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Resumen

En el tratamiento radioterdpico aparecen mdultiples incertidumbres que
limitan su precision. Dependiendo del tipo de fratamiento y de la localizacién del
mismo, las fuentes de incertidumbre y la manera de manejarlas diferirdn. En
tratamientos convencionales es posible la caracterizacion de la poblacion de
pacientes para obtener los mdargenes necesarios entre el volumen blanco clinico
(CTV en sus siglas en inglés) y el volumen blanco de planificacion (PTV, en sus siglas
eninglés) de cara a asegurar un correcto cubrimiento del fumor. Esta metodologia
realiza generalidades sobre nuestra poblacién que implican sobreestimaciones en
la cobertura obtenida.

En el caso de tumores afectados por el movimiento respiratorio, la practica
general es utilizar un volumen intermedio entre el CTV y PTV, llamado volumen
blanco interno (ITV en inglés), que representa la envolvente de todas las posiciones
en las que se puede encontrar el fumor.

La definicidn de ITV depende de los sistemas de imagen disponibles. Cuando
no se dispone de un sistema capaz de conseguir imagenes correlacionadas en el
tiempo, el método habitual es obtenerimdégenes TC en fases forzadas de inspiraciéon
y espiracion. Este método puede originar errores debido al estado no natural de
respiracion al gue se somete al paciente al tener que mantener los dos estados de
respiracion durante el tiempo que dura la exploracion.

Aunque sea posible obtener el movimiento del tumor mientras el paciente
respira normalmente, seguirdn existiendo variables que hacen que su definicién sea
incompleta, como son las variaciones inter e infrafraccion de la amplitud de
movimiento y de la posicion base del tumor. Estas variables han sido estudiadas y
descritas ampliamente. Sin embargo, no se ha presentado ningun método que
permita incluir el efecto de estas variaciones en la definicion de ITV.

En el primer trabajo de esta memoria se desarrolla un método basado en estadistica
de Bayes que permite aplicar distintos protocolos de colocacién del paciente
dependiendo de la magnitud de sus errores aleatorios. De esta manera, es posible
decidir qué pacientes deben ser sometidos a correcciones diarias durante el
fratamiento y en cudles es posible aplicar un protocolo offline sin ver comprometido
su tratamiento. Este método permite reducir los procedimientos de imagen entre un
25% y un 40% dependiendo de la localizacién a tratar y de los mdargenes aplicados.

En el segundo trabajo se presenta un método alternativo para la definiciéon
de ITVs al que se utiliza actualmente en la mayoria de los servicios que carecen de
4DTC. Este método estd basado en la realizacion de dos series de TC en inspiracion
y espiracién sostenidas. Para ello, haremos uso del equipo de CBCT de las unidades
de fratamiento que, en la actualidad es mds accesible en los Servicios de
Radioterapia.

Vi



Resumen

Para medir y detectar el movimiento tumoral debido a la respiracion se ha
desarrollado un software que, a partir de estas imagenes, posibilita mejorar la
definicion del ITV.

Al comparar los ITVs definidos mediante TC de inspiracion/espiracion e
imagenes fluoroscodpicas, se encontraron grandes variaciones en la definicion de
ITV (diferencias de mds de 5mm en el 49% de los pacientes), asi como una posible
falta de eficacia del método de compresidn abdominal utilizada en el servicio, ya
que los rangos medios de desplazamiento del tumor para nuestra poblacién
coinciden con aquellos de otras series publicadas en los que no se utiliza la
compresidn abdominal.

Finalmente, en el Ultimo trabajo se caracterizaron las curvas respiratorias ciclo
a ciclo mediante dos métodos: uno basado en funciones coseno previamente
utilizadas en otras publicaciones, y utilizando la transformada discreta de coseno
(DCT).

Esta caracterizacion de la respiracidén permite incluir variabilidaodes del
movimiento respiratorio susceptibles de ocurrir durante el fratamiento. La simulacion
mediante métodos de MC del movimiento respiratorio con estas variabilidades
permite estimar el ITV que seria necesario para asegurar una correcta cobertura del
fumor.

Se encontré que la DCT es capaz de reproducir la distribucion de posiciones del
tumor correctamente, al anadir variaciones inter e intrafracciéon se observé cémo la
variabiidaod de la posicion base del tumor era responsable de los mayores
incrementos en el ITV (40% en comparacion con el 9% del que es causante la
variabilidad de la amplitud). Se observd que estos incrementos no son uniformes a
lo largo de nuestra poblacién y que son, por tanto, muy dependientes de las
caracteristicas individuales de cada paciente.

Esta metodologia también permite estudiar el efecto del movimiento tumoral en
la distribucion de dosis al poder estimar las distribuciones de probabilidad de las
posiciones del tumor. El efecto en la distribucion de dosis se determina mediante
una convolucién que aporta los mdrgenes dosimétricos necesarios para cada
paciente. Se encontrd que dichos mdrgenes seguian una relacién cuadrdatica con
la amplitud de la respiracién y que la forma de la curva de la respiracidén de cada
paciente no es un factor a considerar.

En esta memoria de tesis se concluye, por tanto, que es posible en radioterapia
externa fraccionada caracterizar a nuestra poblacién de manera que podamos
aplicar la estrategia mds apropiada a cada paciente permitiendo, a su vez una
gestion de los recursos mas eficiente. Este resultado estd en la linea de los objetivos
que se persiguen con la “medicina individualizada”. Se ha podido demostrar
asimismo que la definicion de ITV a partir de dos series de TC en espiracion e
inspiracion forzada no representa correctamente el movimiento real del fumor. Por
Ultimo, se ha desarrollado un método que permite, basado en datos de nuestra
poblacidn de pacientes, incluir el efecto de las variaciones inter e infrafraccién del
movimiento tumoral debido a la respiracion en la definicion de ITV del paciente.
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Summary

During a radotherapy freatment many uncertainties may arise leading to a
loss of accuracy. The sources of uncertainty and the methods used to handle them
will differ depending on the tfechnique and the anatomical location of the
freatment. In conventionally fractionated treatments it is possible to characterize the
patient population to obtain proper margins between the Clinical Target Volume
(CTV) and the Planning Target Volume (PTV) that assure enough tumor coverage.
This methodology is based on simplifications that imply overestimations of the final
coverage.

When tumors are affected by breathing movement, an infermediate volume
between the CTV and PTV is employed. This volume, called Internal Target Volume
(ITV), represents the envelope off all the positions where the tumor might be during
a breathing cycle. The ITV definition depends on the imaging systems available. In
case it is not available a system capable of obtaining time-correlated images, the
usual method is to perform CT images in inhale and exhale phases (inhale/exhale
CT), which can lead to errors given the unnatural state of respiration to which the
patient is subjected by having to maintain the two states of respiration during the
duration of the scan.

Although it would be possible to obtain tumor motion while the patient is
breathing normally, there would still be variables that make its definition incomplete
such as inter- and intrafraction variations in the range of motion and the baseline
position of the tumor. These variables have been extensively studied and described.
However, no method has been presented that allows the effect of these variations
to be included in the definition of ITV.

In the first paper of this doctoral thesis, we develop a method based on Bayes
statistics that allows to apply different setup protocols to our patients depending on
the magnitude of their random errors. In this way, it is possible to decide which
patients should undergo daily corrections during treatment and in which patients it
is possible to apply an offline protocol without compromising their treatment. This
method makes it possible o reduce imaging procedures by 25% to 40% depending
on freatment location and margins applied.

In the second paper we present an alternative method for the definition of
ITVs to the one currently used in most departments without 4DCT, based on
inhale/exhale CT. For this purpose, we will make use of the CBCT systems of the
freatment units, which are currently more common in Radiotherapy departments.

For this purpose, a soffware was developed to measure and detect tumor
motion due to respiration to improve the definition of ITVs in our department.

When comparing the ITVs defined by both techniques, we found large
variations in its definition (differences of more than 5mm in 49% of the patients), as
well as a possible lack of efficacy of the albdominal compression method used in the
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Summary

department, since the mean ranges of tumor displacement for our population are
equal to those of other published series in which abdominal compression is not used.

Finally, in the last work, the cycle-by-cycle respiratory curves of patients were
characterized using two methods: one based on cosine functions previously used in
other publications, and the other using the discrete cosine transform (DCT). This
characterization allows the inclusion of respiratory movement variabilities that are
likely to occur during treatment. By using MonteCarlo (MC) methods to simulate the
respiratory motion with these variabilities, it is possible to estimate the ITV that would
be necessary to ensure correct tumor coverage.

It was found that DCT can reproduce the distribution of tumor positions
correctly. The use of this model allows to demonstrate that interfraction and
intrafraction variability of the base position of the tumor is responsible for the largest
increases in the ITV (40% compared to 9% caused by the variability of the amplitude).
It was observed that these increases are not uniform across our population and are
therefore highly dependent on the individual characteristics of each patient.

This methodology also allows us to study the effect of tumor motion on the
dose distribution. By being able to estimate the probability distributions of the tumor
positions, it is possible to know their effect on the dose distribution by convolution
and, therefore, to estimate the dosimetric margins required for each patient.

It was found that the dosimetric margins followed a quadratic relationship
with the motion amplitude and that the shape of the breathing curve of each
patient is not a factor to be considered.

This doctoral thesis concludes, therefore, that it is possible in fractionated
external beam radiotherapy to characterize our population so that we can apply
the most appropriate strategy to each patient allowing, in turn, a more efficient
management of resources. It has been possible to demonstrate that the definition of
ITV based on inhale/exhale CT scans does not correctly represent the real movement
of the tumor. Finally, a method has been developed that allows, based on data from
our patient population, to include the effect of inter- and intrafraction variations of
fumor motion due to respiration in the definition of the patient's ITV.
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Intfroduccion

1. Antecedentes

Este proyecto de tesis investiga la posibiidad de profundizar en la
individualizacion de los tratamientos radioterdpicos mediante la adquisicion de
datos geométricos de los pacientes y la aplicacion de modelos estadisticos que
caractericen tanto a la poblacidbn como a cada paciente. Estos datos serdn
utilizados para proponer distintos métodos que permitan individualizar los
tratamientos radio-oncoldgicos mediante la aplicacion de diferentes protocolos de
colocacion o de distintos mdargenes entre el volumen objetivo clinico (CTV) vy el
volumen objetivo de planificacion (PTV).

En los Ultimos anos, el campo de la radioterapia externa ha tenido avances
significativos tanto en lo relativo a nuevas técnicas para conformar la dosis al
volumen objetivo (IMRT, VMAT, Tomoterapia, Cyberknife), como en cuanto a la
capacidad de delimitacion del propio volumen objetivo (introduccion del TC, PET-
TC, RM...). Todo ello facilita tener un mayor conocimiento de estos aspectos
propiciando la reduccién de las incertidumbres propias de la aplicacion del
fratamiento al paciente una vez este se encuentra en la unidad de fratamiento
(IGRT, SGRT). Estas ultimas incertidumbres son las que serdn objeto de estudio en este
proyecto de tesis.

2. Fundamentos teodricos

En este apartado se aportan las definiciones utilizadas a lo largo de esta
tesis, asi como los elementos de andlisis estadistico en los que se basan los estudios
abordados.

2.1  Definicion de los voluUmenes objetivo

La ICRU, en sus diferentes documentos'-3, define los distintos volumenes
objetivo que deben ser utilizados en el contorneo para el tratamiento de un
paciente. Se definen voliUmenes que son independientes del fratamiento
radioterdpico a realizar basados en el conocimiento que se tiene de las
caracteristicas del tumor y de las capacidades de diagndstico por imagen
disponibles en la unidad de tratamiento. Estos volUmenes son:

Volumen tumoral macroscoépico (Gross tumor volumen, GTV), se define como
el volumen en el que la enfermedad es visible, palpable o cuya localizacion es
clinicamente demostrable. El GTV tiene distintas caracteristicas dependiendo de la
zona anatémica que estemos tratando. Por ejemplo, en tratamientos en los que el



Intfroduccion

tumor se observe directamente, el GTV vendria definido por este tumor. En otros
casos, puede fratarse de un érgano, como puede ser la préstata.

Volumen blanco clinico (Clinical target volumen, CTV), se define como el
volumen en el que es posible encontrar enfermedad a nivel microscopico aunque
no sea observable mediante los sistemas de imagen. Este volumen dependerd de
la tipologia del tumor (el margen entre un GTV y un CTV de un glioblastoma puede
ser de varios centfimetros) asi como de sus caracteristicas fisicas (si se encuentra
encapsulado o no, si se encuentra en las proximidades alguna estructura que haga
de barrera).

Dependiendo de las caracteristicas del movimiento del ftumor y las
capacidades técnicas disponibles, se definen un solo volumen o dos voliUmenes que
permiten asegurar que el volumen objetivo va a tener una cierta probabilidad de
recibir una determinada dosis minima. En general, si el movimiento se produce en
cortos espacios de tiempo y es posible medirlo, deberemos utilizar un volumen
intermedio llamado “Volumen objetivo interno” (ITV), que define el volumen en el
qgue sabemos que el tumor se encontrard durante el tratamiento. Una vez
establecido el ITV se define el volumen final que se utilizard para la planificacion,
llamado “volumen blanco de planificacion” (PTV). Al definir este volumen se deben
tfener en cuenta las incertidumbres presentes que no dependen del movimiento
inferno del tumor. En caso de no ser posible definir un ITV, se debe crear el PTV
directamente a partir del CTV teniendo en cuenta las incertidumbres producidas
por el movimiento interno.

Por lo tanto, la delimitacidén de estos dos Ultimos volUmenes dependerd
decisivamente de los siguientes factores: la capacidad de imagen que esté
disponible durante el proceso de planificacion y las capacidades de imagen
disponibles en la unidad de tratamiento.

2.2 Caracterizacion de las incertidumbres geométricas en
radioterapia externa

Histéricamente se han readlizado distintas aproximaciones para la
caracterizacién de las incertidumbres en radioterapia segun su efecto en la dosis
recibida por el paciente. El objetivo final de esta caracterizacidon consiste en la
definicion de unas “recetas”, que permitan conocer el margen entre CTV y el PTV.
La definicion de estas ‘“recetas”, depende directamente de los objetivos
dosimétricos que se quieran conseguir en el fratamiento de una determinada
patologia. Bel y col4 investigaron inicialmente los efectos de los errores de
posicionamiento diarios en la aplicacion de mdrgenes, posteriormente, Stroom y
col® propusieron una receta de mdrgenes que incluia los errores de preparacion,
esto es, inexactitudes en el tratamiento provenientes de errores producidos durante
su planificacién (sobre todo, derivados del TC de planificacion). Con esta receta
pretendia cubrir el 99% del CTV con un 95% de la dosis. Finalmente, Van Herké7
propuso una receta a partir de la cudl era es posible establecer los margenes
necesarios para asegurar que un determinado porcentaje de la poblacion serd
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fratado con un determinado nivel de dosis. Esta forma de presentar las
incertidumbres, que serd explicada mds adelante en este trabajo, conecta
directamente las incertidumbres presentes en los procesos radioterdpicos con la
capacidad de conseguir una cobertura correcta en una determinada parte de
nuestra poblacion. En estudios posteriores en los que se intentaba incluir pardmetros
radiobiolégicosg, se llegaron a proponer recetas que aseguraban solo una pérdida
del 1% en la probabilidad de control tumoral (TCP en inglés).

2.2.1 Errores e incertidumbres

En este apartado se trata de clarificar dos términos habitualmente utilizados
en este dmbito y que pueden llevar a confusion. Tal y como define Van Herks, error
es cualquier desviacion entre el fratamiento planificado y el finalmente realizado. Al
recoger datos de desplazamientos de un paciente en una fracciéon, se estd
midiendo el error geométrico cometido en ese dia de tratamiento. Al realizar esta
acciéon en distintas fracciones de tratamientos y para varios pacientes, podremos
obtener una estadistica que caracterizard los errores geométricos presentes en la
unidad de fratamiento.

Los errores medidos son causa de las incertidumbres presentes en un
procedimiento y su magnitud debe serigual para un nimero extenso de pacientes.
De ahi el uso muchas veces indistinto entre el término error e incertidumbre que
aparece en la bibliografia relacionada con el tema tal y como muestra la siguiente
frase presente en un articulo de M. Van Herké: “Delineation uncertainty is a purely
systematic error; it will influence all freatment fractions in an identical way through
the treatment planning process”.

Por claridad y para mantener una confinuidad con la nomenclatura
presente en la bibliografia, en esta memoria se van a definir como error las
correcciones de posicionamiento que caracterizan a nuestra poblacidn de
pacientes, independientemente de que segun el contexto estas hagan referencia
a errores o incertidumbres. El tférmino incertidumbre se reservard para referirse a las
causas de esos errores o a la estimacion de un error, pero no a un error ya ocurrido.

2.2.2 Errores sistematicos

Los errores geométricos producidos durante la preparacion del tfratamiento
se definen como sistemdticos porque producen un error fijo en todas las sesiones all
estar asociados a un desplazamiento sistematico igual y en el mismo sentido del
paciente. Sin embargo, su naturaleza es aleatoria ya que ese error varia con cada
paciente sin ser posible predecir su valor. Es posible, por otro lado, determinar la
distribucidn de esos errores en nuestra poblacidn de pacientes. Los errores
sistemdticos que afectan a una determinada poblacidon de pacientes vienen dados
por la acumulacion de errores asociados a todo el proceso de preparacion:
alineacién de los I&seres del TC de planificacion, exactitud al colocar los fiduciales,
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precision al tatuar la posicion de los Iaseres, posicion relativa entre las estructuras
6seas y las marcas externas, posicidn relativa entre el volumen a tfratar y las
estructuras éseas, precision en el contorneo del volumen, etc. Cada paso dado en
el proceso de preparacion es generador de errores sistemdaticos.

En general, se presupone que los errores geométricos asociados a una
poblaciéon siguen distribuciones normales, lo que, teniendo en cuenta las distintas
fuentes que los producen y el teorema del limite central, es una asuncidn bastante
vdlida. En todo caso, de conocerse la distribucion exacta de alguna fuente de
incertidumbre, siempre es posible tener esto en cuenta a la hora de incluirlo.

2.2.3 Errores aleatorios

Liamamos errores aleatorios a aquellos que ocurren durante la ejecucién del
fratamiento. Muchas de las fuentes de incerfidumiore que los causan pueden tener
origen similar al de los errores sistematicos tales como el movimiento interno de los
érganos o a la precision en la colocacién del paciente de acuerdo con las marcas
externas. El efecto global de los errores aleatorios sobre el fratamiento es el
emborronamiento de la matriz de dosis en el paciente, lo que hace que se reduzca
el volumen total iradiado a la dosis de prescripcion. De hecho, si el fratamiento estd
lo suficientemente fraccionado? (mds de 10 fracciones), se puede considerar que
la distribucion de dosis final consiste en la convolucién entre la distribucién de dosis
planificada y la distribucion de errores aleatorios.

Los errores aleatorios pueden clasificarse a su vez como interfraccién e
intrafraccion. La forma de corregir ambos errores es distinta, aunque su efecto sobre
la distribucién de dosis dada al paciente no se diferencia. Los errores interfraccion
aparecen entre fracciones de tratamiento. Por ejemplo, el error producido al
colocar el paciente con respecto a sus marcas externas seria un error interfraccion.
Los errores intrafraccion se producen durante cada fraccidn. Eemplos de este tipo
de error son 1os movimientos respiratorios, 10s movimientos propios del paciente
durante el tratamiento o, por ejemplo, el movimiento de la préstata debido a
movimientos intestinales o cambios de llenado de la vejiga.

2.2.4 Causas de las distintas fuentes de error

Como ya se ha mencionado, las fuentes de los errores sistemdaticos y
aleatorios son las mismas pero con efectos distintos en el fratamiento. Por ejemplo,
una de las fuentes de error mds importante en los tfratamientos de préstata es la
variacién de la posicion interna de la prostata con respecto a las marcas externas.
Esta variacion se produce principalmente por el llenado de la vejiga y del recto. El
TC de planificacién del paciente muestra una foto fija de la posicidén de la préstata
en el paciente que muy probablemente no corresponde a la posicidn promedio.
Por lo tanto, el desplazamiento que se deriva del TC diario con respecto a su
posicion promedio origina un error de desplazamiento global de la dosis respecto a
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la préstata en el fratamiento global del paciente. En cada fraccién de tratamiento,
la préstata se encontrard en una posicién distinta dependiendo de los diferentes
estados de llenado de la vejiga y el recto, pero en este caso el movimiento interno
de la préstata solo provoca un emborronamiento de la dosis. Es decir, mismas
causas puede producir distintos efectos segun donde ocurran.

