relativo entre el GTV y los haces 
puntuales), planteando retos adicionales en los trata-
mientos. El informe de Particle Therapy Co-Operative 
Group Thoracic and Lymphoma Subcommittee,120 
recoge una serie de recomendaciones para llevar a 
cabo este tipo de tratamientos de la forma más preci-
sa posible, indicando respecto a la ART la realización 
de un 4D-TC semanal para evaluar la necesidad de 
adaptar.

3.2.4. Momento de la replanificación

Dial et al.121 estudiaron la relación entre la frecuen-
cia con que se adapta y la reducción de dosis absorbi-
da a los tejidos sanos. Para 12 pacientes tratados con 
IMRT (63 Gy, 1.8 Gy por fracción), reprodujeron varios 
escenarios: no adaptación, una replanificación a la 
fracción 18, una replanificación semanal y una replani-
ficación diaria, para lo que generaron imágenes sintéti-
cas diarias, a partir de las imágenes adquiridas sema-
nalmente, mediante registro deformable. Obtuvieron 
una reducción significativa de la dosis absorbida a 
los OAR con ART aplicada a mitad del tratamiento y 
observaron que al aumentar la frecuencia de ART se 
incrementaban los beneficios, pero la magnitud de la 
ganancia disminuía. 

En general, parece que el beneficio dosimétrico 
mayor ocurre adaptando alrededor de la fracción 
15. Sin embargo, esto es muy dependiente de cada 
paciente y se da en mayor medida en pacientes con un 
GTV inicial de gran volumen. Por ello algunos autores 
recomiendan adquirir una imagen tridimensional a la 
semana.115

En resumen, ART aplicado en el tratamiento del 
cáncer de pulmón localmente avanzado ofrece la 
posibilidad de mejorar los resultados clínicos, aunque 
hasta la fecha no existe consenso en cuál es la estra-
tegia de ART que proporciona un mayor beneficio y se 
está a la espera de resultados de ensayos prospectivos 
con un mayor número de pacientes.
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3.3. Próstata

3.3.1. Cambios anatómicos

En el tratamiento del cáncer de próstata mediante 
radioterapia se producen cambios tanto en los volúme-
nes de tratamiento como en los OAR.122 Estos cambios 
pueden ser sistemáticos o aleatorios.123 Los márgenes 
a añadir al CTV pueden ser especialmente limitantes 
para la administración de fraccionamientos poten-
cialmente más efectivos como RT hipofraccionada o 
radioterapia estereotáxica extracraneal (Stereotactic 
Body Radiation Therapy, SBRT).124

Mc Partlin et al.123 analizaron estos cambios en 
estudios basados en diferentes sistemas de guiado: 
TC, kV, MV, CBCT, FM‡, EM§, RM. Para el movimiento 
interfracción observaron que R variaba entre 0.3 y 
4.8 mm, y v estaba entre 0.4 y 5.7 mm, predomi-
nando las direcciones AP y SI. En los movimientos 
intrafracción que, aun siendo menores, pueden cobrar 
relevancia cuando los tiempos de tratamiento se 
alargan, se ha observado que R y v alcanzan hasta 
2.6 mm.123,125–127 Tong et al.128 hallaron, con Calypso 
4D (Varian Medical Systems), que se producían des-
plazamientos de la próstata en cualquier dirección más 
de 2, 3, 5, y 7 mm, durante más de 30 s, en un 56.8%, 
27.2%, 4.6%, y 0.7% de las fracciones y del lecho 
prostático 68.7%, 35.6%, 10.1%, y 1.8% respectiva-
mente. Cuando el CTV incluye las vesículas seminales 
(vvss), varios estudios muestran que los movimientos 
tanto intra como interfracción son mayores que los de 
la próstata, no hallando correlación entre los desplaza-
mientos de ambos órganos.123

Recientemente, Shibayama et al.,129 basándose en 
CBCT, han analizado las deformaciones sufridas para 
diferentes tipos de CTV (riesgo bajo, intermedio, alto 
y próstata+vvss) en los 6 grados de libertad princi-
pales concluyendo que no son despreciables, siendo 
mayores para los casos de riesgo intermedio y alto, 
donde R está entre 1.4 y 3 mm en las 6 direcciones, 
en concordancia con publicaciones anteriores basadas 
en imagen RM.123

Las rotaciones interfracción aparecen predomi-
nantemente en el plano sagital (R = 4.8º, v = 3.9º) y 
correlacionadas con el llenado del recto. Las rotaciones 
intrafracción, menores, alcanzan más de 2º para tiem-
pos de tratamiento de 14 min.123

Oates et al.130 hallaron correlación entre el diáme-
tro inicial del recto y el desplazamiento de la próstata 
en sentido antero-posterior y la rotación en el plano 
sagital, siendo un valor de diámetro de 3.5-4.5 cm un 
umbral predictivo a partir del cual el movimiento de la 

‡ FM: fiducial markers.
§ EM: electromagnetic transponder.

próstata era significativo. Según McPartlin et al.123 no 
se ha evidenciado correlación entre el llenado de la 
vejiga y los movimientos prostáticos.

Respecto a los OAR, Pearson et al.131 encontraron, 
basándose en CBCT diario, que el volumen de la vejiga 
era menor en el 74.8% de las imágenes en tanto que 
el del recto era mayor en el 45.2%.

3.3.2. Cambios dosimétricos

En la tabla 2 se recogen los efectos dosimétricos 
que se derivan de los cambios anatómicos producidos 
durante el tratamiento mediante radioterapia.

3.3.3. Aplicación de ART

Desde mediados de los años 90 ha sido mostrado el 
papel de ART en el tratamiento de próstata en cuanto 
a la posibilidad de reducir los márgenes y, por tanto, 
permitir una escalada de dosis.123

Thörnqvist et al.71 revisaron las estrategias de ART 
en el tratamiento de tumores pélvicos. En el caso 
del cáncer de próstata encontraron que se usaba la 
adaptación del MLC y obtención de un nuevo plan/
optimización o la librería de planes. En cuanto a los 
estudios implementados clínicamente, el 57% de 
pacientes incluidos habían sido tratados con ART offli-
ne mediante una nueva planificación/optimización. En 
esta se adaptaba el PTV con arreglo al movimiento de 
la próstata respecto a las estructuras óseas, a partir de 
las imágenes de TC o CBCT tomadas durante las pri-
meras dos primeras semanas de tratamiento. El resto 
de pacientes se recogían en estudios que utilizaban 
marcadores de oro, bien para adaptar la forma del 
MLC online, bien para hacer una nueva planificación 
offline. Recogieron también la experiencia de un centro 
que utilizaba una LdP con 5 planes generados para 
diferentes desplazamientos de la próstata respecto a 
los ganglios.

3.3.4. Beneficios dosimétricos de ART en próstata

Según Thörnqvist et al.71, las ventajas dosimétricas 
al emplear ART serían: un incremento de D99% y D95% 
para el CTV de alrededor del 5%-10%, una disminu-
ción significativa de la dosis absorbida en el recto de 
entre 5 y 30% para diferentes índices (V60-70%, D30%) y 
no se encontraron diferencias significativas al emplear 
ART para la vejiga. Kontaxis et al.137 simularon dos 
estrategias de ART online en términos de la cobertu-
ra del CTV y el posible beneficio en los OAR para 5 
pacientes, con marcadores fiduciales de oro, tratados 
con IMRT. Analizaron 2 escenarios de replanificación 
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online, compensando: (a) las rotaciones, añadiendo un 
movimiento de la mesa, (b) las rotaciones y las trasla-
ciones. Se estudiaron diferentes márgenes de obten-
ción del PTV (0-8 mm). La nueva planificación estaba 
disponible en dos minutos, obteniéndose valores de 
D99% (CTV) similares a los planes originales, para todos 
los valores de margen y con ambas estrategias. El 
beneficio en la dosis absorbida integral al tejido sano, 
respecto a los planes clínicos, fue de hasta 32.9% 
para un margen de 0 mm. Saito et al.138 estudiaron 
los beneficios de ART para mitigar las variaciones 
intrafracción, retrospectivamente en 21 pacientes de 

IMRT guiada con emisores electromagnéticos (Calypso 
4D, Varían Medical Systems). Valoraron las variaciones 
porcentuales de D95% de la próstata y V65 Gy de los 
OAR y extrayendo los coeficientes de correlación entre 
diferentes mediciones de movimiento (traslaciones 
en AP, SI, DI; distancia 3D al eje haz) y los cambios 
dosimétricos, concluyendo que las pendientes de las 
rectas resultantes podían ser de utilidad para inferir 
variaciones dosimétricas. Por último, McVicar et al.139 

revisaron las publicaciones sobre ART en próstata 
recogiendo las principales barreras para su imple-
mentación en la clínica siendo estas el incremento de 

Tabla 2. Variaciones dosimétricas durante la radioterapia externa.

Autores
(Nº pacientes)

Imágenes 
utilizadas (Nº)

Sistema comercial 
de registro

Técnica de 
tratamiento Resultados y conclusiones

Chen et al.132

(19)
CBCT
(314)

Raysearch VMAT

Un incremento del volumen de la vejiga 
de un 10% implica una disminución de 
dosis absorbida media acumulada de un 
5.6%.

Chiesa et al.125

(12)
CBCT
(263)

MIM VMAT

El impacto de los errores rotacionales 
en V95% de los PTV es relevante sobre 
todo para las VVSS, en que disminuye 
en un 5%.

Juneja et al.133

(18)
KIMa

(294)
Calypso (Varian) VMAT

Analizando retrospectivamente 294 frac-
ciones, adoptan un umbral de 3 mm 
para el desplazamiento 3D como nivel 
de acción, valor que supone una dismi-
nución del 6.2% en D95%

Liu et al.134

(10)
TC diario

(102)
ABAS, Elekta IMRT

Las variaciones de volumen del CTV, el 
recto y la vejiga corresponden a valores 
de coeficiente de similutd (Dice Similari-
ty Coefficient, DSC) de 86.6%, 77.3% y 
75.4% respectivamente y conllevan una 
disminución del 10-12% en el valor de 
V100% del CTV y PTV, y un aumento del 
30% y 45% para V45 Gy y V60 Gy, del recto 
respectivamente.

Maeda et al.135

(10)
TC diario

(263)
MIM

Haces antero-
oblicuos 
protones

La variación de la longitud equivalente 
en agua es de 7-9 mm y 4-6 mm en las 
partes distal y proximal del PTV respec-
tivamente.

Moteabed et 
al.136 (10)

TC semanal
(90)

MIM
VMAT/Haces 

antero-oblicuos 
protones

La disminución de D98% para la prósta-
ta (EQD2) depende de la técnica, y no 
del fraccionamiento, siendo alrededor de 
0.15 Gy para los planes de protones y 
0.6 Gy para VMAT.

Pearson et al.131

(6)
CBCT
(168)

MIM IMRT

Al disminuir el volumen de la vejiga, el 
V70 Gy aumenta de 9.5% a 11% y con-
trariamente, el aumentar el volumen del 
recto el V70 Gy pasa de 7.3% a 11.6%.

a KIM: kilovoltage intrafraction monitoring.
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recursos necesarios, la necesidad de procedimientos 
de control de calidad y la falta de evidencia clínica.

3.4. Vejiga

3.4.1. Cambios anatómicos

La vejiga es un órgano hueco y móvil que puede 
cambiar de forma, tamaño y posición durante el 
tratamiento. Esto conlleva variaciones considerables 
de posición de la pared vesical y del tumor, hacien-
do necesario el uso de márgenes del orden de 20 a 
30 mm,140 que implican la irradiación de un volumen 
considerable de tejido sano (entre 234 y 922 cm3, 
promedio: 486 cm3).70

Dees-Ribbers et al.141 estudian retrospectivamente, 
a partir de CBCT pre y post tratamiento, las variacio-
nes inter e intrafracción para diferentes condiciones 
de llenado de la vejiga, obteniendo que no existen 
diferencias estadísticamente significativas entre las 
diferentes condiciones. Hallan movimientos intrafrac-
ción de la pared vesical discretamente menores para 
los pacientes tratados con la vejiga llena, en tanto que 
los cambios interfracción son solo ligeramente mayo-
res, variando R y v para estos últimos desde 1 mm en 
la parte caudal hasta 12 mm en la craneal-anterior. 
Nishioka et al.,142 evalúan los movimientos inter e 
intrafracción de la parte de la pared en la que está 
localizado el tumor mediante marcadores de oro en 
la pared vesical. Hallan, al igual que en Dees-Ribbers 
et al.141, que los mayores movimientos fueron en las 
direcciones cráneo-caudal (de −13.6 mm a 10.8 mm) 
y antero-posterior (de −10.0 mm a 7.7 mm) para el 
movimiento interfracción (cuantil 95%), aunque los 
valores de R y v hallados son menores, alrededor de 
5 mm. En Collins et al.70 se describe un aumento del 
volumen de la vejiga intrafracción de hasta 150 cm3.

3.4.2. Aplicación de ART

Encontramos varios artículos de revisión sobre la 
aplicación de ART en cáncer de vejiga: Thörnqvist et 
al.71, Kibrom et al.143, Kong et al.140 y Collins et al.70

3.4.2.1. ART offline
Se ha utilizado en aproximadamente el 20% de los 

pacientes,71 su implementación tiene relativamente 
poco impacto puesto que solo corrige las incerti-
dumbres sistemáticas, y su eficacia depende de que 
el volumen de la vejiga de las sesiones iniciales sea 
representativo de del resto de sesiones.

