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Resumen/Abstract

La radioterapia (RT) es un tratamiento localizado que emplea radiación ionizante
para lograr el control tumoral. Su objetivo principal es administrar una dosis suficiente al
tejido maligno para controlar su crecimiento, minimizando la dosis que recibe el tejido sano
circundante. Para lograr esto, la RT moderna emplea diversas técnicas que aprovechan
la versatilidad del acelerador lineal y utilizan haces de diferentes energías, ángulos de
rotación y la modulación del haz dada por el colimador multihojas, consiguiendo altos
gradientes de dosis y conformando apropiadamente la lesión, un ejemplo de estas técnicas
es la radioterapia corporal estereotáctica (SBRT) que imparte dosis altas de radiación en
pocas fracciones (1 a 5). Por ello, estas técnicas avanzadas requieren de un estricto control
de calidad para garantizar la seguridad del paciente, verificando que las dosis planificadas
y las administradas estén dentro de los límites clínicamente aceptables. Para así prevenir
posibles errores durante la administración del tratamiento.

Los métodos de control de calidad paciente-específico permiten lograr este objetivo.
Estos métodos implican la irradiación de un maniquí uniforme con un dosímetro integrado
bajo condiciones de tratamiento, seguida de la comparación de lo medido con lo calculado
por el sistema de planificación de tratamientos (TPS). Para llevar a cabo una verificación
adecuada, se necesita un sistema dosimétrico capaz de registrar las distribuciones de dosis
complejas generadas por las técnicas avanzadas de RT.

En la práctica clínica, las herramientas estándar de dosimetría bidimensional, como
películas radiocrómicas y arreglos discretos de detectores, tienen limitaciones en la detección
de posibles errores que se encuentren fuera del plano o la superficie de medición, o entre
detectores individuales. Por lo tanto, contar con un dosímetro capaz de medir con precisión
y exactitud las distribuciones de dosis en tres dimensiones con una alta resolución espacial
resulta extremadamente útil. En este sentido, el uso de dosímetros de gel ofrece notables
ventajas para lograr una adecuada verificación de los tratamientos.

Los dosímetros de gel de polímeros son materiales que se polimerizan en respuesta
a la radiación y permiten medir la distribución tridimensional de la dosis en campos de
radiación complejos con alta resolución espacial, de hasta 100 µm en cualquier dirección
(Farhood, 2019). Su respuesta puede ser leída por un tomógrafo óptico computarizado

x



(OCT, por sus siglas en inglés), ya que el coeficiente óptico de atenuación del gel es función
de la dosis absorbida. La opacidad del gel aumenta a medida que se incrementa la dosis
absorbida en su volumen sensible. El gel radiosensible MAGIC posee características útiles
para la dosimetría 3D, su respuesta se debe a la polimerización del ácido metacrílico y
su sensibilidad a la dosis se ha visto mejorada al añadir componentes orgánicos como la
glucosa y la urea.

Este proyecto de tesis consistió en la fabricación de cinco maniquíes de gel dosi-
métrico tipo MAGIC al cual se le añadió glucosa, urea e hidroquinona. Luego, cuatro de
estos maniquíes fueron irradiados con cuatro planes de SBRT diferentes, que incluyeron
tratamientos de vértebra, de ganglio pélvico, de hueso iliaco y de pulmón, con dosis
prescritas de entre 20 y 30 Gy administradas en una sola sesión. Posteriormente, se utilizó
el gel junto con el OCT para medir la distribución tridimensional de dosis entregada
durante los tratamientos y se comparó con la distribución de dosis calculada por el TPS a
partir de una tomografía computarizada de cada maniquí de gel.

El uso del sistema dosimétrico gel-OCT permitió llevar a cabo la verificación
paciente-específico de los cuatro casos clínicos seleccionados. Se midió la distribución de
dosis 3D entregada por un acelerador lineal Varian, modelo TrueBeam. Para la comparación,
se obtuvieron curvas de isodosis, perfiles en dos direcciones, mapas de diferencias de dosis,
histogramas dosis-volumen y se realizó la prueba del índice gamma para distintos criterios
de dosis y distancia al acuerdo.

A partir de los resultados obtenidos, se pudo concluir que las mediciones realizadas
son consistentes con las predicciones realizadas por el TPS. En primer lugar, de manera
cualitativa, en cada tratamiento se observó un buen acuerdo entre los cortes correspon-
dientes de las dos distribuciones de dosis evaluadas, desplegando sus imágenes, curvas
de isodosis y perfiles. Además, tras el análisis del índice gamma 3D se obtuvo una tasa
de aprobación mayor al 95% para criterios de tolerancia de 3 %/3mm y mayor al 90%
para 2 %/2 mm en todos los casos. En cuanto a los histogramas dosis-volumen, se logró
recuperar la forma de los histogramas calculados por el TPS con lo medido, ambos para la
dosis impartida al interior del maniquí.

Los resultados obtenidos en este trabajo respaldan el continuar investigando la
futura implementación de la dosimetría con geles en la verificación paciente-específico en
radioterapia. No obstante, aún existen distintos desafíos que debe enfrentar esta metodología
para reafirmar su aplicabilidad, como explorar la sensibilidad a dosis correspondientes a un
fraccionamiento convencional (2 Gy), aumentar la estabilidad térmica del gel, optimizar
los procedimientos de fabricación, lectura, calibración y análisis de resultados. Así, aún hay
distintos aspectos por desarrollar para hacer de esta una metodología práctica y confiable.
Esta investigación es un ejemplo del potencial que posee la dosimetría con geles, una
vez que esta metodología sea validada y estandarizada, las verificaciones que se realicen
utilizando geles ofrecerán una excelente oportunidad para detectar posibles errores durante
la impartición del tratamiento, errores que generalmente no se evalúan en una verificación
estándar bidimensional.
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Capítulo 1

Introducción

El cáncer es una enfermedad caracterizada por la reproducción acelerada y des-
controlada de células. Inicia como una enfermedad local, formando tumores (colección de
células descontroladas) dentro o alrededor de ciertas partes del organismo, lo que interfiere
con el funcionamiento del organismo. A medida que progresa, el cáncer puede diseminarse
sistémicamente [1].

De acuerdo con la Organización Mundial de la Salud (OMS) y la Agencia Interna-
cional de Investigación sobre el Cáncer (IARC)1, el cáncer es la principal causa de muerte
a nivel mundial. En 2020, fue responsable de 10 millones de muertes y se reportaron 19.3
millones de casos nuevos [2]. Se estima que aproximadamente una de cada cinco personas
desarrolla cáncer, y una de cada nueve fallece a causa de esta enfermedad. En México, la
situación del cáncer como un problema de salud pública no difiere mucho del panorama
mundial y es igualmente preocupante, debido a que en 2021 ocupó el cuarto lugar dentro
de la lista de las principales causas de muerte, después de COVID-19, de las enfermedades
cardiovasculares y la diabetes Mellitus [3]. Por lo tanto, el cáncer representa un desafío
multidisciplinario que exige la pronta implementación de mejoras en la prevención, la
detección y el procedimiento del tratamiento.

El tratamiento del cáncer generalmente involucra la aplicación de cirugía, radiote-
rapia y/o quimioterapia. La quimioterapia es un enfoque sistémico que impacta tanto en
las células cancerosas como en las no tumorales, afectando su capacidad de reproducción
y, por ende, desencadenando diversos efectos secundarios [4]. Por otro lado, la cirugía y la
radioterapia son capaces de aprovechar mejor la localidad inicial del cáncer, llegando a ser
exitosas en el 40 % de los casos [5] y buscan minimizar los posibles efectos secundarios al
atacar directamente la zona donde se localiza el tumor. Sin embargo, la cirugía tiene el in-
conveniente de ser altamente invasiva. Independientemente de la modalidad de tratamiento
que se elija usar, el éxito para lograr erradiacar o controlar el cáncer depende del estado
del paciente y del estadio de la enfermedad, así como también de qué tan optimizados
estén los procesos involucrados en la terapia [1].

1Del inglés: International Agency for Research on Cancer (IARC).
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1.1. Radioterapia en el tratamiento del cáncer

La radioterapia (RT) es un tratamiento localizado que utiliza radiación ionizante
para conseguir el control tumoral. Esta radiación posee suficiente energía para remover
electrones de las órbitas atómicas, afectando los enlaces que se forman entre elementos,
compuestos y moléculas. Así, la radiación imparte su energía durante su interacción con
los átomos al atravesar los tejidos, ocasionando ionizaciones y excitaciones. Esto provoca
una alteración tanto estructural como funcional en los tejidos afectados. La magnitud de
este efecto está directamente relacionada con la cantidad de radiación recibida y el tipo de
radiación utilizada [6, 7].

Aproximadamente el 50% de los pacientes con cáncer son tratados con radiote-
rapia (sola o combinada) y en 15% de los casos es el enfoque principal de tratamien-
to [8]. En México, cuando se imparte la radioterapia de haz externo, es decir, aque-
lla en la que los haces de radiación se originan fuera del paciente, se emplean prin-
cipalmente dos tipos de radiación: electrones y fotones, de diferentes energías. Estos
haces pueden ser generados mediante irradiadores de 60Co, o bien, a través de acele-
radores lineales (linac)2, que son máquinas como la que se ilustra en la figura 1.1 [9].

Fig. 1.1: Esquema de un acelerador lineal clínico. El punto
donde se intersecan el eje de giro del colimador, la camilla
y el gantry, es denominado isocentro y representa un punto
de referencia respecto al cual los elementos se pueden rotar y
desplazar para cumplir los objetivos del tratamiento [10].

El propósito fundamental de la ra-
dioterapia es irradiar el tejido tumoral
con una dosis adecuada y suficiente que
provoque un daño irreparable al tumor,
mientras se minimiza la dosis recibida por
el tejido normal circundante [11]. Una
manera de lograr este objetivo es maxi-
mizando la ganancia terapéutica de un
tratamiento específico (cociente entre la
probabilidad de control tumoral (TCP)3

y la probabilidad de complicaciones al
tejido sano (NTCP)4) [12].

Gracias a las técnicas avanzadas de
la radioterapia es posible tratar tumores
con formas irregulares a la par que se
protegen los tejidos sanos circundantes.

Estas técnicas emplean haces de diferentes energías, con distintos grados de libertad de
movimiento y tamaños de campo, así como la versatilidad del colimador multihojas (MLC)5

2Del inglés: Linear accelerator.
3Del inglés: Tumor Control Probability.
4Del inglés: Normal Tissue Complication Probability.
5Del inglés: Multi-Leaf Collimator.
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1.1 Radioterapia en el tratamiento del cáncer

para modular la forma y la fluencia del haz de radiación [1], permitiendo alcanzar campos
de radiación irregulares, que se adapten a la forma de la lesión a tratar (conformación).
La modulación de la fluencia o intensidad del haz está dada por el tiempo que una cierta
región se encuentra abierta u obstruida por las hojas del MLC (fig. 1.2) [8].

a) b)

Fig. 1.2: a) Se muestra como el MLC es un dispositivo compuesto de una serie de hojas
metálicas que se pueden abrir y cerrar individualmente, interponiéndose en el camino del
haz y afectando su forma. b) El MLC es capaz de conformar la lesión según el campo que
proyecta desde un ángulo particular, limitando la dosis impartida a los tejidos sanos [13, 14].

1.1.1. Dosimetría de la radiación

La dosis absorbida se define como el valor esperado de la energía transferida a la
materia por unidad de masa en un punto específico. Matemáticamente, se expresa mediante
la ecuación:

D =
dE

dm
, (1.1)

donde D es la dosis en gray (Gy), dE es la energía transferida al medio en Joules (J), y
dm es la masa irradiada en kilogramos (kg) [15].

Dado que las capacidades sensoriales del ser humano no pueden percibir la radiación
ionizante, requiere del uso de instrumentos sensibles a ella. Estos dispositivos se denominan
dosímetros y son utilizados para medir la cantidad de radiación a la que el dosímetro está
expuesto. El dosímetro, en términos generales, requiere ser calibrado, es decir, requiere de
realizar un conjunto de operaciones en condiciones específicas para establecer la relación
entre los valores indicados en su lectura y los valores conocidos de la dosis [15].

El concepto de distribución de dosis (DD) describe la variación espacial de la dosis
en un área o volumen del objeto irradiado. Esta distribución espacial puede presentar
gradientes de dosis pronunciados en casos donde se busca concentrar la dosis en una
región específica, por ejemplo, en la administración localizada de radioterapia que presenta
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1.1 Radioterapia en el tratamiento del cáncer

gradientes de dosis en las fronteras del volumen irradiado. Un gradiente de dosis menos
marcado podría observarse en técnicas de radiografía donde se busca una distribución
uniforme de la dosis en un área extensa [16].

1.1.2. Técnicas de tratamiento en radioterapia

La radioterapia bidimensional convencional (2D-RT) es una técnica en la que
el volumen del tumor (PTV)6 y los órganos en riesgo (OAR)7 se delinean usando una
máquina llamada simulador fluoroscópico, que utiliza rayos X de kilovoltaje para visualizar
principalmente estructuras óseas, que se utilizan como puntos de referencia para localizar
el tumor y determinar la colocación de los haces de radiación para tratarlo [17, 18].
Tradicionalmente, la 2D-RT consiste en la superposición de pocos haces estáticos para
crear una región central de alta dosis. Este método es simple y rápido, pero resulta en la
irradiación significativa de tejidos normales circundantes [19].

Posteriormente, la radioterapia conformal tridimensional (3D-CRT), basada en
imágenes 3D como la tomografía computarizada (CT)8 o la resonancia magnética (MRI)9,
permitió una mejor delimitación del tumor y, con ello, una reducción de la toxicidad de los
tejidos normales [19]. A lo largo de las últimas tres décadas, técnicas avanzadas como la
radioterapia de intensidad modulada (IMRT)10, la arcoterapia modulada volumétricamente
(VMAT)11, la radiocirugía estereotáctica (SRS)12, la radioterapia corporal estereotáctica
(SBRT)13, la terapia de protones y la radioterapia guiada por imágenes (IGRT)14 han
revolucionado el tratamiento del cáncer [20], ya que han mejorado significativamente el
resultado clínico de los pacientes tratados con radioterapia.

El progreso evidente en las técnicas mencionadas se ha logrado gracias a los avances
tecnológicos tanto en el hardware como en el software asociado. En este contexto, se
destacan las mejoras notables en los algoritmos de cálculo de dosis y en el Sistema de
Planificación de Tratamientos (TPS)15, con cálculos basados en tomografía computarizada.

6Del inglés: Planning Target Volume: volumen objetivo de planificación, es el volumen de tejido a
irradiar, que contiene al volumen clínico del tumor (CTV, por sus siglas en inglés, Clinical Target Volume,
al tumor visible o demostrable donde se ha confirmado la malignidad (GTV, por sus siglas en inglés, Gross
Tumor Volume) y un margen por variaciones posibles en la posición y forma del tumor debido a factores
como el movimiento interno del paciente y las incertidumbres en la administración de la radioterapia. El
CTV contiene al GTV y a la enfermedad microscópica de su entorno, es decir, a las células que poseen el
potencial de diseminarse y el no tratarlas adecuadamente podría llevar a un control tumoral deficiente [9].