2.2.5 Caracterizacion de los errores geometricos en una poblacion
de pacientes

Para caracterizar los errores geométricos en radioterapia hay que disponer
de un sistema que permita localizar la posicién del volumen objetivo durante el
fratamiento.

Supongamos que se han obtenido datos de las correcciones aplicadas a
una poblacién de pacientes en un nUmero determinado de fracciones. Para cada
paciente y para cada direccidn, tendremos una serie de desplazamientos del CTV
con respecto al planificado x7, x5, x3.... x, A partir de los cuales se obtiene para
cada paciente el desplazamiento medio m;, m,, m3, ...m,, y una desviacion tipica
Gy, G5, Oan... 0. LOS errores sistemdticos (Z) se definen como la desviacion estdndar
de los desplazamientos medios m;, mientras que los errores aleatorios (a) se suelen
definir como el valor promedio de las desviaciones tipicas de los desplazamientos.
Al tratarse de desviaciones estdndar, se obtienen como la raiz cuadrada del
promedio de las varianzas de los desplazamientos. Aqui hay que destacar que de
esta manera se estd suponiendo que toda la poblacidon de pacientes tendrd un
mismo valor del error aleatorio. Esta suposicion es solamente una aproximacion
utilizada por motivos prdcticos para poder aplicar una receta de mdrgenes idéntica
a todos los pacientes fratados de una misma localizacién.

La caracterizaciéon de la poblacién en base a las imagenes de tratamiento
permite obtener las magnitudes totales de los errores, pero no las fuentes ni la
importancia de cada una de ellas. Esas imagenes estdn ademds afectadas de sus
propias fuentes de incertidumbre que deberdn ser tenidas en cuenta. Hay que
recordar que, al fratarse de efectos debidos a incertidumbres, la incertidumbre final
serd la suma de las varianzas asociadas a todas las incertidumbres presentes. De
acuerdo con esto, es deseable caracterizar cada fuente de error por separado. Si
consideramos que el movimiento interno es una fuente importante de error, puede
ser interesante obtener los desplazamientos relativos entre el fumor y la estructura
6sea mds cercana para, tal y como se ha explicado anteriormente, caracterizar los
errores sistemdticos y aleatorios de esta fuente. La separacion de las distintas fuentes
de error posibilita establecer una estrategia para aumentar la precision de los
fratamientos.
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Figura 1. Representacion de la caracterizacion de los errores geométricos en una
poblacién de pacientes. Cada paciente viene representado por un color y las
correcciones redlizadas en cada fraccion por un circulo (o). Cada paciente tendrd una
posicion promedio (m) y una desviacion estandar (o). La dispersion de los valores
promedios representa el error sistemdatico (z). El valor promedio de las dispersiones de
los pacientes (oi) representard el error aleatorio.

2.2.6 Tendencias temporales

A lo largo de un tratamiento radioterdpico fraccionado pueden aparecer
tendencias tfemporales que modifiquen la posicidon promedio del volumen objetivo.
En caso de no modelarse especificamente, estas tendencias temporales se verdn
incluidas en los errores aleatorios interfraccién, por lo que de alguna manera se
siguen teniendo en cuenta. Una manera de caracterizarlas es asumiendo que en
una determinada semana del tratamiento la distribucién de errores sistemdticos se
ve ensanchada por la aparicién de estas tendencias temporales. De esta forma, los
errores sistematicos en cada semana w de tratamiento vendrian dados por

22 =32+ K3 Ec. 1

siendo X, el error sistemdtico de la poblacién por el resto de causas y K, el error
sistemdtico producido por las tendencias temporales en la semana w.
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2.3 Formula de Van Herk

De todas las recetas de mdargenes propuestas, la que mds éxito ha tenido ha
sido la llamada Férmula de Van Herk:

m= 2,52 + 1,64( /02 + 03 — O‘p) Ec. 2

siendo 1 el error sistemdatico, o el error aleatorio y op estd relacionado con la
penumbra de la distribucién de dosis.

Esta férmula establece los mdrgenes necesarios para cubrir al 90% de la
poblacidn con un 95% de la dosis para una situacién con perfecta conformidad y
con una distribucién de campos 3D. La obtencidén de la férmula es bastante directa
una vez que se conocen los efectos de los distintos errores en el tratamiento. El
primer sumando de la férmula representa el margen necesario debido a los errores
sistemdticos, que viene dado por un factor que multiplica al error sistemdtico. Este
factor depende tanto de la geometria del tfratamiento como de la cobertura de la
poblacidn que se quiere obtener, que suele establecerse en el 90%. Se puede
comprobar que un factor igual a 2,5 para una cobertura del 90% coincide
perfectamente con el factor por el que tenemos que multiplicar la desviacion
estdndar de una distribucion Normal tridimensional para conseguir una probabilidad
de 0,9. La geometria en el caso de campos enfrentados es 2D siendo en este caso
necesario utilizar un factor igual a 1,76 para conseguir la misma cobertura.

El segundo término es ligeramente mds complejo, y representa los mdargenes
necesarios asociados con los errores aleatorios. Van Herk supone que el perfil de
dosis en una direccidén se puede definir como una funcién rectangular
convolucionada con una distribucién gaussiana con o = a,,. Si esta distribucion de
dosis se convoluciona a su vez por la distribucion de errores aleatorios, el
desplazamiento de la isodosis del 95% vendrd dada exactamente por el segundo
término en la férmula de Van Herk.

La formula de Van Herk permite obtener los mdrgenes necesarios en funcién de la
cobertura deseada, las penumbras presentes en nuestro haz y la isodosis de
prescripcién. Sin embargo, la expresion que es mayormente utilizada es una version
simplificada de la misma que es:

m=252+0"70 Ec. 3

Aungue sea una simplificacion, esta Ultima expresion permite resaltar una
caracteristica importante. Los errores sistemdticos tienen una importancia mucho
mayor en la definicidon de los mdrgenes entre CTV y PTV. Por tanto, es mucho mds
importante la reduccion de los errores sistemdaticos en el proceso radioterdpico que
la reduccidn de errores aleatorios.
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2.3.1 Anadidos a la formula de Van Herk

La férmula de Van Herk ha sido analizada en mdultiples frabajos con el
objetivo de comprobar la exactitud de las asunciones hechas en su desarrollo asi
como de optimizar dicha expresion o definir métodos que permitan mejorar su
aplicacion en distintos dmbitos. Mckenzie et al'® propusieron distintos valores de op
para distintas técnicas de tratamiento y sugirieron que podian tener menos
importancia de la que se deduce a partir de la fébrmula de Van Herk. También se
han propuesto mdargenes necesarios para contornear érganos de riesgo (OAR). En
este caso, se consideran distintos escenarios segun la posiciéon del OAR y de su dosis
limite. En el caso en que solo una direccién ponga en peligro al érgano, el factor
multiplicativo de Y seria 1,3 (1,30 representa el percentil 90 de una distribucion
normal 1D de una cola) por dos razones. La primera es que solo un sentido fiene
implicaciones y, la segunda, es que al importar solo una direccién, la distribucién de
probabilidades viene definida por una gaussiana 1D. En el caso de los errores
aleatorios, el efecto variard dependiendo de la dosis limite aplicada a ese érgano.
Esto se debe al efecto de ensanchamiento de las penumbras de la distribucion de
dosis producido por los errores aleatorios. Dosis mayores al 50% se alejardn del
érgano, no siendo necesario aplicar mdrgenes, sin embargo, dosis por debajo de
este limite se aproximardn, produciendo un exceso de dosis en comparacion con la
planificacién, por lo que si serd necesario tenerlos en cuenta.

Otros efectos considerados para analizar la validez de la férmula de Van Herk
han sido el fraccionamiento?12.13 y la densidad de los tejidos!415. Cuando el nUmero
de fracciones es reducido el método de convolucién para el cdlculo de dosis
pierde validez y se hace evidente un incremento de los mdargenes necesarios por
debajo de las 5 sesiones. El efecto de inhomogeneidades en la densidad de los
tejidos proximos al tumor, consiste en la pérdida de validez del principio de
“invariancia por desplazamiento” en el que se basa la férmula de Van Herk. Esto se
tfraduce en que el Unico efecto a considerar es el desplazamiento en la distribucién
de dosis cuando se produce un desplazamiento del paciente. A su vez, la densidad
de los tejidos afecta a las penumbras de los haces vy, por tanto, a los mdrgenes
aleatorios, que serdn distintos a los predichos por la formula de Van Herk cuando
estos tejidos tengan densidades muy diferentes a la del agua.

La férmula de Van Herk también presupone una perfecta conformacion de
las distribuciones de dosis. El efecto de la conformidad de la dosis ha sido estudiado
previamente para IMRT¢ y Tomoterapial”. Gordon y Siebers!é intfrodujeron el
concepto de distribucidn de margen dosimétrico (DMD), obteniendo un valor
promedio del margen dosimétrico de 5 mm. El trabajo de Sevillano y col'” obtuvo
tanto mdargenes dosimétricos (3 mm) para tratamientos de Tomoterapia, como
valores de mdrgenes aleatorios en cada direccion, permitiendo obtener una receta
de mdrgenes propia de la técnica utilizada.
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2.4 Protocolos de colocacion de pacientes

Existen distintos métodos para reducir los errores geométricos. Uno de ellos
consiste en la aplicacion de protocolos de colocacion del paciente en mdaguina.
Dependiendo del equipamiento de imagen que tengamos y de la capacidad de
correccion de la gue dispongamos deberemos decidir qué estrategia para la
correccion del posicionamiento en mdqguina del paciente hay que aplicar.

En general, estos protocolos se clasifican en dos tipos: “offline” y “online”. Los
protocolos “offline” se caracterizan porque la toma de decisidn sobre la correccidn
del paciente se realiza cuando el paciente ya no se encuentra en la maquina. Los
“online” se basan en la correccion de la posicion del paciente antes de cada
fraccion.

La capacidad de estos métodos para reducir los errores se verd afectado
por el equipamiento de imagen de la que se disponga (capacidad para localizar
el tumor) y el tipo de correcciones que se puedan realizar (precision de los
desplazamientos de la mesa, correccidn por rotaciones).

2.4.1 Reduccion de las incertidumbres geométricas en protocolos
offline

Desde que ha sido posible cuantificar correctamente los desplazamientos de
un paciente con respecto a su isocentro, se empezaron a desarrollar distintos
protocolos de correcciéon. Esto ocurrid cuando se generalizaron los sistemas de
imagen portal electréonica (EPID) que permitieron la adquisicion de imdgenes
digitales en la unidad de tratamiento. La digitalizacién permitié la recopilaciéon y el
andlisis de las correcciones aplicadas a los pacientes. Estos sistemas tenian adn sus
limitaciones, ya que solo permitian la adquisicion de iméagenes 2D mediante el haz
del aceleradory su comparacién con una radiografia digital reconstruida (RDR, DRR
en inglés) de ese mismo haz generada en el planificador, por lo que solo permitian
el registro a partir de estructuras éseas o de marcadores fiduciales implantados. Con
el desarrollo de los sistemas de tomografia computarizada de haz cénico (CBCT),
también fue posible el registro basado en volimenes de tejido blando,
permitiéndose observar directamente el volumen objetivo y permitiendo el realizar
correcciones basadas en la posicion de este, y no de ninguna estructura subrogada.

En general, los protocolos offline se basan en el cdlculo de una correccion
para el resto del fratamiento de un paciente a partir de los datos recogidos durante
las primeras fracciones del mismo. Estos protocolos solo actuan sobre los errores
sistemdticos. Al no realizar correcciones diarias, los posibles cambios inter e
infrafraccion de las posiciones del paciente no serdn corregidas.

Uno de los primeros protocolos offline en ser descrito fue el protocolo Shrinking
action level'® (nivel de accidn decreciente en inglés), en el que el nivel de accidn
para corregir el isocentro va disminuyendo segun avanza el tratamiento, hasta
llegar a un nimero maéximo de imdagenes (definido en el protocolo) a partir del cual
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el protocolo se detiene. Bel y col'8, al presentar este procedimiento, predijeron que
se podian conseguir desviaciones menores a 3o en menos del 5% de las sesiones.
Este protocolo fue posteriormente adaptado a tres dimensiones’?.

La puesta en practica del protocolo SAL es bastante compleja en la prdctica
diaria, de ahi que de Boer y col?0 propusiesen el protocolo NAL (No action level, Sin
nivel de accién en inglés) que fija el nUmero de sesiones en que se tomardn
imdgenes del paciente para realizar la correccidén de la posicidn del paciente a
partir de las correcciones promedio obtenidas. La precision del tratamiento y la
carga de frabajo de imdgenes dependerd exclusivamente de un pardmetro, el
numero de medidas que vayamos a realizar. Este protocolo permite asignar una
expresion analitica a los errores sistemdticos resultantes de la aplicacion del
protocolo (£ = a/+/N) y es capaz de conseguir menores errores y con menor carga
de trabajo que con un protocolo SAL.

Posteriormente se propusieron versiones mdas complejas de este protocolo. La
primera versién es el protocolo NAL COVER?'(NAL COrrection VERIification) que
consiste en anadir una adquisicion de imagen extra el dia en que la correccidn
basada en el protocolo NAL es aplicada para detectar errores en la aplicacién de
la misma. La segunda es el llamado eNAL22 (Extended NAL) en el que se incluye una
metodologia para aplicar correcciones teniendo en cuenta los resultados de las
medidas tomadas durante las verificaciones semanales. El objetivo de este
protocolo es manejar las tendencias temporales que podrian aparecer durante el
fratamiento. Dado que asume que las tendencias temporales son lineales a lo largo
del tratamiento, este protocolo implica la aplicacién de correcciones distintas en
cada sesiéon, dificultando su utilizacién rutinaria en un servicio de Oncologia
Radioterdpica.

En general, observamos que los protocolos offline solo reducen los errores
sistemdticos, y que esta reduccion depende directamente de los errores aleatorios.
Si entrelazamos esto con el hecho explicado previamente de que, en general, se
asume que todos los pacientes de nuestra poblacién tienen los mismos errores
aleatorios, consideramos que las variaciones de los errores aleatorios dentro de Ila
poblacidn y su efecto en la efectividad de los protocolos offline, merece ser
estudiada.

Enla practica clinica, el protocolo offline mdas extendido es el NAL, a menudo
acompanado de una placa de verificacion postcorreccidon y con verificaciones
semanales, aunque sin realizar andlisis fan exhaustivos de estas imdgenes como en
los protocolos NAL COVER y eNAL.

2.4.2 Reducciéon de las incertidumbres geométricas en protocolos
online

En los protocolos online, las correcciones al paciente se aplican antes de
cada fraccién tras adquirir iméagenes de su posicidn. Por ello, estos protocolos
pueden reducir a priori tanto errores sistemdaticos como aleatorios originados por
fuentes de error detectables por el sistema de imagen del que se disponga. Realizar
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predicciones sobre la precision obtenida en protocolos online es mucho mds
complicado que en los protocolos offline. En general, se asume que tanto los errores
sistemdticos como los aleatorios que se logra para el fratamiento son mucho
menores que con un protocolo offline, pero a costa de mayores cargas de trabajo
de adquisicién de imdgenes. Por ofro lado, en un protocolo online es necesario
considerar fuentes de incerfidumbre que carecen de relevancia en un protocolo
offline (error residual de la correccion, rotaciones, deformaciones) asi como
aspectos que no son tenidos en cuenta en un offline tales como los movimientos
infrafraccion después de realizada la correccion.

La fuente de incertidumbre mdas frecuentemente estudiada en la bibliografia
es el movimiento intrafraccién, sobre todo en lo que se refiere a la prostata?3-2s,
Poulsen23 analizd el error residual resultante tras aplicar un protocolo online realizado
con imagenes de megavoltaje bidimensionales (MV 2D). Para ello, midid el error de
colocacién en imdgenes realizadas después de aplicar la correccidn sugerida por
imdagenes previas. En este frabajo se propusieron mdargenes de 3,6 mm en la
direccidn AP y de 3,5 mm en la direccién CC. Budiharto y col?é, encontraron un error
sistemdtico en la direccidn posterior de al menos 2 mm y propusieron un incremento
en los mdrgenes aplicados de 1,5 mm. En este trabajo se analizd también la
evolucidon temporal de los resultados obtenidos en una poblacidon entre la
correccion de la posicion y la medida de la posicidon durante el tratamiento. Como
conclusién se sugiere que seria deseable una reduccién del tiempo de tratamiento.
Hay que tener en cuenta que en muchos de estos frabajos, la técnica de irradiacion
era IMRT, en la que el fiempo de tratamiento puede ser de 5 a 10 minutos, cuando
en la actualidad, la técnica de VMAT permite el tfratamiento en rangos de entre 2y
3 minutos.

En tratamientos de cabeza y cuello ha sido estudiado también el efecto de
la deformacion. Enla mayoria de los sistemas de IGRT analizados, se realizan registros
rigidos de la anatomia del paciente en el tratamiento con respecto a la del TC de
planificacién. Van Beek?” y Van Kranen2® obtuvieron el error promedio residual
debido a deformaciones del paciente utilizando varias regiones de interés (ROIls) de
un registro rigido incluso después de aplicar un protocolo online. Los valores de los
errores sistemdaticos (¥) encontrados fueron de 1,1 mm, 1,9 mm vy 1,3 mm en las
direcciones lateral, crdneo-caudal y antero-posterior respectivamente. Los errores
aleatorios (o) fueron de 1,3 mm, 1,5 mm y 1,2 mm en las mismas direcciones.
Aplicando la férmula de Van Herk, los mdargenes necesarios serian de 3,7 mm, 5,8
mm y 4,1 mm en Lateral, Crdneo-caudal y Antero-posterior. Es decir, que la
incapacidad de tener en cuenta las deformaciones, implica unos mdrgenes
similares a los que ya se dejan en esta anatomia, independientemente del
protocolo de colocacién a utilizar.

El error residual debido a un protocolo online ha sido también estudiado en
los tratamientos ginecoldgicos29.30 en los que los desplazamientos del Utero debidos
a los estados de llenado de la vejiga y el recto son especiaimente importantes. En
este frabajo?? se tuvo en cuenta tanto el error residual producido por la correccion
después de obtener un CBCT como los efectos producidos por el movimiento
infrafraccion. Aplicando la férmula de Van Herk, encontraron que, para un
protocolo online, los margenes necesarios tendrian que ser de 2,0 mm, 2,9 mmy 1,8
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mm en las direcciones lateral, crdneo-caudal y antero-posterior si bien, hay que
considerar gue no se tuvieron en cuenta los errores producidos por la deformacion
del CTV alo largo del tratamiento, que es la fuente de error mds importante en estos
fratamientos.

2.5 Andlisis estadistico de los errores aleatorios

Como hemos comentado previamente, en esta tesis vamos a caracterizar
las distribuciones de errores aleatorios, en vez de asumir un valor constante. Esto
implica hacerse la pregunta sobre qué distribuciones son las mds adecuadas para
representar los errores aleatorios y de qué manera realizar el ajuste de los valores
medidos a la distribucién elegida. Afortunadamente, Herschtal y col3! analizaron
diferentes tipos de distribuciones para ajustar los errores aleatorios, entre las que se
encuentran las distribuciones Gamma, Gamma Inversa, Log-logistica y Log-Normal,
llegando a la conclusién de que la distribucidén que mejor representa los errores
aleatorios es la Gamma Inversa.

2.5.1 Estadistica de Bayes

La estadistica de Bayes se basa en hacer predicciones utilizando un
conocimiento previo del experimento que se va a realizar. El desarrollo de la
estadistica de Bayes proviene del Teorema de Bayes32 que establece que si B es un
suceso cualquiera del que se conoce la probabilidad condicional P(BJA), entonces
la probabilidad P(A|B) viene dada por la expresion:

_ P(BIA)P(A)
PUIB) === Ec.4
donde P(AB) es la probabilidad condicional de A dado B, P(BJA) es la
probabilidad condicional de B dado Ay P(A) y P(B) son las probabilidades a priori y
de que ocurra B sin estar condicionado por A.