3.4.2.2. ART online. Elección del plan del día
Esta es la estrategia mayoritariamente descrita en la 

literatura; en cada sesión se elige el plan de la librería 
con el menor PTV que se ajuste la vejiga de ese día, 
basándose habitualmente en el CBCT pretratamiento. 
A continuación, se resumen los métodos empleados, 
pudiéndose encontrar los detalles de los distintos estu-
dios en Kong et al.140

• Uso de una o varias imágenes TC. Se describen 
dos posibilidades: 
a. Con un TC se crean varios planes generando el 

PTV, ya sea con márgenes anisótropos, ya sea 
añadiendo valores al margen de forma isótropa 
(hasta 6 planes con márgenes 5 mm y 30 mm). 
La desventaja de este método es que el uso de 
una única imagen y márgenes poblacionales no 
caracteriza la variabilidad del llenado y de las 
deformaciones de cada paciente.

b. A partir de varios TC adquiridos con diferentes 
condiciones (con la vejiga llena, con la vejiga 
vacía y en algún caso un llenado intermedio), se 
generan varios ITV, bien añadiendo diferentes 
márgenes, bien mediante modelos de deforma-
ción, generándose una librería de entre 2 y 5 
planes. Esta estrategia tiene en cuenta la varia-
bilidad interpaciente, pero no las eventuales 
diferencias sistemáticas entre la planificación y 
el tratamiento. Ambas posibilidades presentan 
la ventaja de que desde la primera sesión se 
dispone de un plan adaptado.143

• Uso de imágenes CBCT. La LdP se elabora utilizan-
do el TC de planificación y los CBCT de la primera 
semana de tratamiento, utilizando diferentes com-
binaciones y/o número de volúmenes.

Algunos aspectos prácticos del uso del plan del día 
se discuten en Collins et al.:70 la no existencia de plan 
adecuado en la librería, con el consiguiente impacto en 
el flujo de trabajo; el potencial incremento de la dosis 
absorbida integral debido al uso de imágenes adiciona-
les; la variabilidad interobservador en la interpretación 
de las imágenes diarias; el incremento de recursos y 
tiempo necesarios.

3.4.2.3. ART online. Optimización de un nuevo plan
Es el método que potencialmente presenta un 

mejor balance ya que puede tener en cuenta las incer-
tidumbres sistemáticas y aleatorias, pero su impacto 
en un servicio de radioterapia es muy considerable, 
por lo que son escasos todavía los pacientes tratados 
mediante esta estrategia. Vestergaard et al.144 estu-
diaron el potencial del uso de RM para realizar ART 
mediante imágenes adquiridas al inicio y al final de la 
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sesión, para planes generados con márgenes isotrópi-
cos, anisotrópicos o basados en datos poblacionales. 
Hallaron una reducción considerable de la irradiación 
del tejido sano (disminución de 304 cm3 del PTV) con-
cluyendo que esta estrategia tenía un gran potencial 
para la realización de una optimización diaria.

3.4.3. Beneficios dosimétricos de ART en la  
 vejiga

La mayoría de los estudios consideran únicamente 
la reducción del volumen del PTV como beneficio del 
uso de ART, sin especificar los beneficios dosimétricos 
en el volumen a tratar u OAR,140 incluso algunos hallan 
que no existen diferencias significativas en términos 
de cobertura.70 En algunos estudios se describe, con 
ART offline, una disminución del volumen del PTV de 
entre 15% y 40%, con la consiguiente reducción en 
la irradiación del tejido sano, manteniendo una ade-
cuada cobertura del CTV.71,143 Las publicaciones sobre 
ART online con plan del día,71,140,143 refieren también 
reducciones considerables en el volumen irradiado 
(alrededor del 40%), cuantificando solo algunos auto-
res la disminución en los OAR: reducción del 29% de 
V45 Gy en tejido sano y reducción del 30% de V30 Gy del 
recto. La mayoría presentan mejoras en la cobertura del 
CTV y PTV frente al tratamiento convencional, hallán-
dose valores del V95% (CTV) alrededor de 95-99%.70 
Así, según Kibron et al.143 el método de LdP es el que 
mejor balance de preservación de tejido sano y cober-
tura presenta frente a ART offline y no ART. Usando 
una optimización diaria, se describe una disminución 
adicional significativa en el tejido sano irradiado frente 
al uso del plan del día.144 

Apenas hay publicaciones comparando diferentes 
técnicas de ART. Kong et al.21 estudiaron, retrospecti-
vamente, las diferencias dosimétricas entre tratamiento 
no adaptado, ART offline, plan del día y nueva optimi-
zación. Evaluaron el volumen que recibe el 95% de la 
dosis absorbida prescrita V95_Acu basándose en la dosis 
absorbida acumulada calculada en las imágenes CBCT 
diarias. Hallaron que todas las estrategias de ART redu-
cía notablemente V95_Acu, siendo la optimización de un 
nuevo plan la que proporciona una mayor reducción 
(−25% frente a −12% para plan del día y −16% para 
ART offline).

3.5. Tumores ginecológicos

La mayoría de los estudios de tumores ginecoló-
gicos corresponden al cáncer de cérvix localmente 
avanzado cuyo tratamiento estándar consiste en una 
primera fase de radioterapia externa (External Beam 
RadioTherapy, EBRT) con quimioterapia concomitante 

seguida de Braquiterapia (BT). La regresión del tumor 
durante la radioterapia, añadida a los movimientos de 
los órganos involucrados, hacen idóneo el usar una 
estrategia adaptativa. Esta se ha llevado a cabo con 
éxito en el ensayo prospectivo EMBRACE I,145 con 
1416 pacientes de braquiterapia ginecológica enrola-
das desde 2008. La mayoría de las publicaciones sobre 
ART en cáncer de cérvix refieren a la componente de 
BT (Image-guided adaptive brachytherapy, IGABT) de 
acuerdo con las recomendaciones GEC-ESTRO, siendo 
pocos los estudios sobre ART en EBRT.71

3.5.1. Cambios anatómicos

En el caso del cáncer de cérvix se producen cam-
bios de forma interfracción debidos principalmente a 
variaciones en el llenado de la vejiga, con desplaza-
mientos en el extremo del útero de hasta 50 mm, sien-
do menor el movimiento del cérvix, variando R entre 
3.4 y 5.5 mm y v entre 2.2 y 4.5 mm,11 predominan-
temente en el sentido antero-posterior (1-16 mm).146 

Los cambios intrafracción pueden ser del orden de 
2-3 mm.147 Por otro lado se produce una regresión del 
tumor durante el tratamiento con EBRT que, alrededor 
de la tercera semana puede ser del 60%-80% llegando 
a ser del 80%-90% en el momento de la BT.148

3.5.2. Aplicación de ART

El flujo de ART en BT siguiendo las recomendacio-
nes de GEC ESTRO consiste en: 

a. La adquisición de imágenes en el momento de la 
BT para determinar la regresión del tumor tras la 
quimioterapia y la EBRT, preferiblemente mediante 
imagen RM.

b. La delimitación de volúmenes con la introducción 
de un concepto de volumen blanco adaptativo que 
refleja la regresión del tumor y la topografía de los 
OAR al final de la EBRT (45-50 Gy), que es la base 
de la sobreimpresión mediante BT con la prescrip-
ción de niveles de dosis absorbida específicos (com-
pletando hasta entre 60 y 90 Gy), adaptada a los 
diferentes niveles de riesgo, a volúmenes GTV y CTV 
definidos al momento del diagnóstico y al de la BT.

c. La planificación individualizada del tratamiento de 
BT eligiendo el aplicador adecuado, habitualmente 
con una componente intersticial añadida, y opti-
mización 3D de la distribución de dosis absorbida 
teniendo en cuenta la tolerancia de los OAR.148 
Esta estrategia se ha utilizado también por algún 
grupo para otro tipo de tumores como cáncer de 
vagina o endometrio.71
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En 2018 se puso en marcha EMBRACE II con obje-
to de validar prospectivamente los resultados de los 
ensayos EMBRACE I y Retro-EMBRACE. Entre las indi-
caciones de este ensayo está la de usar IMRT o VMAT 
para la radioterapia externa, siendo más relevantes 
para estas técnicas las variaciones anatómicas diarias. 
Además se recomienda utilizar de forma sistemática el 
concepto de ITV para compensar los movimientos de 
los órganos, utilizando una estrategia offline a partir de 
las primeras imágenes pretratamiento o mediante LdP 
que contemple las diferentes condiciones de llenado 
de la vejiga y el recto.148

La mayoría de los principales trabajos de ART en la 
parte de EBRT son simulados, los cuales se encuentran 
recogidos por Cree et al.146 Existe algún estudio sobre 
ART offline de replanificación semanal basándose en 
TC, CBCT o RM,37 pero lo más extendido es el estudio 
de ART online utilizando una LdP.149 Esta se genera 
habitualmente a partir de varios TC de planificación (2 
o 3) con diferente volumen de llenado de la vejiga, o 
utilizando herramientas de deformación y datos pobla-
cionales.150 Para el guiado y elección del plan diario se 
usa mayoritariamente el CBCT pretratamiento.71 

Aunque no existe evidencia clínica sobre la superio-
ridad del guiado con imagen RM frente a CBCT, con la 
mayor disponibilidad de la imagen RM incluso en la uni-
dad de tratamiento, es esperable que la calidad de ima-
gen que esta proporciona facilite la elección del plan del 
día, y sobre todo posibilite la replanificación online.146

3.5.3. Beneficios dosimétricos de ART en tumores 
 ginecológicos

Las primeras publicaciones sobre IGABT con com-
paraciones con la planificación estándar ya mostraban 
notables ventajas dosimétricas. Tanderup et al.151 halla-
ron que para los tumores pequeños, mediante IGABT, 
se reducían los casos en que se violaban las tolerancias 
de los OAR del 72% al 6%, manteniendo la cobertura. 
Para los tumores grandes aumentaba el D90% (HR-CTV) 
en 7 Gy, resultando una cobertura completa en el 72% 
de los pacientes (frente al 25% para el tratamiento 
estándar), reduciendo también el número de veces que 
se superan los límites de los OAR. El estudio EMBRACE 
I ha demostrado que el uso de IGBAT con aplicadores 
específicos y optimización de la dosis absorbida mejora 
notablemente el control local y reduce la tasa de com-
plicaciones severas.148 Serban et al.152 evaluaron el 
volumen que englobaban las isodosis correspondientes 
a diferentes niveles de dosis absorbida significativos (85 
Gy, 75 Gy y 60 Gy) para 1200 pacientes de EMBRACE 
I. Entre sus resultados relevantes destaca la fuerte 
correlación existente entre el volumen de la isodosis y 
el volumen del HR-CTV lo cual pone de manifiesto que 
la adaptación de la dosis absorbida se ha realizado para 

cada tamaño de tumor y respuesta concreta. Por otro 
lado, hallaron una reducción en V85 Gy EQD210 del 23% 
en el 80% de las pacientes, comparando con el resul-
tante de prescribir 85 Gy al punto A.

En cuanto a la EBRT, algunos estudios retrospectivos 
presentan resultados dosimétricos con series de pocos 
pacientes. Van de Schoot et al.153 hallaron una cobertu-
ra inadecuada del CTV en el 17% de las fracciones, con 
la estrategia no adaptativa. Esta mejoraba significativa-
mente al utilizar el plan del día, haciendo que el D98% 
fuese mayor de 95%, y disminuyendo además de forma 
significativa la dosis al recto e intestino valoradas con 
V1.5 Gy, V2 Gy, D50% y D2% (las diferencias de V2 Gy para el 
recto e intestino fueron del 20% y 8.5% respectivamen-
te). Visser et al.149 compararon, retrospectivamente, los 
resultados obtenidos mediante la LdP frente a una estra-
tegia simulada de ART online guiada por imagen RM 
para 17 pacientes asumiendo tratamientos de 10 minu-
tos de duración. La reducción promedio del volumen de 
la dosis de prescripción encontrada fue de 422 cm3. El 
número de pacientes en que no se cumplía V40 Gy (cavi-
dad abdominal) < 350 cm3 pasaba de 13 a 5 pacientes 
(con margen de PTV de 5 mm). Van de Schoot et al.154 
estudiaron la posible mejora en un tratamiento simulado 
con protones respecto a fotones al emplear LdP. Para 
ambas estrategias, se encuentra que V95% > 98% en 
cerca del 95% de los planes, y con protones se obtie-
ne una reducción estadísticamente significativa, en la 
mayoría de los índices dosimétricos de los OAR, en la 
dosis mediana al intestino, la vejiga y el recto.

Los estudios actuales se encaminan a hallar estra-
tegias de ART tanto en BT como en EBRT para maximi-
zar la ventana terapéutica en pacientes individuales.148

3.6. Otras localizaciones anatómicas

Hasta aquí, se ha descrito la aplicación de ART en 
los tumores pélvicos, que constituyen el mayor núme-
ro de pacientes tratados mediante esta estrategia, y 
también en localizaciones en las que se da actual-
mente una gran actividad en ensayos clínicos como 
son cabeza y cuello, pulmón y cérvix.155 Recogemos 
a continuación de forma más somera la aplicación de 
ART en otras regiones anatómicas.