7Del inglés: Organs At Risk.
8Del inglés: Computed Tomography.
9Del inglés: Magnetic Resonance Imaging.

10Del inglés: Intensity-Modulated Radiation Therapy.
11Del inglés: Volumetric Modulated Arc Therapy.
12Del inglés: Stereotactic Radiosurgery.
13Del inglés: Stereotactic Body Radiation Therapy.
14Del inglés: Image-Guided Radiation Therapy.
15Del inglés: Treatment Planning System: Es un software especializado en radioterapia que se utiliza
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1.1 Radioterapia en el tratamiento del cáncer

Una gran ventaja de las técnicas avanzadas de RT es que pueden proporcionar
configuraciones de haces capaces de conformar casi cualquier patrón de dosis tridimensional
deseado, minimizando la dosis administrada más allá del PTV [20]. A continuación, se
describen las técnicas de tratamiento con fotones relevantes para este proyecto.

Radioterapia conformal tridimensional (3D-CRT)

Fig. 1.3: Vista desde la posición del haz (BEV) de un tumor cerebral, se muestra un MLC moldeado en torno al PTV
(violeta) con cierto margen añadido. Los tejidos sanos incluyen el tronco cerebral (blanco), el quiasma óptico (verde) y
los nervios ópticos (rojo) [21].

Se refiere al uso de haces coplanares estáticos con geometrías establecidas mediante
colimadores multihojas o bloques, donde el proceso de simulación se realiza a través de la
adquisición de imágenes tridimensionales. Esto permite una colocación más exacta de los
haces de radiación respecto al tumor, lo que no es posible en la RT convencional, donde
las estructuras de los tejidos blandos son más complicadas de identificar a partir de las
imágenes bidimensionales que utiliza [22].

Mediante esta técnica, el perfil de cada haz de radiación se moldea con el MLC para
ajustarse al contorno del PTV desde una perspectiva particular (fig. 1.3), denominada
como la vista del haz (BEV)16 [23, 24]. Cuando se tiene una buena conformación de la dosis
se reduce la toxicidad relativa de la radiación en los tejidos normales circundantes, lo que
permite que se administre una mayor dosis de radiación al tumor que la que permitirían
las técnicas convencionales [25, 26]. La 3D-CRT tiene como ventaja la simplicidad de su
diseño porque suelen ser pocos campos, cuya intersección consigue una dosis alta en la
zona del tumor, pero muchas veces no alcanzan la conformación deseada.

para diseñar y optimizar los planes de tratamiento.
16Del inglés: Beam’s Eye View.
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IMRT

La radioterapia de intensidad modulada (IMRT) es una técnica que puede con-
siderarse como la siguiente generación de 3D-CRT. En el caso de IMRT la rotación del
gantry17 se puede configurar para administrar múltiples haces de radiación desde diversos
ángulos. Comparada con la 3D-CRT, ha logrado menores efectos secundarios y resultados
mejorados [27] dada su mejor capacidad de conformación respecto a 3D-CRT [24].

Además, en IMRT se modula la fluencia del haz y se realiza mediante planeación
inversa, es decir, primero se definen las metas clínicas para el volumen blanco y los órganos
en riesgo y luego, se busca la rutina necesaria de la camilla, el gantry, el colimador y
el MLC para alcanzarlas, optimizando el proceso antes de presentar el plan final y la
distribución de dosis resultante [22].

Durante la IMRT, el MLC se mueve y se ajusta para adaptarse a la geometría y
forma específica del tumor en cada ángulo de irradiación. En este contexto, se emplean
distintos modos de administración de la radiación, entre los que destacan step and shoot
(paso y disparo o MLC estático) y el sliding window (ventana deslizante o MLC dinámico)
[22]. En el enfoque step and shoot, una vez activado el haz de radiación, los colimadores
multihojas se mantienen en una posición fija durante la administración de cada segmento del
tratamiento. Luego de completar la dosis en un ángulo específico, se ajusta la configuración
de las hojas del MLC y se repite el proceso en el siguiente ángulo. Este método puede
prolongar el tiempo de tratamiento debido a las detenciones y ajustes en cada paso. Por
otro lado, en el modo dinámico, las hojas del colimador multihojas se ajustan en cada
segmento de irradiación mientras el haz permanece activo, lo que posibilita una adaptación
en tiempo real a la forma del tumor. Ambos métodos presentan ventajas particulares y se
seleccionan en función de las características específicas del paciente y las exigencias del
tratamiento [28].

VMAT

La terapia de arco modulada en volumen (VMAT) es una técnica avanzada intro-
ducida en 2007, que también es llamada como RapidArc® por la empresa Varian. VMAT
combina la modulación de la intensidad del haz de radiación con el movimiento del MLC
y la velocidad variable del gantry del linac [29], tal que la dosis se administra de manera
continua y modulada durante la rotación del gantry formando arcos alrededor del paciente,
ofreciendo tiempos de tratamiento más cortos en comparación con la IMRT convencional.

Esta técnica permite una alta conformación al optimizar la tasa de dosis, la velocidad
del gantry y las posiciones de las hojas del MLC [30], al igual que IMRT se realiza a través

17El gantry es una estructura del linac que tiene la capacidad de girar alrededor del paciente y contiene
componentes esenciales como la columna de aceleración, el blanco y el colimador.
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de planeación inversa. En términos de preservación de órganos en riesgo, las comparaciones
entre VMAT y la IMRT convencional dependen del tipo de cáncer específico. Sin embargo,
en general, se ha observado que VMAT brinda mejoras en la entrega del tratamiento para
tumores de forma irregular o ubicados muy cerca de los OAR.

SBRT

La radiocirugía estereotáctica18 (SRS) y la radioterapia corporal estereotáctica
(SBRT) se encuentran entre las técnicas de radioterapia más exigentes en términos de
requisitos de alta exactitud y conformación en la administración del tratamiento, son
llevadas a cabo mediante planeación inversa. Utilizan campos de radiación con altos
gradientes de dosis para tratar lesiones localizadas en el cerebro o en áreas extracraneales.
La SRS se centra en tratamientos del cerebro o la columna vertebral, mientras que la
SBRT abarca el resto del cuerpo [32].

Ambas modalidades requieren aceleradores lineales específicos, métodos de fusión de
imágenes o técnicas de manejo del movimiento, protocolos de control de calidad particulares
y un mayor esfuerzo por parte del personal. Además, la alta dosis por fracción hace que la
SRS y la SBRT sean tratamientos de alto riesgo, donde pequeños errores pueden tener
un impacto significativo en el tejido sano circundante y en el control tumoral [33]. La
administración adecuada de la radioterapia corporal estereotáctica conlleva a mejoras
sustanciales al reducir el impacto de la repoblación de células tumorales y, al mismo tiempo,
permite un control más efectivo del tumor, mientras se limita la toxicidad en el tejido sano
circundante [32].

Estos tratamientos se caracterizan por su brevedad, se componen de una o pocas
sesiones (generalmente de 1 a 5), en contraste con el período de 6 a 11 semanas que puede
requerir un tratamiento convencional. Así, la SBRT es capaz de administrar la dosis total
prescrita en un lapso considerablemente más corto, como se resume en la tabla 1.1, donde
CTV es el volumen clínico del tumor.

La SBRT originalmente se utilizaba para tratar tumores pequeños y bien definidos
[27]. Sin embargo, los avances tecnológicos han ampliado su aplicabilidad a tumores
de mayor tamaño. Cada vez hay más pruebas que respaldan la eficacia de las técnicas
estereotácticas en el tratamiento radical de diversas enfermedades, como el cáncer de
pulmón, el carcinoma de células renales, el carcinoma hepatocelular, los tumores de
columna, así como el carcinoma de próstata y las metástasis pulmonares y hepáticas [34].

En resumen, la radioterapia ha mejorado rápidamente debido al uso e implementa-
ción de nuevos equipos y tecnologías, apreciándose diferencias entre las DD conseguidas
por una técnica u otra (ver fig. 1.4). La alta complejidad de estas técnicas ha introducido

18El término estereotáctico se refiere a la capacidad de tratar objetivos con alta exactitud y precisión
con la mínima invasión de estructuras anatómicas normales utilizando coordenadas tridimensionales.
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Fig. 1.4: Comparación de un mismo paciente planificado mediante distintas técnicas, de arriba a abajo: 3D-CRT, IMRT,
VMAT. Se aprecia que, aunque se trate de la misma lesión, la distribución de dosis puede ser muy diferente dependiendo
de la técnica que se elija usar. En la planificación del tratamiento, las imágenes CT se utilizan para identificar y delinear
los volúmenes tumorales y los OAR. Los números CT proporcionan información sobre las densidades electrónicas, que
se utilizan en el algoritmo de cálculo para corregir la distribución de dosis y tener en cuenta las inhomogeneidades e
irregularidades del cuerpo humano [31].
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Tabla 1.1: Comparación de características de tratamientos estándar de IMRT y 3D-CRT, respecto a SBRT [35].

Característica 3D-CRT/IMRT SBRT

Dosis por fracción 1.8-3 Gy 6-30 Gy
Cantidad de fracciones 10-30 1-5

Exactitud espacial Moderada
(mm-cm)

Estricta (mm)
Uso de inmovilizadores e IGRT

Técnicas de imagen empleadas
en la planeación

CT y opcional:
MRI, SPECT y PET CT, MRI,PET/CT

Margen desde el CTV mm-cm mm

desafíos significativos para el aseguramiento de la calidad (QA)19 de los tratamientos.
Además, cuanto mayor sea la complejidad de una cierta técnica de RT, más tendrán que
vigilarse y minimizarse las incertidumbres relacionadas, mediante una dosimetría exacta y
un proceso de control de calidad que proporcione un tratamiento seguro y eficaz [8, 20].

1.1.3. Tratamientos de interés

A continuación, se presenta una breve descripción e imágenes (fig. 1.5 a 1.8) de
los tratamientos considerados durante este trabajo de tesis. Es importante destacar que
todos estos tratamientos son de SBRT, lo que implica que comparten las características
previamente mencionadas, como el uso de fracciones limitadas, una alta conformidad y un
enfoque estereotáctico, al usar dispositivos de fijación personalizados o tener la posibilidad
de utilizar sistemas de monitorización en tiempo real. Estos sistemas garantizan que el
paciente permanezca en la misma posición durante su tratamiento y que el haz de radiación
se dirija con precisión hacia la lesión.

1.1.3.1. SBRT vertebral

La SBRT vertebral es ampliamente utilizada para tratar cánceres que han
metastatizado en la columna vertebral o tumores primarios en esta área, con el objetivo
principal de lograr un control local efectivo. Esto implica la destrucción o reducción
significativa de la lesión en la columna, evitando así su crecimiento y propagación. Además
de su enfoque en el control tumoral, la SBRT vertebral busca proporcionar alivio del dolor,
especialmente en casos de metástasis [36].

Para este tipo de tratamientos, tanto la médula espinal como la médula ósea se
consideran órganos en riesgo críticos que deben protegerse rigurosamente, debido a los
riesgos asociados con su irradiación excesiva. Además, otros órganos circundantes, como

19Del inglés: Quality Assurance.
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los pulmones, el esófago y los órganos abdominales, también pueden ser de importancia
crucial para resguardar durante el procedimiento. Desafortunadamente, una planificación
o administración deficiente de la SBRT vertebral puede dar lugar a efectos adversos
significativos para los pacientes. Estos efectos incluyen daño a la médula espinal o en
las raíces nerviosas, lo que puede resultar en déficits neurológicos permanentes, aumento
del dolor, fractura vertebral, efectos secundarios agudos como fatiga, náuseas, vómito y
malestar general [36, 37].

Fig. 1.5: SBRT vertebral en el sistema de planeación de tratamientos (TPS), con vistas transversal, frontal y sagital.
En el cuadrante superior derecho, se presenta la reconstrucción 3D de dos estructuras: el PTV de 14 Gy y la médula
espinal, un órgano en riesgo. La distribución de dosis se despliega a partir de 14 Gy.

1.1.3.2. SBRT de ganglio

Es una técnica utilizada para tratar tumores en zonas ganglionares del cuerpo.
Los ganglios son pequeñas estructuras que forman parte del sistema linfático, una parte
fundamental del sistema inmunológico. Actúan como filtros para la linfa20, examinándola
en busca de sustancias extrañas como bacterias, virus y células cancerosas. Si se detectan
estas sustancias, los ganglios linfáticos pueden activar una respuesta inmunitaria llevada a
cabo por células especializadas, como linfocitos y macrófagos, que también se encuentran
en los ganglios [38]. Aunque los ganglios se distribuyen por todo el cuerpo, tienden a
agruparse en áreas específicas, como son el cuello, las axilas, la pelvis y la región abdominal
[39].

Cuando las células cancerosas se desprenden de un tumor primario, pueden
viajar a través del sistema linfático o el torrente sanguíneo. Si ingresan en el sistema
linfático, es posible que se reubiquen en los ganglios linfáticos cercanos, donde pueden

20La linfa es un líquido transparente e incoloro que desempeña un papel esencial en el transporte de
nutrientes, la respuesta inmunológica, el drenaje de líquidos y la eliminación de desechos en el cuerpo
humano [38].
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comenzar a crecer y formar un nuevo tumor. La detección de cáncer en los ganglios linfáticos
generalmente indica un estadío más avanzado de la enfermedad. Es importante destacar
que los ganglios linfáticos rara vez son el origen de tumores primarios. Sin embargo, aunque
es poco común, los ganglios linfáticos pueden ser el sitio primario de origen de un tipo de
cáncer conocido como linfoma [40].

Fig. 1.6: SBRT de ganglio pélvico en el sistema de planeación de tratamientos (TPS), con vistas transversal, frontal y
sagital. En el cuadrante superior derecho, se muestra la reconstrucción 3D del cuerpo de paciente. La escala de dosis
comienza en 24 Gy.

La SBRT se considera como una opción de tratamiento cuando la cirugía no es
viable, especialmente en estadíos avanzados o si el tumor es pequeño y localizado. Además,
cuando el cáncer provoca síntomas, como dolor u opresión de estructuras, la SBRT se
utiliza como tratamiento paliativo para aliviar esos síntomas y mejorar la calidad de vida
del paciente [39].

1.1.3.3. SBRT de hueso iliaco

La región iliaca se localiza en la parte inferior del abdomen y se extiende hacia
la parte superior de la pelvis. En esta área se encuentran los huesos ilíacos, que son
estructuras anchas y planas que conforman la parte superior de la pelvis. La región ilíaca
se divide en dos partes, la derecha y la izquierda, separadas por el hueso sacro en la parte
posterior [41].