En el campo que nos ocupaq, el teorema de Bayes se puede utilizar para
asignar una distribucion de probabilidad a las correcciones que va a necesitar un
paciente conociendo las correcciones que ha necesitado en las primeras
fracciones del tratamiento y conociendo la distribucion de probabilidad de la
poblacidén de pacientes tratada anteriormente. Al utilizar el teorema estamos
considerando gue un nuevo paciente pertenece a la poblacién tratada
anteriormente.

Para modelar las distribuciones de probabilidad de nuestros pacientes se
utiliza la distribucion Normal-Gamma (NG) (Ec. 5). Esta distribuciéon se define como
el producto de una distribucidn Normal (parametrizada con el inverso de la
varianza) por una funcion Gamma (Ec. 6), que modula las probabilidades de
ocurrencia de un determinado valor de una varianza. Esta distribucion es
perfectamente coherente con los formulismos previamente utilizados en los que se
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considera que las correcciones de un paciente son distribuciones normales con una
varianza determinada.

NG(m,r;a,B,u,7) = N(m; u,tr)y(r; a, B) Ec.5

donde la distribucion Gamma tiene la expresion

o

I'(a)

Yo, B) = r@-De=Ar Ec. é

En estas expresiones, m seria el error promedio cometido en un paciente, u
el error promedio total del procedimiento, r el inverso de la varianza de las
posiciones diarias del paciente, a y B los pardmetros de la distribucion y que
caracteriza ar. Finalmente, 1 es el factor de proporcionalidad entre el error aleatorio
de un paciente (r) y su error sistemdatico. Al estar parametrizada la funcién Normal
con el inverso de la varianza, hay que considerar que X = 1/\/;.

El hecho de que la variable r (=1/s2) siga una distribuciobn Gamma con
pardmetros ay B es equivalente a que la varianza s2 siga una distribucion Gamma
Inversa (Gl) con pardmetros ay p.

La funcion de verosimilitud asociada a la probabilidad de que la distribucion
de correcciones de un paciente p venga dada por una distribucién normal de
media m y varianza s2(1/r) tras un determinado nimero de fracciones n y dadas
unas correcciones x determinadas, se define como:

n

n n
o) =) e (- ) e
1

De cara a aplicar el teorema de Bayes, P(A) se corresponde a la distribucion
NG que caracteriza a la poblacién, la probabilidad condicional P(B|A) es la
verosimilitud de que un paciente tenga una media m y una varianza s2 después de
n fracciones y P(A | B) se corresponde con la distribuciéon de probabilidad para ese
paciente sabiendo cémo es la de la poblacidon a la que pertenece y conociendo
las correcciones obtenidas para ese paciente en esas n fracciones.

Cuadlitativamente, la distribucidn que se asigna al paciente es la de la
poblacién cuando no hemos recogido datos de ese paciente. Segun vamos
aumentando la muestra de datos correspondientes a ese paciente, los datos
nuevos irdn modificando esa distribucion de probabilidad hasta que se parezca mds
a lo que nos dicen los datos empiricos.

Por tanto, la expresion del teorema de Bayes aplicado a la distribucion de
posiciones de un paciente durante su fratamiento viene dado por:

n

fp(n) (m, 1) (é)E exp (— (g) Z(xi - m)2> NG(m,r; o, B, 1, T) Ec. 8

Si realizamos la operacion después de n fracciones la distribucion asignada
al paciente serd ofra distribucion NG con nuevos pardmetros:

n

tpn=a+- Ec. 9
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n—1 nt(6,, — u)?

= 2 Ec. 10
Bon =B+ 2 Spt 2(t+n)
Tu +no,
= Ec. 11
Hpn T+n
Tp,n=T+n Ec. 12

donde n es el nUmero de medidas (imdagenes) realizadas al paciente, sj y 6, son la
varianza y la media obtenidas en esas medidas respectivamente.

2.6  Manejo del movimiento respiratorio en radioterapia

El movimiento respiratorio durante el fratamiento de radioterapia requiere un
manejo diferente al del resto de movimientos y sus errores por ser producidos en
escalas de tiempo diferentes. El movimiento respiratorio infroduce cambios en la
posicidon del tumor en cuestion de segundos. Estos cambios originan dificultades
tanto ala hora de definir el volumen objetivo del fratamiento como en el momento
de la irradiacion al existir interacciones entre el movimiento tumoral y el equipo de
tratamiento durante la irradiacién con técnicas dindmicas33-35,

Al igual que en el caso de las incerfidumbres discutidas anteriormente, el
manejo de las incertidumbres y la definicion del volumen objetivo variardn
enormemente dependiendo de las capacidades que existan en la unidad para
controlar este movimiento. Ademds, hay que considerar que afectan tanto a las
capacidades técnicas del equipo de tratamiento como las del equipo de TC
utilizado en la simulacién.

Los equipos de fratamiento actuales tienen un amplio rango de posibilidades
a la hora de irradiar volUmenes afectados por el movimiento respiratorio, existiendo
desde equipos capaces de hacer un seguimiento completo del volumen objetivo
a lo largo del tratamiento (fracking)., hasta otfros en los que solo se puede obtener
una imagen estdtica de la posicidn tumoral al comienzo del tfratamiento. Existen
también las situaciones infermedias, en las que solo se produce lairadiacion en una
parte del ciclo respiratorio (gating). Todas estas opciones dan lugar a multiples
formas de plantear tanto el tfratamiento en si como la definicion del volumen
objetivo.

El equipo de imagen utilizado para la planificacion presenta también un
rango parecido de opciones. Con un equipo de TC estdndar, solo serd posible
obtenerimdagenes estaticas adquiridas en periodos relativamente cortos de tiempo.
En algunos casos el equipo permite realizar adquisiciones con fiempos de rotacion
mdas largos en los que se obtiene una imagen promedio del fumor alo largo del ciclo
respiratorio. Finalmente, los equipos de TC con capacidades 4D permiten obtener
diferentes series de imdgenes que corresponden a las distintas fases del ciclo
respiratorio.
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Las posibilidades presentes en cada una de las opciones (tratamiento vy

equipo de imagen) definirdn, por tanto, la manera de funcionar de cada Unidad
de Radioterapia.

2.6.1 Técnicas de fratamiento de tumores afectados por movimiento

a)

b)

respiratorio

Métodos pasivos

El protocolo a seguir cuando no se cuenta con mecanismos de
control del movimiento respiratorio en la unidad de tratamiento consiste en
fratar todas aquellas zonas en las que puede encontrarse el tumor. Para ello
es imprescindible definir un nuevo volumen a la hora de la planificacion, el
Volumen blanco interno (ITV, de sus siglas en inglés; Internal Target Volume)
gue vendria a representar la envolvente de todas las posibles posiciones del
GTV.

Esta aproximacion implica la iradiacidon a dosis de tratamiento de
volumenes mucho mayores que los que harian falta en un tratamiento con
un objetivo estdtico. Es, por tanto, una opcidén no éptima que, sin embargo,
es la mds habitual en los servicios de oncologia radioterdpica. Con esta
técnica se utilizan métodos para la reduccion del movimiento del tumor con
la respiracion, tales como la compresion abdominal3é-3? que suponen una
mayor incomodidad para el paciente y una mayor dificultad a la hora de
sitfuar al paciente en la unidad de tratamiento.

Al realizar tratamientos basados en el ITV, hay que considerar también
efectos de interaccién entre el propio movimiento tumoral y el del equipo de
tratamiento, sobre todo cuando se utilizan técnicas dindmicas (IMRT, VMAT).

Dada su sencillez, el tfratamiento basado en la definicién de ITVs es
actualmente el procedimiento mas utilizado en estos tipos de tratamiento.

Métodos activos

Gating

La técnica de gating consiste en irradiar el fumor solamente cuando
este se encuentre en una posicion determinada de su ciclo respiratorio. Esta
técnica precisa, por tanto, de algun sistema que permita conocer la posiciéon
del tumor durante el fratamiento. Mediante gating se puede reducir el
volumen irradiado al no tener que utilizar el concepto de ITV, y su aplicaciéon
estd muy generalizada en aceleradores convencionales debido a que se
puede implementar con actualizaciones relativamente sencillas. Una
desventaja del método es que el tiempo en el que el haz de tratamiento
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puede estar activo se ve muy reducido, por lo que se trata de una técnica
muy ineficiente en lo que a tiempo se refiere.

El gating se puede aplicar tanto en situacién de respiracion
sostenida404! (breath hold eninglés), como en respiracion liore. Para el primer
caso, es necesaria la colaboracién del paciente, de forma que aguante la
respiracion en una posicién determinada del ciclo respiratorio. Para esto es
habitual el uso de algun mecanismo de refroalimentacion, de manera que
el paciente conozca en todo momento si estd en la posicion deseada. La
gran ventaja de esta técnica es que, si el paciente colabora, el tiempo de
fratamiento se reduce comparado con el caso de respiracion libre.

En la técnica de gating es muy importante delimitar la “ventana” en
la que el haz se encontrard activo ya que afecta directamente a las
penumbras de los haces de tratamiento y a la propia precision del
fratamiento, obligando a aumentar el volumen irradiado4243, A su vez, la
capacidad del sistema para predecir correctamente la posicion del tumor
es vital, ya que, normalmente, se basan en subrogados externos del propio
tumor, tales como la superficie del paciente (con los nuevos sistemas de
SGRT) o algun tipo de emisor/reflector posicionado en puntos del paciente
con movimiento correlacionado con la respiracion.

e Tracking

El tracking es una técnica de tratamiento que permite que el haz de
radiacién siga al fumor en su trayectoria durante todo el ciclo respiratorio y
requiere, por tanto, de unas capacidades tecnolégicas muy avanzadas. En
la actualidad, los Unicos sistemas comerciales para realizar este tratamiento
son Cyberknife4445 y Radixact4, ademds del sistema Vero4, ya retfirado del
mercado. Con esta técnica, no se necesita generar un ITV y es mas eficaz
que el gating, ya que el tfratamiento se realiza de manera continua. Las
incertidumbres presentes con esta técnica estdn relacionadas con la
capacidad de deteccién del tumor y la precision de los sistemas de
modelado que permiten relacionar la posicion del fumor con respecto al
subrogado externo que se esté utilizando.

En el futuro se prevé que, con la llegada de los sistemas de radioterapia
equipados con un equipo de resonancia magnética, estas incertidumbres se
vean reducidas, tanto para la técnica de gating como para la de fracking
ya que, a priori, estos equipos permiten observar la posicion del tumor en
tiempo real durante la irradiacion.

2.6.1 Definicion de ITV (Internal Target Volume)

Como ya se ha indicado en el apartado 2.1, el Internal Target Volume (ITV)23,
identifica el volumen cubierto por el fumor a lo largo del tratamiento. Este volumen
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es relevante cuando el tumor se encuentra en oérganos que experimentan
movimientos con periodos mucho menores ala duracién del fratamiento y el equipo
no permite conocer la posicidn del tumor de manera dindmica durante el
fratamiento.

Las incertidumbres geométricas no debidas a la respiracion afectan al ITV de
forma similar a como lo hacen en el caso del CTV. A partir del ITV se define un PTV
gue depende del resto de incertidumbres presentes en nuestro procedimiento.

En el caso de disponer de sistemas de TC sin capacidades 4D, se suele
detectar el movimiento del tumor a partir de dos series de TC, una en inspiraciéon y
otra en espiracién, de manera que conoceriamos las posiciones mds extremas del
tumor. Esta técnica tiene sus limitaciones, ya que situaciones de inspiracién o
espiracion forzada pueden implicar la deteccion de posiciones del tumor
exageradas. Esto implica un ITV mayor del necesario o, incluso, que las
caracteristicas del movimiento del tumor cambien con respecto a las de un ciclo
respiratorio normal debido a esta propia situacién forzada. Otra desventaja de este
método es que se pierde informacién del camino que realiza el tumor, teniéndose
que considerar que el movimiento es lineal enfre las posiciones encontradas en
inspiracion y espiracién.

En caso de poder realizar un “TC lento”48, la imagen aportaria informacion
sobre la situacién promedio del tumor a lo largo del ciclo respiratorio. Si bien esta
situacion es ideal para el cdlculo de dosis del fratamiento, esta técnica presenta
dificultades a la hora de definir el ITV, ya que la imagen del tumor se presenta
emborronada, no permitiendo conocer los bordes del movimiento tumoral con
precision.

Si se dispone de un sistema de TC 4D, es posible obtener distintas series en las
gue se observa la anatomia del paciente a lo largo del ciclo respiratorio. En este
caso, el ITV seria la suma de todos los volimenes del fumor en las distintas series.
También es posible obtener otfras series a partir de las originales, como puede ser la
imagen promedio de todas las fases (equivalente a un TC lento) o de “Intensidades
maximas”49.50 (MIP en inglés). En esta imagen, cada voxel es el maximo valor de los
numeros Hounsfield de todas las series. Esta Ultima opcidn permite ahorrar tiempo ya
que el ITV se puede contornear directamente en esta imagen, sin necesidad de
hacerlo en cada serie. El TC 4D es el método mds preciso para conocer el
movimiento respiratorio, pero hay que tener en cuenta varios inconvenientes
debidos mds a la propia naturaleza del movimiento respiratorio que a la técnica en
si. EITC 4D conlleva la discretizacién de todo el ciclo respiratorio en un niumero finito
de series lo que produce una pérdida intrinseca de las posiciones extremas del
tumor, pudiendo ser esta pérdida de hasta un 5% (usando 10 imd&genes) o 10% (si se
usan 5). Por otro lado, solo se recogen datos de unos pocos ciclos respiratorios por
lo que se pierde informacidn sobre la variabiidad de las caracteristicas del
movimiento tumoral. Este puede cambiar por variaciones en la amplitud respiratoria
del paciente, o por cambios en la posicidn relativa del tumor con respecto al resto
de la anatomia del pacientes-57,

Con métodos de imagen como el TC 4D, no es posible conocer las posiciones
del tumor ciclo a ciclo, si no que las imdagenes obtenidas son resultado de todos los
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ciclos ocurridos durante el periodo de adquisicion de imagen. Asimismo, en general,
no es posible medir “la forma"” de este movimiento respiratorio. Tedricamente seria
posible conocer ciertas asimetrias en el movimiento del tumor al reconstruir por fase,
pero cada vez es mds habitual reconstruir por amplituds® ya que, este método
permite disminuir los artefactos presentes en laimagen y suele serla empleada para
el contorneo.

Poder conocer la forma del movimiento respiratorio permite utilizar como
referencia del volumen de fratamiento la posicion promedio del tumor y no solo el
centro geométrico de las posiciones extremas del tumor®, lo que puede tener
ventajas en el posicionamiento del paciente en la unidad de fratamiento.

2.6.2 Incertidumbres en la definicion del ITV

Aparte de las incertidumbres presentes al definir un ITV a partir de dos TCs
estaticos en inspiracién y espiracion, pueden aparecer, como ya se ha indicado,
otras fuentes de error que son propias de la naturaleza del movimiento respiratorio.
Estas incertidumbres pueden deberse a las limitaciones técnicas del equipamiento,
con independencia de que sean de Ultima generacién. Sin embargo, las
incertidumbres mds importantes se deben al hecho de que cualquier sistema de
imagen utilizado en el proceso de preparacién del tratamiento (TC de planificacién,
fluoroscopia para generar ITV) muestrea la posicién del tumor durante un nimero
limitado de ciclos respiratorios dias antes del fratamiento real. Las variaciones mds
importantes aparecen en la amplitud del movimiento del fumor con la respiracién
asi como en la posicion base del tumor en el cuerpo. Estas incertidumbres también
se pueden presentar con el formalismo utilizado anteriormente mediante los
pardmetros Y y o teniendo en cuanta que, en este caso, la definicion de mdrgenes
vista previomente no seria aplicable. Numerosos articulos han estudiado estas
incertidumbres tanto en pulmdn como en higado5!-57,

Para comprender los efectos de estas incertidumbres en la definicion final del
ITV seria necesario conocer su efecto en la distribucion de posiciones del tumor,
para esto seria recomendable conocer la forma de las curvas en que se mueve el
tumor en el tiempo. Esta Ultima conclusion, nos lleva directamente a la necesidad
de caracterizar el movimiento respiratorio para poder evaluar y predecir los efectos
de las incertidumbres en pacientes.

2.6.3 Uso de la féormula de Van Herk en presencia de movimiento
respiratorio

El movimiento respiratorio, como ya se comentd en el apartado anterior,
origina incertidumbres aleatorias. Es por tanto posible calcular su efecto en la dosis
mediante la parte de mdargenes aleatorios de la formula de Van Herk. El uso de la
formula implica un cambio de concepto en el manejo del movimiento respiratorio
ya que se pasa de querer cubrir todas las posiciones en las que puede encontrarse
el fumor a compensar el efecto en la distribucion de dosis.
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Wolthaus y col%? analizaron los efectos de aplicar la formula de Van Herk en
el PTV para casos de tumores afectados por el movimiento. En ese frabajo no se
fiene en cuenta la forma del movimiento respiratorio y simplemente se considera
que el error aleatorio del movimiento respiratorio es o=
Amplitud mov respiratorio/~/12 . Esta expresion se deriva de considerar que la
distribucion de posiciones del tumor es una distribucion uniforme de anchura igual
al rango del movimiento.

El margen calculado utilizando la formulacion simple de mdrgenes aleatorios
(Mg = 0.70)7 para un tumor con una amplitud de movimiento de 10 mm, es de 2,9
mm a cada extremo del GTV, es decir 5,8 mm. Por tanto, mediante esta
aproximacion el incremento del PTV seria de un 60% comparado con el obtenido
mediante el ITV sin considerar otfras incertidumbres del tfratamiento. En caso de ser
consideradas, estas incertidumbres se suman linealmente en el caso del ITV,
mientras que mediante la férmula de Van Herk, se suman cuadraticamente, por lo
gue el efecto final podria ser menor.

3. Fundamentos matematicos

3.1 Ajuste de las distribuciones de errores aleatorios

Como se comentd en la seccidn anterior, los errores aleatorios de una
poblacién se pueden caracterizar mediante una distribucién Gamma Inversa
definida como:

a

)/_1(0'2'(1 ﬂ) — ﬂ O.Z(a—l)e—%
YEP)E T Ec.13

donde o es el error aleatorio y a y B son los pardmetros de la distribucion.

Existen varios métodos para obtener los valores a y B asociados a una
poblacidn entre los que se encuentran el método de los momentoséo, el propuesto
por Lam y colé! y Metropolis-Hastingsé2.

3.1.1 Método de Lam

Este método se basa en obtener los pardmetros a y p de la distribucion Gl a
partir de las medias y varianzas de las varianzas de la poblacién de pacientes.

Asi, el promedio de oy su varianza tiene las siguientes expresiones:

I'(a—-0,5
o= %ﬁ Ec. 14
Var(o) = % —a? Ec. 15

Definiendo p como
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2

r
_var)_((“Yra-os) 1 Ec. 16
- @7 a—1

Podemos obtener una relacién entre pardmetros medibles de nuestra poblacién (p)
y el pardmetro a, eliminando cualquier dependencia sobre p.

Para obtener a a partir de p habria que invertir la funcién Gamma (I), para
evitar esto, utiliza una aproximacion para obtener el pardmetro a,

0,2505 -27329
= +1,0954 — 0,0849¢~ P Ec. 17

a

Una vez obtenida a, el pardmetro B se obtiene a partir de la expresion:

Var(o) = % —(8)? Ec. 18

3.1.2 Método de los momentos

El método de los momentos consiste en igualar los dos primeros momentos
de la distribucién Gl al valor promedio y a la varianza medida en la poblacién, de
manera que quedan las siguientes expresiones

o7nt Ec. 19
a—1 C.
ﬂZ
2y ~
Var(o?) = @—D%a—2) Ec. 20

donde a2 es el promedio de las varianzas de la poblacién y Var(e?) su varianza.