3.6.1. Cáncer de mama

En el tratamiento del cáncer de mama se puede 
producir una reducción del seroma y del volumen 
de sobreimpresión que pueden ser considerables,156 

alrededor del 50% de ambos, así como variaciones en 
la posición relativa del corazón en los casos de mama 
izquierda, de varios milímetros.11 Sager et al.156 eva-
luaron el repetir un TC hacia el final de la irradiación 
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de la mama para definir de forma más ajustada la 
sobreimpresión. Con esta estrategia, encontraron una 
reducción significativa del 3-4% en las dosis medias en 
la mama ipsilateral, el pulmón y el corazón. Algún autor 
describe el uso de TC diario (in-room) para realizar ART 
online en un proceso de 10 minutos de duración, obte-
niendo mejoras del 35% en la dosis mínima y del 15% 
en el valor de D95% de la dosis en la zona de sobre-
impresión. La imagen RM también se ve como poten-
cialmente valiosa para llevar a cabo ART online, con la 
consideración del incremento de dosis absorbida en la 
superficie. Otros autores, se han planteado la valoración 
de la necesidad de ART offline en base al volumen del 
seroma, encontrando que está justificada en el 80% de 
los pacientes con seroma mayor de 30 cm3.37 

3.6.2. Tumores abdominales

Las incertidumbres de la posición de los órganos se 
deben a la respiración (intrafracción) y a los movimien-
tos fisiológicos (interfracción) en las localizaciones abdo-
minales. Estos pueden ser considerables (20-30 mm), 
teniendo mayor impacto en los tratamientos de SBRT. 
Se encuentra algún estudio sobre ART online con TC 
diario combinado con gating respiratorio en cáncer de 
páncreas. Debido a la reducción de márgenes permitida 
por la aplicación de ART disminuye el volumen irradiado 
con la dosis prescrita, de 46% a 16%.37

En esta región anatómica cobra interés el uso del 
guiado por imagen RM para ART online que se encuen-
tra ya descrito en algunos estudios de tratamientos de 
SBRT (Stereotactic MR-guided Adaptive Radiation 
Therapy, SMART). Henke et al.67 publicaron los resul-
tados de un ensayo en el que se utilizaba SMART. Se 
adaptaban los tratamientos cuando, con arreglo a la 
anatomía del día, no se cumplían los objetivos dosimé-
tricos o existía opción de incrementar la dosis. Según 
este criterio, se procedió a adaptar el plan en 81 de 
las 97 fracciones consideradas, siendo la causa en el 
61 de ellas el incumplimiento de los límites a los OAR. 
Obtuvieron, en promedio, una mejora en la cobertura 
respecto a no adaptar, concluyendo que SMART incre-
mentaba la ventana terapéutica en SBRT abdominal.

3.6.3. Sarcoma de partes blandas

Durante la radioterapia preoperatoria de los sarco-
mas de partes blandas en extremidades se producen 
tanto una reducción como un aumento del volumen 
(entre −57% y +28%).11 Dickie et al.157 estudiaron 
las variaciones dosimétricas que implicaban estos 
cambios en 22 pacientes tratados con un fracciona-
miento estándar, mediante CBCT diario, para IMRT 
y 3D. Concluyeron que la adquisición de un segundo 

TC cuando se observa un cambio en cualquiera de las 
dimensiones del tumor en el CBCT de más de 1 cm, 
era una estrategia de ART offline adecuada para ase-
gurar una cobertura adecuada, independientemente 
de la técnica de tratamiento utilizada.

3.6.4. Sistema nervioso central

Peyraga et al.158 estudiaron nuevos trazadores PET y 
diferentes secuencias de imagen RM, en la delimitación 
de las áreas radioresistentes de los tumores cerebrales 
y su papel en la radioterapia, en particular en ART. La 
conclusión del estudio es que, siendo un campo pro-
metedor, todavía son necesarios avances tecnológicos 
y un abordaje multidisciplinar, que permitan la incor-
poración de ART en rutina mediante ensayos clínicos.

4. Algoritmos de registro deformable 

Un algoritmo de DIR consta de tres partes funda-
mentales:159,160 la función objetivo ℰ, el modelo de 
transformación T, y el optimizador que guiará al algo-
ritmo para encontrar el mejor resultado de la métrica 
de similitud ℳ. Dados dos estudios de imagen, deno-
minados imagen fija B y móvil A, el objetivo del registro 
deformable es encontrar la mejor transformación que 
minimice las diferencias entre la imagen B y la imagen 
transformada de A (A′). Por tanto, el proceso del DIR es 
un proceso iterativo que comienza con un valor inicial 
de la métrica de similitud, ℳi, entre la imagen fija y la 
móvil y el optimizador intenta maximizar o minimizar 
dicha métrica (según como esté definida) dando lugar 
a un campo vectorial de deformación que deforma la 
imagen móvil. Tras ello, se recalcula de nuevo la métri-
ca de similitud entre la imagen móvil deformada y la 
imagen fija, de manera que el proceso continuará ite-
rativamente hasta que se obtenga el valor de la métrica 
óptimo, que proporcionará la mejor correspondencia 
de ambas imágenes. 

En los siguientes apartados se describe cada uno 
de los elementos de los que consta un algoritmo DIR. 

4.1. Función objetivo y regularización de la  
transformación

Como ya se ha indicado, el objetivo de DIR es 
encontrar el mejor vector de deformación, T(x′) donde 
x′ es el vector posición en la imagen móvil, que minimi-
ce las diferencias entre B(x) y A′ = A(T(x′))¶. Por tanto, 

¶ El símbolo prima (′) denotará la aplicación de la matriz de 
transformación, T, al estudio de imagen correspondiente. A′ es el 
resultado de aplicar T al estudio A.
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los algoritmos de DIR intentan optimizar una función 
objetivo del tipo:161,162

 –

ℰ =ℳ(B,A(T (x′)))+ℛ(T ) (1)

ℳ: métrica de similitud que cuantifica el nivel de 
coincidencia entre la imagen fija B y la imagen 
móvil A.

 – ℛ: término de regularización. Puesto que se trata 
de una transformación espacialmente variante con 
3N grados de libertad (N: número de vóxeles del 
estudio de imagen), no existe una solución única a 
la hora de encontrar el DVF. El término ℛ impone 
restricciones específicas al modelo de deformación 
implementado en el algoritmo para asegurarse que 
se obtienen transformaciones anatómicas razona-
bles. Por ejemplo, si se clasifica una región como 
hueso, se restringirá el grado de deformación en 
dicha región.

La regularización ayuda a evitar mínimos locales 
de la función objetivo y es necesaria en los casos de 
DIR que se basan en niveles de intensidad ya que hay 
que estimar las componentes de los vectores despla-
zamientos de cada vóxel, conociendo sólo el valor de 
píxel.

La regularización de la función objetivo se puede 
realizar de dos formas:

4.1.1. Implícita

 Se introduce en el modelo de deformación cual-
quier conocimiento previo que se tenga sobre las 
propiedades físicas de la estructura anatómica subya-
cente; para ello, se parametriza el DVF con funciones 
continuas.

4.1.2. Explícita

 El término de regularización impone restricciones a 
la transformación para que se preserven las siguientes 
propiedades: 

• Consistencia inversa (Inverse Consistency, IC). En 
general, los algoritmos de registro de imagen son 
asimétricos, es decir, el resultado no es el mismo 
si se registra A a B o B a A. Los algoritmos de IC 
restringen las transformaciones en ambos sentidos 
para que sean correspondencias inversas entre 
sí.163 Para ello, se introducen términos que penali-
zan la diferencia entre las transformaciones en un 
sentido y en el contrario de las respectivas asigna-
ciones inversas.

• Conservación de la topología. Los algoritmos que 
mantienen la topología realizan una corresponden-
cia vóxel a vóxel entre las dos imágenes. Esto impli-
ca que el DVF es invertible y continuo. La transfor-
mación es inyectiva si el determinante Jacobiano de 
DVF es mayor que cero.

• Conservación del volumen. Esta restricción es 
importante cuando se sabe que una estructura es 
incompresible y que los cambios en la misma sólo 
pueden ser debidos al movimiento (ej. miocardio) 
o cambios debidos a la acción de agentes de con-
traste. Si el jacobiano es mayor que uno indica una 
expansión del volumen, valores entre 0 y 1 señalan 
una reducción, mientras que un valor de 1 denota 
que no hay cambios.

• Restricción de rigidez. Puesto que en las imágenes 
médicas existen estructuras rígidas, algunos algo-
ritmos introducen explícitamente restricciones de 
rigidez.161,164 

La función objetivo del algoritmo ANACONDA,165 

implementado en el sistema de planificación RayStation, 
consta de una métrica de similitud y dos términos de 
regularización que aseguran un DVF suave e invertible 
y evitan deformaciones inaceptables de las estructuras.

4.2. Métodos de optimización

El objetivo de la optimización es encontrar la 
transformación que mejor alinee las dos imágenes de 
acuerdo con una función objetivo como la descrita en 
la ecuación (1), de manera que la calidad del resultado 
obtenido dependerá del tipo de optimización elegida. 

Los métodos de optimización del tipo gradiente des-
cendente o gradiente conjugado son métodos iterativos 
que persiguen la convergencia de la función objetivo, 
ℰ, a un mínimo local, de manera que la dirección de 
búsqueda está basada en la derivada de dicha función 
objetivo respecto a los parámetros de la transformación 
(DVF). Los métodos quasi-Newton y de Gauss-Newton 
emplean la función Hessiana de la función de coste. 
Una descripción detallada de los métodos de optimi-
zación está fuera del alcance del presente documento, 
pero el lector puede consultar los trabajos de Sotiras et 
al.,161 Klein et al.166 y Yu et al.167

4.3. Métricas de similitud empleadas en el  
 proceso de optimización

Las métricas de similitud se clasifican en tres gru-
pos según la forma en la que aprovecha la información 
disponible en las imágenes para realizar el proceso de 
correspondencia: métricas geométricas o basadas en 
características (featured-based), métricas basadas en 
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intensidad de vóxel o icónicas, y métricas híbridas que 
combinan las dos anteriores.

4.3.1. Métricas geométricas o featured-based

En los métodos geométricos se establece una 
correspondencia entre puntos de referencia (marcas 
anatómicas, fiduciales o superficies de órganos) situa-
dos en regiones anatómicas de interés.168 El registro 
geométrico es robusto respecto a las condiciones ini-
ciales y a la existencia de grandes deformaciones. Sin 
embargo, localizar puntos de referencia fiables es difícil 
e introduce una dependencia inter e intraobservador 
si son definidos manualmente; por otro lado, sólo se 
establecen correspondencias directas para el reducido 
conjunto de puntos de referencia seleccionados, lo que 
da lugar al empleo de interpolaciones para estimar la 
deformación de puntos situados fuera del conjunto de 
referencia, disminuyendo la exactitud cuando aumenta 
la distancia a los puntos de referencia.

 Puesto que los puntos de referencia no depen-
den del valor de píxel (intensidad de la imagen), las 
métricas geométricas son muy útiles para registros 
multimodalidad. 

• Basadas en puntos. La métrica se define como la 
suma del cuadrado de las distancias entre los pun-
tos correspondientes:

ℳ= Σ(pA − pB)2 /N (2)

siendo pA′, pB las coordenadas de los puntos de refe-
rencia en los estudios de imagen A y B, respectiva-
mente y N el número total de puntos. La suma se 
realiza sobre el número de puntos, o puntos superfi-
ciales, sobre los que se ha establecido la correspon-
dencia. Se divide por N para normalizar la métrica.

Para determinar rotaciones y traslaciones se 
necesitan un mínimo de tres puntos; para transfor-
maciones afines** son necesarios, al menos, cuatro 
puntos no coplanares.

• Basadas en contornos. Las métricas geométri-
cas basadas en superficies no requieren una 
correspondencia punto a punto, sino que intentan 
maximizar los solapamientos entre las superficies 
extraídas de ambos conjuntos de imágenes. Las 

** Transformación afín: transformación que consiste en una 
aplicación lineal seguida de una traslación, preservando las rela-
ciones de colinealidad y coplanaridad entre puntos y las razones 
de distancia a lo largo de una línea. Además de producirse rota-
ciones y traslaciones, con conservación de distancias y ángulos, 
pueden tener lugar otro tipo de transformaciones como escala-
dos, reflexiones o cizalladuras.

superficies de la imagen B se representan como un 
volumen binario o una superficie poligonal, SB, y las 
de la imagen A se caracterizan como un conjunto 
de puntos (pA′) muestreados de la superficie, de 
forma que la métrica se define como:

ℳ= Σdist (pA −SB)2 /N (3)

siendo (pA′ − SB) la distancia mínima entre el punto 
pA′ y la superficie SB. La suma se realiza sobre el 
número de puntos, N, en el estudio A.

4.3.2. Métricas basadas en intensidad de  
píxel/vóxel o icónicos

Estas métricas utilizan la información de los niveles 
de grises o valores de píxel para medir cuán bien están 
registrados dos estudios de imagen, determinando la 
similitud entre las distribuciones de los valores de vóxel 
correspondientes de la imagen B y la versión transfor-
mada de la imagen A (A′).

Para el caso de registro monomodalidad (el mismo 
dispositivo de imagen se utiliza para capturar el mismo 
tipo de información en ambos volúmenes) las métricas 
empleadas son:

• Suma de diferencias cuadráticas (Sum of Squared 
Differences, SSD)

SSD=
∑

X ∈X
(IA − IB)2 /N (4)

siendo:

 – X, área de solapamiento de la imagen fija B y la 
imagen móvil deformada A′.

 – IA′, IB: valor de píxel de la imagen transformada 
A′ y B, respectivamente.

 – N, número de vóxeles evaluados en X.

Es una métrica que funciona bien para imágenes 
poco ruidosas que tengan esencialmente idénticas 
intensidades para la anatomía que se desea registrar, 
como por ejemplo las series de un 4D-TC.

También se puede utilizar la suma de diferencias 
absolutas (Sum of Absolute Differences, SAD), pero 
es más restrictiva ya que considera que las regiones 
de interés (Region Of Interest, ROI) tienen las mismas 
intensidades en las dos imágenes.

SAD=
∑

x ∈X
|IA − IB|/N (5)
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• Correlación cruzada (C). En esta métrica en lugar 
de minimizar las diferencias de intensidad, durante 
el registro se maximiza el producto de las intensi-
dades:

C =
∑

x
B(x) ·T (A(x)) (6)

La limitación de esta métrica es que es sensible a 
cambios en el valor de vóxel, por ejemplo, debido 
a la presencia de ruido, por lo que un aumento 
del valor de vóxel aumentaría el valor de C, sin que 
realmente haya una mejora en el registro de las 
imágenes.

• Coeficiente de correlación (CC). Soluciona el pro-
blema de la métrica de correlación cruzada, al 
asumir que existe una relación lineal entre los valo-
res de intensidad en cada imagen y, por tanto, la 
métrica puede aplicarse a imágenes con diferentes 
valores de contraste y brillo. Se define como:

CC= x A(x)− Ā (T (B(x))− B̄)

x A(x)− Ā 2
x (T (B(x))− B̄)2

(7)

Para el registro de imágenes de diferentes modali-
dades, tales como TC o RM, en los que los valores 
de píxel de las distintas estructuras son inherente-
mente diferentes, las métricas basadas en diferen-
cias o productos de intensidades no son efectivas. 
En estos casos, se deben emplear métricas basadas 
en estadística de valores de intensidad, ya que, de 
este modo, la métrica no depende del valor absoluto 
de píxel. Un ejemplo de este tipo de métricas es la 
métrica de información mutua (IM), en la que el 
registro de imagen se considera como un proceso 
en el que se maximiza la cantidad de información 
compartida entre las dos imágenes.