En la región ilíaca se hallan diversos órganos y estructuras críticas que deben
protegerse durante el tratamiento. Entre estos órganos se incluyen los intestinos, los
riñones, la vejiga y los vasos sanguíneos (la arteria y la vena ilíacas, que transportan sangre
hacia y desde las extremidades inferiores, respectivamente). Asimismo, los huesos ilíacos
son estructuras óseas que forman parte de la pelvis y cuya irradiación, más allá de donde
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Fig. 1.7: SBRT de hueso iliaco izquierdo en el sistema de planeación de tratamientos (TPS), con vistas transversal,
frontal y sagital, se muestra la configuración de los arcos de tratamiento. En el cuadrante superior derecho, se muestra
el BEV del arco 1, que comienza a cero grados. La escala de dosis comienza en 21 Gy.

está ubicado el tumor, puede afectar la médula ósea, lo que aumenta el riesgo de fracturas
[42].

La SBRT de la región ilíaca se considera como una opción de tratamiento para el
osteosarcoma que invade el hueso iliaco. O bien, para distintos tipos de tumores, como
cáncer de próstata, de colon y de recto cuando se desarrollan metástasis en esta área, así
como los linfomas que involucren los ganglios linfáticos ilíacos. [41, 42].

1.1.3.4. SBRT pulmonar

Fig. 1.8: SBRT pulmonar en el sistema de planeación de tratamientos (TPS). Corte transversal de la tomografía del
paciente, la distribución de dosis se despliega a partir de 20 Gy para una lesión en el pulmón derecho. La herramienta
para medir distancias indica que la curva de 20 Gy tiene una longitud de 2.35 cm en la dirección medida.

La SBRT pulmonar es una técnica de tratamiento empleada para abordar tanto
tumores primarios como metástasis en los pulmones, que a menudo son una recurrencia o
metástasis de varios tipos de cáncer, incluyendo cáncer de mama, colorrectal, melanoma y
otros. Esta técnica se enfrenta al desafío de proteger los órganos en riesgo, que abarcan
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1.2 Garantía de calidad en radioterapia

desde los propios pulmones sanos para evitar futuras inflamaciones y fibrosis pulmonares,
hasta la médula espinal, con el objetivo de prevenir daños neurológicos. También se
considera el corazón, con el fin de minimizar posibles complicaciones cardíacas, y el esófago,
para no interferir con la deglución y el sistema gastrointestinal del paciente [43].

Además, es importante tener en cuenta que los pulmones tienen movimientos
naturales asociados con la respiración, lo que puede afectar la precisión del tratamiento.
Para abordar esta variabilidad, se emplean técnicas avanzadas como la respiración guiada
por imagen o sistemas de monitoreo del movimiento pulmonar que se sincronizan con
la administración de la radiación. En cuanto a los posibles efectos secundarios de la
SBRT pulmonar, estos pueden incluir fatiga, irritación cutánea, tos, dificultad respiratoria
y cambios en la función pulmonar. Afortunadamente, la mayoría de estos efectos son
temporales en la mayoría de los casos [44].

1.2. Garantía de calidad en radioterapia

Como se detalló en la sección 1.1.2, las técnicas avanzadas de radioterapia se
caracterizan por su alta conformación, gradientes pronunciados y dosis elevadas asociadas
con el hipofraccionamiento [45]. Estas características imponen la necesidad de un control de
calidad riguroso para verificar la coincidencia entre las distribuciones de dosis planificadas
y las administradas en cada tratamiento. De lo contrario, pequeñas imprecisiones o errores
durante la planificación o impartición del tratamiento pueden resultar en complicaciones
graves en el tejido sano o un inadecuado control tumoral.

Las propiedades mencionadas de los campos generados por esas técnicas desafían los
dispositivos de control de calidad convencionales, llevando a la necesidad de implementar
nuevas herramientas integrales de evaluación de la calidad. Las herramientas de dosimetría
bidimensional, como películas y arreglos discretos de detectores, tienen limitaciones en la
detección de posibles errores que se encuentran fuera del plano o la superficie de medición, o
entre detectores individuales. Esta problemática ha sido objeto de investigación en diversos
estudios que evalúan la precisión de la administración de tratamientos de intensidad
modulada, como los realizados por el IROC21, utilizando maniquíes tejido-equivalentes
junto a dosímetros termoluminiscentes y películas radiocrómicas [45].

Con el objetivo de mejorar los resultados y la seguridad de los pacientes, sociedades
radiológicas y de física médica en todo el mundo han recomendado la implementación de
métodos de control de calidad específicos del paciente (PSQA)22 como parte integral del
proceso de radioterapia, para garantizar la calidad de los tratamientos administrados [45].

21Del inglés: Imaging and Radiation Oncology Core.
22Del inglés: Patient-Specific Quality Assurance.
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1.2 Garantía de calidad en radioterapia

1.2.1. Verificación paciente-específico (PSQA)

De acuerdo con el Organismo Internacional de Energía Atómica (OIEA) y la
Comisión Internacional de Protección Radiológica (ICRP)23, las causas de errores humanos
en un servicio de radioterapia pueden ser diversas. Estas incluyen la falta de un programa
adecuado de aseguramiento de la calidad, el incumplimiento de prácticas rutinarias, la
falta de conocimiento, la excesiva confianza, las presiones de tiempo, la escasez de recursos
y las deficiencias en la comunicación [46]. Por lo tanto, como parte fundamental de un
programa de QA en radioterapia, es esencial realizar pruebas específicas para cada paciente
antes de iniciar el tratamiento. Una tarea muy importante y cuya responsabilidad recae
principalmente en el físico médico.

En términos generales, durante el control de calidad paciente-específico, primero se
exportan los cálculos de dosis desde el TPS a una tomografía de un maniquí (fig. 1.9). A
continuación, se expone un dosímetro colocado en el maniquí, bajo las mismas condiciones
que se utilizarán en el tratamiento del paciente. El propósito de este procedimiento es
comparar la predicción de la distribución de dosis (calculada por el TPS) con la dosis
entregada, conocida a través de la medición. Este proceso garantiza que el linac tenga
la capacidad de ejecutar de manera exacta y precisa el plan de tratamiento diseñado
computacionalmente por el TPS.

Fig. 1.9: a) Plan para verificación de tratamiento de SBRT vertebral sobre la tomografía del paciente, c) Se importa el
mismo plan de tratamiento a la CT de un maniquí de gel; en b) y d) se aprecia la incidencia de los arcos de tratamiento.
En todas las imágenes la escala de dosis comienza en 14 Gy, para las distribuciones de dosis calculadas por el TPS
dentro del paciente [a) y b)] y del maniquí [c) y d)], respectivamente.

Para este procedimiento se suele utilizar una película radiocrómica, que evalúa un
corte central del tratamiento y emplea la prueba del índice gamma para la comparación.
Esta prueba implica evaluar las diferencias de dosis y distancias entre puntos que deberían

23Del inglés: International Commission on Radiological Protection.
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tener la misma dosis, asegurándose de que al menos un cierto porcentaje de todos los
puntos evaluados cumple con los criterios de aceptación establecidos, lo que constituye una
tasa de aprobación cuantitativa [45, 47]. El grupo de trabajo TG-218 recomienda criterios
generales de 3 %/2mm para QA de IMRT y tolerancias más estrictas para SRS/SBRT [48].
También, dentro de las recomendacioes del TG-218 se mencionan dos límites a considerar:

Tolerancia: La tasa de aprobación γ debe ser ≥95 % para 3 %/2mm.

Acción: La tasa de aprobación γ debe ser ≥90 % para 3 %/2mm.

De tal manera que, si la medida es igual al cálculo dentro de los límites establecidos,
se confirma que el tratamiento fue entregado correctamente al maniquí y se infiere que
también se impartirá correctamente al paciente. Una limitación inherente a este método
es que problemas relacionados con la variabilidad y complejidad anatómica específica de
cada paciente no serían detectados durante el QA en un maniquí homogéneo, su falta de
heterogeneidad no refleja las condiciones de tratamiento del paciente real, por lo que la
interpretación de los resultados también debe realizarse con cuidado [48].

En este contexto, el límite de acción presentado se define como la desviación máxima
aceptable de los resultados, tal que no haya riesgo de dañar al paciente, valores después de
este límite indican que se requiere una acción correctiva. El límite de tolerancia se define
como el límite dentro del cual se considera que un proceso opera normalmente, es decir,
sujeto únicamente a errores aleatorios [48].

Los resultados fuera de los límites de tolerancia (o las tendencias que se acercan
rápidamente a estos límites) proporcionan una indicación de que un sistema se está
desviando de la operación normal. Las medidas que se encuentren fuera de los límites de
tolerancia deben investigarse, tratando de identificar su causa y su solución [48]. Entre los
errores que pueden presentarse se incluyen fallas en el posicionamiento de los componentes
del acelerador o del paciente/maniquí, en la aceleración y la desaceleración de las hojas
del MLC, en la transmisión de la radiación a través del cuerpo del MLC, en la estabilidad
del cabezal del linac durante la rotación del gantry, en la estabilidad de la camilla durante
su movimiento, o bien, la falta de constancia en la salida del haz de radiación [45].

1.3. Antecedentes

1.3.1. Dosimetría tridimensional en QA

Un dosímetro 3D se define como un dispositivo capaz de registrar la distribución de
dosis en un medio continuo. En consecuencia, la resolución espacial del dosímetro 3D está
determinada principalmente por la modalidad que se utilice para su lectura. En contraste,
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un dosímetro formado por muchos detectores puntuales con una distancia no despreciable
entre ellos puede llamarse pseudodosímetro 3D [49].

Para la verificación del plan de tratamiento, se emplean principalmente métodos
de dosimetría estándar, como cámaras de ionización, detectores de diodos, dosímetros
termoluminiscentes y película radiocrómica [50]. Sin embargo, estos métodos presentan
limitaciones en la obtención de información tridimensional, lo que dificulta realizar medi-
ciones en todo el volumen de tratamiento. Incluso al utilizar arreglos de detectores, llevar a
cabo mediciones exhaustivas puede resultar costoso y no alcanzar una adecuada resolución
espacial en áreas con altos gradientes de dosis. Además, en muchos escenarios, la respuesta
de estos arreglos está condicionada por el ángulo de incidencia del haz de radiación. En
consecuencia, se hace necesario ajustar la orientación del maniquí de manera que el haz
incida de manera perpendicular en el plano del detector. Esto se lleva a cabo con el fin de
evitar respuestas subóptimas del detector, ya que su diseño está configurado para lecturas
frontales. Esta reorientación no refleja la realidad del paciente, quien idealmente permanece
inmóvil en la camilla durante todo el tratamiento [8].

A pesar de que la reconstrucción tridimensional de la dosis se puede estimar a
partir de mediciones unidimensionales con cámaras de ionización y sus correspondientes
curvas de dosis en profundidad, o mediante arreglos de películas radiocrómicas dispuestas
en diferentes planos de un maniquí de acrílico [51], en ninguno de estos casos se lleva a
cabo una medición directa, y su colocación y análisis posterior resultan complejos [52].

Con el avance de las técnicas de radioterapia, se ha reconocido la importancia
de contar con un dosímetro integrador capaz de registrar el patrón de dosis en tres
dimensiones [20]. Como resultado, han surgido diferentes métodos y enfoques para llevar a
cabo la verificación dosimétrica, entre los que se incluyen arreglos de cámaras de ionización,
simulaciones basadas en Monte Carlo y, finalmente, la dosimetría en gel, cada uno con sus
propias ventajas y desventajas asociadas [8].

Por lo tanto, para verificar apropiadamente las distribuciones de dosis generadas por
las técnicas avanzadas de radioterapia y prevenir posibles errores durante la administración
del tratamiento, es fundamental contar con un dosímetro capaz de medir con precisión
las distribuciones de dosis tridimensionalmente con una alta resolución espacial. En este
sentido, el uso de dosímetros de gel ofrece notables ventajas para lograr una verificación
precisa [53].

1.3.2. Dosimetría 3D usando geles poliméricos

En los últimos años, ha surgido un creciente interés en la dosimetría en gel debido a
su capacidad para medir la dosis absorbida en tres dimensiones en un maniquí expuesto a
diversos tipos de radiación utilizados en radioterapia, como fotones, electrones y protones
[54]. Este método utiliza un gel radiosensible que se forma al incorporar un elemento
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químico en una matriz de gelatina con características radiológicas similares al tejido
humano.

El gel experimenta cambios en su estructura cuando se expone a la radiación. En
el caso de los geles de polímeros, la polimerización ocurre en respuesta a la radiación y,
posteriormente, un lector registra dichos cambios para determinar la dosis absorbida [20].
Cabe destacar que es necesario obtener una relación de calibración entre la dosis absorbida
por el dosímetro 3D y la propiedad modificada para poder obtener una distribución de
dosis [49].

Entonces, la radiación provoca alteraciones estructurales en los diversos tipos de
geles de polímeros utilizados, lo que puede influir en sus propiedades mecánicas, ópticas y
magnéticas, como los tiempos de relajación de la resonancia magnética nuclear de protones,
la densidad de masa, la opacidad y la elasticidad. Estas características se pueden evaluar
mediante técnicas como resonancia magnética nuclear, tomografía computarizada de rayos
X, tomografía óptica computarizada (OCT)24 y ultrasonografía [55].

1.3.2.1. Usos dosimétricos en QA

El continuo avance en el campo de la dosimetría con geles ha ampliado sus posibi-
lidades de implementación en la práctica clínica, especialmente en protocolos de PSQA.
Según la guía práctica más reciente de física médica de la AAPM25 para SRS y SBRT, los
métodos tradicionales de instrumentación para la verificación de dosis incluyen películas
radiocrómicas, cámaras de ionización de pequeño volumen, detectores de diodos, dispositi-
vos de imagen portal calibrados para la respuesta a la dosis y conjuntos de detectores. En
esa guía, se menciona la dosimetría en gel de polímeros como una opción menos común
[45].

Uno de los mayores desafíos que ha enfrentado la dosimetría en gel para convertirse
en una herramienta clínica radica en la complejidad de su fabricación, manipulación y
lectura. A pesar de esta dificultad, la principal ventaja de la dosimetría en gel es su
capacidad para analizar información en tres dimensiones, lo que ha fortalecido el interés en
su implementación [56]. Otras ventajas incluyen su excelente resolución espacial en áreas
con gradientes de dosis altos, que puede llegar a ser de hasta 50-100 µm, y su equivalencia
radiológica con el tejido blando, lo que la hace útil en muchas aplicaciones de QA en
radioterapia [8]. Además, la respuesta del gel es independiente de la dirección de incidencia
de la radiación, pueden medir la dosis de manera integral o acumulativa y, en algunos
casos, son independientes de la tasa de dosis [57]. Asimismo, ofrecen ventajas derivadas de
su diseño físico, ya que permiten medir curvas de dosis en profundidad, o bien, es posible
construir maniquíes antropomórficos con densidad y composición atómica variables para
simular diferentes órganos [54].

24Del inglés: Optical Computed Tomography
25Del inglés: American Association of Physicists in Medicine
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Es complicado determinar cuál es el mejor dosímetro de gel para su uso en un
entorno clínico, ya que cada formulación tiene sus propias ventajas y limitaciones. Por
ejemplo, los dosímetros de gel basados en ácido metacrílico han demostrado tener una alta
sensibilidad a la radiación y una baja toxicidad. En contraste, los dosímetros de gel de
N-isopropilacrilamida tienen una menor sensibilidad y son más tóxicos [50].