Despejando a y B obtenemos para ambos pardmetros las expresiones

o2

Var(O_Z) EC. 21
(@

B=a Var(c?) + Ec. 22

3.1.3 Método de Metropolis-Hastings

El método de Metropolis-Hastings nos permite conocer, en este caso, la
distribucién de probabilidad de los pardmetros a y B de la distribucidon IG que son
compatibles con las varianzas obtenidas en nuestra poblacidon de pacientes.

Para ello, se recorre el espacio de ambos parédmetros mediante generacion
de numeros aleatorios para crear un nuevo par de valores a partir del anterior. Para
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que los siguientes valores sean aceptados es requisito que cumplan una
determinada condicidon. Esta condicidon se basa en el siguiente pardmetro p

p= min{l L(a;, Bilot, 07, .. ox) }
"L(ai-1, Bi-1l0?, 03, ...0R) Ec. 23
donde
N
L(a;, Bi|loZ, 0%, ...08) = 1_[ GI(ay, i o?) fc. 24
k=1

Esto es, la verosimilitud de que los valores de varianzas (ofo3,...,0f ) de
nuestra poblaciéon sigan una distribucion Gl con pardmetros iy Bi.

Si p esigual a uno, se acepta el nuevo par de valores aiy Bi. En caso de ser
menor, se sorteard un valor 0 <u <1 con probabilidad constante. Si u<p se
acepta el nuevo par de valores, si no se rechazard.

Los valores de a y B obtenidos representardn la distribucién de estos valores
dadas las varianzas de la poblacion.

1400 : - : 1200 - : 20

1200 | 4 18} M 1
1000 F i &

1000 g 16 |
800 - E

800 | 1 14} 1
z =z 600} 1 =
600 | 1 12t 1
400 | ,
400 | 1 0} 1
200
200 1 8l 1
ol_A . . 0 . . 6 ‘ . .
1 15 2 25 5 10 15 20 1 15 2 25 3

Figura 2. Distribucién de los valores a y B obtenidos en el ajuste de las varianzas de los
pacientes de préstata en la direccién CC

Cada distribuciéon obtenida fue comparada con los datos empiricos para
las localizaciones de cabeza y cuello y prostata mediante un test y2.
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Figura 3. Comparacion entre la distribucion de varianzas de la poblacion de prostata y
las obtenidas mediante los tres métodos de ajuste utilizados.

3.2 Cdlculo de la cobertura poblacional considerando
distribuciones heterogéneas de errores aleatorios

El porcentaje de la poblacidon que recibe un valor minimo de dosis viene
dado por todos aguellos pacientes cuyo error sistemdtico se encuentre dentro del
volumen circunscrito por esa dosis minima. Este volumen se corresponderd con el
determinado por los mdrgenes (1\7f) entre CTV y PTV que hayamos aplicado menos
el efecto de los errores aleatorios en la distribucion de dosis (My,). Teniendo en
cuenta que los errores sistemdaticos de una poblacién siguen una distribucién Normal
3D con desviacién estdndar igual a ¥, la expresion que permite calcular esta
cobertura o volumen serd

M- M(O')ale o
Q= f f f N3D (Z)av Ec. 25

M- M(O')ale

Se han representado todas las magnitudes con notacién de vectores para
hacer notar la naturaleza tridimensional de todos estos factores. Los mdargenes
aplicados delimitan elipsoides tanto en su componente sistemdatica como en la
aleatoria. Los mdrgenes aleatorios corresponden a la contribucién de los errores
aleatorios en la férmula de Van Herk, y toman la forma:

M(0) g = 1,64‘/(0 ~0,)" + 03 Ec. 26

En el caso de la cobertura obtenida mediante un protocolo offline NAL n (No
Action Level en las primeras n sesiones), los errores sistemdaticos de la poblacién son
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¥ =d/Vn, guedando la expresion de la cobertura totalmente dependiente de los
errores aleatorios.

Si se considera, como suele ser habitual, independencia en las tres direcciones del
espacio, todas las magnitudes incluidas en la Ec. 25 representan elipsoides
(mdrgenes aplicados, mdrgenes aleatorios y o). Serd por tanto de gran utilidad
emplear coordenadas elipsoidales para calcular la integral de la Ec. 25. La
fransformacion que se aplica para el cambio de coordenadas es:

x = (M, — My, )rsingcosd Ec. 27
y = (My - Maley)rsin(psine Ec. 28
z = (M, — Mge,)rcosp Ec. 29

En estas coordenadas, el elemento de volumen viene dado por

av = (Mz - Malez) (Mz - Malez) (Mz - Malez)rZSin(pdrd(pde Ec. 30

Asi, la Ec. 25 quedaria como:

Q@) = fffzv (%) av Ec. 31

Las coordenadas elipsoidales también son cdémodas a la hora de calcular
coberturas cuando se aplican mdrgenes asimétricos, lo que suele ser habitual en
tratamientos como el de préstata, donde se suele reducir el margen en la direccidn
posterior. Asi, la cobertura en este caso es:

e[ [ L@ [[ [P s

Es decir, en cada direccion se aplican las transformaciones de coordenadas
acordes con los respectivos mdrgenes considerados.

Una vez obtenida la expresion de la cobertura a partir de unos errores
aleatorios dados, se puede determinar la cobertura considerando una distribucién
de mdrgenes aleatorios. Para ello basta con ponderar las coberturas obtenidas
para cada valor de ¢ con la probabilidad de que este valor ocurra. Asi, la cobertura
final serd:

Q= fff GI(O-)?; Ay, Bx)GI(O—gg; Ay, By)GI(O—ZZ; az ﬁz)Q(o-z)do-z Ec. 33
0
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3.3 Aplicacion de la estadistica de Bayes a protocolos de
correccion offline

La estadistica de Bayes permite actualizar la estimacidén de los errores
sistemdaticos y aleatorios de un paciente particular segun avanza el fratamiento. Esta
estadistica se ha utilizado en otros estudios para la aplicacién personalizada de
mdrgenes de tratamientos!.63.64, En este caso, la estadistica de Bayes puede
aplicarse de forma facil en la préctica clinica para decidir el protocolo de imagen
de cada paciente, que permitiria una utilizacion mds eficiente de los tiempos de
tratamiento en mdquina asegurando, a su vez, una correcta cobertura del PTV.

El formulissmo mostrado previamente se ha modificado ligeramente en este
frabagjo al no hacer uso de la parte normal de la distribucién previa de nuestra
poblacion para evitar utilizar informacion de errores sistemdaticos de nuestra
poblacidén que puedan ocultar algun error de procedimiento. Esta hipdtesis de
partida implica asumir un valor de t~0, con lo que la distribucidon del paciente

n-1 ,

s . 7. _ n _ _ _
después de n fracciones quedaria: a,, = a + b Bon =P + 5 Spr Hpn =bp Y Tpn = 1.

De acuerdo con estas expresiones, la correccidn de la posicidon promedio del
paciente tras n fracciones vendria afectada por un error sistemdtico que
corresponderia al mostrado previamente de NAL £ = ¢/+/N, con la singularidad de
que ahora o tiene una distribucién de valores en lugar de un valor Unico.

Estas aproximaciones proporcionan un método de cdlculo sencillo y directo
para conocer la distribucidn de errores aleatorios del paciente seglin van pasando
las fracciones de tratamiento. Un ejemplo de la evolucion de la distribucion de
errores aleatorios puede verse en la Figura 4.

Una vez conocida la distribucion de errores aleatorios, podemos estimar la
efectividad de un profocolo offline sobre ese determinado paciente y, por tanto,
decidir el protocolo de posicionamiento apropiado, tfeniendo en cuenta criterios de
cobertura.

El teorema de Bayes también permite predecir si a lo largo del tratamiento
de un paciente aparecen tendencias temporales. Supongamos que un paciente
estd siguiendo un protocolo offline en el que solo se realiza un procedimiento de
imagen de control a la semana. La distribuciéon de desplazamientos que representa
a ese paciente antes de obtener la imagen es:

1 -1
NG (m, 15 0y, Bpns 0, (; + K(W)) ) Ec. 34

donde ay,, Byn sON los pardmetros asignados a la distribucion Gl del paciente p
después de n fracciones con procedimiento de imagen al principio del tratamiento.
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Figura 4. Evolucion de la distribucion de errores aleatorios predicha por el Teorema de
Bayes segUn va avanzando el fratamiento. En este ejemplo el valor de o medido se
corresponde a 5 mm. Se observa cémo, segiun van aumentando las medidas, la
distribucion se va acercando mas a la medida.

La estimacion del error promedio del desplazamiento del paciente se
obtiene aplicando el Teorema de Bayes incluyendo las correcciones de ese dia, de
acuerdo con la expresion:

-1

1
try =npybpy (| T——— | + e Ec. 35
ot Kk(w)

donde nru es el nUmero de imdagenes hechas esa semana, eru es la media del
desplazamiento visto en esas imdagenes, n el nUmero de fracciones utilizadas
inicialmente para realizar la correccién promedio del paciente y k(w) el factor que
representa la probabilidad de que aparezcan tendencias temporales en la semana
w. Para la primera imagen de control la expresidon quedaria

-1

1
Ury1 = 9FU1 1— + 1 EC. 36

n + k(w)

En caso de que ugpy, estuviese fuera de tolerancias, se podria repetir una
imagen al dia siguiente y la prediccién del desplazamiento promedio del paciente
seria entonces
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Hry2 = ZHFU 1— + 2 EC. 37
ot K(w)

3.4 Caracterizacion de las tendencias temporales

Como se ha comentado previamente, el efecto de las tendencias
temporales en las estadisticas de los errores medidos serd el de ensanchar la
distribucidn de errores sistemdticos en la semana que aparezcan. Estas tendencias
pueden ser facilmente incluidas en la expresidon de los errores sistemdticos sumando
a la varianza intrinseca (es decir, sin presencia de tendencias) la asociada a las
tendencias. La dificultad se encuentra en la obtencidn de las tendencias
temporales a partir de los datos obtenidos de la poblaciéon. Se pueden caracterizar
a partir de la parte Normal de la distribucién NG que caracteriza la poblacién. Para
ello, primero se consideran las distribuciones de las posiciones promedio en la
primera semana de fratamiento. Esta distribucion vendrd dada por una distribucion
normal con la siguiente varianza

1 1
2= (T—+ g) o’ Ec. 38

0
1 : s 4. .
donde - representa a los errores sistemdaticos producidos durante la fase de
0
preparacion del tratamiento y o representa a los errores aleatorios.
En una semana cualquiera de tratamiento w, esta misma expresién tendria la forma

2 1 1 2
X = T—+§+K(W) o Ec. 39

0

al anadir ala Ec. 38 las tendencias tfemporales representadas por k(w).

Al readlizar la correccion de la semana w con respecto a la media de la primera
semana, obtendremos otra distribucidn NG cuyo error sistemdtico es:

2, (w) = (E + K(W)) a?
corr 5 Ec. 40

., . , . 1
Se observa que en la expresidon de £2,,,.(w) ha desaparecido el término —vya
0

que al corregir las posiciones de un paciente por el promedio de las de la primera
semana conseguimos eliminar los errores producidos en la fase de preparacion.

Puede ocurrir que las tendencias temporales no se mantengan en el fiempo.
La forma de determinar si las tendencias son sistemdticas es obteniendo a su vezlas
tendencias temporales enfre el tratamiento antes y después de una semana
determinada.

Realizando el mismo razonamiento que para el caso de una semana w y la semana
1 de tratamiento, obtendremos
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1 1
z:?orr—final(w) = (Z + m + Kfinal (W)) o? Ec. 41

Para obtener los términos que representan a las tendencias temporales
ufilizaremos la propiedad de las distribuciones NG, que permite expresar la varianza
de esta distribucion por:

Varcorr=( ! )[ F ] Ec. 42

Teorr/ LA — 1
Hay que tener en cuenta que todo lo que acompana a la variable a2 en las
expresiones 40 y 41 se corresponde con G) de las distribuciones NG

correspondientes. Por tanto, obteniendo las varianzas de los desplazamientos
corregidos en cada una de las situaciones para la poblacidn de pacientes se
pueden calcular respectivamente K(w) vy Kiinal(W).

Otro elemento para considerar es que, al tener en cuenta las fendencias
temporales, hay que caracterizar los errores aleatorios de nuestra poblacion
eliminando el efecto de estas tendencias. Para ello, en vez de caracterizar el error
aleatorio de cada paciente a partir de la desviacidon estdndar de todo el
tfratamiento se puede utilizar el promedio de las desviaciones esténdar de cada
semana de tratamiento.

3.5 Simulacion MonteCarlo de los errores geométricos para
una poblacién de pacientes

Las simulaciones MC de los desplazamientos de nuestra poblacién de
pacientes se llevan a cabo asignando distintas distribuciones de probabilidad a los
pardmetros que definen a cada paciente. Se parte de asignar a cada paciente un
error aleatorio en cada direccion del espacio a partir de la distribucion de errores
ajustada de los datos de la poblacién. Asi, tendremos que

oZ~Gl(a,B) Ec. 43

El siguiente paso es asignar a cada paciente un desplazamiento neto para
cada direccién a partir de los errores sistemdticos de la poblacion. Sin embargo,
este paso no va a ser tenido en cuenta en esta memoria y se asignard un valor de
0 a todos los pacientes ya que el desplazamiento neto previo a la aplicacion de
cualquier protocolo seria irrelevante. Si un paciente sigue un protocolo online estos
errores serdn corregidos plenamente. Si, en cambio, el paciente sigue un protocolo
offline, la dispersion producida en los desplazamientos netos al aplicar este
protocolo dependerdn Unicamente del error aleatorio del paciente, no del
desplazamiento presente antes.

Cada desplazamiento diario en una direccidén determinada vendrd definido
por una distribucidn normal con promedio 0 y desviacién estdndar oi, por tanto
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x/ ~N(0,0)) Ec. 44

En caso de considerar tendencias temporales, el desplazamiento neto del
paciente podrd verse modificado a partir de una semana dada, pasando a tomar
el valor miw. Este desplazamiento seguird la siguiente distribucidn:

my~N(0,./k,0;) Ec. 45

A partir de la semana considerada, los desplazamientos del paciente
pasardn a seguir una distribucidon normal con un valor medio para el desplazamiento
igual a miw.

3.6 Caracterizacion del movimiento respiratorio

3.6.1 Funciones coseno

George y col¢, estudiaron un método para caracterizar el movimiento de
tumores debido a la respiracién utilizando funciones coseno elevadas a potencias
pares (2, 4y 6). De esta forma se puede incluir asimetrias en las curvas, pasando de
movimientos completamente simétricos (n=2), a otros en los que el tumor pasa mds
tiempo en un lugar que en otro (=4 y n=6). Ajustando estas funciones a la
frayectoria seguida por el fumor, es posible obtener los valores de amplitud, fase,
periodo y origen del movimiento (Ec. 46).

x(t) = x9 + Acoszn(znt/T) Ec. 46

Siendo xo el origen, A la amplitud y T el periodo de la trayectoria seguida por
el tumor.

Con esta metodologia se obtienen valores de estos pardmetros ciclo a ciclo
a partir de los cuales se generan las distribuciones de estos valores para cada
paciente ademds de conseguir distribuciones poblacionales de las amplitudes,
periodos y origenes.

3.6.2 Caracterizacion de la respiracion mediante la transformada
discreta de coseno

La fransformada de coseno discreta (DCT eninglés) es ampliamente utilizada
para la compresidon de imagenes sin perder calidadés. En su versidon unidimensional,
la DCT tiene la siguiente expresion:

y(k) = fo() <2N( n—1)(k—1)> Ec. 47

Donde x(n) representa el valor de la curva en el punto n, k representa la
coordenada en el espacio de frecuencias, k1 es la delta de Kroneckerentre ky 1y
N es el nUmero total de puntos de la curva.
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Es posible, por tanto, calcular tantos coeficientes en el espacio de
frecuencias como puntos tfiene una curva. Seleccionando el nUmero de
coeficientes que queremos utilizar podriamos reconstruir la curva original a partir de
su fransformada inversa

kiim
! _ 2 1 T
x'(n) = \/%Z y(k)T(SleOS <m (k—1(2n - 1)) Ec. 48

Donde kim seria el nUmero mdéximo de coeficientes que queremos emplear
para reconstruir la curva.

Si se utilizaran los mismos coeficientes que puntos de la curva, se podria
reproducir la curva perfectamente.

La manera de obtener la amplitud y el origen de estos ciclos vendrian dadas
por las siguientes expresiones:

Amplitud = A = max(x') — min(x") Ec. 49
2 1y

= |=v(1 =77 Ec. 50
o= WOETR

Quedando finalmente la expresidon de x' como:

'(n) = Azk“m K)cos (= (k = 1)(2n —1 Ec. 51
X(n) = %+ ﬁkz_zynom( yeos - (e = D(@n - 1) c.

Ynorm Serian en este caso los coeficientes con los que obtendriamos una curva
con la misma forma que la original, pero con amplitud 1.

3.6.3 Distribuciones utilizadas en la caracterizacion de los pardmetros
del movimiento respiratorio

Los pardmetros que caracterizan la respiracion deberian seguir unas ciertas
distribuciones conocidas dependiendo de sus caracteristicas. En el trabajo de
George y colé se propone que el pardmetro asociado al origen de cada ciclo siga
una distribucidon normal ya que esta magnitud puede tomar valores tanto positivos
como negativos. En el caso de las amplitudes, se proponen distribuciones log-
Normales ya que al igual que las amplitudes estas distribuciones solo pueden tener
valores positivos.

Otro pardmetro que se ha de modelar con una distribucion y que no
aparece en el frabajo de George y col, son los coeficientes de la DCT (ynorm(k)). A
falta de mayor conocimiento sobre ellos, se considera que este pardmetro sigue
una distribucién normal con dimensién igual al nimero de coeficientes utilizados.
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Esta distribucién vendrd caracterizada por el valor medio asociado de cada uno de
los coeficientes y por la matriz de covarianza para cada paciente y direccidn.

3.7 Método de seguimiento de tumores en imdgenes
fluoroscopicas

Para extraer el movimiento tumoral a partir de imégenes fluoroscodpicas es
necesario obtener imdgenes del tumor que permitan extraer informacion
tridimensional de su posicion. Esto implica adquirir proyecciones antero-posteriores
y laterales de los pacientes para, a partir de esta serie de imdgenes, determinar la
posicion del tumor. Para ello, se desarrolld un software basado en el método de
Correlacién Cruzada Normalizadas? (NCC en sus siglas en ingles). Este software pide
al usuario como pardmetro de enfrada la definicidon sobre una de las iméagenes de
la Regién de Interés (ROI) en la que considera que se encuentra el tumor (ROI de
referencia). Una vez hecho esto, el programa busca la posicidon del ROl en el resto
de imé&genes de la serie a partir del valor del coeficiente de correlacidon cruzada
gue se calcula de acuerdo con la expresion:

Zx,y[f(x' y)— ]T,v] [t(x —uy—v)— E]

NCC(u,v) = — N
{Zx,y[f(xt y) - fu,v] Zx,y[t(x -—uy-—- U) - E] }

0.5 Ec. 52

donde f(x,y) es el valor de la intensidad del pixel en la posicidn (x,y) de la imagen,
(u,v) representa el desplazamiento del ROI de referencia en las direcciones x e y
respectivamente, fw es el valor medio del pixel en la ROl de la imagen cuya

posicién coincide con la del ROI de referencia desplazado en (u,v), t(x,y) representa
el ROI de referencia y t es su valor medio. El numerador de la Ec. 50 representa la
convolucién punto por punto de la imagen con el ROI de referencia lo que facilita
el cdiculo utilizando métodos de Fourier. El resultado de aplicar la Ec. 50 sobre la
imagen es una matriz cuyos elementos son los valores de NCC en los distintos puntos
de la imagen. El méximo de estos valores corresponde a la posicién del tumor en la
imagen analizada.

El sofftware desarrollado permite evaluar los resultados y, en caso de que
estos no sean satisfactorios, corregir el desplazamiento calculado por el algoritmo.
Un esquema del funcionamiento del programa se muestra en la Figura 5.