• Información mutua (IM):169 la métrica IM intenta ali-
near los vóxeles cuyos valores tienen una probabi-
lidad común de estar presentes en ambos estudios 
de imagen y se define como:

IM(IA , IB) =
∑

B
∑

A P(IA , IB) ·

· log p(IA , IB)
p(IA ) p(IB)

(8)

siendo p(IA′), p(IB) las funciones de distribución de 
probabilidad de las intensidades IA′ e IB, respecti-
vamente y p(IA′, IB) la función de la distribución de 
probabilidad conjunta.

Una propiedad importante de la métrica de IM es 
su generalidad, es decir, no asume ninguna relación 
entre las intensidades de las imágenes; sin embargo, 
no es invariante al solapamiento que pueda existir entre 
ellas, es decir, el tamaño de la región que se solapa en 
las imágenes influye en el valor de IM (a mayor solapa-
miento, mayor número de muestras, lo que aumenta el 
poder estadístico de estimación de la distribución de 
probabilidad). Para solucionar este problema se emplea 
una versión normalizada de la IM. 

En general, los métodos de registro basados en 
intensidad proporcionan mayor exactitud que los méto-
dos geométricos ya que establecen una corresponden-
cia densa (mayor número de puntos). No obstante, tie-
nen un alto coste computacional y, al considerar todos 
los puntos de la imagen de la misma manera, pueden 
fallar en asignar la importancia que merecen los puntos 
anatómicos de interés. Además, como se ha indicado 
previamente, la solución a la que llegan depende de 
las condiciones iniciales, tales como el solapamiento 
inicial que exista entre ambas imágenes, de manera 
que la presencia de grandes deformaciones puede 
deteriorar la solución. Esto puede suponer un problema 
en regiones donde existe una gran variabilidad de los 
órganos como en la región abdominal o para la creación 
de modelos deformables de órganos de tejido blando 
basados en análisis poblacionales.

4.3.3. Métricas híbridas 

Estas métricas intentan incorporar lo mejor de las 
dos opciones anteriores. Se distinguen dos tipos en 
función de cómo se emplee la información geométrica:

• La información adicional se utiliza independiente-
mente. Se realiza un registro geométrico, a partir de 
marcas de referencia o superficies, que pre-alinea 
las dos imágenes para después realizar un registro 
basado en niveles de intensidad.

• La información adicional se utiliza como restricción. 
Utilizar un tipo de información independientemente 
de la otra para iniciar el siguiente paso, suele dar 
lugar a un aumento de robustez en el procedi-
miento de registro, pero no hay garantía de que las 
correspondencias que se establecieron en el paso 
previo se conserven. Para superar esta limitación, 
se usan las correspondencias que se estimaron 
durante el primer paso como una restricción para 
la estimación de las correspondencias durante el 
siguiente paso.

Weistrand y Svensson165 emplean el CC como 
métrica de similitud y permiten al usuario definir ROI 
o puntos de interés (Point Of Interest, POI) que guíen 
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al algoritmo de deformación, de manera que la función 
objetivo incluye un término de penalización que con-
siste en la distancia euclídea entre las ROI o los POI 
correspondientes. El DIR implementado en VoxAlign 
Deformation Engine® (MIM software)170 es una combi-
nación de DIR basado en contornos y niveles de inten-
sidad, de manera que, trata de minimizar la métrica 
basada tanto en diferencias de intensidad entre las 
dos imágenes como diferencias cuadráticas entre las 
funciones distancia que representan las superficies de 
los contornos definidas en ambas imágenes.

4.4. Modelos de deformación o de registro  
 deformable

Las correspondencias de POI o ROI entre dos imá-
genes se actualizan basadas en un modelo de trans-
formación que optimiza la métrica de similitud. Dicho 
modelo define cómo hallar el vector deformación, u, 
del vector posición x′ en la imagen móvil A, y que trans-
forma x′ en x en la imagen fija B.

 Independientemente del modelo de defor-
mación empleado, Castadot et al.171 indican que la 
técnica multirresolución, la cual se describirá a conti-
nuación, se ha convertido en un estándar en el registro 
deformable ya que resuelve los inconvenientes de los 
algoritmos monorresolución en los casos de grandes 
deformaciones. En las estrategias multirresolución se 
construye una pirámide de imágenes en la que la base 
es la imagen original. Cada nivel de la pirámide con-
siste en una imagen submuestreada de la imagen del 
nivel inferior por un factor 2. Por ejemplo, si la imagen 
original tiene un tamaño de 256 × 256 × 256 vóxeles 
y la pirámide tiene 4 niveles, cada nivel tiene unas 
dimensiones, desde la base hasta el vértice, (256 × 
256 × 256), (128 × 128 × 128), (64 × 64 × 64) y (32 
× 32 × 32), respectivamente. El algoritmo comienza en 
la resolución más gruesa, permitiendo que encuentre 
rápidamente una aproximación grosera de grandes 
desplazamientos, para después utilizar las imágenes 
de mayor resolución con el objetivo de refinar local-
mente el DVF. Sin embargo, los algoritmos monorre-
solución sólo son capaces de identificar pequeñas 
deformaciones (desplazamientos de pocos vóxeles) y 
si la magnitud de la deformación es muy grande, se 
necesitan muchas iteraciones para recuperar la defor-
mación, pudiendo quedar estancado en una solución 
local, además de exigir una alta demanda computacio-
nal. 

Los modelos de registro deformable pueden clasifi-
carse en tres categorías dependiendo de si la transfor-
mación se basa en modelos físicos, en la teoría de la 
interpolación o en modelos biofísicos y/o biomecánicos.

4.4.1. Transformación geométrica derivada de  
 modelos físicos 

4.4.1.1. Modelos de cuerpo elástico
La imagen a deformar se considera como un cuer-

po elástico, donde la deformación se describe median-
te la ley de elasticidad de Hooke, de manera que, si 
un vóxel/ píxel es deformado en la imagen móvil, dicha 
deformación introduce una fuerza y el resto de vóxe-
les son deformados hasta que las fuerzas alcanzan el 
equilibrio.

La ley de Hooke describe modelos elásticos linea-
les, los cuales no son capaces de manejar grandes 
deformaciones y no garantizan la IC, por lo que es más 
adecuado emplear modelos elásticos no lineales que 
además conservan la topología.

4.4.1.2. Modelos de fluido viscoso
En este caso la imagen a deformar se modela como 

un fluido viscoso donde la fuerza, F, que deforma 
la imagen móvil es proporcional a la velocidad de la 
deformación según la ecuación de Navier-Stokes:

nf∇2v+(nf + m f )∇(∇ · v)+F = 0 (9)

siendo nf y m f los coeficientes de viscosidad.

v (x′, t): campo de velocidad de la deformación en el 
instante de tiempo t y en la posición x′ de la imagen 
móvil. Se relaciona con el vector desplazamiento como
v(x , t) = ∂tu(x ; t)+(∇(u(x ; t)v(x ; t)). 

Estos modelos permiten que la ROI en la imagen 
móvil sea proyectada a la ROI en la imagen fija con-
servando la topología de las estructuras deformadas, 
incluso para grandes deformaciones no lineales. Las 
deformaciones de fluido viscoso son continuas, dife-
renciables y mantienen una correspondencia punto a 
punto. 

4.4.1.3. Modelos de difusión (Demons)
La mayoría de los modelos de difusión imple-

mentados se basan en el algoritmo de “Demons” de 
Thirion.172 La idea principal es considerar el contorno 
de un objeto en la imagen fija como una membrana 
semipermeable sobre la que se sitúan Demons o 
ejecutores, de manera que, al actuar sobre la imagen 
móvil, modelada como una rejilla deformable, esta se 
difunde a través de dicha membrana. 

Se trata de un algoritmo basado en intensidad en el 
que la imagen móvil (A) se deforma de acuerdo a las 
diferencias de intensidad local entre dicha imagen y la 
imagen fija (B), utilizando un modelo de fuerza basado 
en flujo óptico, de manera que el DVF en una posición 
de la imagen móvil se expresa como:
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u(x ) =
(IA (x )− IB(x)) ·∇IB(x)

|∇IB(x)|2+(IA (x )− IB(x))2
(10)

Por definición, el algoritmo Demons realiza el regis-
tro minimizando las diferencias de intensidad entre los 
estudios de imagen a registrar, por lo que presenta una 
capacidad limitada para registro monomodalidad o 
multimodalidad de estudios de imágenes que presen-
ten mucho ruido o artefactos localizados como en el 
caso del CBCT.173

4.4.2. Transformación geométrica derivada de la  
 teoría de interpolación 

En contraposición a los modelos descritos hasta 
ahora, en los que el vector de transformación se calcu-
la en todos los puntos, estos modelos obtienen un DVF 
interpolado, expresado como combinación lineal de 
funciones base y determinado a partir de un número 
finito de puntos de control seleccionados por el usua-
rio, por lo que también se los conoce como modelos 
paramétricos. 

Una de las ventajas de estos métodos es que el 
cambio local de un punto se puede realizar por puntos 
cercanos que se encuentran a cierta distancia, por lo 
que reducen de manera notable el tiempo de cálculo y 
recursos de memoria del procesador.

4.4.2.1. Funciones de base radial (Thin-plate splines††)
Los thin-plate splines se representan de manera 

natural por funciones base radiales que determinan 
la correspondencia espacial entre cualquier posición x 
en el espacio y su nueva posición f (x), en función de 
la distancia de x a una muestra conocida de puntos 
de control p {pi, i= 1, 2, . . . , k}. En el campo de DIR, 
los puntos de control están representados por áreas 
de fuerza y la fuerza representa los desplazamientos 
desde los puntos de control en la imagen móvil y sus 
puntos de control en la imagen fija. La selección de los 
puntos de control en ambas imágenes se puede hacer 
de manera automática o manual. El vector deforma-
ción de un píxel en la imagen móvil se puede expresar 
como:

u(x ) =C · x +D+
2∑

i=1
wi{( x− pi ) (11)

: distancia euclídea. 
Las matrices de coeficientes C y D, y el factor de 

peso wi, son calculados a partir de los n pares de pun-
tos de control emparejados. { es la función base que 
mide la distancia desde x′ al i ésimo punto de control 

†† Spline: curva diferenciable definida en porciones mediante 
polinomios.

pi en la imagen móvil. Shusharina y Sharp174 proponen 
el uso de una función de base radial gaussiana, { (r) = 
e r 2/v2, para crear campos vectoriales que interpolen 
de manera exacta las correspondencias de los fiduciales 
en la imagen fija y en la móvil.

La ventaja de este tipo de algoritmos es que son 
capaces de interpolar un campo de deformación a partir 
de valores conocidos distribuidos irregularmente. Sin 
embargo, su uso está limitado a problemas de registro 
global, ya que el desplazamiento de una sola marca de 
referencia puede distorsionar la deformación en toda la 
imagen. Para solucionar este problema, es necesario 
definir suficientes fiduciales en la región de interés, o 
introducir un término de regularización, como propo-
nen Shusharina y Sharp,174 que además soluciona los 
problemas de IC que presentan este tipo de algoritmos.

4.4.2.2. Deformaciones de forma libre 
 (Free Form Deformations, FFD)

FFD es uno de los algoritmos más utilizados debido 
a su habilidad para estimar DVF continuos y regulares. 
La idea de este modelo es deformar un objeto manipu-
lando una máscara subyacente de puntos de control, 
es decir, una imagen móvil de tamaño Nx × Ny × Nz. Se 
deforma interpolando el vector desplazamiento (d) de 
los puntos de control sobre una rejilla rectangular de 
tamaño Kx × Ky × Kz (Ki � Ni) que se superpone a la 
imagen, de manera que el DVF se calcula como:

u(x ) =
3∑

l=0

3∑

m=0

3∑

n=0
Bl(ux)Bm(uy)Bn (uz) ·di+l, j+m,k+n

(12)

donde ux, uy, y uz son las distancias desde x′ a los pun-
tos de control más cercanos, (i, j, k), respectivamente. 
Bl representa la función base l ésima de B-spline. 

El número de puntos de control B-spline utilizados 
durante el registro determina la cantidad de deforma-
ción permitida durante el registro y la aproximación 
multirresolución se consigue modificando el espaciado 
de la rejilla de los puntos de control. A pesar de ser un 
algoritmo que proporciona transformaciones continuas, 
la conservación de la topología no está garantizada.

El algoritmo VoxAlign Deformation Engine® imple-
mentado por MIM para registro deformable de imáge-
nes de la misma modalidad, consiste en un algoritmo 
restringido, basado en intensidad FFD.33 La deforma-
ción comienza con un registro rígido para a continua-
ción realizar el registro deformable, en el que se emplea 
una aproximación multirresolución para definir una reji-
lla de los puntos de control sobre la imagen fija. La fun-
ción de coste combina criterios de similitud y suavidad. 
Broggi et al.175 validaron este algoritmo y su uso para la 
proyección de contornos de las parótidas en imágenes 
de resonancia de pacientes tratados con radioterapia. 
El error de proyección promedio con respecto a los 
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contornos de referencia fue menor que la diagonal del 
vóxel (2 mm), y el DSC fue de 0.8.

4.4.3. Transformación geométrica basada en  
 modelos biofísicos/biomecánicos

Los modelos biofísicos/biomecánicos también se 
basan en modelos físicos, pero a diferencia de los des-
critos en el apartado 4.4.1, están íntimamente relacio-
nados con la anatomía y fisiología de los tejidos u órga-
nos que se van a deformar. Habitualmente, emplean 
métodos de elementos finitos (Finite Element Methods, 

FEM) para modelar las propiedades de los tejidos en 
consideración.