1.3.2.2. Gel dosimétrico tipo MAGIC

Después de la introducción de los dosímetros de gel se propusieron nuevas y distintas
formulaciones [20]. Un desafío común en todas ellas era su sensibilidad a la contaminación
por oxígeno. Este problema se solucionó con la llegada del gel dosimétrico MAGIC26, el
primer dosímetro de gel normóxico, presentado por Fong et al. en 2001 [58]. El nombre
del gel dosimétrico MAGIC proviene de los términos en inglés de sus componentes: ácido
metacrílico, ácido ascórbico, gelatina y cobre. En este caso, la respuesta a la radiación se
debe a la polimerización del ácido metacrílico, y la protección contra la interferencia del
oxígeno se logra mediante la formación de un complejo ácido de cobre ascórbico [56].

Posteriormente, se formuló el gel MAGIC adicionado con glucosa y urea, para
aumentar su relación carbono-oxígeno y lograr una composición similar al tejido blando.
Durante este proceso se observó un efecto secundario interesante: esta nueva fórmula
aumentaba hasta en 2.7 veces la pendiente de la curva dosis-respuesta (la sensibilidad)
usando resonancia magnética como sistema de lectura [59], respecto al MAGIC original.

Este resultado condujo a la decisión de seguir la metodología presentada por Zhu
et al. [59] en este trabajo de tesis, con un ajuste en la proporción de hidroquinona (del
1 % al 0.6 %). Para compensar este cambio, se incrementó ligeramente la cantidad de agua
en la formulación (del 65.5 % al 65.8 %), como se muestra en la tabla 2.1. La cantidad de
hidroquinona se ajustó con el objetivo de proporcionar un margen de tiempo mayor para
la lectura después de la irradiación. Esto debido a que en el artículo de Zhu et al. [59] se
llevaron a cabo pruebas con tiempos de lectura después de la irradiación de 1 día y 5 días,
utilizando concentraciones de hidroquinona del 1.0% y 0.4 %, respectivamente. En este
estudio, se contemplaba un tiempo máximo posterior a la lectura de 3 días, por ello se
colocó 0.6 %.

El gel MAGIC ofrece numerosas ventajas, incluyendo una excelente resolución
espacial y la capacidad de generar imágenes con un alto contraste de las distribuciones de
dosis, permitiendo una reproducción precisa de los gradientes de dosis. Estas características
hacen que el gel MAGIC sea un dosímetro de gran utilidad para la verificación y el control
de calidad en radioterapia [60].

En este trabajo de tesis se utilizaron geles del tipo MAGIC en conjunto con un
tomógrafo óptico computarizado como sistema de lectura, para llevar a cabo las pruebas

26Del inglés: methacrylic and ascorbic acid in gelatin initiated by copper.
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de control de calidad paciente-específico de cuatro tratamientos de SBRT en las regiones
vertebral, iliaca, ganglionar pélvica y pulmonar.

1.4. Motivación

La estimación de la dosis impartida en técnicas avanzadas de radioterapia, que
producen gradientes de dosis pronunciados requiere un estricto control de calidad a
través de la verificación paciente-específico. Esto es especialmente importante en lesiones
pequeñas o cercanas a estructuras críticas, donde se deben evitar exposiciones innecesarias
de tejidos sanos para no comprometer las funciones fisiológicas. Con el fin de garantizar
una verificación óptima, se busca que los sistemas dosimétricos sean capaces de resolver de
manera precisa y exacta los altos gradientes de dosis en todo el volumen del tratamiento. En
esta investigación se implementa un método muy prometedor para abordar este problema.

La dosimetría en gel permite medir tridimensionalmente la distribución espacial de
dosis en un medio equivalente al tejido, actúa como un dosímetro continuo, con adecuada
resolución espacial para múltiples aplicaciones, entre ellas la verificación paciente-específico.
Por lo tanto, su caracterización y uso podrían tener un impacto positivo para asegurar
que la dosis entregada al paciente sea la correcta y para verificar el rendimiento mecánico
del linac, en relación con lo propuesto computacionalmente por el sistema de planificación
de tratamientos.

1.5. Hipótesis

El dosímetro de gel tipo MAGIC fabricado en el Instituto de Física de la UNAM
permite registrar la distribución de dosis 3D generada por el linac TrueBeam 1717 al
impartir distintos planes de tratamiento de radioterapia estereotáctica corporal, por lo
que puede implementarse en protocolos de verificación paciente-específico a nivel clínico.

1.6. Objetivo

Validar el uso del sistema dosimétrico compuesto por el gel MAGIC fabricado y
el OCT como sistema de lectura, para realizar la verificación tipo paciente-específico de
tratamientos de SBRT. Realizar la comparación de las DD medidas con el sistema Gel-OCT
y calculadas por el TPS mediante mapas de diferencias de dosis, curvas de isodosis, perfiles
de dosis, histogramas dosis-volumen y el análisis del índice gamma para distintos criterios
de aprobación.
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Capítulo 2

Conceptos básicos

En esta sección se describen los mecanismos de respuesta del gel y la metodología
para su lectura mediante tomografía óptica computarizada. También se describen las herra-
mientas utilizadas en este trabajo para llevar a cabo la comparación de las distribuciones
de dosis.

2.1. Composición y estructura del gel MAGIC

Los ingredientes del gel MAGIC modificado, usado en este proyecto, se presentan a
continuación:

Tabla 2.1: Proporción de los componentes utilizados para la fabricación de los geles tipo MAGIC.

Componente Porcentaje de masa (%)

Agua ultrapura milli-Q 65.8
Glucosa 14.9

Gelatina 300 bloom (tipo A) 8.0
Ácido metacrílico 6.0

Urea 4.7
Hidroquinona 0.6

Ácido ascórbico 0.0352
Sulfato de cobre 0.00075

Cada componente cumple un papel específico en el funcionamiento del gel [59],
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como se detalla a continuación:

1. Agua ultrapura: Es la matriz principal del gel y proporciona el medio donde se
llevarán a cabo las reacciones químicas. También es fundamental porque es el
principal blanco de la radiación ionizante, donde se forman los radicales libres.

2. Glucosa: Se comporta como un sensibilizador químico. Cuando el gel es irradiado,
la glucosa se convierte en ácido ascórbico y en otros productos químicos, lo que
aumenta la eficiencia de la polimerización del ácido metacrílico [61].

3. Gelatina: Actúa como un agente estructural. Ayuda a mantener la cohesión del gel y
a evitar que se desintegre.

4. Ácido metacrílico: Es un monómero que se polimeriza en respuesta a la radiación
ionizante [61]. Es decir, cuando el gel es irradiado los monómeros de ácido metacrílico
se unen para formar una estructura tridimensional.

5. Urea: Es un estabilizador de la viscosidad, que ayuda a mantener la consistencia del
gel durante la irradiación [62].

6. Hidroquinona: Actúa como un inhibidor de la polimerización en ausencia de radiación.
Esto significa que evita que los monómeros de ácido metacrílico se polimericen antes
de que el gel sea irradiado. En este caso también funciona como captador de los
radicales libres adicionales introducidos por la glucosa [62].

7. Ácido ascórbico: Es un sensibilizador químico que mejora la eficiencia de la polimeri-
zación inducida por la radiación [61].

8. Sulfato de cobre: Es un agente catalizador que facilita la reacción de polimerización
del ácido metacrílico [61].

Esta fórmula añade glucosa (C6H12O6) y urea (CO(NH2)2) a la fórmula original
del gel MAGIC para ajustar la proporción de carbono, oxígeno y nitrógeno en el gel a
la del tejido blando, como se presenta en la tabla 2.2. Es posible apreciar que, debido a
su composición elemental, el gel MAGIC presentado en la tabla 2.1 se considera tejido-
equivalente, radiológicamente hablando.

Tabla 2.2: Composición elemental y propiedades físicas del tejido blando y del gel fabricado en este trabajo [63].

Medio H
( %)

C
( %)

N
( %)

O
( %) O/C O/N C/N ρ

(g/cm3)

Tejido blando 10.2 14.3 3.4 70.8 4.95 20.80 4.21 1.06
Gel MAGIC 9.7 14.6 3.5 72.2 4.96 20.79 4.19 1.13

La estructura de los geles de polímeros se basa en una matriz de gelatina conformada
por una red tridimensional de polipéptidos unidos mediante tropocolágeno. En esta matriz,
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se encuentran suspendidos los monómeros de compuestos radiosensibles, como es el caso
del ácido metacrílico en el gel MAGIC.

El tropocolágeno, precursor del colágeno, que es la principal proteína estructural en
el tejido conectivo de los seres vivos, consiste en tres cadenas polipeptídicas entrelazadas
que adoptan una disposición en hélice alrededor de un eje central. Esta disposición confiere
solidez y estabilidad a la matriz de gelatina, al mismo tiempo que facilita la difusión de
los monómeros durante el proceso de polimerización del gel. Esto se debe a las diferencias
en tamaño entre los monómeros y la separación entre las cadenas de polipéptidos, que se
sitúan en la escala de angstroms y nanómetros, respectivamente [50].

En resumen, el gel radiosensible MAGIC es un sistema químico complejo diseñado
para responder a la radiación ionizante mediante la formación de una estructura tridi-
mensional de ácido metacrílico. Los componentes del gel, incluidos los sensibilizadores y
estabilizadores, se combinan para proporcionar una respuesta dosimétrica. La sensibilidad
mejorada, provista por la adición de glucosa y urea a la fórmula original del gel MAGIC, es
especialmente beneficiosa en aplicaciones clínicas y de investigación, donde se requiere una
dosimetría precisa y confiable, con cambios en la respuesta del dosímetro proporcionales a
la dosis que se le entrega.

Para entender por qué este gel es radiosensible y cómo funciona en un entorno
normóxico1, es importante comprender el proceso de polimerización del ácido metacrílico
inducido por radiación, el cual se explica en la siguiente sección.

2.2. Proceso de polimerización

Los geles de polímeros responden a la radiación mediante un proceso llamado
polimerización en cadena por radiólisis (RCP)2, el cual consta de tres etapas: inicio,
propagación y terminación. Durante el inicio, la radiación ionizante interactúa con el
medio acuoso del gel, ocasionando la radiólisis de la molécula de agua (H2O), es decir,
causa su descomposición en diversos tipos de radicales libres (R•) como grupos hidroxilos
(•OH), peróxido de hidrógeno (H2O

•
2), hidrógeno (H•) y electrones solvatados (e−aq) [64].

Los radicales libres producidos se distribuyen en función de las trayectorias de la radiación
primaria incidente y los electrones secundarios. Esta etapa del proceso se puede describir
a partir de la siguiente reacción, donde kD es la tasa de disociación, que es proporcional a
la dosis absorbida [50, 65].

1Normóxico se refiere a una condición o entorno en el cual la concentración de oxígeno es normal o
estándar. Un gel normóxico es aquél en el que la concentración de oxígeno es similar a la que se encuentra
en el tejido humano normal. Esto es importante porque, en algunos geles dosimétricos, la presencia de
oxígeno puede afectar su sensibilidad, mientras que un gel normóxico está diseñado para minimizar o
controlar este efecto, lo que lo hace más adecuado para su uso en dosimetría.

2Del inglés: Radical Chain Polymerization.
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2.2 Proceso de polimerización

H2O
kD→ 2R• (2.1)

El proceso RCP continúa en su etapa de inicio cuando los radicales libres, los cuales
son altamente reactivos, se adicionan a los monómeros (M) del gel, esto se puede expresar
como:

R• +M
kI→ M•

1 , (2.2)

con ki la tasa de la reacción de iniciación.

Luego, como parte de la etapa de propagación, los monómeros de ácido metacrílico
que se han unido a los radicales libres forman enlaces covalentes con otros monómeros o
con cadenas inactivas3 de polímeros compuestas por n unidades, lo que propaga de manera
acelerada la formación de polímeros, es decir, de cadenas de monómeros [65]. La figura 2.1
ilustra las etapas de iniciación y propagación. La etapa de propagación se puede expresar
como:

M•
m +Mn → M•

n+m (2.3)

Fig. 2.1: Esquema del proceso de polimerización en cadena por radiólisis. 1) Estado inicial del gel, con
monómeros inmersos en una matriz de gelatina. 2) Al incidir la radiación ionizante, se producen radicales libres, que se
unen a los monómeros. 3) Los monómeros se enlazan con otras unidades formando polímeros. Adaptado de: [66]

Por último, la etapa de terminación se caracteriza porque la cadena de polimerización
ya no modifica su extensión y puede ocurrir de cuatro maneras diferentes [65]:

1. Combinación de dos cadenas de polímeros:

M•
m +M•

n → Mn+m (2.4)

2. Reacción de desproporción en la cual se transfiere un átomo de hidrógeno entre dos

3Cuando el polímero experimenta cambios en su estructura se considera activo, mientras que si no se
agregan monómeros adicionales a su cadena se denomina inactivo.
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cadenas, generando dos cadenas independientes:

M•
m +M•

n → Mn +Mm (2.5)

3. Combinación del polímero con un nuevo radical libre: hay interacción entre un
radical primario (R•, generado directamente por la radiolisis del agua) y un radical
polimérico:

R• +M•
n → Mn (2.6)

Es importante notar que los radicales primarios pueden reaccionar con polímeros
inactivos iniciando así una nueva cadena de reacciones de propagación, como se
describe en la siguiente reacción:

R• +Mn → M•
n (2.7)

O bien, puede transferirse un radical hacia el polímero inactivo:

M•
m +Mn → Mm +M•

n (2.8)

4. Inhibición por oxígeno: cuando abunda la presencia de oxígeno en el gel se promueve
la generación de radicales peróxidos en su volumen, los cuales reaccionarán con otros
radicales presentes en el gel, llevando a procesos de terminación que disminuyen la
sensibilidad del dosímetro a la radiación ionizante:

R• +O2 → ROO• (2.9)

M•
n +O2 → MnOO• (2.10)

Para prevenir la inhibición por oxígeno, es necesario producir los geles poliméricos
en un entorno con una mayor concentración de nitrógeno y conservarlo en recipientes
herméticamente sellados para reducir la difusión de oxígeno dentro del dosímetro [65].
También se pueden emplear formulaciones que contengan compuestos capaces de mitigar
estos problemas en presencia de oxígeno atmosférico [50]. En el caso específico del gel
MAGIC, como ya se mencionó, se utiliza el complejo cobre-ascorbato para evitar la presencia
de oxígeno disuelto en el gel durante y después de su fabricación [59]. Aunque el gel MAGIC
es relativamente resistente al oxígeno atmosférico, se recomienda almacenarlo en recipientes
de vidrio herméticamente sellados para prolongar su vida útil.

Asimismo, la terminación de la reacción también puede ocurrir debido a las interac-
ciones entre las cadenas de polímeros y la matriz de gelatina. Un aumento excesivo en la
proporción de gelatina puede limitar las reacciones de polimerización [67].