Como en cada proyeccion se obtienen datos de distintas direcciones del
movimiento, los desplazamientos obtenidos son exporfados a un documento Excel
en el que se recogen las curvas de movimiento obtenidas de ambas proyecciones
y se corrigen de manera que el eje de coordenadas es la posicién promedio del
movimiento detectado.
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1. Imagenes 2. Localizacién
fluoroscopicas tumor

3. Tracking tumor en 4. Exportacion
todas las imdagenes

Movimiento y

Figura 5. Interfaz de usuario y flujo de trabajo del software desarrollado para la
identificacion y seguimiento del tumor a lo largo de las imagenes fluoroscépicas.

3.8 Definicion de ITVs a partir de imagenes fluoroscopicas

Aunque el TC 4D sea a priori el mejor método para definir el ITV de una forma
precisa y eficiente, esta tecnologia no se encuentra accesible en todos los servicios
de radioterapia. El uso de imdgenes fluoroscdpicas 2D para estimar el movimiento
tumoral ya fue propuesto antes de la aparicidon del TC 4Ds8. En esta tesis se desarrolla
un método para la definicion del ITV mediante imdagenes fluoroscopicas en 2D. En
este caso se utiliza el propio equipo de tomografia computarizada de haz cédnico
(CBCT de sus siglas en inglés) presente en la unidad de fratamiento que también es
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capaz de redlizar series fluoroscdpicas. Realizando proyecciones anteroposteriores
y laterales es posible conocer el movimiento en 3D del tumor. El desarrollo de esta
técnica se describird en el cuerpo de esta tesis. Sin embargo, conviene presentar
aqui algunas de las ventajas que este método puede presentar con respecto al TC

4D.

Mediante imdgenes fluoroscdpicas, se conocen las curvas reales del
movimiento del tumor en el tiempo. Esto nos permite conocer la asimetria del
movimiento, la reproducibilidad a corto plazo de la amplitud de movimiento
del tumor vy la reproducibilidad de la posicidén base de este.

Se puede conocer la posicidn promedio del tumor y no solo los limites de su
movimiento. Esto tiene implicaciones a la hora de definir el ITV y de colocar
al paciente en la unidad de tratamiento. Al conocer la posicidn promedio
del tumor, se pueden aplicar mdrgenes asimétricos al ITV y realizar el registro
del paciente en la unidad de tratamiento con respecto a la posicidon
observada del tumor, evitando asi las variaciones interfracciéon de la posicion
base de este.

Como se verd mds adelante, es posible caracterizar el movimiento del tumor
con la respiracién y asi conocer la distribucion de valores de la amplitud, la
forma y la posicidn base del tumor. Esto permite incluir en la definicion de ITV
incertidumbres no medibles con este método a partr de datos
poblacionales.
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El objetivo de esta memoria es la presentacion de los métodos desarrollados
para mejorar la eficiencia y la precisién de los tratamientos de radioterapia externa.
Estos métodos se basan en la determinacion y andlisis de las incerfidumbres
presentes en tratamientos fraccionados de radioterapia y en los tfratamientos de
radioterapia estereotdxica corporal (SBRT) de pulmdn e higado. En los primeros, la
respiracioén no juega ningun papel mientras que en los segundos el conocimiento
del movimiento del tumor debido a la respiracion es relevante. Estos dos objetivos
plantean retos distintos y han de ser fratados, por tanto, con metodologias
diferentes.

En el caso de los fratamientos fraccionados, se tiende a asumir un valor uniforme
de los errores aleatorios para toda la poblacidon de pacientes. Aunque los errores
aleatorios tienen menor importancia en la definicibn de mdargenes que los
sistemdticos, estos adquieren mayor peso al aplicar protocolos offline, ya que los
errores sistemdaticos resultantes pasan a ser proporcionales a los aleatorios. Es, por
tanto, interesante implementar métodos que permitan adaptar el tratamiento de
un paciente a sus caracteristicas. Como es sabido, es complejo modificar los
madrgenes de fratamiento una vez que este ha empezado. En este trabajo se
propone un método que permite determinar qué pacientes necesitan un protocolo
online de correccidn para ser tratados correctamente. De esta manera se consigue
reducir la carga de trabajo de las mdquinas de fratamiento asi como la dosis
recibida por procedimientos de imagen en la poblacién de pacientes.

En el caso de los tratamientos estereotdxicos de higado y pulmdén, que
ademds son hipofraccionados, nos encontramos con la situacién contraria. Sin
capacidad para realizar Tracking o Gating en la unidad de tratamiento (situacion
comun en la mayoria de los centros), es necesario definir un ITV a partir de las
imd&genes del tumor durante un tiempo reducido y en un momento distinto al de
tfratamiento. En este caso, se producen incertidumbres en la definicion del ITV con
caracteristicas diferentes para cada paciente. Sin embargo, el nimero bajo de
sesiones de estos tratamientos no hace posible recopilar datos que permitan
caracterizar las incertidumbres asociadas al paciente antes de la finalizacién del
fratamiento. En este caso, solo se puede obtener un conocimiento de las
incertidumbres presentes basado en la poblacién de pacientes. Ofro problema
radica en la dificultad para conocer el efecto de las variaciones debidas a la
respiracion de la amplitud y de la posicidn base del tumor en la definicién del ITV.
Esto hace necesario caracterizar los ciclos respiratorios de manera que podamos
expresar cada ciclo en base a su amplitud y su origen, de forma que estas
variaciones puedan ser aplicadas de una manera directa.

Los aspectos concretos abordados en este trabajo de tesis doctoral son los
siguientes:
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Objetivos

En el dmbito de la radioterapia externa fraccionada:

Estudio de los errores de posicionamiento presentes en una amplia poblacion
de pacientes para tfratamientos de prostata, lecho prostatico, ginecoldgicos
y de pulmén.

Caracterizacion de la distribucion de errores aleatorios de cada poblacién.
Estimacion del efecto de las heterogeneidades de los errores aleatorios en la
correcta cobertura del CTV.

Desarrollo de un método que permita predecir el error aleatorio presente en
cada paciente mediante estadistica de Bayes.

Desarrollo de protocolos de correccidén que, sin afectar a la precisiéon del
tratamiento, permitan elegir qué pacientes se beneficiarian del uso de
imd&genes diarias para su recolocacion.

Propuesta de un método para facilitar la toma de decisiones cuando
aparecen tendencias temporales en las imégenes de control semanales.

En el dmbito de la radioterapia estereotdxica corporal:

Desarrollo de un software para el andlisis y definicion de ITVs a partir de
imagenes fluoroscopicas 2D.

Comparacion de esta definicion con el método ampliamente utilizado de
contorneo de ITV mediante dos series de TC en inspiracion y espiracién.
Caracterizaciéon de las curvas de movimiento tumoral obtenidas con
fluoroscopia mediante el uso de la transformada discreta de coseno y su
comparacién con el uso de funciones coseno.

Asignacién de distribuciones de probabilidad para las amplitudes vy las
posiciones de la posicion base del tumor que permitan determinar el ITV a
partir de muestras de pacientes

Medida y caracterizacion de las variaciones en la amplitud del movimiento
respiratorio.

Estimacion del efecto de estas variaciones en el ITV de cara a mejorar la
definicion de este volumen.
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1. On the use of Bayesian statistics in the application of
adaptive setup protocols in radiotherapy

D. Sevillano, A. B. Capuz, A. Gomez, R. Colmenares, R. Moris, J. D. Garcia, M.
Alonso, M. Cdmara, A. M. Martinez, M. J. Béjar, D. Prieto, S. Sancho, M. Chevalier, F.
Garcio-Vicente

Med Phys. 2019 Oct; 46(10):4622-4630. doi: 10.1002/mp.13745.

Abstract

Purpose: To propose adaptive setup protocols using Bayesian stafistics that
facilitate, based on a prediction of coverage probability, making a decision on
which patients should follow daily imaging prior to treatment delivery.

Materials and Methods: The suitability of the treatment margins was assessed
combining interfraction variability measurements of the first days of freatment with
previous data gathered from our patient population. From this information, we
decided if a patient needs an online imaging protocol to perform daily isocenter
correction before each treatment fraction. We applied our method to five different
datasets. Protocol parameters were selected from each dataset based on
coverage probability, the expected imaging workload of the treatment unit, and
the accuracy of patient classification. Time trends were assessed and included in the
proposed protocols. To validate the accuracy of the protocols, they were applied
to a validation dataset of prostate cancer patients.

Results: Adaptive setup protocols lead expected population coverage >97%
in all datasets analyzed when time trends were considered. The reduction in imaging
workload ranged from 40% in lung treatments to 28.5% in prostate treatments. Results
of the protocol on the validation dataset were very similar to those previously
predicted.

Conclusions: The adaptive setup protocols based on Bayesian statistics
presented in this study enable the optimization of imaging workload in the treatment
unit ensuring that appropriate dose coverage remains unchanged.
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Purpose: To propose adaptive setup protocols using Bayesian statistics that facilitate, based on a pre-
diction of coverage probability, making a decision on which patients should follow daily imaging
prior to treatment delivery.

Materials and Methods: The suitability of the treatment margins was assessed combining interfrac-
tion variability measurements of the first days of treatment with previous data gathered from our
patient population. From this information, we decided if a patient needs an online imaging protocol
to perform daily isocenter correction before each treatment fraction. We applied our method to five
different datasets. Protocol parameters were selected from each dataset based on coverage probability,
the expected imaging workload of the treatment unit, and the accuracy of patient classification. Time
trends were assessed and included in the proposed protocols. To validate the accuracy of the proto-
cols, they were applied to a validation dataset of prostate cancer patients.

Results: Adaptive setup protocols lead expected population coverage >=97% in all datasets analyzed
when time trends were considered. The reduction in imaging workload ranged from 40% in lung
treatments to 28.5% in prostate treatments. Results of the protocol on the validation dataset were very
similar to those previously predicted.

Conclusions: The adaptive setup protocols based on Bayesian statistics presented in this study
enable the optimization of imaging workload in the treatment unit ensuring that appropriate dose cov-
erage remains unchanged. © 2019 American Association of Physicists in Medicine [https://doi.org/
10.1002/mp.13745]

Key words: Bayesian statistics, IGRT, setup protocols

1. INTRODUCTION

Accuracy of treatment delivery is one of the most important
issues during the radiotherapy treatment process. To ensure
that the correct dose is delivered to the clinical target volume
(CTV), it is necessary to use a combination of contour mar-
gins and appropriate protocols for the positioning of the
patient in the treatment room.

Treatment margins and setup protocols are linked, so that
the higher the accuracy we can achieve when positioning the
patient in the treatment room, the tighter the margins needed
for correct coverage will be.

Geometrical errors usually occur separately depending on
the phase of treatment. Systematic errors occur during the

4622  Med. Phys. 46 (10), October 2019
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treatment preparation phase and lead to a net displacement of
the dose distribution: they are usually represented by the stan-
dard deviation of their distribution (¥ ), while random errors
(o) are those occurring during treatment and lead to blurring
of the dose delivered.'~

Many factors affect these uncertainties, and their manage-
ment depends on the in-room imaging technique™ (i.e., volu-
metric imaging or planar X ray), patient preparation® (i.e.,
emptiness of the rectum in prostate treatment), and the setup
protocol used.” A volumetric imaging system enables control
of internal motion uncertainties that would be impossible to
manage with planar x-ray imaging. An ill-prepared patient
will more likely have more random errors during treatment.
The setup protocol and number of images enables a decrease

@ 2019 American Association of Physicists in Medicine 4622
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2. Definition of internal target volumes based on planar X-ray
fluoroscopic images for lung and hepatic stereotactic
body radiation therapy. Comparison to inhale/exhale CT
technique

D. Sevillano, L. M. NUnez, M. Chevdlier, F. Garcia-Vicente

J Appl Clin Med Phys. 2020 May 30;21(8):56-64. doi: 10.1002/acm2.12914

Abstract

Purpose: To compare tumor motfion amplitudes measured with 2D
fluoroscopic images (Fl) and with an inhale/exhale CT (IECT) technique.

Materials and methods: Tumor motion of 52 patients (39 lung patients and 13
liver patients) was obtained with both FI and IECT. For FI, tumor detection and
fracking was performed by means of a software developed by the authors. Motion
amplitude and, thus, internal target volume (ITV), were defined to cover the positions
where the tumor spends 95% of the time. The algorithm was validated against two
different respiratory motion phantoms. Motion amplitude in IECT was defined as the
difference in the position of the centroid of the gross tumor volume in the image sefs
of both treatments.

Results: Important differences exist when defining ITVs with Fl and IECT. Overall,
differences larger than 5 mm were obtained for 49%, 31%, and 9.6% of the patients
in Superior-Inferior (SI), Anterior-Posterior (AP), and Laferal (LAT) directions,
respectively. For tumor location, larger differences were found for tumors in the liver
(73.6% SI, 27.3% AP, and 6.7% in LAT had differences larger than 5 mm), while tumors
in the upper lobe benefitted less using Fl (differences larger than 5 mm were only
present in 27.6% (Sl). 36.7% (AP), and 0% (LAT) of the patients).

Conclusions: Use of Fl with the linac built-in CBCT system is feasible for [TV
definition. Large differences between motion amplitudes detected with FI and IECT
methods were found. The method presented in this work based on Fl could represent
an improvement in ITV definition compared to the method based on IECT due to FI
permits flumor motion acquisition in a more redlistic situation than IECT.

46



Received: 29 October 2019 | Revised: 23 April 2020 | Accepted: 24 April 2020

DOI: 10.1002/acm2.12914

RADIATION ONCOLOGY PHYSICS

Definition of internal target volumes based on planar X-ray
fluoroscopic images for lung and hepatic stereotactic body
radiation therapy. Comparison to inhale/exhale CT technique

David Sevillano® | Luis Miguel Nuiiez? | Margarita Chevalier® | Feliciano Garcia-Vicente!

'Department of Medical Physics, Hospital
Universitario Ramén y Cajal, Madrid, Spain
2Biomedical Engineering, ETSIT, Universidad
Politécnica de Madrid, Madrid, Spain
*Department of Radiology, Rehabilitation
and Physiotherapy, Universidad
Complutense de Madrid, Madrid, Spain

Author to whom correspondence should be

addressed. David Sevillano
E-mail: dsevillano@gmail.com

1 | INTRODUCTION

Abstract

Purpose: To compare tumor motion amplitudes measured with 2D fluoroscopic
images (F1) and with an inhale/exhale CT (IECT) technique

Materials and methods: Tumor motion of 52 patients (39 lung patients and 13 liver
patients) was obtained with both Fl and IECT. For FI, tumor detection and tracking
was performed by means of a software developed by the authors. Motion amplitude
and, thus, internal target volume (ITV), were defined to cover the positions where
the tumor spends 95% of the time. The algorithm was validated against two differ-
ent respiratory motion phantoms. Motion amplitude in IECT was defined as the dif-
ference in the position of the centroid of the gross tumor volume in the image sets
of both treatments.

Results: Important differences exist when defining ITVs with Fl and IECT. Overall,
differences larger than 5 mm were obtained for 49%, 31%, and 9.6% of the patients
in Superior-Inferior (SI), Anterior-Posterior (AP), and Lateral (LAT) directions, respec-
tively. For tumor location, larger differences were found for tumors in the liver
(73.6% S|, 27.3% AP, and 6.7% in LAT had differences larger than 5 mm), while
tumors in the upper lobe benefitted less using Fl (differences larger than 5 mm were
only present in 27.6% (Sl), 36.7% (AP), and 0% (LAT) of the patients).

Conclusions: Use of FI with the linac built-in CBCT system is feasible for ITV defini-
tion. Large differences between motion amplitudes detected with Fl and IECT meth-
ods were found. The method presented in this work based on Fl could represent an
improvement in ITV definition compared to the method based on IECT due to FI
permits tumor motion acquisition in a more realistic situation than IECT.

KEY WORDS
fluoroscopic images, inhale/exhale CT, ITV definition, SBRT

tumor during breathing is mandatory. Many methods allow the

Definition of Intemal Target Volume (ITV) plays a main role in the assessment of real tumor motion’: inhale/exhale CT (IECT) tech-
accuracy of Stereotactic Body Radiation Therapy (SBRT) treatments. nique is feasible with a standard CT scanner, without extra
To define the ITV, a measurement of the displacements of the devices®?; the slow scan method is an optional procedure included

This is an open access article under the terms of the Creative Commons Attribution License, which permits use, distribution and reproduction in any medium,

provided the original work is properly cited.

© 2020 The Authors. Journal of Applied Clinical Medical Physics published by Wiley Periodicals, Inc. on behalf of American Association of Physicists in Medicine

J Appl Clin Med Phys 2020; 1-9

wileyonlinelibrary com/journal/jacmp I 1

WILEY

Check for
updates

47



SEVILLANOD ET AL

L wiLEy

in some CT scanners®™® planar flucroscopy images can be produced
with a digital flat panel forming part of an X-ray system or with a
CBCT?; and 4DCT and 4DCBCT are actually considered the state of
the art in the detection of tumor movement by providing a com-
plete set of images of the tumor throughout the breathing cycle.

Due to some drawbacks, the use of IECT may not be suited to
measure tumor movement. On one side, the patient is not imaged in
a normal breathing situation, which means that the inhalation and
exhalation images are not representative of the actual movement of
the tumor. On the other hand, it is dependent on the capacity of the
patient to follow instructions correctly. Finally, it lacks information
about the tumor's itinerary between the inhalation and exhalation
phases. These limitations could be partially overcome with the slow-
scan procedure in which each slice is reconstructed over many respi-
ratory cycles. This procedure allows to obtain an "average" image of
the tumor. Nevertheless, it is not always easy to find the edges of
the volume that encompass all tumor positions during a respiratory
cycle due to the blurring associated with the tumor motion.

With 4DCT it is possible to define more realistic ITVs. In this
case, the tumor is scanned along its trajectory throughout the
breathing cycle by synchronizing the CT scanner to the patient's
breathing with a special device capable of measuring the breathing
phase. Then, the projections obtained can be combined in different
datasets depending on the phase or the breathing amplitude.®?
ADCT also alows to obtain the Maximum Intensity Projection
(MIP*®1 that shows all tumor positions in only one image. 4DCT
technigue presents some shortcomings when compared to other
methods like FI'? or 4DMRL*'® For example, 4DCT cannot detect
inter- and intrafractional variations in the breathing pattem, which
produces an insufficient representation of tumor movement. In addi-
tion, its high cost makes few departments have installed this type of
equipment and its implementation is still limited even in developed
countries.X® Thus, it would still be of interest to have some alterna-
tive methods to increase the accuracy in the measurement of tumor
trajectories avoiding the acquisition of new and costly hardware.

In this work, we present a method based on planar flucroscopic
®-ray images (FI) that permits realistic ITV using only a standard
CBCT system. The results obtained are compared with those of
|IECT. Although many studies investigated the tumor movement with
different devices and methods,»”*? as far as we know, there are no
previous works comparing IECT with other methods for the defini-
tion of ITV. In addition, FI may be useful even when a 4DCT system
is available since FI allows studying multiple breathing cycles and
obtaining curves of position vs. time. Therefore, the shape of the
breathing movement can be studied and decide the margins to be
applied accordingly.

2 | MATERIALS AND METHODS

2.A | Patients

A total of 52 patients were imaged with both Fl and IECT. Treat-
ment localizations were lung (39 patients, 12 in the upper lobe, 11

in the medial lobe, and 16 in the lower lobe) and liver (13 patients).
All the patients were scanned and treated with their arms around
the head, lying over a foam cradle and with a body mask performing
abdominal compression.

Due to difficulties to locate tumors during daily treatment verifi-
cation with CBCT, two to three 8-shaped platinum pushable coils
(Boston Scientific, Marlborough, MA, USA) were placed to liver
patients inside or close to the tumor as fiducial markers. The markers
were then used as tracking target in FI.

Treatments were planned with a Pinnacle 16.0 (Philips) treatment
planning system (TPS). 3D conformal radictherapy technigue
(3DCRT) was used for lung tumors except for the cases requiring a
VMAT technigue. This last technigue was employed on all of the
liver tumors. The Planning Target Volume encloses the ITV with a
5 mm margin. An Elekta (Elekta, Crawley, UK) C-arm linac with an
Agility MLC was used for treatment delivery.