La razón principal para emplear este tipo de modelos 
radica en la hipótesis de que, cuanta más información 
se conozca a priori de las propiedades biomecánicas 
del tejido, más fiable será la estimación de DVF com-
plejos empleando pocos grados de libertad. Además, se 
asume que la plausibilidad de la deformación estimada 
mejorará con la creación de modelos de órganos defor-
mables coherentes con sus propiedades físicas y el 
algoritmo será capaz de manejar mejor grandes defor-
maciones y/o deformaciones atípicas. Estos modelos 
son más apropiados para registro de imágenes de un 

Tabla 3. Resumen de los tipos de algoritmos, métrica de similitud, modelo de transformación y método de optimización 
implementados en las distintas soluciones comerciales para los algoritmos de registro deformable.

Casa 
comercial Algoritmo Métrica de 

similitud
Modelo de 

transformación
Método de 

optimización Uso Notas

MIM

Intensity-
Based

SSD
Constrained, 
intensity based, 
free form

Gradiente 
descendiente 
modificado

TC-TC
CBCT-CBCT

Reg Reveal: 
herramienta de control 
de calidad para evaluar 
DIR

Hybrid-based

Intensidades 
entre 

imágenes + 
diferencias 
contornos

Free form
Gradiente 

descendiente 
modificado

TC-TC
TC-CBCT

CBCT-CBCT
Reg Refinea

Multi-Modality
Diferencias 
de vóxeles 

vecinos
Free form Gauss-Newton

RM-TC
RM-RM

TC-CBCT
TC-TC 

RayStation

ANACONDA
Híbrida: CC + 
ROI y/o POI

Free form
TC, CBCT y 

RM

La función objetivo 
incluye dos términos de 
regularización (rejilla y 
forma)

MORFEUS Biomecánico
Cualquier 

modalidad de 
imagen

Varian VelocityTM

MI
Elástico 

(B-esplines)

MI
Híbrido: Elástico 
(B-esplines) + 

ROI

RM-TC
RM-RM

TC-CBCT
TC-TC

Accuray NCC
No paramétrica 
Multirresolución

TC-MVCT
TC-TC
TC-RM

Regularización 
mediante suavizado 
Reg Reveal

Pinnacle Demons 
multirresolución

TC-TC
TC-CBCT

Regularización 
mediante filtro 
suavizado gausiano

a Los algoritmos Intensity-based y Multi-Modality disponen de una herramienta adicional denominada Reg Refine que permite al 
usuario definir alineamientos locales rígidos que proporcionen información adicional para ayudar al algoritmo en la proximidad de esas 
áreas. Puede ser utilizado de manera iterativa para ejecutar el DIR, para evaluar la exactitud local del DIR y sugiere alineamientos 
locales para mejorar el resultado del DIR hasta conseguir la alineación óptima buscada.
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mismo paciente, ya que el modelo biofísico no suele ser 
válido para registro de imágenes interpaciente.

Entre los inconvenientes que presentan, cabe des-
tacar que los modelos necesitan una definición exacta 
de las propiedades del material y de la geometría 
(segmentación precisa de la estructura anatómica y 
adecuada transformación en una malla del dominio 
de imagen) así como de las condiciones de contorno 
(especificadas como restricciones de desplazamientos 
para las superficies de los órganos segmentados). La 
incertidumbre en la especificación de estos parámetros 
y el hecho de que se empleen valores genéricos (no 
definidos para cada caso particular) puede dar lugar a 
sesgos no deseables.

DIR basado en modelos biomecánicos se ha emplea-
do en localizaciones como cabeza y cuello,176,177 pul-
món,178–182 mama,183 y próstata184–186.

Morfeus es el nombre comercial que ha dado 
RaySearch Laboratories a su algoritmo de registro 
deformable biomecánico.187 Este algoritmo genera 
modelos de malla tetraédrica de uno o múltiples órga-
nos a partir de las ROI delimitadas en la imagen de 
referencia a las que asigna propiedades de material 
elástico lineal. Para un subconjunto de tejidos de la 
imagen objetivo también se crean mallas triangulares 
a partir de los contornos que existen en dicho estudio 
de imagen. Estas ROI con mallas en ambas imágenes, 
denominadas “ROI de control”, sufren deformaciones 
individuales para alinear las superficies y servir como 
condiciones de contorno. Las ROI englobadas dentro 
de la ROI “contorno externo”, como por ejemplo los 
pulmones, pueden interaccionar con elementos del 
contorno externo con un método fijo o deslizante. Los 
desplazamientos internos del modelo tetraédrico son 
resueltos mediante análisis de elementos finitos, inclu-
so para aquellas ROI que no sufrieron deformaciones 
de la superficie individual y, por lo tanto, se deforman 
implícitamente.

Velec et al.188 determinaron que la exactitud del 
algoritmo Morfeus, evaluado para las localizaciones de 
tórax, abdomen y pelvis, fue similar a la resolución de 
vóxel de la imagen en promedio en múltiples modalida-
des de imagen.

4.5. Algoritmos implementados en softwares  
 comerciales

De acuerdo con la recomendación del TG 132,10 

el fabricante debe proporcionar información detallada 
sobre su algoritmo para que el usuario pueda realizar 
un uso adecuado del mismo. En la tabla 3 se resumen 
las características más relevantes de los algoritmos DIR 
disponibles actualmente:

5. Validación de los algoritmos de registro 
 deformable de imagen 

5.1. Registro deformable de imágenes

Mediante la relación que establece el DIR podemos 
proyectar los contornos y dosis de una imagen a otra. 
Proyectar las ROI de una imagen a otra, permite a los 
técnicos de imagen y a los oncólogos radioterápicos, 
disminuir el tiempo dedicado a la delimitación de las 
estructuras anatómicas de los pacientes. Cuando se 
proyectan los contornos es recomendable revisar si 
estos coinciden con la estructura anatómica y si no 
fuera el caso, habría que modificarlos.

Al igual que se proyectan las ROI utilizando los 
vectores de deformación, también podemos proyectar 
las dosis. Esta es la base de la ART offline, ya que para 
tomar la decisión de adaptar un plan debemos conocer 
la dosis acumulada, que es la dosis proyectada desde 
diferentes imágenes de IGRT hasta el pTC.

El mayor problema para implementar clínicamente 
la ART en los centros es que, además del aumento de 
la carga de trabajo y la falta de equipamiento avanza-
do, no existe un método estándar para determinar la 
incertidumbre que introduce el DIR cuando relaciona 
las dos imágenes. Eso implica que cuando el algoritmo 
no relaciona correctamente dos imágenes mediante el 
vector de deformación de campo, obtendremos como 
resultado una incorrecta proyección de contornos y 
de dosis de una imagen a otra. Si el DIR se utiliza 
únicamente para proyectar contornos, estos se pue-
den modificar para que coincidan con la estructura 
anatómica, por lo que no aumenta la incertidumbre del 
proceso radioterápico. En cambio, cuando se utiliza el 
DIR para proyectar la dosis de una imagen a otra, el 
algoritmo puede estar relacionando incorrectamente 
las dos imágenes, lo que implicaría observar que las 
estructuras están recibiendo una dosis que no es la 
realmente administrada. Por este motivo, debemos 
tener especial cuidado a la hora de valorar y tomar 
decisiones clínicas si lo que estamos observando son 
dosis proyectadas.

En el TG-13210 se realizan importantes recomenda-
ciones sobre la utilización del registro de imágenes y 
la fusión en radioterapia. A continuación, se resumen 
los puntos más destacados de este informe sobre la 
validación de los algoritmos de registro deformable:

• El proceso de registro de imágenes conlleva incerti-
dumbres que se deben evaluar y considerar.

• Se debe comprobar todo el sistema (end-to-end 
test) mediante un maniquí físico. 

• Para la puesta en marcha de un sistema de registro 
de imágenes se requiere una validación cuantitati-
va; sin embargo, en la práctica clínica habitual, se 
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debe realizar una verificación cualitativa del registro 
de imágenes para garantizar la aceptabilidad del 
registro.

• Entre los métodos cuantitativos para determinar la 
exactitud del algoritmo se encuentran:
 – Distancia entre puntos.
 – Solapamiento de estructuras.
 – Determinante del jacobiano.
 – Consistencia inversa.
 – Maniquíes físicos.

• Los algoritmos de DIR deben poder exportar un 
DVF en formato DICOM.

• La incertidumbre del registro debe tenerse en cuen-
ta, por ejemplo, en los márgenes de tratamiento 
(PTV).

• Para cada localización se debe desarrollar un proto-
colo escrito que proporcione una descripción de los 
aspectos más importantes del registro.

En el informe de la AAPM no se aborda la proble-
mática de la utilización de los algoritmos de registro 
deformable para acumular dosis y este es uno de los 
puntos más delicados a la hora de utilizar algoritmos 
de registro deformable. Cuando comparamos la dosis 
calculada del plan de tratamiento original en el pTC con 
la dosis proyectada desde otra imagen a este pTC, no 
podemos discriminar si las diferencias que se muestran 
en el HDV se deben a un error del algoritmo de DIR en 
la relación de los vóxeles de las imágenes o a que el 
paciente ha cambiado anatómicamente. 

En la siguiente sección se van a detallar los dife-
rentes métodos para validar un algoritmo de registro 
deformable de imágenes, incluyendo los propuestos en 
el informe de la AAPM sobre registro y fusión de imá-
genes en radioterapia.

5.2. Métodos de validación del DIR

Existen diferentes métodos para validar los algorit-
mos DIR:

• La utilización de marcas, puntos de referencia 
y/o contornos de las dos imágenes de adquisi-
ción.189–197 

• El uso de la consistencia inversa.168,198–200

• El empleo de maniquíes deformables.201–206

• La utilización de aplicaciones de software específi-
cas.163,207–215 

El método de utilización de puntos de referencia 
(Target Registration Error, TRE) o ROI se basa en que, 
si dos imágenes están perfectamente relacionadas 
mediante los vectores de deformación del campo y 
colocamos el punto o el contorno igual en las dos 
imágenes, al proyectarlos de una imagen a otra, este 

debe coincidir perfectamente en la misma área de la 
otra imagen. 

La metodología para la utilización de POI para 
definir el TRE sería la siguiente: Colocamos un punto 
en la imagen A en una zona determinada y en la 
imagen B colocamos otro punto en la misma zona. 
Si deformamos el punto desde la imagen A hasta la 
imagen B, este punto debe coincidir en el espacio. 
Esto únicamente se cumple si la imagen A y la B están 
perfectamente relacionadas con los vectores de campo 
y se han colocado perfectamente los puntos. Con las 
distancias entre los dos puntos podemos determinar la 
exactitud del algoritmo de DIR.

En el caso de los contornos, la metodología sería 
similar, con la diferencia de que aquí se delimitaría la 
misma estructura en las dos imágenes. Si queremos 
validar un algoritmo DIR con contornos para imágenes 
de CBCT, el proceso sería el siguiente: primero se 
debería delimitar la misma estructura en imagen de TC 
y en la de CBCT. Después, se proyectaría la estructura 
del CBCT al TC mediante el algoritmo a evaluar, por lo 
que tendríamos en el estudio TC dos estructuras, la 
que se delimitó originalmente y la proyectada desde 
el CBCT. Si el algoritmo hubiera relacionado perfec-
tamente las dos estructuras y estas hubieran sido 
perfectamente delimitadas en las dos imágenes, la 
estructura original y la proyectada deberían coincidir. 
Comparando las dos estructuras podemos determinar 
la exactitud del DIR con índices de similitud y/o de 
solapamiento. Las dos métricas más conocidas son la 
distancia media y el DSC.

La IC se ha definido en la sección 4.1.2. de algorit-
mos de registro deformable. Un algoritmo que cumpla 
la propiedad de IC nos permitiría proyectar la dosis, 
ROI o POI entre exactamente las mismas zonas ana-
tómicas de las dos imágenes, independientemente de 
cual fuera la imagen de referencia y cual la imagen 
deformada.

Tanto para la métrica de IC como para las distan-
cias entre contornos o puntos, la tolerancia según el 
informe de la AAPM es como máximo 2-3 mm. La 
tolerancia del índice de similitud de contornos está 
entre 0.8 y 0.9.

Los maniquíes deformables se pueden separar en 
dos grupos, los dosimétricos y los que están basados 
en marcas. Todos ellos son maniquíes deformables, 
ya que lo que interesa es determinar la exactitud del 
algoritmo de DIR cuando relaciona el maniquí defor-
mado y sin deformar. En los maniquís deformables 
dosimétricos, como por ejemplo los de tipo gel, se 
irradia y se toma una imagen del TC del maniquí sin 
deformar y se determina la dosis, luego se realiza la 
misma operación, pero deformado. Con este método, 
podemos conocer cuál es la dosis deformada real 
y la dosis deformada calculada por el algoritmo. En 
el caso de los maniquís deformables con marcas, el 
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proceso es similar, se toma una imagen de TC con el 
maniquí deformado y otra imagen sin deformar. Como 
el maniquí tiene unas marcas internas que podemos 
identificar, podemos determinar en distancias la exac-
titud del DIR.

Las aplicaciones específicas de software permiten 
introducir deformaciones conocidas en la imagen que 
se pueden comparar con las deformaciones identifi-
cadas por nuestro algoritmo. Así, podemos comparar 
la deformación que nos ofrece nuestro algoritmo con 
la deformación real conocida. Este es el método ele-
gido por el grupo de la AAPM para realizar el control 
de calidad de los registros de imágenes. Para poder 
realizar estas pruebas, se necesita que el software sea 
capaz de trabajar con DVF en formato DICOM. Según 
la revisión bibliográfica realizada, las tolerancias para el 
registro deformable de dosis es que el 95% de vóxeles 
este dentro de 2 mm y que el error máximo sea inferior 
a 5 mm.