La calidad de la gelatina utilizada en la fabricación del gel también afecta su
capacidad de transmitir luz, algo crucial si el sistema de lectura es un escáner óptico. La
gelatina se clasifica según el método de fabricación: tipo A (producida mediante hidrólisis
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ácida de la piel porcina) o tipo B (producida mediante hidrólisis alcalina de huesos bovinos
o porcinos) [68]. La gelatina tipo A suele tener cadenas de polipéptidos más cortas, lo que
resulta en un gel más transparente y con una mayor capacidad para transmitir la luz. Esta
transparencia es esencial para las mediciones ópticas, ya que permite que sea una mayor
señal la que alcance el detector luego de atravesar el gel, especialmente en regiones donde
no ocurre la polimerización. No obstante, la gelatina tipo B tiende a ser más estable a
temperaturas más altas, lo que es beneficioso para la fabricación y el almacenamiento del
gel [69].

Adicionalmente, la gelatina se categoriza según su fuerza, medida por el valor de
bloom4. A mayor bloom, las cadenas de polipéptidos serán más estables a altas temperaturas
y se favorecerá la transparencia del gel. También se pueden agregar otros compuestos
para mejorar estas características. Por ejemplo, en el caso del gel MAGIC-f, se agrega
formaldehído, que aumenta el punto de fusión a 69 ◦C debido a la formación de puentes
de hidrógeno entre el compuesto y la red de gelatina, lo que aumenta la fuerza de unión
entre ellas y hace que sea necesaria una mayor energía para separarlas [70].

La movilidad excesiva de los polímeros en formación en la matriz de gelatina está
limitada por un compuesto de alta viscosidad que se incluye en la fórmula, el caso del gel
MAGIC es la urea, cuya proporción debe estar controlada [71], ya que en concentraciones
altas podría reducir la capacidad de los monómeros para enlazarse y, con ello, disminuir
la sensibilidad del gel a la radiación ionizante. Además, debe considerarse que, tras la
irradiación, las cadenas de polímeros probablemente superarán en longitud los tamaños de
los poros de la gelatina, haciendo que se mantengan en su lugar y conserven la información
espacial de la respuesta del gel [54]. Por lo tanto, la red de gelatina y el compuesto
altamente viscoso mantienen los polímeros inactivos en su lugar de unión, lo que preserva
la información espacial que registra el dosímetro.

2.3. Lectura de los geles

La agrupación de los polímeros formados en el gel es proporcional a la cantidad
de radicales libres generados por la radiación ionizante y, por ende, a la dosis absorbida
[58]. A nivel macroscópico, se observa un cambio en la opacidad del gel, el cual pasa de ser
amarillo traslúcido a blanco durante la polimerización. El cambio en la coloración es solo
un efecto visible de la respuesta del gel, aunado a él, ocurren cambios proporcionales tanto
en las tasas de relajación de resonancia magnética nuclear como en la densidad óptica del
gel [45].

4El bloom de una gelatina se refiere a la clasificación que recibe basada en su fuerza o rigidez. Cuanto
mayor sea el número de grados bloom, más fuerte será la gelatina y más firme será el gel que forme.
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2.3.1. Tomógrafo óptico computarizado

Los tomógrafos ópticos computarizados (OCT) son equipos de tomografía que usan
como fuente de luz un láser, en lugar de rayos X. Son capaces de medir, con una excelente
resolución espacial (de hasta 50 µm), distribuciones de densidad óptica del gel en tres
dimensiones.

Fig. 2.2: Fotografías del tomógrafo óptico OCTOPUS-RR. a) Vista frontal, b) vista superior, c)
y d) vistas laterales izquierda y derecha, respectivamente. Los componentes están identificados
como sigue: 1) láser, 2) espejo oscilante, 3) lente de Fresnel anterior, 4) eje de rotación, 5)
tanque de inmersión, 6) lente de Fresnel posterior, 7) detector, A) motor de escaneo, B) motor
selector de corte, 3) motor de rotación.
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2.3.1.1. Componentes del OCT

Para esta investigación se usó un OCT, instalado en el Instituto de Física de la
UNAM (IFUNAM), un OCT OCTOPUS-RR de la marca MGS Research. (fig. 2.2), el
cual cuenta con los siguientes componentes:

Controladores (maestro y esclavo): VELMEX VMX Stepping Motor Controller,
encargados de controlar el encendido y funcionamiento de los tres motores.

Motor de escaneo: Vexta PK266M-03B, controla el movimiento del espejo oscilante.

Motor selector de corte: Vexta PK266-03A-P1, permite el desplazamiento en
conjunto del láser, espejo oscilante y lente de Fresnel anterior a lo largo del eje axial
del maniquí.

Motor de rotación: Vexta PF266-03B-P2, motor responsable de que el maniquí
pueda rotar sobre su propio eje.

Fuente de luz: Láser He-Ne (longitud de onda de 635 nm y potencia de 5 mW)
Lasiris Stocker Yale Canada Inc.

Lente de Fresnel: Es un dispositivo óptico que opera de manera similar a una lente
convencional, es decir, tiene la capacidad de refractar la luz que pasa a través de
él para determinar su dirección de propagación. Sin embargo, su diseño ofrece una
ventaja significativa, ya que estas propiedades refractivas se logran en una estructura
comprimida en un plano que presenta muescas o ranuras concéntricas, como se
muestra en la figura 2.3. Dependiendo de cómo se coloque en relación con la fuente
de luz, esta lente puede tener una función colimadora o colectora [72, 73]. Estas dos
configuraciones se utilizan en la OCT. La primera se emplea antes del tanque de
inmersión (lente anterior), mientras que la segunda se utiliza después de él (lente
posterior).

Espejo oscilante: Es un espejo que permite redirigir el láser para hacer el barrido
de cada una de las proyecciones dentro de un mismo corte, para que cada trayectoria
del haz al interior del tanque sea paralela entre sí, debe atravesar primero la lente
de Fresnel anterior.

Tanque de inmersión: En este trabajo, el maniquí consistió en un matraz de vidrio
esférico de 16.2 cm de diámetro que contenía el gel dosimétrico. De esta manera, el
maniquí también se comportaba como una lente, la cual refractaba en su superficie
curva el láser procedente de la lente de Fresnel anterior. Para evitar esa refracción
indeseada del láser, se colocó al interior de un tanque tanto el maniquí a leer como un
medio líquido que compensara las diferencias existentes entre los índices de refracción
del aire y del gel. Así, para hacer que el láser mantuviera una trayectoria recta al
entrar y salir del maniquí inmerso en el tanque, se tuvo que realizar un acoplamiento
óptico del gel con el líquido que lo rodeaba.
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Fig. 2.3: En a) y b) se muestra la estructura de una lente de Fresnel, que es responsable de sus propiedades ópticas.
En las figuras c) y d) se esquematizan las dos configuraciones posibles que puede adoptar: como colimador y como
colector [73].

Para acoplar los índices de refracción se puede emplear una mezcla de etilenglicol
y agua. El etilenglicol es un líquido con un índice de refracción que puede variar
de 1.33 a 1.43, dependiendo de su concentración [74], que se selecciona para que
coincida con el índice de refracción del gel dosimétrico, que oscila entre 1.33 y 1.36
según su composición [75].

Detector de silicio: New Focus 2031 acoplado a un difusor óptico. El difusor
dispersa el haz incidente para obtener perfiles de intensidad homogéneos en el plano
focal que llega al detector [76]. El detector es un fotodiodo que transforma la señal
luminosa en corriente [77]. Es importante verificar el estado de la batería del detector
y todos los elementos ópticos deben alinearse correctamente para que la señal que
recibe el detector se optimice.

Eje de rotación del maniquí: Es un eje metálico que se inserta en los soportes
que fueron impresos en 3D para abrazar el cuello del maniquí y acoplarse al eje.

Software de adquisición (Octopus-RR laser CT DAQ, R2019b) y de reconstrucción
(LCT Data and 3D Reconstruction), desarrollados por el fabricante MGS Research,
Inc.

Gabinete de protección contra la luz ambiental.
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2.3.1.2. Método de adquisición

El proceso de adquisición de cada proyección que compone el sinograma se describe
en la figura 2.4. El sinograma es el arreglo bidimensional de las proyecciones según el ángulo
en que fueron adquiridas, también se le llama Transformada de Radón bidimensional y se
puede expresar como:

p(r, θ) = R{µ(x, y)} (2.11)

Durante la fase de escaneo, el láser incide en el espejo oscilante ubicado en el foco
de la lente de Fresnel anterior. El haz luego atraviesa el tanque de inmersión y llega al
maniquí, pasando a través del líquido colocado alrededor del matraz para minimizar las
refracciones.

El espécimen gira alrededor de su propio eje mientras el espejo oscila, tal que, para
cada ángulo de giro del maniquí, el haz hace un barrido completo del campo de vista (FOV)5
en ese corte. La lente colimadora asegura que el rayo láser enfocado permanezca siempre
paralelo al eje fuente-detector y escanea el dosímetro giratorio en el plano horizontal.

La intensidad de la luz transmitida se registra en el detector tras ser redirigida
mediante espejos y colectada en la lente de Fresnel, ubicada en el extremo opuesto del
tanque de escaneo, el detector debe situarse en el punto focal de dicha lente. Posteriormente,
la señal de voltaje generada por el fotodiodo se digitaliza. Para escanear un nuevo corte
del objeto, el motor de selección de corte desplaza verticalmente el conjunto compuesto
por el láser, el espejo oscilante y la lente colimadora. El proceso se repite para todos los
cortes, el grosor de corte es ajustable, el software de adquisición permite seleccionar un
valor mínimo de 50 µm.

La geometría de adquisición del OCT OCTOPUS-RR corresponde a la de un
tomógrafo computarizado de segunda generación, conocido como pencil beam o haz de
lápiz [79]. En este caso, el maniquí rota mientras el resto del sistema permanece fijo.
Sin embargo, se produce un efecto equivalente a que la fuente y el detector se desplacen
sincrónicamente, tomando mediciones en cada paso. La principal desventaja de esta
generación tomográfica radica en los largos tiempos de adquisición, que, por supuesto,
dependen de la resolución espacial deseada.

A este estudio le anteceden dos trabajos de tesis relacionados con la caracterización,
el uso y el funcionamiento del OCT instalado en el IFUNAM, realizados por el M. en C.
Miguel Ángel Flores [80] y el M. en C. Esteban Arzaga [78].

5Del inglés: Field Of View.
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Fig. 2.4: c) Esquema del OCT desde una vista superior, indica el sistema de referencia fijo en el OCT (x,y) y el sistema
rotado del espécimen (ξ, γ). b) Se muestra un perfil asociado a un determinado ángulo de rotación, correspondiente a
la proyección obtenida por el desplazamiento del láser gracias al espejo oscilante. (c) Para un mismo corte transversal,
las proyecciones de los diferentes ángulos se ordenan en un sinograma. Imagen tomada de [78].

2.3.1.3. Método de reconstrucción de imagen

Los datos adquiridos para todas las proyecciones a distintos ángulos se reconstruyen
formando una imagen para cada corte, la cual se apila y relaciona con las correspondientes
a los demás cortes, para finalmente tener una reconstrucción 3D del maniquí muestreado.
Los valores reconstruidos de los escaneos normalizados se expresan como absorbancia por
unidad de longitud.

El método de reconstrucción usado por el OCT es similar a la tomografía por
rayos X. Primero, se considera que las proyecciones fueron adquiridas a partir de un haz
monocromático, cuya atenuación en intensidad, tras interactuar con el maniquí de estudio,
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se describe por la Ley de Beer [50]:

I(x) = I0e
−

∫
µ(x,y)dy, (2.12)

donde I0 es la intensidad de haz inicial y µ(x, y) es el coeficiente de atenuación que describe
la interacción del haz con el medio que atraviesa. Cabe mencionar que en el OCT, al ser
el maniquí el que rota, se le asigna un sistema de coordenadas rotado (ξ, γ), mientras
que el sistema de lectura láser-espejos se mantiene fijo, denominándose como sistema de
referencia (x, y), como se ilustra en la figura 2.4. De modo que la proyección en un plano
del maniquí se puede expresar como [81]:

p(θ, ξ) = −ln

(
I(x)

I0

)
=

∫ ∞

−∞
µ(ξ, γ)dγ, (2.13)

donde θ es el ángulo de rotación. El maniquí debe rotar un número de ángulos suficientes
para poder ser reconstruido, barriendo al menos 180◦. El OCT OCTOPUS-RR en su
configuración estándar adquiere 400 proyecciones en una rotación completa de 360 grados
del espécimen, en un tiempo aproximado de 17 segundos por corte.

La OCT, al igual que cualquier otra técnica tomográfica, busca invertir la trans-
formada de Radón para obtener la distribución espacial de los coeficientes ópticos de
atenuación µ(x, y). Esto se puede lograr mediante retroproyección filtrada, métodos ite-
rativos o transformadas de Fourier. En el tomógrafo empleado en este trabajo, se utiliza
retroproyección filtrada como técnica de reconstrucción. En esta técnica, las proyecciones
se esparcen en la dirección opuesta a la del láser y se suman después de aplicar un filtro
que elimina el patrón de borrosidad presente en la imagen resultante [81].

La imagen reconstruida por la tomografía óptica computarizada tiene unidades de
absorbancia o densidad óptica (DO) [82] por cm. La densidad óptica se define como la
fracción de luz que es absorbida por un material, es decir:

DO = log10

(
I0
IT

)
, (2.14)

donde I0 e IT corresponden a la luz que incidió y la que fue transmitida al atravesar
el objeto, respectivamente, tal que se satisface la siguiente relación:

T +R +DO = 1, (2.15)

donde T y R son las fracciones de luz transmitida y reflejada, respectivamente. La densidad
óptica a lo largo de una cierta trayectoria l a través del gel está dada como la integral de
línea de la densidad óptica por unidad de longitud A(r) a lo largo de dicha trayectoria, tal
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que:

DO =

∫
l

A(r)dr. (2.16)

Si A(r) es constante, entonces la densidad óptica por unidad de longitud (DOL) es
igual a:

DOL =
DO

r
, (2.17)

donde r es el grosor total de la muestra. Así, la DO de una región específica en la trayectoria
del haz de radiación es igual a la DOL multiplicada por la longitud de la trayectoria en
cuestión [82, 83].

La cantidad definida en la ecuación 2.14 no proporciona información suficiente
para describir los cambios debidos a la radiación ionizante, dado que el gel tiene un valor
de densidad óptica diferente de cero antes de la irradiación. Por lo tanto, el parámetro
relevante para la dosimetría es el cambio en la densidad óptica por centímetro, que se
debe únicamente al efecto de la dosis depositada en el gel. Para obtenerlo, se realiza un
escaneo del gel antes y después de la exposición a la radiación, de modo que las imágenes
resultantes contengan los valores de densidad óptica neta, que son el resultado de restar la
densidad óptica después de la irradiación a la densidad óptica previa a la exposición.