2.B | Acquisition of planning CT scan

Each patient undergone three CT scans with a Philips Brilliance
(Eindhoven, The Netherlands) system. One of them was a free
breathing scan with 3 mm slice width for planning purposes; the
other two were exhale and inhale scans where the patient was asked
to stay in an exhale or inhale state during the image acquisition.
These scans were focused only on the tumor volume with slice
widths of 1.5 mm. Since the coordinate system is common for the
three datasets, no registration was necessary. The tumor was con-
toured on each of the scans, and then transferred to the primary CT,
where the ITV was defined as the sum of the contours of the tumor
delineated on each of the three scans.

2.C | Acquisition of fluoroscopic images

Fl were acquired with the XVI CBCT system (Elekta, Crawley, UK) of
the treatment unit. The patients were placed in the unit with the
system isocenter on the tumor position and identical setup to that
of treatment. By placing the tumor at the isocenter is possible to
measure displacements without scaling because the mm-to-pixel
ratio (0.52 mm/pixel) is known,

Two projections, anteroposterior (AP), and lateral (LAT) were
acquired. From the AP projection we could obtain information of
Superior-Inferior (SI) and LAT motion, while the LAT projection pro-
vides information of AP and SI motions.

We acquire a set of fluoroscopic images composed by 150
frames taken each 180 ms (total length of 27 s) that allowed the
gathering of many breathing cycles.

2.0 | Detection of tumor motion

The set of Fl images were analyzed by means of an own software
developed in MATLAB (MathWorks, Matick, MA, USA) to track the
tumor motion along the images (tracking algorithm). The input of the
tracking algorithm is a Region of Interest (ROl with a rectangular
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shape that the user must select around the tumor in the frame (AP
or LAT) where it is best visualized. This ROl is considered as the ref-
erence ROI. The ROl size is therefore dependent on the tumor size
of each patient. The reference ROI is selected around the markers if
fiducial marks are used and it is up to the user to select all fiducial
markers or only a part of them. Mext, the software performs a
matching procedure to locate the tumor in the rest of the frames
which is based on the calculation of the Normalized Cross-Correla-
tion (NCC) index. NCC is a widely used standard tool designed to
detect features or similarities in intensity between two images of the
same kind.*** The NCC is calculated according to the expression®®:

Ty [Flxy) =T [t —uy = v) — 1]

NCClu,v) = 2 p
{Ex.y[f(x‘r)—m oy [t =y —v) =1 }

(1)

[

where:

fx, y) is the value of the pixel intensity at the (x, v) coordinates
of a frame.

{u, v) represents the displacement of the reference ROl in the x
and y directions, respectively.

fuv is the mean pixel value of the region under the reference
ROI.

t(x, y) is the reference ROl and T is its mean value.

The numeratar in (1) is a point-by-paint convolution of the image
and the reversed reference ROl that the algorithm calculates apply-
ing Fourier methods, The NCC output over each Fl image is a matrix
whose elements represent the NCC value at each position. The max-
imum wvalue in the matrix corresponds to the detected tumor posi-
tion in the frame. Manual correction was performed when the
algorithm was not able to detect the tumor in any of the frames due
to interferences with the anatomical structures in the image. The
same process was repeated with all frame sets in order to obtain 3D
data. The breathing motion curve for both directions (X and Y) is
obtained from the positions of the NCC maximum in each frame.

2.E | Margin definition

In order to define an ITV with Fl, we have considered that tumor
motion curves were obtained in a reference system different from
that of the planning CT. To match both reference systems, we have
taken the origin in FI as the mean position of the tumor in the
motion curves. The tumor position in the free breathing planning CT
was taken as the mean position of the tumor. Once both reference
systems are matched, the histogram representing the time the tumor
spends at each position was obtained.

To avoid the effect of abnomal breathing cycles, the ITV was
designed ensuring that it included the wolume where the tumor
spends 95% of the time. In this way, 2.5% of the extremal points
were removed at each direction of the tumor position histograms,
setting the margins there. Tumor position histograms of LAT or AP
motion are obtained from AP or LAT projections, respectively, while
data for SI motion are obtained from both projections. AP and LAT

projections were centered around their mean positions and merged

WILEY-|

together to obtain a single dataset and a single position histogram
associated with Sl motion. Margins for Sl directions were calculated
from this histogram. Thus, we might expect margins in 51 direction
to be highly influenced by the projection in which detected SI
motion is larger.

Itis worth noting that this method implies applying asymmetric mar-
gins to the gross tumor volume (GTV) in the CT due to the breathing
motion might not be symmetrical with respect to the mean position.

2.F | Test with breathing simulator phantoms

Accuracy of the employed algorithm was tested by measuring in Fl
the motion of two respiratory motion phantoms: Quasar phantom
(Modus QA, USA) and a Synchrony® phantom (Accuray, Sunnyvale,
CA, USA).

The Quasar phantom is designed as a motion table capable of
performing different breathing curves in the superiorfinferior direc-
tion sent from a controller software. On top of this table, a body
shaped oval phantom with different geometric figures was placed.
We imported four patient-specific waveforms to the phantom that
mimic breathing motion. Three of them had an amplitude of 10 mm
and periods of 3, 4, and 5 s, while the other had an amplitude of
20 mm and a period of 4 s,

The Synchrony®® phantom consists on a motion table equipped
with fiducial marks that allow a periodic movement with an ampli-
tude of 25 mm and varying periods selected by the user.

We used the algorithm above described for measuring in the FI
frames the motion amplitudes associated with the phantom inserts
or fiducial marks. The resulting amplitudes were compared with the
nominal amplitude values to determine the uncertainties in the algo-
rithm measurements.

2.G | Comparison between ITV margins obtained
from fluoroscopic images and IECT

Motion amplitudes defined with FI were compared with those
obtained with IECT for each patient. The differences were classified
in three categories: equal or less to 3 mm, between 3 and 5 mm,
and higher than 5 mm. The distributions of motion amplitudes for
each treatment site and technique were characterized by its mean
value and standard deviations. Two-paired t test and F test were
applied to check for significant differences.

3 | RESULTS

3.A | Performance of the tracking software

The tracking software permitted to obtain ITV margins in an average
time of 10 min per patient. The most important problem related to
the algorithm performance was having to repeat the selection of the
reference ROl to improve the tumor tracking. Manual corrections
were needed when the tumor was in extremal positions within the
breathing cycle or when the tumor is not found in the frame set.
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Usually, this correction had to be performed in one or two points
per cycle. In the worst case, where the tracking fails for every cycle,
and considering that we can measure up to seven or eight cycles per
image set, the percentage of corrected points would be around 10%.
Anatomical structures appearing in LAT projections (mediastinum
and spine bones) of FI can hamper the tumor detection in lung
patients. In liver cases, LAT projections were more challenging and
patient width was responsible for the algorithm fails in detecting
fiducials. Due to this it was possible to obtain information of the
LAT projection in 44 patients. For these cases, we obtained the dif-
ference between the margins obtained for the 5l direction in AP and
LAT views, The mean value and standard deviation of these differ-
ences were 0.3 mm (2.2 mm) for the whole dataset, 0.3 mm
(2.3 mm) for lung patients, and 0.3 mm (2.2 mm) for liver patients.

3.B | Test with breathing simulator phantoms

Figure 1(a) shows the nominal motion curve imported to the Quasar
phantom and that measured by our tracking algorithm for the case
of nominal amplitude equal to 10 mm and period of 3 s. Measured
motion amplitudes were 8.8 mm (absolute difference equal to
1.2 mm). For the case of nominal amplitude equal to 20 mm, the
measured amplitude was 18.7 mm (absolute difference equal to
1.3 mm). These results did not show any dependency with the per-
iod.

(a) Position vs. Time

Figure 1(b) shows the probability distribution of finding the
tumor at each position according to the nominal and measured
motion curves. Margins are obtained from these distributions by
excluding the most extremal positions where the tumor spends 5%
of the time. The effect of the amplitude underestimation detected in
the measured motion curves had also its effect in calculated margins.
For amplitude curves of 10 mm, margins of 87, 85, and 8.6 mm
were recorded for the three different periods, while the true value
was 9.7 mm. Margin for amplitude curve of 20 mm was 18.7 mm,
compared with a theoretical value of 19.4 mm.

This fact may have a different impact in the calculation of mar-
gins from patients where amplitude and baseline shifts are not con-
stant. With the aim of a more accurate assessment of the effect of
the underestimation of detected amplitude in these cases, breathing
curves from 10 patients were modified by decreasing tumor position
around the inhale positions by a distance of 1 mm. Then, margins
were calculated for modified and measured curves with the same
method explained in section E. The mean difference in margins
between real curves and modified curves was 0.5 mm, with a stan-
dard deviation of 0.3 mm. Differences obtained between curves
depend on the uniformity of breathing amplitude and offset.

In the case of the Synchrony® phantom, the amplitude measured
overestimates in 0.5 mm the nominal amplitude (25 mm) in contrast
with the underestimation in the measured amplitudes found with the

Quasar phantom.
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measured with the tracking algorithm
{black columns).

50



SEVILLANG £T AL

The differences between the nominal and measured amplitudes
for the Quasar phantom (Fig. 1a) come mainly from a loss of data in
the inhale phase, where the tumor moves at a higher speed. We
investigated the influence of the sampling frequency of fluocroscopic
images in the underestimation of motion amplitude. The motion
curve used by the software to control the tumor movement samples
the tumor position each 10 ms. We randomly resampled the motion
each 180 ms in a curve with an amplitude of 10 mm and a period of
3s. We found that the maximum difference in amplitude was
0.03 mm.

3.C | Comparison between ITV margins obtained
from fluoroscopic images and IECT

Table 1 shows the mean tumor motion amplitudes and their stan-
dard deviations at each direction for Fl and IECT for the whole data-
set and for each treatment location. The overall results revealed
significant differences on the mean values of motion amplitude in
the LAT and AP direction. From data desegregated by treatment
locations, we can conclude that differences in the LAT directions
come from the liver patients, while difference in AP direction corre-
sponds mainly to those patients treated in the medium and lower
lung lobes. The standard deviations of the amplitudes measured with
Fl are significantly lower than those from IECT when the overall dis-
tribution is considered. This result is also obtained for most of treat-
ment sites, with the exception of the upper and lower lobes in LAT
and 51 directions.

By considering the overall dataset, we found that absolute differ-
ences between tumor motions detected with FI and IECT were lar-
ger than 5 mm for 49% of patients in the 5| direction, for 31% of
patients in the AP direction, and for only 9.6% of patients in the
LAT direction. Thus, the treatment for half of the patients is highly
dependent of the technigue chosen to generate the ITV. Considering
the treatment data by locations we found that, in the lung upper
lobe, differences were larger than 5 mm for 27% (SI), 36.4% (AP),
and 0% (LAT) of the patients; these percentages were in the lung
medium lobe 40% (SI), 50% (AP), and 16.7% (LAT) and in the lung
lower lobe, 41% (SI), 15.4% (AP), and 13.3% (LAT). Finally, for liver
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tumors, differences larger than 5 mm were for 73.3% (SI), 27.3%
(AP), and 6.7% (LAT) of the patients.

Bar plots of the differences between amplitudes obtained with
IECT and Fl for each treatment location are shown in Fig. 2. As can
be seen, for lung tumors we found important differences in all direc-
tions except for the upper lobe. These differences were negatives
(smaller amplitudes in FI than in IECT) in all directions except in S|
direction. For lung, the proportion of patients having differences of
more than +5 mm and less than -5 mm was similar (17.9% and
20.5%, respectively). For liver tumors, the percentage of differences
larger than +5 mm (13%) in 51 was smaller than those with negative
sign (60%).

The quotient between PTV volumes obtained with FI and IECT is
shown in Figure 3. As can be seen, for most patients, the PTV values
obtained with Fl images were higher than the IECT volumes despite
the lower mean values of the movement amplitudes measured in Fl.
The mean value of the guotient of PTV volumes was 1.14 which
implies an increasing around 15% in PTV volumes defined with FI.
This increase can be due to two reasons: the first one is larger tumor
motion amplitudes were measured with Fl for some patients. In con-
sequence, larger PTV volumes are obtained. The second one has to
be with the Treatment Planning System (TPS) that only permits the
creation of ellipsoidal ITVs whose axes are parallel to CT axis. Thus,
these axes do not coincide to those of tumor motion when ITVs are
created from Fl images. This limitation of the TPS causes the
increase in PTV volume.

4 | DISCUSSION

The tracking software developed in this study was checked using
two breathing simulator phantoms showing diverging outcomes for
the algorithm performance. The algorithm measurements for the
motion curves generated with the Synchrony phantom exceeded the
nominal one by 0.5 mm. Measurements made with the Quasar phan-
tom show the algorithm underestimates systematically the amplitude
by about 1 mm. This result might be due to inaccuracies of the
phantom itself, as sampling frequency was discarded to be the

TaerLe 1 Mean values and standard deviations of tumor motion amplitude measured with inhale/exhale CT and with fluoroscopic images for

each treatment site and at each direction.

IECT FI

LAT(mm) AP(mm) Slimm) LAT(mm) AP(mm) Sl{mm)
Location M SD M sD M sD M SD M sD M sD
Overall 35 27 6 48 10.7 81 2.1* 1.4* 3.3" 2.0° 87 57"
Overall lung 34 27 6.3 49 9.0 7.8 2.2 15 31" 1.9* 85 6.1*
Lung — Upper Lobe 19 11 5.2 55 28 27 1.4 1.2 24 18" 35 30
Lung — Medium Lobe 5.1 39 84 6.0 10.3 8.1 2.5 1.2* 3.6" 1.7 7.4 37
Lung — Lower Lobe 3.2 20 56 38 12,6 8.2 25 19 34 2.1* 126 6.7
Liver 37 25 53 41 15.1 6.9 1.9 1.1* 4.1 2.1* 9.5 3.6

Walues with * are those that show a significant difference (p<0.05) between fluoroscopic images and inhalefexhale CT.
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reason for this underestimation. However, the amplitude underesti-
mation has a weak impact when breathing curves from patient are
considered due to their high degree in variability.

The workflow presented in this work for ITV definition was suc-
cessfully included in our clinical practice. As explained in the Results
(subsection A), manual corrections were applied when tumor visibility
was low or the tumor was in extremal positions of the breathing
cycles. Although these corrections are not desirable, leading to a less
efficient workflow, it was still possible to perform ITV definition in a
period of time comparable to that used with the IECT method. The

mation amplitudes (fluoroscopic images —
inhalefexhale CT) measured at each
direction by treatment location.

latter implies importing, registering, and contouring the tumor in the
three CT sets. Some concerns could be raised on the effect of
human intervention in the accuracy of the tracking software. How-
ever, it must be considered that the user has a relevant role in the
whole process. Tumor detection and evaluation of software perfor-
mance is the user's responsibility, as it is in many other areas in the
radiotherapy process, so it is reasonable to rely on the user's criteria
when a correction of tumor position is needed. Furthemmore, the
tests performed with the phantoms followed the same workflow as

with patients, including manual corrections in some extremal
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Fic. 3. Bar plot of the values for the
quotient of PTV volume obtained from
fluorascopic images (FI) and that obtained
with inhalefexhale CT (IECT) for the sample
of patients. The mean value of PTV
volume with Fl is 1.14 times higher than
the one from IECT.

Number of patients

position. The test results showed that the accuracy of the method is
reasonably acceptable.

Comparisons between Fl and IECT technigues yielded significant
differences in mean values for the motion amplitudes in the AP
direction for tumors in the lung medium and lower lobes, and in LAT
and S| direction for liver tumors. Significant differences in the stan-
dard deviations associated with the motion amplitude measurements
were also frequent, especially in the AP and Sl directions. The differ-
ences in standard deviations correlate with the differences cbserved
in the distributions of the measured amplitudes from both methods.
These differences also justify the distributions shown in Fig. 2.

There were a large proportion of patients with differences
between Fl and IECT larger than 5 mm with a maximum percentage
of a 73% for liver tumors in the Sl direction. On the contrary, we
found that these differences are smaller for patients treated in the
upper lobe, even though we still find differences larger than 5 mm in
the AP direction in 36% of patients.

We would have expected to find smaller amplitudes when mea-
suring tumor motion with fluoroscopic images, as the breathing pat-
terns are realistic and are not forced, unlike IECT. Nevertheless, we
found that for an impaortant proportion of patients, especially in the
inferior and medium lobes, motion amplitudes detected with Fl are
larger.

From the obtained results, we can hypothesize two reasons to
explain the substantial differences between IECT and in FI breathing
patterns. Firstly, the significant differences in motion amplitudes in
the AP direction for the medium and lower lung lobes suggest that
the breathing pattern observed in IECT is forced. This fact yields to
an overestimation of tumor motion and, more importantly, to a
change in motion direction compared with normal breathing. In free
breathing, movement in the AP direction is usually less significant
than in 5l direction due to diaphragmatic motion. On the other hand,
during inhalefexhale patients tend to expand the thoracic cage
instead of using the diaphragm, altering the movement of the tumor.
Secondly, we could observe that, for many patients, motion ampli-
tudes were much smaller in IECT. This can be ascribed to the fact
that many patients do not follow correctly the instructions for inhale
and exhale during CT acquisition. This effect occurs mainly in lung

12 14 16 18 2 22 24 26
PTVFl volume/PTVIECTvolume

patients. For liver patients, the results show systematically smaller
motion amplitudes in Fl. This can be explained by the more attention
paid by the staff when acquiring IECT for these patients, reducing
the rate of patients not following instructions correctly.

In general, our Fl results show greater motion amplitudes than
those published by other authors, despite using abdominal compres-
sion to limit tumor movement.

For liver patients, we have mean motion amplitudes of 1.9, 4.1,
and 9.5 mm in LAT, AP, and Sl directions, while Shimohigashi
et al,' using 4DCBCT and abdominal compression, obtained mean
amplitudes of 1.7, 2.4, and 5.3 mm, respectively. In two studies>2*
comparing tumor motion with abdominal compression and free
breathing, they found that amplitudes for abdominal compression
were similar to those of Simohigashi. et al.’” Hu et al.*® measured
mean motion amplitudes of 2.9 mm in LAT, 23 mm in AP, and
53 mm in Sl using 4DCT. Wunderink et al,** using FI, reported
median amplitudes of 1.8 mm in LAT, 2.4 mm in AP, and 4.1 mm in
SI. However, data gathered in free breathing in both studies are
close to the walues found in our work (3.1 mm in LAT, 2.9 mm in
AP, and 2.9 mm in Sl from Hu et al., and 1.2 mm in LAT, 4.1 mm in
AP, and 2 mm in SI from Wunderink et al.).

For lung patients, Knybel et al.?® reported mean motion ampli-
tudes of 2.2 mm, 2.8 mm, and 6.0mm in the LAT, AP, and 5l direc-
tions, while our mean values in lung patients are, respectively, 2.1
mm, 3.4 mm, and 88 mm. In that study, using Cyberknife tumor
tracking log files, no abdominal compression was applied. Despite
this, mean amplitude values found by Knybel et al. were smaller than
those obtained in this work. The mean values of tumor mation
amplitudes reported by Sarudis et al.?! fram 126 patients were simi-
lar to our results, but there is no mention to the presence of abdom-
inal compression. For example, for the 51 direction, a mean value of
3.1 mm was found for the upper lobe, 6.4 mm for the middle lobe,
and 11.3 mm for the lower lobe, while we found values of 3.5, 7.4,
and 12.6 mm, respectively. Same conclusions can be achieved if
comparing with data from Bouilhol et al.2 Mampuya et al.®
longitudinal mean amplitudes of 20 mm for free breathing and
12.4 mm when applying abdominal compression. This last result is

reports

greater than that found in this work (mean wvalue of 8.5 mm) in
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which only tumors with motion amplitudes greater than 8 mm were
considered.

The comparisons with the studies from other authors suggest
that an inefficient abdominal compression can explain the larger val-
ues obtained in our study.