Ya existen diferentes publicaciones donde se vali-
dan los algoritmos de DIR siguiendo el informe de la 
AAPM.216,217

Todos los métodos tienen limitaciones específicas. 
Por ejemplo, las deformaciones introducidas mediante 
software no tienen en cuenta la adquisición de imáge-
nes y debido a que realizan unas deformaciones artifi-
ciales, estas pueden no ser representativas de las que 
se producen en los órganos. Respecto a los maniquís, 
la mayoría de los hospitales no tienen acceso a ellos y, 
al igual que ocurre en el software, es muy complicado 
en los maniquís físicos reproducir las deformaciones 
(y los tejidos) de los órganos humanos. El problema 
cuando se utilizan contornos o POI es que la selec-
ción de puntos, o la creación de estructuras, tienen 
una incertidumbre asociada al observador. Además, 
se estudian pocos vóxeles y es muy difícil valorar las 
zonas con poco contraste, ya que no es trivial deli-
mitar o colocar puntos en estas zonas.205 Una de las 
limitaciones generales de estos métodos es que todos 
ellos, a excepción de los maniquíes deformables dosi-
métricos, suelen ofrecer los resultados en términos 
de distancias o índices, mientras que la magnitud de 
mayor interés en la radioterapia es la dosis absorbida. 
La incertidumbre geométrica puede implicar una dife-
rencia en dosis absorbida diferente en función de si 
se encuentra en una zona de gran gradiente de dosis, 
como es la zona entre el PTV y un OAR, o puede impli-
car una mínima diferencia en dosis absorbida si se 
trata una zona homogénea del PTV o lejos de la zona 
de tratamiento.213

Por último, queremos señalar el error inherente 
de estos algoritmos al proyectar la dosis absorbida de 
una imagen a otra, ya que la dosis absorbida se define 
como energía depositada por unidad de masa, y la 
masa del vóxel puede variar de la imagen original a la 
imagen a la que se le proyecta la dosis absorbida. Este 

variación de la masa puede producir errores superiores 
al 5%.214

5.2.1. Validación con puntos de los algoritmos de 
 registro deformable 

Uno de los métodos más sencillos, aunque labo-
rioso, para determinar la exactitud de un algoritmo de 
registro deformable es la utilización de POI. Por este 
motivo desde el grupo de trabajo hemos utilizado los 
pacientes de la publicación de García-Mollá et al.168 

para comparar los resultados en distancias de gran 
parte de los programas de registro deformable que 
actualmente están disponibles en el mercado.

En la comparación se utilizaron cinco pacientes 
con cáncer de cabeza y cuello. Para cada paciente se 
utilizaron una imagen pTC y tres imágenes CBCT para 
determinar la precisión del algoritmo de DIR. Las imá-
genes de CBCT se adquirieron utilizando un sistema 
ELEKTA XVI CBCT con un espesor de corte y tamaño 
de píxel de 1 mm.

Se colocaron 10 POI en diez zonas anatómicamente 
reconocibles en la imagen de pTC, en los cinco pacien-
tes. Posteriormente se seleccionaron nuevamente en 
las mismas áreas en los tres CBCT. El procedimiento 
consistió en proyectar los POI al pTC utilizando el DVF. 
La diferencia en las distancias entre cada POI proyec-
tado desde el CBCT y su POI de referencia correspon-
diente, determinó la exactitud en distancia del DIR.

No se utilizaron estructuras ni puntos para guiar a 
los algoritmos, únicamente los valores de píxel de las 
imágenes. 

En la tabla 4 se muestran los resultados para el 
algoritmo ANACONDA de RayStation, el elástico de 
Velocity™, Intensity-Based de MIM maestro® y el 
Demons de Pinnacle.

De los resultados se puede concluir que no existe 
una gran diferencia en la exactitud entre los algoritmos 
para pacientes de cabeza y cuello. Es en el tejido blan-

Tabla 4. Distancias promedio con su desviación típica 
(factor de cobertura k = 1) entre los puntos de referencia 
del pTC y los puntos proyectados desde los CBCT al pTC 

mediante los vectores de deformación.

TRE (cm)

Promedio Zona rígida Zona blanda

RayStation 0.19 ± 0.07 0.16 ± 0.06 0.22 ± 0.06

Velocity™ 0.21 ± 0.11 0.18 ± 0.07 0.24 ± 0.12

Pinnacle 0.27 ± 0.14 0.20 ± 0.10 0.34 ± 0.14

MIM maestro® 0.20 ± 0.06 0.18 ± 0.07 0.23 ± 0.11
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do donde el algoritmo de Pinnacle tiene una exactitud 
menor que el resto de los algoritmos. Este resultado 
está en concordancia con lo publicación de Pukala 
et al.190 donde este algoritmo muestra una exactitud 
menor en algunos órganos con poco contraste. En 
este estudio MIM maestro® obtiene sistemáticamente 
valores de TRE menores que el resto de los algoritmos, 
resultado que nosotros no hemos obtenido en nuestra 
evaluación. Esto puede ser debido a que no hemos 
utilizado la misma metodología y a que las versiones 
de los algoritmos son diferentes. 

A excepción del valor de Pinnacle para tejidos blan-
dos, el resto está dentro de las tolerancias (~2–3 mm) 
recomendadas por el informe de la AAPM.10

Hay que tener en cuenta que estos resultados se 
han realizado sobre pacientes de cabeza y cuello, por 
lo que no son extrapolables a zonas con órganos con 
importantes deformaciones y/o traslaciones, como por 
ejemplo la zona de la pelvis. 

Entre las limitaciones del trabajo están las que son 
inherentes al método TRE, como que únicamente se 
validan pocas zonas y que están suelen tener contras-
te. Habría que añadir la incertidumbre de colocación 
de los puntos, pero esta limitación teórica no lo es en 
este estudio porque varios observadores colocaron los 
puntos y se demostró que el valor de la incertidumbre 
era mucho menor que la del algoritmo. Otra limitación 
viene dada debida a que Pinnacle no exporta puntos 
mediante el DVF, por lo que se crearon unas estructu-
ras con forma de cruz invertida. Estas estructuras se 
pueden proyectar y se obtiene el TRE entre el centro 
de la estructura original y el proyectado.

6. Recomendaciones 

En este apartado se resumen las recomendaciones 
de este grupo de la SEFM a la hora de implementar la 
radioterapia adaptativa en la práctica clínica. Dado que 
la ART es una técnica relativamente joven, en constan-
te desarrollo y con distintas dificultades técnicas que 
dependen de la estrategia utilizada, estas recomenda-
ciones deben ser tomadas como una guía para poder 
implementarla en los centros y no como unas normas 
a cumplir. El citado informe del TG 132,10 proporciona 
una serie de recomendaciones para la utilización del 
registro y fusión de imágenes, pero aquí se detallarán 
solo los aspectos relacionados con los algoritmos de 
registro deformable y ART. 

Siguiendo la estructura del documento las reco-
mendaciones se han clasificado con arreglo a la estra-
tegia, offline y online. 

6.1. Recomendaciones ART offline

6.1.1. Puesta en marcha

• Conocer el funcionamiento teórico y las limitaciones 
de la tecnología a utilizar, especialmente de los 
algoritmos de DIR. Para ello, las casas comerciales 
deben facilitar la documentación necesaria. 

• Estimar los recursos necesarios para su uso clínico, 
tanto tecnológicos como humanos.

• Establecer un flujo de trabajo con procesos y res-
ponsables:
 – Estrategia a seguir (modelos anatómicos, Trig-

gered Adaption, Adaptación Programada).
• Determinar incertidumbres de los diferentes pro-

cesos:
 – Cálculo de la dosis en las imágenes de IGRT 

(Tabla TC-ED, tamaño FOV, artefactos…).
 – Registro rígido.
 – Registro deformable.
 – Comprobación de todo el sistema (end-to-end) 

mediante un maniquí físico.
• Incluir el proceso en la metodología de matrices de 

riesgo.218,219

6.1.2. Uso clínico

• Comenzar por localizaciones sin grandes deforma-
ciones como cabeza y cuello.

• Establecer medidas para minimizar el aumento de 
la incertidumbre con la utilización de la ART:
 – Debe utilizarse el mismo protocolo de adqui-

sición de imágenes de IGRT para el plan del 
paciente.

 – Un único profesional debe delimitar las estruc-
turas en un mismo paciente a lo largo de la ART.

 – En caso de replanificación el protocolo de 
adquisición, los inmovilizadores, la posición y 
las estructuras delimitadas deben ser lo más 
parecidos posibles a los del pTC inicial. 

• Evaluar el plan de tratamiento:
 – Debe evaluarse el plan suma, que es el plan 

original más el plan adaptado. 
 – Debe evaluarse el plan adaptado. Este puede 

tener sub o sobredosificaciones importantes que 
pueden ser no admisibles radiobiológicamente. 
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6.2. Recomendaciones ART online

6.2.1. Puesta en marcha

• Conocer el funcionamiento teórico y las limitacio-
nes de la tecnología a utilizar. Para ello, las casas 
comerciales deben facilitar la documentación nece-
saria. 

• Estimar los recursos necesarios para su uso clínico, 
tanto tecnológicos como humanos.

• Establecer un flujo de trabajo con procesos y res-
ponsables:
 – Minimizar los tiempos de cada proceso.
 – Establecer un control de calidad robusto y efi-

ciente a todo el proceso. 
 – Tipo de planificación. 

 » Replanificación basada en la anatomía del 
día.

 » Plan del día.
 – Decidir el criterio de adaptación.
 – Establecer el método de verificación del trata-

miento. 
• Determinar las incertidumbres de los diferentes 

procesos:
 – Registro TC-RM.
 – Nueva delimitación de estructuras.
 – Cálculo de dosis psTC.
 – Movimiento del paciente.
 – Comprobación de todo el sistema (end-to-end) 

mediante un maniquí físico.
• Incluir el proceso en la metodología de matrices de 

riesgo.218,219

6.2.2. Uso clínico

• Establecer medidas para minimizar el aumento de 
la incertidumbre con la utilización de la ART:

• Preferentemente el mismo profesional debe delimi-
tar las estructuras en un mismo paciente a lo largo 
de la ART.

• Movimiento del paciente:
 – Colocación del paciente en una posición cómo-

da y estable. 
 – Control del movimiento intrafracción. 

7. Conclusiones 

El concepto de ART no es nuevo, ya que siempre 
se ha intentado compensar, en la medida de lo posible, 
los diversos factores (cambios anatómicos,11 errores 
sistemáticos y aleatorios de posicionamiento220) que 
impiden que la dosis real administrada durante el tra-
tamiento radioterápico sea igual a la dosis planificada. 

Este tipo de adaptación, consistente, básicamente, en 
realizar un nuevo plan a partir de un nuevo estudio 
TC utilizando los mismos criterios clínicos que para 
el plan original, no ofrece ninguna ganancia sobre el 
conocimiento de la dosis real administrada, las tasas 
de toxicidad y el beneficio que supone la adaptación 
en términos de mejora de control local y reducción de 
la toxicidad; es más, si la adaptación no se realiza en 
el momento oportuno se puede perder la oportunidad 
de mejorar la ventana terapéutica.

  Sin embargo, con la llegada de los avances tec-
nológicos la ART también se ha sofisticado.221 La dis-
ponibilidad de imagen volumétrica en la propia unidad 
de tratamiento, junto con herramientas de autoseg-
mentación, planificación inversa y la implementación 
de algoritmos de DIR en softwares comerciales han 
permitido que la decisión de adaptar el tratamiento 
se base en consideraciones dosimétricas y no solo 
geométricas, siendo el DIR el instrumento clave para 
tomar una decisión basada en la dosis acumulada 
durante el tratamiento y no en “capturas de imagen” 
en un instante determinado, lo que permitirá estable-
cer, de una manera más precisa, las relaciones dosis 
- efecto volumen o la respuesta tras la radioterapia.222

Esta evolución de la ART conlleva cambios en 
los flujos de trabajo de radioterapia actuales:4 offline 
(modelos anatómicos programados, triggered adap-
tation, y adaptación programada), online (librería de 
planes, replanificación online) y la ART en tiempo 
real,223 en la que el plan se adapta continuamente a 
la anatomía del paciente permitiendo tener en cuenta 
los cambios intrafracción. Todas las aproximaciones 
siguen mostrando un punto débil: encontrar un criterio 
fiable para identificar los pacientes que realmente se 
benefician de la adaptación del tratamiento, además 
de, en el caso de la ART offline, cómo establecer un 
criterio para decidir en qué momento se debe realizar 
la adaptación del plan. Estos dos problemas han que-
dado patentes a lo largo del apartado 3 donde se ha 
mostrado la heterogeneidad a la hora de implementar 
la ART para las distintas localizaciones anatómicas: 
para cabeza y cuello parece adecuado realizar ART 
offline entre la 3ª y 4ª semana para aquellos pacien-
tes que presenten una variación relevante de la dosis 
media en la parótida; para cáncer de pulmón, la ART 
a realizar depende del objetivo perseguido (manteni-
miento de la dosis prescrita, mejora de la tolerancia 
en tejido sano, o escalar la dosis), siendo la fracción 
15 la idónea para obtener mayor beneficio, si bien es 
muy dependiente de cada paciente; para próstata se 
baraja tanto el uso de ART offline tras las dos primeras 
semanas de tratamiento o ART online, ambas con el 
fin de reducir márgenes al PTV y realizar una escalada 
de dosis; para vejiga la estrategia más empleada es la 
ART online (plan del día u optimización de un nuevo 
plan); para tumores ginecológicos, en el que el uso 
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más extendido de ART es para cáncer de cérvix donde 
IGABT consiste en una adaptación individualizada 
para cada fracción del tratamiento. 