Es importante destacar que, antes de utilizar el gel como dosímetro, es necesario
obtener una curva de respuesta o curva de calibración, para conocer la relación que siguen
la densidad óptica neta por cm y la dosis. Para ello, el gel se irradia a diferentes dosis y se
mide la densidad óptica correspondiente, estableciendo así una asociación para cada valor
de dosis.

2.3.1.4. Postprocesamiento de la imagen

El postprocesamiento de imágenes se refiere a una serie de técnicas y procedimientos
que se aplican después de adquirirlas, con el objetivo de mejorar la calidad de imagen,
extraer información relevante o realizar análisis mediante la extracción de parámetros de
las imágenes.

En el contexto de la OCT, las imágenes resultantes pueden verse afectadas por
factores como el ruido, los artefactos y la dispersión de la luz. El postprocesamiento se
utiliza para abordar estos problemas y obtener imágenes de mejor calidad.

El método de Variación Total (TV)6 es una técnica de postprocesamiento utilizada
para reducir el ruido presente en las imágenes. Se basa en la idea de que las imágenes
con cambios abruptos de intensidad tienen una variación total alta, mientras que las

6Del inglés: Total Variation.
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regiones más suaves y uniformes tienen una variación total baja. El objetivo del método
es encontrar una imagen suavizada que minimice la variación total de la intensidad de la
imagen mientras se conserve la estructura y los bordes importantes de la imagen original.
El método de Variación Total se puede resolver utilizando métodos de optimización, como
el método de los gradientes conjugados o el método de Chambolle-Pock [84].

El método de Chambolle-Pock, implementado en este trabajo de tesis, utiliza técnicas
de descomposición y proximidad para iterativamente aproximarse a una solución óptima.
Su capacidad para preservar bordes y estructuras cruciales lo convierte en una herramienta
valiosa en aplicaciones relacionadas con el procesamiento de imágenes y señales.

2.4. Herramientas para la comparación de distribucio-
nes de dosis

A lo largo de este trabajo se ha enfatizado la importancia de realizar una comparación
precisa y confiable de las distribuciones de dosis en radioterapia. Esto es fundamental
para garantizar la eficacia y seguridad de los tratamientos oncológicos. En esta sección,
se abordarán diversas herramientas y técnicas diseñadas específicamente para analizar y
cuantificar las discrepancias entre dos distribuciones de dosis.

2.4.1. Perfiles de dosis

Son representaciones gráficas que ilustran la distribución de valores de dosis a lo
largo de una línea específica en el maniquí y en una dirección particular: X, Y o Z.

2.4.2. Curvas de isodosis

Las curvas de isodosis son líneas que conectan puntos con la misma dosis en un
plano de la imagen. Estas curvas son útiles porque proporcionan una visión global de la
distribución de dosis en un área de interés, permitiendo la identificación de regiones que
reciben dosis específicas y facilitando la evaluación de la conformidad de un tratamiento
de radioterapia.

2.4.3. Mapas de diferencia de dosis

Los mapas de diferencia de dosis ofrecen una representación visual de las discrepan-
cias entre la dosis planificada y la dosis medida. Son el método más directo disponible
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para llevar a cabo la comparación, puesto que son el resultado de la resta de intensidades
vóxel a vóxel de ambas distribuciones de dosis (DD). Matemáticamente, la diferencia en
dosis en la posición r̄ se expresa como el valor numérico obtenido tras restar la dosis a
evaluar De(r̄) (en este trabajo la dosis medida en el gel) y la dosis de referencia (Dr(r̄)),
(la dosis calculada por el sistema de planificación de tratamientos [TPS]), tal que para un
mismo punto de evaluación r̄ se tiene que:

δ(r̄) = De(r̄)−Dr(r̄) (2.18)

Este método es eficaz para evaluar la concordancia entre distribuciones de dosis en
regiones de bajo gradiente, donde los cambios son lentos entre valores de dosis que ocupan
posiciones cercanas [48], tal que los errores de posicionamiento entre las distribuciones
tienen un impacto limitado.

Sin embargo, en regiones con alto gradiente de dosis, este método puede arrojar
resultados negativos, ya que, incluso un desplazamiento pequeño entre distribuciones puede
llevar a diferencias en la dosis que superen los límites de tolerancia establecidos, a pesar de
que las distribuciones de dosis sean idénticas, pero estén desplazadas por solo unos pocos
milímetros [48]. Para enfrentar el problema Van Dyk et al. [85] especificó que la distancia
entre dos distribuciones de dosis o distancia al acuerdo (DTA)7 debería ser el criterio de
aceptación para regiones con gradientes de dosis pronunciados, en lugar de la diferencia de
dosis. La evaluación DTA es ideal para determinar la separación, debido a que pequeños
cambios espaciales pueden dar lugar a grandes diferencias de dosis [48].

Dado que las pruebas de diferencia de dosis y DTA eran complementarias en su
sensibilidad a las regiones de gradiente de dosis baja y pronunciada, respectivamente,
tenía sentido combinar ambas, esto se denominó prueba compuesta y fue desarrollada
por Harms et al. [86]. En ella un punto de referencia superaba la prueba si pasaba la
diferencia de dosis o la DTA, únicamente fallaba si no cumplía ambas pruebas. Si bien
la prueba compuesta controló automáticamente las regiones de gradiente de dosis bajo y
pronunciado, adolecía de ser estrictamente una prueba de aprobado-reprobado. Si fallaba
un punto, la prueba no indicaba en qué medida.

La falta de conocimiento sobre la magnitud del fracaso con la prueba compuesta
llevó a Low et al.[47] a generalizar la prueba desde una perspectiva geométrica. En ese
sentido, el índice gamma, que se describirá a continuación, es una herramienta integral
que permite considerar ambos criterios, de dosis y DTA.

7Del inglés: Distance-to-Agreement, se refiere a la distancia más cercana al punto de la distribución
de referencia que tiene la misma dosis que ese punto en la distribución de dosis evaluada, el DTA es el
análogo espacial de la diferencia de dosis.
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2.4.4. Índice Gamma

La prueba del índice gamma es una herramienta cuantitativa ampliamente utilizada
para evaluar la concordancia entre la dosis planificada y la dosis medida. Esta ofrece la
ventaja de evaluar la magnitud de las discrepancias en puntos que no pasan la prueba
de diferencia de dosis. Esto se logra considerando simultáneamente dos criterios de acep-
tabilidad: la diferencia espacial (∆dM), y la diferencia en dosis (∆DM). Ambos criterios
establecen un umbral, tal que los puntos que caen por debajo de la relación que establecen
estos valores (ec. 2.21), pasan la prueba. Es importante tener en cuenta que los criterios
utilizados se deben establecer según el contexto clínico, las recomendaciones documentadas
y los objetivos del tratamiento [87].

Fig. 2.5: Representación geométrica del índice gamma. El criterio de aceptación para la discrepancia en dosis
(∆DM ) y la discrepancia en posición espacial (∆dM ) se ilustran en la figura como vectores de color morado y azul,
respectivamente. Cualquier vector Γ cuya magnitud esté contenida dentro del elipsoide azul se considera que cumple con
los criterios de la prueba. En el ejemplo, esto no se cumple para el criterio de distancia, pero se cumple para el de dosis.
En consecuencia, el índice gamma (vector rojo) no pasa la prueba, por estar fuera del elipsoide. Adaptado de [47, 88].

Desde una perspectiva geométrica, la comparación a través del índice gamma se
puede visualizar utilizando un elipsoide, como se muestra en la figura 2.5. El centro del
sistema de referencia representa un punto en la DD de referencia (calculada). Un vector
en el plano XY representa la distancia entre un punto en la distribución de referencia y un
punto en la distribución que se está evaluando (medida), mientras que un vector en el eje
Z representa la diferencia en dosis entre puntos correspondientes en ambas distribuciones.
Todo vector Γ que se encuentre dentro del elipsoide, pasa la prueba.

Para explicar cómo es que se realiza el cálculo, considérese la figura 2.6. Se comienza
tomando un punto en la DD de referencia, por ejemplo, el vóxel Ār y su valor de dosis
D(Ār). Sean los vóxeles Ār y Āe los que se van a comparar, entonces la evaluación se
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realiza de la siguiente manera:

1. Se calcula la diferencia en dosis (δ) y la diferencia en distancia (r), entre los vóxeles
a comparar (̄Ar) y (̄Ae):

Fig. 2.6: Ilustración del cálculo gamma a nivel de los vóxeles en la imagen, etiquetados con letras A-D en la imagen a
evaluar. La distribución de referencia (en azul) se compara con la medida (en verde).

δ(Ār, Āe) = D(Āe)−D(Ār) (2.19)

r(Ār, Āe) = |Āe − Ār| (2.20)

2. Se calcula la función gamma (Γ), definida como:

Γ(Ār, Āe) =

√
r2(Ār, Āe)

∆d2M
+

δ2(Ār, Āe)

∆D2
M

, (2.21)

con (∆DM) y (∆dM) los criterios de aceptabilidad para diferencia en la dosis y en
la posición (DTA), respectivamente. El resultado se almacena, puesto que será usado más
adelante [47].

Luego, los pasos 1 y 2 se repiten, para un nuevo par de vóxeles, el mismo de la DD
de referencia y B̄e para la de evaluación, por ejemplo. Esto conlleva a obtener un segundo
resultado de la función gamma, que también será guardado:

Γ(Ār, B̄e) =

√
r2(Ār, B̄e)

∆d2M
+

δ2(Ār, B̄e)

∆D2
M

, (2.22)
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este nuevo resultado debe guardarse junto al anterior. El proceso continúa repi-
tiendo los mismos pasos para todos los vóxeles pertenecientes a la DD de evaluación,
comparando en cada caso respecto a Ār. De manera que al término de las sucesivas
comparaciones se tiene una lista de resultados de la función gamma para cada vóxel:
Γ(Ār, Āe),Γ(Ār, B̄e),Γ(Ār, C̄e),Γ(Ār, D̄e), etc.

Finalmente, se toma el mínimo de ese conjunto de resultados y se asocia al vóxel
Ār, como resultado de la prueba del índice gamma, es decir:

γ(Ār) = min{Γ(Ār, r̄e)}, ∀ vector r̄e. (2.23)

En una evaluación por índice gamma tridimensional, el cálculo no solo considera los
vóxeles en el plano de evaluación, sino también los que están en la dirección Z (profundidad).

Para calcular el índice gamma (γ) asociado a cada posición en la imagen de referencia,
es necesario repetir el procedimiento mencionado previamente para cada uno de los vóxeles.
Un índice gamma con un valor entre 0 y 1 indica que la prueba se ha superado, un γ > 1
significa que no pasó la prueba. Esto se justifica porque, de acuerdo con la definición de
la función gamma (ec. 2.21), la diferencia de dosis y la diferencia de posición espacial se
normalizan por los criterios de aceptación. Cuando las diferencias superan los criterios
establecidos, los valores de γ exceden a 1.

Debido a que γ es una medida del desplazamiento entre ambas distribuciones, y
esencialmente es el radio entre el punto de referencia y la distribución evaluada, el resultado
final se puede representar mediante una imagen en la que la intensidad de cada vóxel
refleja el valor del índice gamma asociado a esa posición (ver fig. 2.7).

Otra forma de informar el resultado es a través del porcentaje de vóxeles con
valores entre 0 y 1, conocido como el porcentaje o tasa de aprobación. Dicho porcentaje se
calcula en relación con el número total de vóxeles en la imagen (N) y puede presentarse
en forma de histograma. Así, la tasa de aprobación o pass-rate en inglés, es una medida
estadística del grado de acuerdo entre las dos distribuciones evaluadas, se puede expresar
matemáticamente como:

Si γ(Ār) < 1,→ pi = 1, en cualquier otro caso: pi = 0. (2.24)

γ(δ,D) = 100% ·

(
1

N

N∑
i=1

pi

)
, (2.25)

Al realizar la prueba del índice gamma se define un valor de dosis umbral, que
se utiliza para excluir del cálculo todos los puntos que reciban una dosis por debajo de
dicho valor, por ejemplo, un 10 % de la dosis de prescripción. Estos puntos de baja dosis
se consideran clínicamente irrelevantes y, por lo tanto, no se incluyen en el cálculo del
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Fig. 2.7: c) Imagen resultante de aplicar la prueba del índice gamma sobre cortes correspondientes de dos distribuciones
de dosis [a) Referencia (TPS), b) Evaluada (medida). En la imagen resultante cada píxel muestra el resultado de la
prueba asociado a una posición determinada en la DD de referencia, para un umbral de dosis del 20% y una tasa de
aprobación de 97.32% (3 %/3 mm).

porcentaje de aprobación. Para ilustrar este concepto, considérese un volumen sensible que
tiene el doble del tamaño del dosímetro comúnmente utilizado. Si ese volumen adicional se
expone al mismo plan de tratamiento, habrá valores de dosis registrados en esta región
extra que estarán cerca de cero y, por lo tanto, pasarán automáticamente la prueba del
índice gamma. Esto resultaría en un aumento en el porcentaje de aprobación debido a
estos puntos adicionales que se encuentran lejos de la región de interés, pero que, como se
mencionó anteriormente, carecen de relevancia clínica [48].

Por otro lado, cuando la región de interés considera órganos en riesgo, el uso de un
umbral de dosis ya no es apropiado. En este caso, el enfoque se centra en verificar que
se estén administrando dosis bajas en esas áreas críticas. Sin embargo, identificar estas
regiones requiere la conservación geométrica de la distribuciones de dosis, similar a lo que
ocurriría en el paciente. Esto no es una práctica común en la clínica debido al uso de
maniquíes rectangulares y homogéneos [48].

2.4.5. Histogramas dosis-volumen

Los histogramas dosis-volumen (DVH)8 son gráficas que proporcionan información
sobre la distribución de dosis en relación con el volumen de un órgano o estructura en el
paciente [89]. Los DVHs ayudan a los médicos y físicos médicos a evaluar la calidad de un
plan de tratamiento de radioterapia y a determinar si se están cumpliendo los objetivos de
dosis para el tejido sano y el tumor.

En un DVH, el eje horizontal representa las dosis en el tejido o estructura, ya sea
en forma relativa, como un porcentaje de la dosis máxima (por ejemplo, de 0 % al 100 %),
o bien, de manera absoluta en Gy. El eje vertical representa el volumen del tejido u órgano
que recibe esas dosis o un porcentaje de ese volumen total [89]. El gráfico muestra cómo se
distribuye la dosis en relación con el volumen del tejido. Por ejemplo, se puede ver cuánto

8Del inglés: Dose-Volume Histogram.
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volumen del órgano recibe una dosis específica, como el 50 % de la dosis máxima (V50) o
cuánta dosis recibe un cierto volumen del órgano, como el 30 % de Dmax del volumen total
(D30).

El histograma se puede presentar en su forma diferencial o integral, esta última
también es denominada acumulativa.

Fig. 2.8: (a) Histograma dosis-volumen diferencial para PTV definido en la mama izquierda e histograma dosis-volumen
acumulativo para: (b) PTV, (c) corazón y (d) pulmón ipsilateral. En la imagen, el porcentaje RPD se refiere a la
normalización de la dosis absorbida, con respecto a la Dosis Prescrita Referencial (RPD, por sus siglas en inglés:
Referenced Prescribed Dose.) [90].