The fact that differences found in SI motion from LAT and AP
projections were the same for lung and liver suggests that our
method succeeded to detect the same tumor structures in both pro-
jections for lung patients. Fiducial markers used in liver patients
avoid confusion in tumor detection when they are visible. Also, the
value of the standard deviation of the differences between projec-
tions obtained in this work (2.2 mm) is very similar to that of
1.5 mm reported by Suh et al.?? for Cyberknife patients, Thus, these
differences could be explained by intrafraction variations in tumor

motion and not by inaccuracies in the tracking algorithm.

5 | CONCLUSIONS

The use of fluoroscopic images from the on-board CBCT in the
treatment allows for more realistic definitions of ITV compared to
those obtained with IECT. Many problems with the use of IECT
were detected in this work, such as tumor motion overestimation,
due to excessively deep inspirations performed by the patient, or
large underestimations due to incorrect fulfillment of inhale and
exhale during CT acquisition.

A secondary finding of this work is that tumor motions obtained
with abdominal compression are more correlated with data from
other studies obtained without abdominal compression, suggesting a
lack of efficacy of the employed abdominal compression method.
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3. Application of discrete cosine transform to assess the
effect of tumor motion variations on the definition of ITV in
lung and liver SBRT
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Abstract

Purpose: To use Discrete Cosine Transform to include tumor motion variations
on ITV definition of SBRT patients.

Methods: Data from 66 patients was collected. 2D planar fluoroscopy images
(FI) were available for 54 patients. Daily CBCT projections (CBCTp) from 29 patients
were employed to measure interfraction amplitude variability. Systematic amplitude
variations were obtained from 17 patients with data from both Fl and CBCTp.

Tumor motion curves obtained from Fl were characterized with a Cosine model (CM),
based on cosine functions to the power of 2, 4 or 6, and DCT. Performance of both
models was evaluated by means of R2 coefficient and by comparing their results on
Internal Target Volume (ITV) margins against those calculated from original tumor
motion curves.

Amplitude variations from CBCTp, as well as estimations of baseline shift variations
were added to the DCT model to account for their effect on ITV margins.

Results: DCT replicated tumor motion curves with a mean R2 values for alll
patients of 0.86, 0.91 and 0.96 for the lateral (LAT), anterior-posterior (AP) and cranio-
caudal (CC) directions respectively. CM yielded worst results, with R2 values of 0.64,
0.61 and 0.74 in the three directions.

Interfraction amplitude variation increased ITV margins by a 9%, while baseline shift
variability implied a 40% and 80-100% increase for normalized values of baseline shift
of 0.2 and 0.4 respectively.

Conclusions: Probability distribution functions of tumor positions can be
successfully characterized with DCT. This permits to include fumor motion variablilities
obtained from patient population into patient specific ITVs.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: Purpose: To use Discrete Cosine Transform to include tumor motion variations on ITV definition of SBRT patients,
SBRT; Methods: Data from 66 patients was collected. 2D planar fluoroscopy images (FI) were available for 54 patients.
:T:'r‘:eﬁc"‘ffw“ Daily CBCT projections (CBCTp) from 29 patients were employed to measure interfraction amplitude variability.
ntertraction

Systematic amplitude variations were obtained from 17 patients with data from both FI and CBCTp.

Tumor motion curves obtained from FI were characterized with a Cosine model (CM), based on cosine functions
to the power of 2, 4 or 6, and DCT. Performance of both models was evaluated by means of R? coefficient and by
comparing their results on Internal Target Volume (ITV) margins against those calculated from original tumor
motion curves.

Amplitude variations from CBCTp, as well as estimations of baseline shift variations were added to the DCT
model to account for their effect on ITV margins.

Results: DCT replicated tumor motion curves with a mean R values for all patients of 0.86, 0.91 and 0.96 for the
lateral (LAT), anterior-posterior (AP) and cranio-caudal (CC) directions respectively. CM yielded worst results,
with R? values of 0.64, 0.61 and 0.74 in the three directions.

Interfraction amplitude variation increased ITV margins by a 9%, while baseline shift variability implied a 40%
and 80-100% increase for normalized values of baseline shift of 0.2 and 0.4 respectively.

Conclusions: Probability distribution functions of tumor positions can be successfully characterized with DCT.
This pemits to include tumor motion variablilities obtained from patient population into patient specific ITVs.

Intrafraction motion

Introduction

Stereotactic body radiation therapy (SBRT) implies the irradiation of
tumors at high dose fractionations with high degree of geometrical ac-
curacy and conformity (1], for which different treatment delivery
technologies might be used [2]. When this treatment is applied to
moving targets such as liver or lung tumors, a careful study of the
characteristics of the target displacements during treatment is manda-
tory [3].

Different treatment techniques can be employed to ensure correct
dose delivery to the tumor depending on whether constant monitoring of
the tumor position is possible. In this case, Tracking and Gating allow
irradiation of a Planning Target Volume obtained directly from a Clin-
ical Target Volume (CTV) as in the case of static targets. Otherwise, it is
required to define the volume in which the target can be found during

treatment (Internal Target Volume (ITV)). The ITV is generally defined
prior to treatment using different techniques such as 4DCT [4], slow CT
[5], fluoroscopy (6], inhale/exhale CT, etc. All these techniques have in
common that tumor motion is measured in the simulation process over a
short period of time. Therefore, issues that affect ITV definition [7-9]
such as intrafraction baseline drifts or interfraction amplitude variations
remain undetected. Many authors have studied these variations
[10-16], making possible to assess the suitability of the ITV applied to
each patient. However, this information becomes available after the
treatment delivery and there is no strategy to implement these variations
in patient population, nor there is a simple way to know its effect on the
definition of ITV before the treatment is applied.

Methods for the definition of the ITV are usually based on the
knowledge of the extreme positions of the tumor. However, these
methods do not consider the information about the tumor trajectory or
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Discusion

En esta memoria se han desarrollado métodos para mejorar la caracterizacion
de la poblacién y la precision de los tratamientos de radioterapia estereotdxica.
Para ello, se ha recogido datos de 519 pacientes. De ellos, 453 fueron fratados con
fraccionamientos estdndar o moderadamente hipofraccionados y 66 fueron
tratados con radioterapia estereotdxica corporal de pulmdn e higado.

1. Efecto de las heterogeneidades de errores aleatorios en
la cobertura obtenida con protocolos de
posicionamiento “offline”

En el caso de los tratamientos convencionales, el conocimiento de la
distribucion de errores aleatorios de la poblacidon ha posibilitado determinar la
cobertura real asociada a un protocolo de posicionamiento offline tan popular
como el NAL. El efecto de la heterogeneidad de los errores aleatorios ha sido
estudiado en otros trabajosé4, pero sin considerar el efecto de ningun protocolo de
posicionamiento. En esta memoria de tesis se ha observado cémo las coberturas
calculadas para la poblacién aplicando un protocolo NAL (5) cuando se tiene en
cuenta la distribucion de errores son, en muchos casos, inferiores al 90% aungue los
margenes aplicados fuesen mayores a los teéricamente calculados mediante la
formula de Van Herk. Asi, por ejemplo, en los pacientes de pulmdén obtenemos una
cobertura real del 91,1% con mdrgenes isotrépicos de 8mm. Segun la féormula de
Van Herk, estos mdrgenes deberian ser de 7,2 mm, 6,3 mm y 6,9 mm en las
direcciones CC, AP y LAT respectivamente. Por tanto, considerando un Unico valor
de los errores aleatorios se obtiene una cobertura similar a la predicha existiendo
diferencias en los mdargenes que estdn entre 1 mm y 2 mm. En el caso de los
tratamientos ginecoldgicos, la cobertura teniendo en cuenta las heterogeneidades
es de un 87,7% para mdrgenes de 8 mm, cuando los mdargenes propuestos serian de
6,4 mm CC, 6,5 mm AP y 7,2 mm LAT. En cabeza y cuello, la fébrmula de Van Herk
propone mdrgenes de solo 2,2 mm CC, 3,2 mm AP y 2,7 mm LAT mientras que para
margenes isotropicos de 4 mm la cobertura real seria del 95%.

Calculando qué mdargenes habria que anadir a los predichos por Van Herk para
obtener una cobertura del 90% obtenemos que, para la préstata, un incremento
isotrépico de los mdargenes de 3mm aun no seria suficiente, ya que se obtendrian
coberturas del 88,8%. Sin embargo, ampliar estos mdargenes en 3 mm si nos permitiria
obtener esta cobertura en el caso de tumores ginecoldgicos. En los casos de lecho
prostatico y pulmén bastaria con un incremento de 2 mm, mientras que, para
cabeza y cuello, con un incremento de mdrgenes de 1 mm ya seria posible
conseguir una cobertura del 93%.
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Cuando se tienen en cuenta las tendencias temporales, las coberturas reales
de un protocolo NAL (5) disminuyen entre un 4% y un 6%, lo que da una idea de la
importancia de caracterizar dichas tendencias siempre presentes en estos
fratamientos.

2.Seleccion de  pardmetros de  profocolos de
posicionamiento adaptativos

Al proponer los protocolos adaptativos, es necesario decidir qué mdrgenes
se aplican, el nimero inicial de imagenes para tomar una decision y el nivel de
confianza con el que tendremos que trabajar para optar por aplicar un
determinado protocolo después de las sesiones iniciales. Los protocolos adaptativos
presentados en esta memoria se basan en la definicion de una serie de pardmetros
que afectan directamente a los resultados que se obtienen con estos.

2.1  Mdrgenes

Los mdargenes aplicados impactan directamente en las coberturas obtenidas
y en la carga de trabagjo. Unos mdrgenes demasiado pequenos implican en la
prdctica la aplicacion de un protocolo online a toda la poblacidn, mientras que
seleccionar unos mdrgenes demasiado grandes significa irradiar a altas dosis un
volumen excesivo a expensas de una ganancia marginal en la cobertura obtenida.
Por otro lado, no hay que olvidar que los resultados clinicos obtenidos en cada
unidad de oncologia radioterdpica estdn asociados a una prdctica clinica
determinada. Por esta razdn, la seleccion de mdrgenes sigue un criterio de
prudencia y de eficiencia. Como punto de partida, se utilizaron los mdrgenes
empleados en la unidad y se hizo un andlisis preliminar de los resulfados obtenidos
con protocolos adaptativos. Si se observaba la capacidad de disminuir mdrgenes,
esta se hacia de manera limitada, reduciendo como mucho en 1 0 2 mm y no
saliéndonos nunca de lo que se consideraria un margen estdndar en el tratamiento
de esa localizacion. Por otro lado, si el andlisis preliminar sugeria un incremento de
mdrgenes para reducir la carga de trabajo, se mantenian los mdrgenes ya
aplicados en la prdctica clinica habitual. El primer caso se dio en los tratamientos
ginecoldgicos, de pulmdn y de cabeza y cuello, mientras que el segundo caso
incumbia a los pacientes de prostata y lecho prostatico.

2.2 NUmero de fracciones antes de tomar una decision

Este pardmetro influye de dos maneras distintas en los resultados obtenidos
con los protocolos adaptativos. Por un lado, a mayor nimero de imdgenes
adquiridas, mayor serd la precision en el tratamiento de aquellos pacientes con
protocolo "offline ya que, tal y como se ha visto anteriormente9, el error sistemdtico
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en un protocolo NAL es de I = ¢/+/N, siendo N el nimero de imagenes utilizado para
promediar la posicién y o el error aleatorio. Por otro, segun aumenta el niUmero de
imdgenes tomadas, mayor es la informacién obtenida sobre cada paciente y la
distribucidn posterior de ese paciente posibilita una mejor prediccidn de su error
aleatorio. El efecto del nUmero de sesiones se estudid en el primer trabajo de esta
memoria para el conjunto de datos de prostata estudidndose los resultados
obtenidos con 3, 5 y 8 imdgenes iniciales. Para cada una de las opciones se
obtuvieron valores del Area bajo la curva ROC (AUC) de 0,72, 0,79 y 0,86
respectivamente. La cobertura se mantuvo en los mismos niveles en los casos de 5
y 8 sesiones (98,2% y 98,8%), mientras que para 3 sesiones esta disminuia al 96%. Con
estos resultados, la decisidn final fue utilizar 5 sesiones como un compromiso entre
sencillez y precision.

2.3 Intervalo de confianza

Una vez definidos los pardmetros de interés, hay que decidir el nivel de confianza
con el que se considera “estable” a un paciente para pasar a aplicar un protocolo
offline. Este nivel de confianza estd inversamente relacionado con los valores s2im
empleados. Cuanto mayor es el nivel de confianza, menores son los valores limite
de las varianzas medidas y menor niUmero de pacientes serdn asignados a un
protocolo offline cuando realmente necesitarion un protocolo online. Como se
muestra en la figura 6, las curvas ROC obtenidas al variar estos niveles de confianza
muestran que, segun el nivel de confianza se acerca al 100%, la pendiente de la
curva aumenta, reduciéndose rdpidamente el porcentaje de falsos positivos. A su
vez, el porcentaje de pacientes a los que se asigna un protocolo offline baja
rdpidamente. Todos los niveles de confianza han sido seleccionados de manera que
se encuentre un equilibrio entre el porcentaje de falsos positivos y la carga de
frabajo estimada. En todas las localizaciones, el nivel de confianza elegido implica
porcentajes de falsos positivos entre el 15% vy el 22%. Esa cifra puede parecer alta,
pero hay que recordar que se considera falso positivo aquel paciente al que se le
asigna un protocolo offline cuando este tiene una probabilidad menor del 20% de
tener una cobertura correcta. Un amplio porcentaje de estos falsos positivos
seguirian teniendo una alta probabilidad de que el CTV reciba la dosis prescrita.
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Curva ROC

l 0% N. C.
5% N. C.

TPR

FPR

Figura é. Ejemplo de Curva ROC en la que se destacan los niveles de confianza (N. C.)
que dan lugar a distintos valores falsos positivos (FPR) y verdaderos positivos (TPR).

3. Protocolos obtenidos

Para todas las patologias se han obtenido protocolos adaptativos que
consiguen coberturas por encima del 95% incluso cuando el protocolo no considera
la posible aparicién de tendencias temporales. Cuando el protocolo incluye las
imdgenes semanales de seguimiento, estas coberturas suben hasta el 98%. Las
cargas de frabajo con respecto a un protocolo 100% online presentan reducciones
de un 30% aproximadamente, siendo mds acusada esta diferencia en el caso del
pulmon, con reducciones del 40%. En los pacientes de cabeza y cuello solo se pudo
analizar la situacién estdtica al no disponer de imdgenes diarias para caracterizar
las tendencias temporales presentes en la poblacién considerada. En este caso, se
consiguen reducciones del 60% en la carga de trabajo para el caso estdtico.
Podemos aventurar que, en caso de fener en cuenta las tendencias temporales
esta carga de frabajo aumentaria como mucho hasta el 50%. Estos datos invitan a
una reduccion de mdrgenes, sin embargo, como ya se comentd previamente, la
existencia de errores residuales en los protocolos online debido a deformaciones
podria a llevar a una perdida no deseada de cobertura.
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4. Validacion del uso de simulaciones MC en la prediccion
del resultado de los protocolos

La poblacién de pacientes de préstata utilizada para la validaciéon permitié
determinar varios aspectos. Por un lado, al aplicar nuestros protocolos a esta
poblacidn, se obtuvieron resultados compatibles con los predichos por la simulacion
de MC. Por oftro, se dividié la poblacién original de pacientes de préstata en tres
subconjuntos de cara a obtener tres caracterizaciones distintas y, por tanto, tres
protocolos distintos. Los resultados de estos tres protocolos en el conjunto de
pacientes de validacidn muestran que incluso con tamanos de muestras limitados,
es posible caracterizar los errores aleatorios de la poblacidn y proponer protocolos
adaptativos vdlidos.

5. Inclusidon de nuevas incertidumbres en el formalismo

En este frabaqjo solo se han incluido las incertidumbres de posicionamiento.
De hecho, la cobertura estimada para un protocolo online en estos trabajos es de
un 100% ya que no se han tenido en cuenta otras incertidumbres. Cabe preguntarse,
si, en caso de contar con informacién sobre otras fuentes de incertidumbres, el
método presentado seguiria siendo vdalido.

En caso de necesitarse incluir ciertos errores sistemdticos ajenos al protocolo
de colocacién (p. ej. Incertidumbres en el contorneo), seguiria siendo posible
aplicar el formalismo con las siguientes salvedades:

- Eneste caso, no seria de utilidad partir de la distribucién Normal-Gamma
para caracterizar a la poblacion, ya que esta asume que los errores
sistemdticos son proporcionales a los aleatorios. Sin embargo, el teorema
de Bayes se puede aplicar exactamente igual a la distribucion Gamma,
o a la Gamma Inversa si queremos trabajar directamente con las
varianzas.

- Elerrorsistemdtico para pacientes con un protocolo online seria £ = X,
mientras que para los pacientes con un protocolo offline este seria:

0-2
y = ’Zgont + 7 Ec. 53

Esta expresidon puede incluirse directamente en el cdiculo del Nivel de
confianza a partir del cual podriamos obtener nuevos valores de s2im. Obviamente,
los objetivos de niveles de confianza y de cobertura final del protocolo adaptativo
no deberdn ser fijados en el 100% de cobertura, sino que deberdn aspirar a
conseguirla cobertura mas préoxima posible ala conseguida con el protocolo online.

A pesar de no incluirse este tipo de incertidumbres en los trabajos
presentados en esta memoria, se puede afirmar por tanto que los protocolos
presentados seguirian siendo vdlidos. Las coberturas obtenidas con ellos difieren
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muy ligeramente de los protocolos online, garantizindose que, al incluir distintas
incertidumbres las coberturas con ambos métodos sigan siendo similares.

6. Medida del movimiento respiratorio mediante imagenes
fluoroscopicas

El software de seguimiento del movimiento del tumor desarrollado permitid
caracterizar dicho movimiento en 54 pacientes de SBRT en las localizaciones de
higado y pulmén. Ademdas, este mismo software pudo utilizarse para la medida de
la variacion interfraccion de la amplitud del movimiento respiratorio en 29
pacientes. Con este software se puede asimismo obtener una expresidon
matemdatica que relaciona la posicion del tumor con el tiempo. El software permite,
por tanto, obtener curvas respiratorias en fiempos comparables a los que se tarda
en contornear el tumor mediante el método antiguo basado en un TC en respiracion
libre y dos mds en espiracion e inspiracion. Ademdas, si el soffware no es capaz de
encontrar el tumor en alguna de lasimdagenes o lo hace incorrectamente, es posible
corregirmanualmente la posicién del tumor. Los posibles errores cometidos a la hora
de localizar la estructura tumoral en las imégenes 2D pueden deducirse
comparando las amplitudes medidas en ambas proyecciones para cada paciente.
A partir de esta comparacion se observa que las diferencias son compatibles con
lo que podria ser una variacion intrafracciéon del movimiento tumoral. En cuanto a
la precisidn del software para detectar la posicién del tumor, se compararon los
resultados obtenidos para dos maniquies que simulan el movimiento tumoral. En uno
de los casos, se observaron perdidas del orden de 1Tmm en la medida del rango del
movimiento. Con un segundo maniqui los resultados fueron opuestos,
encontrédndose una sobreestimacion del movimiento tumoral de 0,5mm. Con estos
resultados podemos concluir que el error cometido no es sistemdtico y se asume
gue es del orden de Tmm. Conviene recordar que con otros métodos como el TC
4D también se puede medir menos desplazamiento del real debido al efecto del
“binning” en distintas fases.

/7. Caracterizacion del rango del movimiento respiratorio del
tumor en la poblaciéon

En cuanto a la medida del rango del movimiento, podemos considerar el
método con imdgenes fluoroscopicas (IF) como equivalente al de un TC 4D. Esto
permite comparar nuestros resultados con los de publicaciones anteriores. Asi, como
se observa en la Tabla 1 del segundo frabajo de esta memoria, hemos dividido
nuestros resultados dependiendo de la localizacidon anatdmica del tumor. Hay que
recordar que los tratamientos se realizaron con compresion abdominal mediante
mascara corporal termopldstica. Para tratamientos de higado, nuestros rangos
medios de movimiento respiratorio son de 1,9mm, 4,1Tmmy 9,5 mm en |as direcciones
LAT, AP vy Sl respectivamente. En general, en la literatura encontramos valores
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mucho menores cuando se aplica compresidn abdominal3?57.¢9, Nuestros datos son
similares a los de estudios en los que no existe compresidn abdominal3?.6?,

En tratamientos de pulmdn el efecto es similar. Mientras Knybel y cols, en
pacientes de pulmén tratados con Cyberknife y, por tanto, sin compresion
abdominal, presenta rangos de desplazamiento de 2,2mm, 2,8mm y 6,0mm en LAT,
AP vy SI, en esta memoria los resultados presentados en el segundo frabajo son de
2,1mm, 3,4mmy 8,8mm.