Como se ha indicado en el apartado 4, es funda-
mental comprender cómo funcionan los algoritmos 
de registro deformable para hacer un uso propicio 
de los mismos; así es esencial conocer cómo es la 
función objetivo y en qué consisten sus términos de 
regularización, que en algunos casos puede requerir 
la definición de POI o ROI por parte del usuario para 
guiar al algoritmo y así conseguir que proporcionen 
deformaciones aceptables. Por otro lado, el usuario 
debe conocer cuál es la métrica de similitud empleada 
por el DIR, ya que las métricas geométricas serán más 
adecuadas para registros multimodalidad, mientras 
que las basadas en intensidad se deberán emplear 
para registros monomodalidad proporcionando mayor 
exactitud que los primeros al emplear un mayor núme-
ro de puntos. Además, es imprescindible determinar la 
incertidumbre que introduce el DIR al relacionar dos 
imágenes, tal y como se ha mostrado en el apartado 
5. Como se ha explicado en dicho apartado, su evalua-
ción no es sencilla, ya que no existe una metodología 
libre de inconvenientes: las aplicaciones específicas de 
software pueden evaluar deformaciones que no sean 
muy representativas de la práctica clínica, mientras 
que los maniquíes dosimétricos sólo permiten evaluar 
deformaciones en las que se conserva la masa y den-
sidad de la estructura deformada. Por tanto, a pesar de 
poder realizarse una estimación de la incertidumbre de 
los algoritmos de deformación de dosis, la deformación 
calculada, basada en la correspondencia que se esta-
blece entre los vóxeles de los estudios de imagen que 
se pretenden deformar, se encuentra limitada cuando 
existe regresión de un tumor sólido o de volumen de un 
órgano de riesgo y por ende no se preserva el volumen/
masa de la estructura que se quiere proyectar de un 
estudio a otro.

Finalmente, señalaremos que la implementación a 
la práctica clínica de la ART supone un gran uso de 
recursos humanos y materiales. No obstante, la llegada 
de la inteligencia artificial,224–226 en forma de redes 
neuronales convolucionales profundas (neuronal con-
volutional networks, CNN),224–227 que consiguen que el 
proceso de autosegmentación sea más rápido y exacto, 
y machine learning,228–234 supondrá un beneficio para 
todas las etapas de ART (delimitación de estructuras, 
registro de imágenes, planificación, control de calidad 
y toma de decisiones), lo que permitirá que esta técni-
ca se convierta en una práctica rutinaria de tratamiento 
en los próximos años.
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Listado de abreviaturas 

ART Radioterapia adaptativa
C Correlación cruzada
CBCT Tomografía computarizada de haz cónico
CC Coeficiente de correlación
CTV Volumen blanco clínico 
DSC Coeficiente de similitud Dice
DIR Registro deformable de imágenes
DMLC Colimador multilámina dinámico
DVF Campo vectorial de deformación 
EBRT Radioterapia externa
EQD2 Dosis equivalente en fracciones de 2 Gy 
 externa
FOV Campo de visión
GTV Volumen tumoral macroscópico
HDV Histograma dosis-volumen
IC Consistencia inversa
ICRU Comisión Internacional de Unidades y 
 Medidas de la Radiación
IGABT Braquiterapia adaptativa guiada por la 
 imagen
IGRT Radioterapia guiada por la imagen
IM Información mutua
IMRT Radioterapia de intensidad modulada
LdP Librería de planes
LINAC Acelerador lineal de electrones
MLC Colimador multilámina
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MVCBCT Tomografía computarizada de haz cónico
MVCT Tomografía computarizada de haz de  
 abanico
OAR Órganos de riesgo
POI Punto de interés
PRV Volumen de planificación del órgano de  
 riesgo
psTC Pseudo TC
pTC TC de planificación
PTV Volumen blanco de planificación
RM Resonancia magnética
RM-IGRT Radioterapia guiada por imagen por 
 resonancia magnética
ROI Región de interés
RR Registro rígido
SMLC Multilámina estático
SSD Suma de diferencias cuadráticas
TC Tomografía computarizada
TC-ED Tomografía computarizada-densidad 
 electrónica
VMAT Arcoterapia de modulación volumétrica
VVSS Vesículas seminales
4D-TC Tomografía computarizada de cuatro  
 dimensiones
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Comité de Redacción.

Estimados amigos,
Con el primer deseo de que todos vosotros os encontréis lo mejor posible, y 

que pronto podamos encontrar la luz al final del túnel derivado de la situación que 
estamos pasando, me gustaría comenzar, como es habitual, agradeciendo a los 
autores que han contribuido a la presente sección de la Revista, más, si cabe, en 
estos tiempos difíciles que estamos viviendo.

En la primera de las reseñas, Sergio Lozares nos presenta un interesante estudio 
de dosimetría en vivo en tratamientos de braquiterapia electrónica. Las otras dos 
propuestas preparadas para esta sección versan acerca de dos escenarios deriva-
dos del interés en la dosimetría de cristalino, a raíz fundalmentalmente de la apli-
cación de la Directiva 2013/59/Euratom. Por ello, en la segunda de las revisiones, 
María Gracia nos propone un estudio que trata acerca de la correlación entre dosis 
equivalente en cristalino y el equivalente de dosis personal en procedimientos inter-
vencionistas. Finalmente, en la tercera reseña, Ana Morcillo presenta un estudio de 
las dosis en cristalino en procedimientos de radiología intervencionista no cardiaca, 
tanto en pacientes pediátricos, como en adultos.

Aunque el número de reseñas presentadas en este caso es menor que anterio-
res ocasiones, la calidad extraordinaria de los trabajos incluidos hace que sea todo 
un lujo contar con los comentarios de sus autores, por lo que esperamos una vez 
más que los trabajos recogidos sean de vuestro interés. Agradeciendo una vez más 
su dedicación y tiempo a los autores, me despido deseando los mayores ánimos 
para todos.

Un fuerte abrazo.

Rev Fis Med 2021;22(1)(Enero-Junio):167-71
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¿Cuál ha sido la motivación para empezar este estudio?

Hola a todos, encantado de estar aquí comentando nuestros resultados. En el año 2015 se puso en marcha 
una unidad de braquiterapia electrónica (Axxent- Xoft Inc.-) en el H.U. Miguel Servet de Zaragoza. Comenzamos 
tratando mamas (radioterapia intraoperatoria) en casos seleccionados, tras cirugía, en el mismo quirófano en 
mayo de 2015. Posteriormente se iniciaron los tratamientos de endometrio y cérvix. Actualmente se realizan 
además sarcomas, pieles y estamos a punto de empezar con páncreas. Debido a lo diferente de la técnica y 
la incertidumbre del cálculo con fotones de baja energía, el hecho de intentar medir la dosis en vivo de una 
manera consistente siempre fue uno de nuestros objetivos. Al contar con experiencia en el manejo de películas 
radiocrómicas y siendo un detector ideal para colocar en el paciente hizo que arrancáramos el estudio. Algo 
similar realizamos en los pacientes ginecológicos colocando las películas en los aplicadores para verificar la 
dosis de prescripción.

¿Cuáles fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Sin duda una adecuada calibración de las películas. Utilizamos el modelo de película Gafchromic XR-RV3, 
en principio indicado para medir dosis en radiología intervencionista, pero con unas características de respuesta 
en energía y rango de dosis útil muy adecuadas para nuestro propósito. 

La dosis de prescripción en el procedimiento de mama son 20 Gy, en sesión única, en la superficie del apli-
cador esférico que se coloca en el lecho tumoral, y la energía del equipo Axxent es 50 kVp.

Aun así, el objetivo principal era medir la dosis en piel de cada una de las pacientes objeto del estudio, a 
diferentes distancias de la fuente. Esto hace que el endurecimiento del haz sea diferente dependiendo de la dis-
tancia. Las dosis que se midiesen en piel iban a ser bastante bajas, con lo que una calibración poco adecuada 
adulteraría el resultado del estudio.

Solventamos este problema realizando diferentes curvas de calibración para cada una de las zonas de interés 
definidas, de esta forma, dependiendo del endurecimiento del haz en la zona de medida, se utilizaría una u otra 
curva de calibración para obtener la dosis.

¿Cuál ha sido el hallazgo y los resultados más importantes del estudio?

El resultado es que las dosis en piel en todos los casos, son más bajas de lo estimado por el planificador 
que calcula con el TG-43.

Algo ya esperado por resultados de trabajos anteriores, aunque con otros equipos de IORT diferentes y con 
otros modelos de detector.

Además, las dosis medidas en la zona de prescripción son iguales que las esperadas, y en este caso, acorde 
con lo calculado.

¿Cuáles son las repercusiones del estudio?

Las repercusiones… de momento algo habitual, una vez que se publica piensas, ¡a tomar por culo, última 
vez que me meto en este berenjenal! Aunque a fecha de hoy ya hay más cosas en marcha.

En cuanto a nuestros resultados nos dan más seguridad en el trabajo y abre un camino de cara a otras 
localizaciones que estamos tratando (sarcomas), en que conocer con precisión la dosis en órganos de riesgo 
circundantes es clave, además de por lo obvio, porque esos casos tienen más probabilidad de recidiva, con 
radioterapia externa son complicadas las re-irradiaciones en esos pacientes y con IORT el escenario es más 
esperanzador.

In vivo dosimetry in low-voltage IORT breast treatments with 
XR-RV3 radiochromic film 
Lozares S, Font JA, Gandía A, Campos A, Flamarique S, Ibáñez R, Villa D, Alba V, 
Jiménez S, Hernández M, Casamayor C, Vicente I, Hernando E, Rubio P  
Phys Med 2021;81:173-181. https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2020.12.011.

Sergio Lozares Cordero

Servicio de Física y Protección Radiológica. Hospital Universitario Miguel Servet, Zaragoza.
slozares@salud.aragon.es
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¿Cuál ha sido la motivación para empezar este estudio?
La Directiva 2013/59/EURATOM establece una reducción sustancial en el límite de dosis equivalente en cris-

talino para trabajadores expuestos, lo cual requiere un mayor control y, si es necesario, una mayor protección 
radiológica del personal que puede recibir dosis cercanas o superiores al nuevo límite de dosis.

En los últimos años, se han diseñado dosímetros específicos para controlar la dosis equivalente en cristalino. 
Sin embargo, aunque la situación ideal para estimarla es utilizar un dosímetro colocado lo más cerca posible 
del ojo más expuesto y, en caso de llevar gafas protectoras detrás de éstas, muchos trabajadores se muestran 
reacios a utilizarlo. Consecuentemente, sigue siendo una práctica aceptada a nivel internacional la estimación 
de dosis en cristalino a partir de un dosímetro colocado sobre el delantal, tanto a la altura del pecho como del 
cuello, aplicando los factores de corrección adecuados. Esta última metodología, en comparación con la prime-
ra, tiene la ventaja adicional de que la medida del dosímetro sobre el delantal se puede combinar con la medida 
del dosímetro de solapa (debajo del delantal) para tener una mejor estimación de la dosis efectiva.

Sin embargo, los factores geométricos correctivos publicados en la literatura presentan una dispersión sig-
nificativa. El objetivo de este trabajo fue obtener, a través de un estudio multicéntrico, una correlación entre el 
equivalente de dosis personal Hp(3) en cristalino y el equivalente de dosis personal Hp(0.07) medido sobre el 
protector plomado de tiroides o a la altura aproximada del bolsillo del delantal. Esta correlación se evaluó para 
diferentes especialidades médicas que realizan procedimientos intervencionistas. La especialidad médica se 
utilizó como indicador del tipo de procedimientos realizados. 

El estudio fue motivado por la participación de algunos de los autores en el Working Group 12 del Grupo 
Europeo de Dosimetría de las Radiaciones (EURADOS), donde se solicitaron más datos para otro estudio que 
se estaba llevando a cabo.

¿Cuáles fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

El primer reto al que nos enfrentamos fue el diseño de un prototipo de dosímetro de cristalino calibrado para 
Hp(3). Este dosímetro constaba de dos chips TLD-100 LiF: Mg, Ti, modelo EXT-RAD (Thermo Fisher Scientific, 
EE. UU.), intercalados entre dos filtros de teflón de 0,35 g/cm2 de espesor. El conjunto se introdujo en un envol-
torio estanco.

El siguiente reto fue obtener suficientes datos para poder realizar un análisis robusto. Para ello el estudio 
contó con 61 participantes de 11 instituciones diferentes agrupados en 5 especialidades: cirugía vascular, 
radiología vascular, radiología intervencionista, hemodinámica y neurorradiología. La dispersión de los datos se 
investigó a fondo y se consideró la hipótesis de que el factor geométrico podría diferir significativamente entre 
instituciones o incluso entre usuarios dentro de una misma institución. Sin embargo, esta hipótesis quedó des-
cartada. Los valores atípicos, por tanto, se atribuyen a la mala colocación o el uso incorrecto (o falta de uso) de 
un dosímetro puntualmente o a lo largo del periodo de uso de este, así como la disparidad en las geometrías 
de exposición. 

¿Cuál ha sido el hallazgo y los resultados más importantes del estudio?

Este trabajo aporta, a partir de un estudio controlado en 11 hospitales diferentes, los factores de corrección 
geométrica para distintas especialidades médicas que realizan procedimientos intervencionistas, tanto para los 
dosímetros utilizados a nivel del pecho como del cuello. No se han encontrado diferencias significativas entre 

Correlation between eye lens doses and over apron doses in 
interventional procedures 
Gracia-Ochoa M, Candela-Juan C, Vilar-Palop J, Ruiz Rodríguez JC, Soriano 
Cruz A, Palma Copete JD, Pujades Claumarchirant MC, Llorca Domaica N  
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hospitales, por lo que estos resultados son lo suficientemente sólidos como para ser utilizados como referencia 
en otros lugares en los que todavía no se dispone de factores correctivos propios. 

Por otro lado, se comprobó que el producto dosis-área registrado manualmente al final de cada intervención 
no calcula consistentemente la dosis equivalente en cristalino. Además, no es un método efectivo en la práctica 
diaria, ya que presenta inconsistencias incluso en circunstancias controladas como las presentadas en este 
estudio.

¿Cuáles son las repercusiones del estudio? 