DVH-Integral: Es una representación gráfica que muestra la relación entre la dosis
y el volumen irradiado. En el eje horizontal se representa la dosis, y en el eje vertical
se representa el volumen. Generalmente, se presenta como una curva acumulativa
que muestra el porcentaje de volumen irradiado que recibe al menos una cierta dosis.
Este tipo de DVH proporciona información acerca de qué porcentaje de un órgano o
estructura específica (como un tumor o un órgano sano) recibió una dosis particular
o superior (figuras 2.8 b, c y d). Por ejemplo, un DVH podría mostrar qué porcentaje
del volumen de un tumor recibió al menos el 95 % de la dosis prescrita.

DVH-Diferencial: A diferencia del DVH integral, muestra la frecuencia con la que
se alcanza una dosis específica dentro del volumen irradiado (figura 2.8 a). En el eje
horizontal se representa la dosis, y en el eje vertical se representa el porcentaje del
volumen total.

Esta representación proporciona información detallada sobre cuánto volumen
recibe una dosis exacta o dentro de un rango específico de dosis. Permite identificar
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de manera más precisa las dosis a las que está expuesta una porción particular del
volumen irradiado.

En resumen, el DVH es una herramienta fundamental para optimizar los trata-
mientos de radioterapia, ya que permite ajustar los planes de tratamiento para lograr el
equilibrio adecuado entre la dosis al tumor y la protección de los OARs.
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Capítulo 3

Métodología

3.1. Procedimiento

Es esta sección, se describen cada uno de los pasos involucrados en el proceso de
verificación de tratamientos paciente-específico, usando geles tipo MAGIC como dosímetros.
Este proceso abarca desde la fabricación y calibración de los geles, seguido de la etapa de
simulación e irradiación bajo condiciones de tratamiento, hasta llegar al análisis de los
datos obtenidos y cómo reportar los resultados. Esto se resume en la figura 3.1.

Fig. 3.1: Etapas de la verificación de tratamientos paciente-específico con dosímetros de gel.
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3.1.1. Fabricación de los geles

Los compuestos químicos necesarios para la fabricación de 11.5 litros de gel radio-
sensible se indican en la tabla 3.1. En la segunda columna se indica el proveedor de esos
componentes.

Tabla 3.1: Proveedor y cantidad, en gramos, de cada componente utilizado para la fabricación de 11.5 litros de gel MAGIC.

Componente Proveedor Cantidad (g)

Agua ultrapura milli-Q IFUNAM 7,567.0
Glucosa Meyer ® 1,713.5

Gelatina 300 bloom (tipo A) Sigma-Aldrich ® 920.0
Ácido metacrílico Sigma-Aldrich ® 690.0

Urea Meyer ® 540.5
Hidroquinona Sigma-Aldrich ® 69.0

Ácido ascórbico Meyer ® 4.048
Sulfato de cobre Meyer ® 0.0863

Para la elaboración de los maniquíes se llevaron a cabo los siguientes pasos:

1. Se colocó la cantidad de agua milli-Q en una botella PIREX® de 19 litros de
capacidad, reservando parte de esta agua en dos vasos de precipitados pequeños (20
ml), para completar el paso siguiente.

2. Se prepararon soluciones frescas de sulfato de cobre (0.0005 g/ml) y ácido ascórbico
(0.0176 g/ml). Para ello, por cada 50 g de gel se añadieron 0.75 ml de sulfato de
cobre y 1 ml de ácido ascórbico al agua tomada del total indicado en la tabla 3.1.
Las soluciones preparadas fueron reservadas a temperatura ambiente hasta el paso
número 6.

3. La glucosa y la urea se disolvieron completamente en el agua contenida en la botella
PIREX® a temperatura ambiente, haciendo uso del agitador magnético1. Una vez
disueltas, se agregó la gelatina, manteniendo la mezcla en constante agitación hasta
que la gelatina hidratada imposibilitó el movimiento del agitador (figura 3.2 a).

4. La mezcla se calentó a 48 ◦C usando una parrilla con función de agitación magnética
OAHUS GuardianTM5000 y se agitó hasta que la gelatina se derritió por completo,
la temperatura de la mezcla fue monitoreada por un termopar inmerso en ella.

5. Posteriormente, se añadió la hidroquinona a la mezcla mientras se continuaba
agitando, y luego se apagó el calentador.

1El número de revoluciones por minuto se puede ajustar durante el procedimiento, tal que la superficie
del líquido también se encuentre rotando. Es importante asegurarse de que la barra magnética permanezca
en una posición central respecto de la base del recipiente y no se desplace hacia los bordes.
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Fig. 3.2: En a), b) y c) se muestra la botella PIREX sobre la parrilla magnética en diferentes
etapas del procedimiento. El cable blanco conecta el sensor de temperatura sumergido en el
líquido a la parrilla, tal que sea la temperatura de la mezcla la que considere, y no la de la
plancheta. En a) se tiene gelatina hidratada en su interior, se aprecia cómo la mezcla se torna
en sólida y es hasta que se eleva la temperatura a 48 ◦C que se derrite completamente. b) Es
el momento en que se añade sulfato de cobre, el cual al ser un cristal azul brillante hace que
la mezcla modifique su color a un tono azulado, tras añadir la solución de ácido ascórbico
se torna nuevamente en amarillo. c) Fotografía del gel cuando se han integrado todos los
componentes, justo antes de ser vaciado en los matraces. d) Matraces en refrigeración, que
contienen gel MAGIC del mismo lote.

6. Las soluciones de ácido ascórbico y sulfato de cobre se incorporaron cuando la mezcla
se enfrió a 37 ◦C (figura 3.2 b).

7. Luego de cinco minutos de agitación, se añadió el ácido metacrílico y la mezcla de gel
se agitó durante cinco minutos adicionales para garantizar la homogeneidad (figura
3.2 c).

8. El gel resultante se transfirió a cinco matraces de vidrio de 16.2 cm de diámetro,
colocando aproximadamente 2000 ml en cada uno de ellos. Se sellaron con tapas
de goma y tela de parafina, dejando una columna de aire para permitir que las
burbujas formadas al vaciarlo subieran al cuello del matraz y, de esta manera, evitar
la presencia de cavidades de aire en el dosímetro.

9. Finalmente, los cinco matraces con gel o maniquíes constituyeron el único lote que se
utilizó en todas las mediciones. Estos se almacenaron en un refrigerador al menos 24
horas antes de la irradiación para asegurar la reacción de crosslink2 en la matriz de
gelatina del maniquí. Los cinco maniquíes resultantes se presentan en la figura 3.2 d.

2Una reacción de crosslink es un proceso químico también conocido como entrecruzamiento, que
fortalece y estabiliza materiales poliméricos al formar enlaces covalentes adicionales entre sus moléculas,
creando una estructura tridimensional o reticulada.
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3.1.2. Lectura de los geles en el OCT antes de la irradiación

En todos los casos, el escaneo inicial de los maniquíes se realizó tras la fabricación
del gel y antes de su irradiación. El tiempo transcurrido entre la preparación y la lectura
preirradiación fue de uno o dos días. Para los geles de verificación de tratamientos, pasó
menos de una semana desde la preparación hasta la irradiación. En el caso del gel para la
calibración, transcurrió una semana y dos días entre la preparación y la irradiación. La
lectura postirradiación se realizó 24 horas después de cada irradiación, excepto en el caso
de la calibración, donde se realizó 48 horas después. Se consideró que la fórmula del gel
permitía estos tiempos de lectura, sin que la respuesta dependiera significativamente de
las diferencias en el protocolo de lectura-irradiación-lectura de cada gel particular [59],
como se mencionó en la sección 1.3.2.2.

Este protocolo de lectura se respalda por el estudio realizado por Baldock et. al,
[50] donde se monitoreó el consumo de monómeros después de la irradiación en geles de
poliacrilamida y se observó que los monómeros continúan consumiéndose hasta 12 horas
después de la irradiación del gel polimérico. Por lo tanto, si se obtienen imágenes de geles
de polímeros un mínimo de 12 horas después de la irradiación, se minimizaría el error
sistemático debido a este efecto [91]. Antes de la lectura, se llevó a cabo una prueba de

Fig. 3.3: Maniquí de gel dentro del tanque de inmersión del OCT preparado para su lectura. En las tres imágenes se
muestran los soportes 3D que se usaron para acoplar el cuello del matraz al eje metálico, sincronizando la rotación del
maniquí con el funcionamiento del motor de rotación. a) Se visualiza el paso del láser en un corte por encima del corte
central del matraz. b) y c) muestran vistas superiores del tanque de inmersión, desde el eje que sostiene al mecanismo
de rotación.

acoplamiento óptico del gel con el medio de inmersión del OCT, de la manera en que se
describe en [78]. En este caso, fue necesario retirar del tanque parte de la mezcla de agua
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con anticongelante y añadir más agua para lograr el acoplamiento entre los índices de
refracción de ambos medios.

Para la lectura, se emplearon soportes impresos en 3D para abrazar el cuello del
matraz y sujetarlos al eje de rotación metálico que se ancla al tercer motor del OCT y
permite la rotación del maniquí sobre su propio eje, adquiriendo 400 proyecciones, es decir,
una proyección cada 0.9◦. Se fijó la posición de inicio del láser, para que quedara por
debajo del nivel superior del gel en el matraz. Además, no se modificó la posición inicial
del motor selector de corte a lo largo de las lecturas, por lo que la posición inicial de
escaneo fue siempre la misma.

También se tuvo especial cuidado con que la posición del matraz fuera reproducible
en las lecturas pre y postirradiación, para ello se colocaron marcas en los soportes impresos
en 3D y en la boquilla de vidrio del cuello de los matraces, haciendo que ambas coincidieran
en cada lectura. Esa última marca en el matraz de vidrio también se hacía coincidir con el
láser del tomógrafo y del linac, tratando siempre de reproducir la posición inicial.

Los parámetros de adquisición y reconstrucción fueron siempre los mismos, para
todas las imágenes: 250 cortes, 0.5 mm de espesor de corte, centrado del FOV de 2 píxeles,
tamaño de píxel para la reconstrucción de 0.5 mm, reconstrucciones normalizadas. Durante
esta etapa se emplearon los softwares de adquisición Octopus-RR laser CT DAQ, R2019b
y de reconstrucción LCT Data and 3D Reconstruction, desarrollados por el fabricante
MGS Research, Inc. Las imágenes obtenidas luego fueron almacenadas en formato TIFF y
postprocesadas en los softwares ImageJ, Python y Matlab. Finalmente, a las imágenes
normalizadas se les aplicó la curva de calibración obtenida para obtener imágenes de las
distribuciones de dosis, mismas que fueron usadas para el análisis de resultados.

3.1.3. Simulación del tratamiento

3.1.3.1. Selección de los tratamientos

El criterio de selección aplicado para los planes de tratamiento que se evaluaron en
este proyecto fue de dosis altas por fracción, por ello, se escogieron tratamientos de entre
20 Gy y 30 Gy de prescripción en una sola fracción. Además, se eligieron aquellos que
requirieran un alto gradiente de dosis para proteger órganos de riesgo en las proximidades
del volumen blanco de planeación o PTVs con inhomogeneidades como hueso o aire en
sus bordes. En la tabla 3.2 se presentan las características de los planes de tratamiento
analizados en este trabajo, todos ellos diseñados con do arcos y técnica de arcoterapia
SRS, realizados en el TPS Eclipse v16.1, con el algoritmo de cálculo AAA1610, impartidos
en el TrueBeam 1717 con energía de 6 MV-FFF.
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Tabla 3.2: Características de los planes de tratamiento analizados, UM: unidades monitor, Fx: Fracción de tratamiento.

Tratamiento Arco Tamaño del
campo (cm)

Tamaño y
dirección del
arco (grados)

Posición del
colimador
(grados)

UM

Vértebra
20 Gy en 1 Fx

1 11.1 x 5.9 181 CW 179 15.0 3306
2 12.4 x 7.4 179 CCW 181 345.0 3347

Iliaca izquierda
21 Gy en 1 Fx

1 13.2 x 7.1 0 CW 179 30.0 2321
2 13.2 x 6.8 179 CCW 0 330.0 3100

Ganglio pélvico
24 Gy en 1 Fx

1 4.1 x 4.2 181 CW 0 30.0 2859
2 4.1 x 4.2 0 CCW 181 330.0 2649

Pulmón izquierdo
30 Gy en 1 Fx

1 4.0x4.0 0 CCW 181 10.0 3440
2 4.0x4.0 181 CW 0 350.0 3445

3.1.3.2. Tomografía del maniquí:

El sistema de planeación de tratamientos (TPS) requiere información sobre la
composición del maniquí para poder realizar los cálculos de la distribución de dosis (DD)
adecuadamente. Por ello, se realizó una tomografía de cada maniquí usando un tomógrafo
GE Optima CT580 W, ubicado en el servicio de radioterapia de Médica Sur (figura 3.4
a,b,c). El gel se colocó en su soporte y se alineó con ayuda de los láseres de la sala y del
propio tomógrafo (figura 3.4 e).

Para la alineación se colocaron tres balines en el marco del soporte próximo al
cuello del matraz, uno en la arista superior y dos en las aristas laterales, a la misma
altura medida desde la base del soporte. Es decir, el eje del maniquí se colocó paralelo a la
dirección cráneo-caudal. Esta geometría permitió que los cortes en la tomografía adquirida
correspondieran con los cortes en la imagen que se obtiene en el OCT, tal que coincidieran
ambos conjuntos de imágenes en la dirección transversal. Los balines se mostraron como
marcas radiopacas en la tomografía adquirida y, al desplegarse en un mismo corte de la
imagen, confirmaron una correcta alineación. Esto se observa en la figura 3.4 d.

Las imágenes se adquirieron en modo helicoidal con el protocolo de cráneo, tamaño
de corte de 0.625 mm, 120 kVp, 99 mAs. Una vez obtenidas, se transfirieron al TPS,
para diseñar el plan de verificación. Se utilizó la curva de calibración empleada en la
práctica clínica de Médica Sur para pasar de unidades Hounsfield (escala de coeficientes
de atenuación lineal relativa al agua) a densidad electrónica.
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Fig. 3.4: En a), b) y c) se presentan los cortes coronal, sagital y transversal, respectivamente, de la tomografía
adquirida del maniquí. d) Visualización en un mismo corte de los tres balines colocados en el marco del soporte de
acrílico. e) Fotografía del gel colocado y alineado en el gantry del tomógrafo.

3.1.4. Calibración de la respuesta del gel

Como un paso previo a la determinación de la distribución de dosis medida con el
gel, se realizó una calibración de su respuesta, dada en unidades de absorbancia óptica
por cm (OD/cm). Para ello, se creó un plan de irradiación en el TPS, que impartiera
dosis conocidas a posiciones predefinidas dentro del maniquí de gel. Posteriormente, se
determinó la respuesta del gel para regiones de interés (ROIs)3 colocadas en esas posiciones.
El valor promedio de esas ROIs fue asignado a cada valor de dosis, obteniéndose así una
curva de calibración del lote de gel.