8. Comparacion entre el movimiento respiratorio obtenido
mediante imdgenes fluoroscopicas y mediante TC
inspiracion/espiracion

La bibliografia sobre la idoneidad del TC inspiracién/espiracién es muy
escasa a pesar de ser uno de los métodos mdas ampliamente utilizados, existiendo
solo algun estudio sobre la capacidad de esta técnica para producir planes
apropiados’071, En esta memoria se comparan los ITVs medidos mediante IF con el
software desarrollado y mediante el método de TC inspiracién/espiraciéon gue
previomente se utilizaba en el Servicio para delimitar ITVs. Los resultados de esta
comparacién pueden ser de utilidad ya que, debido al tiempo de adquisicion de
las IFs, podemos suponer que en lo que se refiere a la definicion del ITV, este método
es equivalente al de un TC 4D. Por tanto, los resultados obtenidos aqui serian una
buena representacion de coémo se modificarian los ITVs cuando un servicio de
Radioterapia pasa de utilizar el TC de inspiracidon/espiracién a disponer de un TC
4D.

Los resultados muestran grandes diferencias entre las definiciones de ITV,
obtenidas con el TC inspiracidon/espiracion y con las imagenes fluoroscdpicas. Se
encuentran diferencias de mds de 5 mm en la direccién Sl en el 49% de los pacientes
que se reducen al 31% en la direccidon AP y al 9,6% en la direccidon LAT. Estas
diferencias estdn relacionadas con la localizacion anatémica habiendo un menor
porcentaje de pacientes con esas diferencias cuando el tumor se encuentra en el
I6bulo superior. Sin embargo, en esa localizacion observamos que son mas
habituales las diferencias mayores de 5mm en la direccién AP (36.4%) que en la SI
(27%). Este dato evidencia que el TC inspiracidon/espiracion muestra movimientos no
naturales como puede ser el mayor desplazamiento en la direccidén AP que enla Sl.
También se observa en los pacientes de pulmdn que, aunque hay una gran
dispersion en la diferencia entre ambos métodos, el valor promedio de esta
diferencia es cercana a 0, lo que implica que no se encuentran diferencias
sistematicas entre ninguno de los dos métodos. Este hecho a priori no es el
esperable, ya que se podria anticipar que el TC inspiracidén/espiracién provocaria
una sobreestimacion del movimiento tumoral debido a la situacion de respiracion
forzada en la que se encuentra el paciente. Se ha observado en algunos pacientes,
sobre todo aquellos tratados en el |dbulo inferior pulmonar, movimientos mucho
mayores en las IF. Analizando los pacientes concretos en que esto ocurre, se observa
gue los TC de inspiraciéon y el de espiracion apenas se diferencian y que ambos
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corresponderian realmente a una situacién de inspiracion. Aparentemente, el
hecho de que no se encuentren diferencias sistemdticas provendria de dos efectos
opuestos. Por un lado, pacientes que han seguido correctamente las instrucciones
en el TC tendrian desplazamientos mayores que en IF. Por el otro, en los pacientes
gue no han readlizado el procedimiento correctamente se observaria un menor
movimiento con el método de los 3 TCs.

En los pacientes de higado, si que se observaron mayores valores de
desplazamiento por el método antiguo que con el método basado en IF, conlo que
se pudo disminuir, en general, el volumen irradiado en el tratamiento.

9. Caracterizacion del movimiento ftumoral respiratorio
mediante expresiones analiticas

2.1  Funciones coseno

Las funciones coseno con distintas potencias han sido las mdas empleadas
para representar y caracterizar la posicion del tumor con el tiempo debido a la
respiracion®>72, Por ello, la primera opcidén para caracterizar a la poblacién de
pacientes fue ajustar el movimiento tumoral respiratorio de cada paciente a
funciones de este tipo utilizando potencias n=2, 4 y 6. La funcidn asignada a cada
paciente es la que proporcionaba ajustes con un mayor valor del coeficiente de
correlacién. Se observd que la potencia mds habitual es n=2, lo que indica que los
patrones respiratorios de la inspiracién y de la espiracidon son simétricos en la mayoria
de los pacientes. Los coeficientes de correlacién obtenidos son ligeramente
inferiores a los publicados por George y colés, lo que puede deberse a diferencias
metodoldgicas. En el trabajo de George y col los datos de la respiraciéon se obtienen
a partir de movimientos de la superficie tordcica con una alta resolucién, lo que
proporciona una mayor cantidad de puntos por ciclo. Otfra razdn para encontrar
coeficientes de correlacidon menores en nuestro tfrabajo es la mala correlacion
obtenida en direcciones en los que la amplitud de movimiento es muy pequena,
del orden del tamano de pixel del detector, dando lugar a curvas errdticas que no
permiten ajustes adecuados.

9.2 Caracterizacion del movimiento tumoral respiratorio
mediante la Transformada Discreta de Coseno

La DCT permite ajustar la curva del movimiento tumoral utilizando tantos
coeficientes como puntos haya en dicha curva siendo posible su reconstruccion
perfecta en caso de utilizar el méximo nUmero posible de coeficientes. Dado que el
objetivo es modelar el movimiento tumoral de una manera sencilla, es necesario
conseguir un equilibrio enfre el nUmero de coeficientes que permite una correcta
reproducciéon de la curva respiratoria y reducir al maximo la complejidad del ajuste.
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En este trabajo se concluye que a partir de los 7 coeficientes es posible
obtener buenos resultados, con un valor de medio del coeficiente de correlacion
para todos los pacientes y todas las direcciones mayor de 0.85, siendo este valor en
la direccién Sl superior a 0.95. Estos valores son mucho mayores que aqguellos
obtenidos mediante funciones coseno, lo que indica que DCT es capaz de
reproducir mejor el movimiento tumoral debido a la respiracion. En la figura 6 se
presenta un ejemplo de ciclo respiratorio realista utilizando el maniqui Quasar vy los
ajustes obtenidos con una funcién cos4y DCT con 7 coeficientes. Se observa el mal
ajuste de la funcidn coseno en la etapa de la desaceleraciéon producida durante la
inspiracion, mientras que la DCT si puede reconstruir fielmente ese patron.

4 I I I I I I -
—— —Medido

3 — Ajuste cos*
—Ajuste DCT 7
2 -

Posicion (mm)
PR

-3

-4

-5

1 1 1 | 1 B 1

1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000
Tiempo (ms)

Figura 7. Ejemplo de ajuste de un ciclo de respiracion realista obtenido con el maniqui
simulador de la respiracion Quasar. Se muestra el ajuste mediante una funcién coseno4
y un ajuste DCT 7. Se observa que el método DCT permite ajustes mds aproximados
cuando las curvas respiratorias presentan asimetrias.

En cuanto a los pardmetros globales obtenidos para la poblacién (ver Tabla 1 del
tercer frabajo de esta memoria) no se observan en general grandes diferencias
enfre los valores obtenidos a partir de los ajustes utilizando funciones coseno y DCT
con 7 y 10 coeficientes. La amplitud promedio en la direccién S| es el Unico
pardmetro para el que se encuentran diferencias siendo 0,6mm menor en el gjuste
con funciones coseno. Ni la dispersidon de amplitudes (valor medio de la desviacion
estdndar de las amplitudes medidas en cada paciente), ni las dispersiones del
origen (valor medio de las desviaciones estdndar del origen medido en cada
paciente) son diferentes entre ambos métodos, por lo que se puede concluir que,
aunqgue las funciones coseno no permitan realizar ajustes precisos, si que permiten
caracterizar nuestra poblacién, al menos, de una manera global.
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10. Comparacion entre el rango de movimiento tumoral
medido mediante IF y el obtenido mediante simulacion
MC

La simulacion de Montecarlo de los pardmetros del movimiento respiratorio
de cada paciente debe permitir reproducir las medidas realizadas en el paciente.
Los resultados de la simulacidon se analizaron tomando como pardmetro de
referencia el rango de movimiento tumoral determinado a partir de las IF de un
paciente. El rango de movimiento se definid como la distancia cubierta por el tumor
durante el 95% del tiempo.

Los resultados de la Tabla 3 del tercer frabajo de esta memoria muestran que,
mientras el valor promedio de las diferencias en el rango de movimiento entre MC
y IF son similares para los tres métodos probados (coseno, DCT 7 y DCT 10), las
desviaciones estdndar de esas diferencias son hasta tres veces mayores en el caso
del coseno en las direcciones AP y LAT. En el caso de DCT, no se observa ninguna
diferencia entre DCT 7 y DCT 10, razén por la que se decidié utilizar DCT 7 a partir de
entonces.

11. Efecto de las incertidumbres inter- e intrafraccion en el
rango de movimiento tumoral

El efecto de los distintos tipos de variaciones en la definicion final del ITV se
puede anadlizar cuando son incluidas en las simulaciones de MonteCarlo. Al
considerar las variaciones interfraccion de la amplitud se observa que el ITV se
incrementa en promedio en un factor de 1,08. Este factor se incrementa
notablemente si ademds se incluyen las variaciones interfraccién del origen de este
movimiento. Incertidumbres (YsL y OsL) iguales a 0,2 originan un incremento del ITV
de 1,4 y cuando estos valores son iguales a 0,4 el incremento es del,8. Los frabajos
de Dhont y col®3 y de Steiner y col’3 estudian el efecto de estas incertidumbres en el
PTV mediante medidas directas en el paciente sin hacer estimaciones a priori de
dicho efecto. El método presentado en esta memoria de Tesis permite hacer estas
estimaciones. Los resultados obtenidos en nuestro frabajo son comparables a los
alcanzados en los trabajos mencionados. Por un lado, Dhont y col calculan un
incremento del PTV en un factor de 1.4 cuando se anaden a las variaciones de la
amplitud se anaden aquellas de la posicidon base. En el caso de Steiner y col, se
obtiene un factor de 1.6 cuando se tienen en cuenta todas las variaciones. Estos
valores se encuentran enfre los valores de YsL y OsL probados en este tfrabajo. Este
hecho podria indicar que, a falta de medidas directas, el valor correcto de YLy OsL
es de 0,3.

El efecto que producen las incertidumbres en la definicion del ITV de cada
paciente presenta una gran variabilidad como lo demuestran las desviaciones
estandar de los factores promedio en la poblacién. En la Figura 8 se presentan los
histogramas de estos factores en las tres direcciones del espacio y para distintas
incertidumbres consideradas. Existe una gran dispersion de valores, lo que indica
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que existe un gran potencial para individualizar el ITV final de cada paciente segin
codmo se vean afectados por estas incertidumbres.

Variacion interfraccion de la amplitud
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Figura 8.Relacién entre los margenes de ITV dependiendo de las variaciones que se
consideren. Cuando se consideran Unicamente las variaciones interfraccion de la
amplitud (superior) y cuando ademas se incluyen unos valores relativos de la variacién
del origen de 0,2 (inferior).

12. Efecto del movimiento tumoral en la distribucidn de dosis
recibida por el paciente.

EI TV, entendido como la envolvente del movimiento del tumor, es la manera
mds extendida de considerar el movimiento respiratorio en el tratamiento
radioterdpico. Esta definicion de ITV, sin embargo, sobreestima el efecto del
movimiento respiratorio en la dosis administrada al tumor. Hay que considerar que
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el movimiento respiratorio es un ejemplo claro de incertidumbre aleatoria y que, por
tanto, su efecto en la distribuciobn de dosis se corresponderia con un
emborronamiento de esta. Matemdticamente, este efecto vendria dado por la
convolucién entre la distribucidon de dosis planificada y la distribuciéon del tiempo
que pasa el fumor en cada posicion.

Como mediante el método presentado anteriormente es posible predecir la
distribucion de posiciones del tumor, la obtencion del efecto en la distribucion de
dosis es directa. De esta manera, se obtuvieron los mdrgenes debidos al movimiento
respiratorio para distribuciones de dosis con dos penumbras distintas, op= 3,2 mm vy
Op=6,4 mm, que corresponderian a fratamientos en tejidos similares a agua (higado
en este caso) y en tejidos de baja densidad (pulmdn) respectivamente.

Mediante la convolucidon de la dosis se obtuvieron datos de la misma
naturaleza que en el apartado anterior, con relaciones entre los mdargenes que
dependen de las variaciones que se incorporen a los cdlculos. En general, se
observa que los mdargenes son mucho mds pequenos que el rango de movimiento
del tumor. Sin embargo, estos mdrgenes van aumentando de manera no lineal
cuando el rango de movimiento aumenta. Al representar la relacion entre los
margenes y el rango de movimiento se observd que existe una relacion cuadrdtica
independientemente de los distintos tipos de variaciones que se consideren. Los
ajustes presentados pueden ser de gran utilidad de cara a estimar estos margenes
sin necesidad de realizar imdgenes fluoroscdpicas y basarse Unicamente en un
TC4D para realizar el ITV.

Puede parecer contradictorio que sea ventajoso individualizar los efectos de
las variaciones en cada paciente para estimar el rango de movimiento mientras
que para la definicion de los mdargenes se sugiera lo contrario. La razén es el
reducido valor de estos mdargenes para movimientos pequenos (hasta 5mm), que
hace que las diferencias que se puedan enconfrar enfre pacientes sean menores
al mm, tal y como puede verse en la Figura 4 del trabajo 3 y que, por tanto, no
tengan un peso importante a la hora de generalizar para toda la poblacion.

13. Uso de la formula de Van Herk en el movimiento
respiratorio

En el Ulfimo trabajo de esta memoria se compararon los mdargenes aleatorios
mediante convolucion directa y aquellos calculados con el formulismo de Van Herk
considerando que la distribucion de probabilidad de la localizacion del tumor es
uniforme con ancho igual al rango de movimientos. Esto implicaria aplicar un valor
deog=4 , siendo A el rango de movimiento del fumor.

/\/ 12 9

Como se observa en la Figura 4 del tercer trabajo de esta memoria, los
mdrgenes calculados mediante el formalismo de Van Herk se corresponden
bastante bien con los obtenidos mediante convolucidn, si bien es verdad que para
amplitudes muy grandes la férmula de Van Herk tiende a subestimarlos. Esta similitud
entre ambos métodos sugiere que la forma final de la distribucion de posiciones no
es demasiado relevante ala hora de estimar estos mdrgenes. Esta afirmacion queda
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corroborada por la menor magnitud de los mdrgenes calculados a partir de la
convolucién tal y como se comentd en el apartado anterior. Para encontrar
diferencias en los resultados derivados de ambos métodos superiores a Tmm, hay
que considerar rangos de movimiento tumoral muy amplios.

14. Consideraciones para tener en cuenta en los métodos
de definicion del ITV

A priori, el método basado en el efecto dosimétrico del movimiento
respiratorio es mds preciso ya que considera de una manera mads realista el efecto
de la respiracion en la dosis. Sin embargo, el método mds extendido es el basado
en el cubrimiento de todas las posiciones posibles del tumor (ITV).

Al mismo tiempo, los resultados muestran coémo los ITVs definidos sin realizar
un estudio de las variaciones del patrdn respiratorio subestiman enormemente el
verdadero rango de movimiento del fumor durante el fratamiento.

Son mdUltiples las variables que afectan al resultado final de un tratamiento
de SBRT, como multiples son las caracteristicas de la implementacion de estas
técnicas en cada departamento en los que se presentan distintas prescripciones de
dosis, criterios de inhomogeneidad y volimenes objetivo segin el equipamiento
que se tenga disponible.

En cuanto a la definicidén del volumen objetivo, que es lo que nos ocupa, el
hecho de que el ITV presente claras deficiencias en la representacion del
movimiento real del tumor y que aparentemente no tenga implicaciones clinicas
puede deberse a varias razones. Una de ellas puede ser que las dosis bioldgicas
equivalentes (DBE) presentes en estos tratamientos estén muy por encima de la dosis
necesaria para conseguir un control local del fumor. A su vez, es posible que las dosis
intermedias que llegan a la zona periférica del tumor donde puede encontrarse
enfermedad subclinica tengan su papel en el control tumoral7475, por lo que es
probable que la aproximacién basada en ITV permita aumentar la dosis en esa
region.

Los datos mostrados en esta memoria indican que, mediante el método
clasico de definicion del ITV, los mdrgenes aplicados serian enfre 2 y 3 veces
mayores que la reduccion producida por el movimiento respiratorio en el volumen
gue recibe la dosis de prescripcion en el paciente, incluso teniendo todas las
incertidumbres en cuenta. De ahi se explicaria el éxito de la técnica de SBRT incluso

cuando es manifiesto que un ITV basado en una Unica medida no es representativa
del movimiento tumoral durante el fratamiento.

15. Perspectivas futuras

Los métodos presentados en esta memoria podrian ser extendidos vy
mejorados a otras dreas de la radioterapia. El método para caracterizar los errores
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aleatorios de una poblacién mediante una distribucidon puede ser aplicado a los
errores intrafraccidn cuya recopilacidon, gracias a las nuevas tecnologias
disponibles, empieza a ser accesible. La precision de los tfratamientos de inspiracion
forzada (DIBH) es muy dependiente de la reproducibilidad alcanzada por el
paciente. La estadistica de Bayes podria ser de utilidad a la hora de definir las
ventanas de tratamiento o los mdrgenes a aplicar a cada paciente.

En sistemas de radiocirugia estereotdxica que permiten el control del
movimiento intrafraccién se puede asimismo emplear la distribucidn de estos
movimientos para predecir si a un paciente hay que aplicarle mdrgenes extra o si
halbria que reducir los tiempos entre placa.

En cuanto al movimiento respiratorio, hay una laguna en esta memoria que
es la adquisicion de datos propios sobre la estabilidad de la posicidn base del tumor.
Con la utilizacién de un sistema Cyberknife se podria caracterizar completamente
a la poblacién. Este sistema permite adquirir todo el movimiento tumoral a lo largo
del tratamiento, lo que posibilita poder aplicar el qgjuste mediante DCT al
movimiento captado alo largo de todo el fratamiento.

82



Conclusiones

1. La heterogeneidad de los errores aleatorios provoca una disminucion de la
cobertura real de la poblacidn comparada con la predicha para valores
homogéneos. Esta disminucién se tfraduce en incrementos de entre 2mm y
3mm en los mdrgenes aplicados.

2. El método desarrollado para la adaptacién de protocolos de imagen en la
poblacion de pacientes posibilita optimizar la carga de trabajo de la
mdaquina sin perjudicar la cobertura de la poblacién de pacientes.

3. El software de seguimiento del movimiento tumoral desarrollado en esta
memoria permite la caracterizacién de la respiracidon de los pacientes,
pudiendo aplicarlo a la definicidon de [TV.

4. La comparacion de la metodologia de generacidon de ITVs mediante
imdgenes fluoroscodpicas con la basada en la realizacién de imagenes de TC
en inspiraciéon y espiracion forzada muestra la no idoneidad de este Ultimo
método.

5. Se ha utilizado por primera vez la transformada discreta del coseno para
caracterizar y parametrizar las curvas de movimiento respiratorio. Se
demuestra que la bondad de los ajustes es superior a la obtenida con
métodos anteriores basados en potencias de funciones coseno.

6. Se han obtenido datos de la variabilidad interfraccion de la amplitud
respiratoria de nuestra poblacién de pacientes, caracterizindola mediante
el ajuste a una distribucion Gamma Inversa.

7. La variabilidad asociada a la amplitud del movimiento del tumor y ala de la
posicion base del tumor publicados en distintos estudios se han incluido para
caracterizar la respiracion de cada paciente de cara a estimar su efecto en
la definicidn de ITV.

8. Se demuestra que los mdargenes dosimétricos relacionados con las curvas de

movimiento  respiratorio  de la  poblacién  estdn  relacionados
cuadrdaticamente con el rango de movimiento del tumor.
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