El estudio concluyó que el dosímetro colocado a la altura del pecho sobre el delantal plomado proporciona 
una estimación fiable de la dosis del cristalino, en situaciones en las que es poco probable que se supere el 
límite de dosis establecido, con los factores de corrección geométricos informados en el presente estudio y el 
factor de corrección adicional de atenuación de las gafas protectoras (si corresponde). Cabe señalar que la 
incertidumbre en la estimación del equivalente de dosis personal en cristalino por este método es mayor que 
una medida directa utilizando un dosímetro de Hp(3) cerca del ojo. Si el trabajador expuesto está cerca del 
nuevo límite de dosis para el cristalino, probablemente una medida directa sea más adecuada para asegurar 
el cumplimiento. Sin embargo, según los usuarios, usar un dosímetro de delantal a la altura del pecho es la 
solución más cómoda para los trabajadores expuestos, por lo que es más probable que lo usen con regularidad.

¿Cuál ha sido la motivación para empezar este estudio?

A raíz de la declaración de la ICRP de 2011 recomendando la reducción del límite ocupacional de dosis 
equivalente en cristalino a 20 mSv/año, y muy especialmente, tras la publicación del la directiva 2013/59/
Euratom, en la que se legisló dicha reducción, se generó mucho interés por evaluar la dosis en cristalino de 
los trabajadores expuestos, que por supuesto, nosotros compartimos.

Por otra parte, el Hospital Universitario La Paz es uno de los centros pediátricos más importantes del país. 
En concreto es centro de referencia nacional de 25 patologías pediátricas y coordina la Red de Referencia 
Europea de Trasplantes Infantiles “TransplantChild”. Esto hace que anualmente se realice un número muy 
elevado de procedimientos intervencionistas pediátricos, que en el caso del Servicio de Radiología Vascular 
Intervencionista puede suponer hasta el 20% de la carga de trabajo de algunos facultativos. 

En este contexto, ya en 2015 el Dr. Luis Alejo se interesó por evaluar la dosis en cristalino en los proce-
dimientos pediátricos en el ámbito de la Cardiología Intervencionista logrando una beca para proyectos de 
investigación Dr. Luis Álvarez y desarrollando su tesis doctoral en este tema. Continuando con esta línea de 
investigación, nos propusimos a continuación extender el proyecto al ámbito de la Radiología Intervencionista 
no cardiaca. 

A diferencia de mucha de la literatura previa, que utiliza maniquís o cálculos de Monte-Carlo para la esti-
mación de la dosis ocupacional en cristalino, nos propusimos realizar un estudio in-vivo, para lo que conta-
mos con la colaboración de tres radiólogos intervencionistas del hospital. Durante 17 meses, monitorizamos 
con 6 dosímetros de fotoluminiscencia la radiación recibida por dentro y por fuera de las gafas plomadas, 
usando dos conjuntos distintos de dosímetros para procedimientos pediátricos y de adultos. También moni-
torizamos la dosis recibida sobre el protector de tiroides y sobre el delantal plomado a la altura del pecho. 

Occupational doses to the eye lens in pediatric and adult 
noncardiac interventional radiology procedures 
Morcillo AB, Alejo L, Huerga C, Bayón J, Marín A, Corredoira E, Novo JR, 
Hernández T, Ponce MD, Garzón G, Vañó E, Guibelalde E  
Med Phys 2021;https://doi.org/10.1002/mp.14753
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Este montaje experimental nos permitió medir la dosis anual real en cristalino, en lugar de evaluarla a partir 
de unos pocos procedimientos y extrapolarla según la carga anual estimada. Además, pudimos analizar la 
correlación entre las dosis recibidas a la altura del cristalino, tiroides y pecho y, lo más novedoso, evaluar 
las diferencias en la exposición del cristalino en procedimientos pediátricos y de adultos. 

¿Cuáles fueron los principales retos y dificultades para realizar el trabajo?

Buena parte de las dificultades relacionadas con la utilización de dosímetros de fotoluminiscencia, en 
términos de evaluación de la dependencia angular y energética y de cálculo de incertidumbres, habían sido 
ya previamente resueltas por el Dr. Alejo en fases anteriores del proyecto. Por lo tanto, diría que en este 
trabajo el principal reto fue la gestión organizativa de la dosimetría (en total se manejaron 81 dosímetros, 
que debían ser cambiados y leídos regularmente sin que se mezclasen o se confundiese su posición) y el 
manejo de todos los datos generados. 

Además de los datos dosimétricos, se puso en marcha una base de datos donde los miembros del 
Servicio de Radiología Vascular e Intervencionista, tanto facultativos como técnicos de radiodiagnóstico, 
recogieron diariamente multitud de información (desde el uso de los elementos de protección, como los 
datos del paciente o la información dosimétrica del equipo). El mantenimiento actualizado de esta base de 
datos fue un reto para todos y desde aquí quisiéramos agradecer su implicación y colaboración. 

¿Cuál ha sido el hallazgo y los resultados más importantes del estudio?

Las lecturas anuales nos mostraron que en Radiología Intervencionista existe el riesgo de superar el lími-
te anual de 20 mSv en cristalino si no se utilizan gafas plomadas. Además, incluso aunque se usen gafas 
plomadas, los radiólogos intervencionistas pueden superar fácilmente el umbral de 6 mSv/año, que es el 
límite propuesto por la IRPA por encima del cual es recomendable estimar la dosis en cristalino mediante 
dosímetros colocados en el cuello o cabeza. En este sentido, los buenos resultados obtenidos en el análisis 
de las correlaciones indican que sería posible utilizar un dosímetro colocado sobre el protector de tiroides 
para estimar la dosis en cristalino pero debería ir en todo caso precedido de un análisis previo individual 
para cada profesional puesto que encontramos factores de paso tiroides-cristalino muy diferentes para cada 
radiólogo. Para uno de los radiólogos encontramos factores de paso superiores a 1, lo que indica que la 
medida en delantal o en tiroides no es siempre una estimación conservadora de la dosis en cristalino. 

Evaluamos también la protección proporcionada por las gafas plomadas, observando factores de atenua-
ción inferiores a los calculados en trabajos previos basados en el uso de maniquís o cálculos de Monte-Carlo, 
especialmente para el ojo derecho.

Por último, al comparar procedimientos pediátricos y de adultos observamos que la dosis en cristalino 
normalizada al producto dosis-área es 4.1 – 4.5 veces mayor en los procedimientos pediátricos; sin embargo, 
encontramos que la dosis por procedimiento es similar para cada radiólogo independientemente del tipo 
de paciente. Pensamos que aunque se necesita menos radiación y existe menos radiación dispersa por el 
menor tamaño de los pacientes pediátricos, los radiólogos trabajar más cerca del paciente y reciben mayores 
dosis por producto dosis-área. Sin embargo, como el producto dosis-área total suele ser mayor en procedi-
mientos de adultos, la dosis en cristalino total por procedimiento acaba siendo muy similar en ambos casos. 

¿Cuáles son las repercusiones del estudio?

En nuestra opinión, los resultados del trabajo evidencian la necesidad de favorecer el uso de gafas plo-
madas y la conveniencia de monitorizar la dosis en cristalino en este tipo de trabajadores. Creemos que la 
metodología empleada en este trabajo puede ser de utilidad para otros servicios de Radiofísica que busquen 
una forma práctica y viable de llevar a cabo una dosimetría de cristalino en sus hospitales. 

Por otra parte, los resultados obtenidos en Radiología Intervencionista Pediátrica contradicen la creencia 
extendida de que los trabajadores están menos expuestos en los procedimientos pediátricos por la menor 
radiación requerida. En nuestra opinión las medidas de protección radiológica deberían aplicarse en la 
misma medida en procedimientos pediátricos y de adultos. 
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se recomienda el uso del punto como signo separador de los decimales”. Esta afirmación se hace tras indicar que hay países 
de habla española que emplean el punto y otros la coma. Se trata, por tanto, de una recomendación; al igual que lo era antes 
el uso de la coma. Nos atenemos, por consiguiente, a ella.
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Autoría
A la hora de determinar la autoría de un trabajo, el autor responsable y el resto de autores deben garantizar que cualquier individuo 

o grupo que haya realizado una contribución significativa al trabajo tenga la oportunidad de aparecer en la relación de autores. De 
acuerdo con los requisitos de uniformidad publicados por el Comité Internacional de Editores de Revistas Médicas (ICMJE), el recono-
cimiento de la autoría debe basarse en: (1) las aportaciones importantes a la idea y el diseño del estudio, a la recogida de datos o a su 
análisis e interpretación; (2) la redacción del borrador del artículo o la revisión crítica de su contenido intelectual, y (3) la aprobación 
final de la versión que va a publicarse. Los autores deben cumplir estas tres condiciones. La recaudación de fondos, la recogida de 
datos o la supervisión general del grupo de investigación no justifican por sí solas la autoría.

La participación de los autores en el trabajo debe ser suficiente como para aceptar públicamente la responsabilidad de la parte a 
su cargo del contenido. El orden de los autores en la publicación debería ser una decisión compartida de los coautores, que deben 
ser capaces de explicar el orden en el que aparecen sus nombres.

Siguiendo de nuevo al ICMJE, todos los colaboradores que no cumplen los criterios de autoría o hayan realizado contribuciones 
menores deben aparecer en la sección de agradecimientos, pero no ser citados como autores. Las ayudas económicas y materiales 
deben aparecer en los agradecimientos.

Posibilidad de una publicación no original
Una segunda publicación en español, especialmente si la primera procede de una realizada en revistas de alto índice de impacto 

en otra lengua, está justificada y puede ser beneficiosa siempre y cuando cumpla las siguientes condiciones:
(1) Los autores cuentan con el consentimiento de los directores de ambas revistas; el director de la Revista de Física Médica debe 

tener una fotocopia, reimpresión o ejemplar de la primera publicación.
(2) La prioridad de la primera publicación se respetará con un intervalo de al menos una semana entre ambas publicaciones (a menos 

que sea negociado de otra manera por parte de ambos directores).
(3) La segunda publicación puede ser una versión abreviada de la primera. Esto está motivado por el hecho de que una segunda 

publicación está destinada en general a un grupo distinto de lectores pero, cabe pensar, con posible acceso a la primera.
(4) La segunda versión reflejará fielmente la información e interpretaciones de la primera.
(5) En la segunda versión, mediante una nota a pie de página, se informará a los lectores, investigadores y centros de documentación, 

de que el artículo ya ha sido publicado en parte o en su totalidad y se hará constar la referencia de la primera publicación. Para que 
sea adecuada, la nota a pie de página debería decir lo siguiente: “Este artículo está basado en un estudio publicado por primera 
vez en la revista [título de la revista y referencia completa]”.

Ética
Cuando se trate de experimentos con seres humanos, hay que indicar si los procedimientos empleados han respetado o no los 

criterios éticos del comité responsable de experimentación humana (local o institucional) y la Declaración de Helsinki de 1975, enmen-
dada en el año 2000. No se incluirán los nombres de los pacientes, ni sus iniciales, ni los números que les hayan sido asignados en 
los hospitales, especialmente si se trata de material ilustrativo. En todo caso se respetará el derecho de los pacientes al consentimiento 
informado. Cuando se trate de experimentos con animales o tejidos de animales, se indicará si se siguieron o no las recomendaciones de 
alguna institución para el cuidado y utilización de los animales de laboratorio o alguna ley nacional o autonómica sobre el mismo tema.

En todo lo no regulado en las presentes normas, y en caso de conflicto ético, se seguirá el código deontológico de la Sociedad 
Española de Física Médica.

Proceso de publicación
(1) Una vez recibidos los originales en versión electrónica según las especificaciones anteriores, la Secretaría Técnica de la Revista 

acusará recibo de su recepción al autor responsable del trabajo, e iniciará el trámite para que el Comité de Redacción designe al 
editor asociado y, cuando proceda, al revisor o revisores científicos.

(2) En un plazo próximo a un mes, el autor responsable recibirá un escrito del Comité de Redacción en el que se fundamentará la 
aceptación, la aceptación con cambios menores, la modificación con cambios mayores o, en su defecto, el rechazo del trabajo. En 
los casos en que proceda, los autores recibirán los comentarios generales y específicos de los revisores científicos.

(3) Es importante que los autores respondan de forma detallada a cada uno de los comentarios específicos de los revisores y remitan, 
si así lo desean, una nueva versión del trabajo con la mayor brevedad posible, en el caso de aceptación con cambios menores. 
Si los autores han recibido una respuesta de aceptación del trabajo con cambios mayores dispondrán de un plazo de 6 semanas 
a contar desde la fecha de recepción de los comentarios de los revisores. En caso de sobrepasar dicho plazo, se entenderá que 
los autores retiran el trabajo en su forma actual y, si se remitiera de nuevo, el Comité de Redacción de la Revista podrá considerar 
a todos los efectos que se trata de un nuevo trabajo.

(4) Los trabajos aceptados quedan como propiedad permanente de la Revista de Física Médica y no podrán ser reproducidos total o 
parcialmente sin permiso expreso y por escrito del Director de la Revista. La cesión de los derechos de autor se considera implícita 
en la carta de presentación del original firmada por el autor responsable.

(5) La Revista de Física Médica no se hace responsable de los contenidos científicos ni de las implicaciones legales de los artículos publicados.
(6) El autor responsable recibirá por vía electrónica, cuando el artículo esté en prensa, las pruebas de imprenta para su aprobación o 

corrección. El autor deberá contestar por la misma vía electrónica en un plazo no superior a 72 horas indicando su conformidad 
o las modificaciones que procedan, entendiéndose que:
 – La responsabilidad de la detección de errores reside enteramente en los autores.

La calidad de las ilustraciones deberá ser aceptada por los autores.
 – En caso de hacer un número importante de cambios, el correspondiente coste será cargado a los autores.
 – Para evitar cambios de última hora, se insta a los autores a seguir cuidadosamente las normas de edición de la Revista de Física 

Médica desde las fases iniciales de redacción.
(7) Se ofrece a los autores la posibilidad de incluir elementos multimedia para enriquecer la versión de su trabajo publicada en la 

página web de la Revista de Física Médica. Este particular debe comunicarse al editor asociado. La decisión sobre los contenidos 
multimedia y la forma en que aparezcan será tomada por el Comité de Redacción.
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