En este caso, tanto la simulación como la irradiación se llevaron a cabo utilizando un
maniquí de acrílico, con agua, el soporte y el gel en su interior (ver figura 3.5). Se trataron
de simular las condiciones en las que se realiza la dosimetría de referencia, colocando agua
alrededor del dosímetro, como medio dispersor.

3Del inglés: Regions Of Interest
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Fig. 3.5: Simulación en el tomógrafo GE Optima CT580 W para el maniquí de calibración del lote de gel. a) Se aprecia
la incidencia de los láseres que son herramientas importantes durante la alineación. Se aprecia también que la ventana
delgada circular queda de frente al cuerpo del matraz. b) Se presenta otra perspectiva del set-up para la simulación.

El arreglo se alineó con los balines colocados sobre el marco del soporte de acrílico
del maniquí, tras el llenado del maniquí con agua se verificó que la alineación no se viera
alterada. También se usaron placas de acrílico para darle mayor altura a la base del soporte
y para permitir que el haz incidiera en el cuerpo del matraz a través de la ventana delgada
del maniquí externo, como se aprecia en la figura 3.5 a.

Se creó un plan de tratamiento usando la tomografía adquirida del maniquí de
gel sumergido en agua. El plan fue creado específicamente para la calibración del lote y
se diseñó colocando siete campos cuadrados de 3x3 cm2 en la dirección transversal del
maniquí de gel (figura 3.6), donde cada campo recibía dosis de 1 Gy, 2 Gy, 5 Gy, 10 Gy, 20
Gy, 30 Gy y 50 Gy, respectivamente, en el centro de cada campo y a 10 cm de profundidad
en el gel, medidos desde la ventana delgada del maniquí exterior de acrílico.

Durante la creación del plan, los campos contribuyeron mutuamente en la dosis
recibida, debido a la cercanía entre los campos y la radiación dispersa, por lo que, fue
necesario realizar un ajuste a las unidades monitor que se asignaban a cada campo para que
las dosis recibidas en los puntos de referencia fueran las que se establecieron inicialmente.

Una vez terminado el plan de tratamiento, se aprobó y se usó para irradiar uno
de los maniquíes en un acelerador lineal TrueBeam NS 1717 (Varian Medical Systems).
Se recrearon las condiciones de la simulación en cuanto a alineación y nivel del agua,
pero esta vez el arreglo se rotó 90◦, tal que el eje de maniquí de gel quedara paralelo a la
dirección izquierda-derecha del linac o left-right (LR), en inglés. El gantry también se rotó
90◦ (fig. 3.7), logrando así que el haz incidiera a través de la ventana delgada del maniquí
de acrílico. Estos ajustes ya estaban contemplados en el cálculo de dosis del TPS, por lo
que solo se requirió tener cuidado con la alineación del arreglo.
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Fig. 3.6: Configuración de los campos para el plan de calibración diseñado en el TPS, a) vista sagital, b) vista
transversal. La profundidad en el gel desde la ventana delgada fue de 10 cm, mientras que la distancia desde los balines,
para esos mismos puntos de referencia, fue de 11.04 cm.

Fig. 3.7: a) y b) Muestran la alineación del set-up para la calibración con el sistema de láseres. c) Fotografía
postirradiación del maniquí, se aprecia el cambio en la opacidad del gel en las regiones donde incidieron los campos.

Curva de calibración

Para generar la curva de calibración se midió la distancia desde los balines en el
soporte de acrílico hasta la posición inicial del láser en el OCT, es decir, la distancia desde
el punto de referencia en el TPS hasta la posición del primer corte en las imágenes medidas.
Esto permitió hacer una asociación entre las posiciones de los puntos de referencia en la
imagen del TPS y los cortes correspondientes en la imagen reconstruida en el OCT.

En el tomógrafo óptico se ajustaron los parámetros para obtener una imagen de
250 cortes, con un espesor de corte de 0.5 mm, es decir, la longitud transversal del gel
leída fue de 12.5 cm. La imagen obtenida de la reconstrucción estaba normalizada, es decir,
consideraba la resta de la imagen preirradiación.

Se tomaron cuatro cortes (160 a 163) para hacer las mediciones de densidad óptica
por cm usando regiones de interés correspondientes a los puntos de referencia establecidos
en el plan, cada ROI se posicionó en el centro de un campo (ver figura 3.8). Cada medida
proporcionó el valor promedio de píxel en la ROI y su desviación estándar. Así, la OD/cm
asignada a cada valor de dosis fue resultado del promedio pesado de los cuatro cortes. La
incertidumbre en la OD/cm asignada a cada campo fue la incertidumbre del promedio
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pesado, mientras que, para la dosis se consideró que la incertidumbre era la incertidumbre
combinada del 2 % del valor de la dosis y la desviación estándar que indica el TPS para
una ROI trazada en el centro de los campos a la profundidad de los puntos de referencia.

Para aumentar el número de datos en la curva, se establecieron nuevos puntos de
referencia dentro del plan en el TPS. Estos puntos se encontraban a diferentes profundidades
en el gel de los 10 cm, pero en el centro de alguno de los campos preestablecidos y recibían
dosis de 27 Gy, 37 Gy y 45 Gy. Sus posiciones relativas a los balines fueron usadas para
determinar el corte en que las mediciones de OD/cm se debían realizar en la imagen
medida.

Fig. 3.8: Corte 160 de 250 de la imagen reconstruida del gel de calibración (normalizada y postprocesada). Se ilustran
las posiciones de las regiones de interés que se consideraron para crear la curva de calibración. Los dos campos a la
izquierda de la imagen, correspondientes a 1 Gy y 2 Gy no fueron considerados en la curva, debido al bajo contraste
que mostraron en la imagen y la incapacidad del sistema de lectura para distinguirlos significativamente de los valores
de fondo.

Luego, la dosis absorbida se graficó en función de la densidad óptica por cm, con
el software OriginPro. Se realizó un ajuste pesado por la incertidumbre en la densidad
óptica. Se obtuvo el mejor ajuste para un polinomio de segundo grado, expresado de la
siguiente manera:

D[Gy] = a0(OD/cm) + a1(OD/cm)2 (3.1)

La relación entre dosis y densidad óptica dada por la ecuación 3.1, fue utilizada
posteriormente para conocer la dosis depositada en el maniquí de gel irradiado.

3.1.5. Plan de verificación

En el TPS Eclipse v16.1, Varian Medical Systems, se creó un plan de verificación
que permitió exportar el plan destinado a tratar a un paciente a las imágenes de tomografía
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computarizada del maniquí de gel. Este plan permitió definir las condiciones de irradiación,
visualizar la distribución de dosis calculada en el volumen del matraz y aprobar el plan
para irradiar el gel, como se muestra en la figura 3.9.

Fig. 3.9: Se presenta el plan de verificación creado para el tratamiento de SBRT de ganglio, en los 3 cortes se visualiza
la entrada de los arcos de tratamiento y en la vista 3D (imagen superior derecha) se muestran las reconstrucciones 3D
del maniquí, el soporte de acrílico, los arcos del plan y la distribución de dosis. El valor inferior de la escala de dosis
indica 2000 cGy.

Luego, se exportó la distribución de dosis calculada en el maniquí como un archivo
DICOM4 tipo RTDose5. Esa fue la distribución de dosis planificada, que se comparó con
la medida con el gel. El algoritmo de cálculo de dosis usado en todos los tratamientos
fue el AAA1610

6, cuya resolución de cálculo fue de 1.25 mm y realizó correcciones por
inhomogeneidades.

3.1.6. Irradiación de los geles de verificación de tratamientos

Con el plan de verificación creado previamente (sección 3.1.5) se irradió cada
maniquí. Para la irradiación, el maniquí fue colocado en la camilla de tratamiento del
TrueBeam, sobre el soporte de acrílico que sostiene al matraz del cuello, fue alineado con
ayuda de los láseres y usando como referencia nuevamente los balines colocados en el
soporte durante la simulación. Posteriormente, se realizó un desplazamiento en la dirección

4DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) es un formato estándar internacional para
el intercambio, almacenamiento y transmisión de información en imágenes médicas y datos relacionados.
La estructura de un archivo DICOM está definida por un conjunto de encabezados que describen y
organizan la información dentro del archivo, incluyendo, además de las imágenes médicas, los datos de los
pacientes e información de los procedimientos [92].

5Es un tipo de archivo que sigue el estándar DICOM que contiene datos como la dosis administrada
en cada punto del volumen tratado, la geometría del tratamiento, la configuración del haz de radiación y
otra información relevante [93].

6AAA1610 es el Algoritmo Analítico Anisotrópico, en inglés Anisotropic Analytical Algorithm, en este
proyecto se disponía de su versión 16.1.0.
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axial, desde la posición de los balines al centro del matraz, para que la distribución
de dosis quedara centrada al interior del maniquí. Después, se realizó una verificación
del posicionamiento del maniquí mediante imágenes de ConeBeamCT (CBCT) y, en
caso necesario, se realizaron los desplazamientos y rotaciones pertinentes que sugería la
verificación por imágenes.

Una vez realizado lo anterior, se comenzó la irradiación, en cada caso se impartieron
dos arcos con las características presentadas en la tabla 3.2. Tras la irradiación, se colocó
el maniquí en una hielera, misma en la que había sido transportado desde el Instituto de
Física, y se trasladó nuevamente en ella al IFUNAM para ser refrigerado.

Fig. 3.10: Imágenes de la colocación del maniquí en su soporte, preparado para la irradiación. La orientación en este
caso fue con el eje central del matraz en la dirección mesa-gantry o target-gone (TG), en inglés. En la figura b) se
aprecia, desde una vista lateral, un cambio en la opacidad al interior del gel después de recibir el tratamiento. Esta
geometría de irradiación fue la misma para todos los tratamientos.

3.1.7. Lectura de los geles en el OCT después de la irradiación

Cada maniquí fue escaneado nuevamente 24 horas después de haber sido irradiado,
reproduciendo la posición inicial del escaneo preirradiación, con los mismos parámetros de
adquisición y reconstrucción empleados previamente.

Durante el proceso de reconstrucción, se seleccionaron los sinogramas de las dos
adquisiciones, tal que ambos conjuntos de datos fueran empleados por el software para
desplegar en la imagen resultante los cambios en la absorbancia óptica del gel debidos a
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la irradiación. Esto se puede esquematizar como en la figura 3.11, mediante una resta de
imágenes.

Fig. 3.11: Normalización sobre las imágenes adquiridas (corte 146 de 250). La imagen normalizada se obtiene al
restar la lectura preirradiación a la postirradiación dentro del proceso de reconstrucción, para realzar la señal debida
únicamente a la polimerización del gel por la irradiación.

3.1.8. Postprocesamiento de las imágenes

A todas las imágenes obtenidas de la reconstrucción 3D se les aplicó el algoritmo
de reducción de ruido descrito en 2.3.1.4, es decir, el algoritmo de variación total mediante
el método de Chambolle-Pock, un ejemplo de código de cómo se implementó en Python se
presenta en el apéndice A.1.

Fig. 3.12: Transformación de una recosntrucción normalizada del tratamiento SBRT vertebral bajo el método
Chambolle-Pock que aplica el algoritmo de variación total del ruido.

Esto permitió mejorar significativamente la calidad de imagen, como se aprecia en
la figura 3.12. Redujo significativamente fluctuaciones en la señal, realzó la distribución
de densidad óptica sobre las paredes del recipiente y disminuyó los artefactos tipo raya
generados por la presencia de burbujas en la pared del matraz.
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3.1.9. Adquisición de la distribución de dosis tridimensional

La imágenenes postprocesadas (figura 3.13 izquierda) luego fueron transformadas a
un mapa de la distribución de dosis (figura 3.13 centro), gracias a la curva de calibración
del gel previamente obtenida. Así, para obtener la distribución de dosis medida, el valor de
absorbancia óptica por cm de cada vóxel en la reconstrucción del OCT se operó a través
del polinomio de calibración (ecuación 3.1).

Fig. 3.13: a) Distribución de absorbancia óptica por cm medida con un maniquí de gel polimérico, b) y c) muestran la
distribución de dosis medida y calculada, respectivamente, para un ángulo particular de la vista 3D de las tres imágenes
concernientes al tratamiento de SBRT de ganglio. La flecha señala la transición de una respuesta en densidad óptica a
valores de dosis en Gy.

3.1.10. Comparación de las distribuciones de dosis

Una vez transformadas las imágenes medidas a unidades de dosis, se compararon
con el archivo RTDose exportado desde el sistema de planificación de tratamientos al crear
el plan de verificación (sección 3.1.5), el cual contiene la distribución de dosis calculada en
el maniquí.

Dado que las imágenes tenían diferente resolución espacial, se realizó un código
en python que primero recortara la imagen del TPS a la longitud del matraz escaneada
en el OCT (12.5 cm). En este paso, es importante tener cuidado con la posición inicial
del recorte. Una primera aproximación la da la distancia a los balines en la imagen, para
igualarla a la medida físicamente desde los balines al cuello del matraz y luego del cuello
del matraz a la posición inicial de láser en el interior del tanque del OCT. Esta última
medición, dada en cm, se debe transformar al número de cortes para hacer el recorte en el
código, desde el corte en que se ubican los balines y considerando que cada corte en el
RTDose tiene un tamaño de 1.25 mm. Luego, a partir de la posición inicial escogida se
tomaron los siguientes 100 cortes, correspondientes a una longitud total de 12.5 cm.
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Hasta este punto se tenían dos imágenes que representaban las mismas dimensiones
físicas, pero que seguían teniendo diferente resolución espacial. Se aplicó una función
reshape() en Python para, en un mismo corte, hacer los tamaños de píxel equivalentes,
pasando de 0.5 mm x 0.5 mm a píxeles de 1.25 mm x 1.25 mm, lo cual modificó el tamaño
de la matriz de imagen de 332x332 a 133x133. La imagen del TPS, cuando se le recortó el
soporte de acrílico, quedó de esas mismas dimensiones.

Respecto a la dirección Z, se consideró que realizar un promedio de los cortes era
más representativo de los gradientes en la DD, que realizar una interpolación entre los
cortes de la imagen del TPS. Así, los cortes que eran múltiplos de 1.25 mm se compararon
con sus correspondientes cortes en la imagen del TPS, mientras que aquellos que no tenían
una equivalencia directa se definieron como el promedio de los dos cortes en la imagen
del OCT más próximos al corte asociado en la imagen del TPS. De esta manera, se pudo
transformar una imagen de 250 cortes en una de 100 cortes, tal que, se tuvieron imágenes
finales de dimensiones 133x133x100, con tamaños de vóxel de 1.25 mm las tres direcciones.
Por lo tanto, las dimensiones del matraz representadas con dichas imágenes fueron: 16.63
cm x 16.63 cm x 12.5 cm.

Para las comparaciones, se usaron regiones más pequeñas que la imagen mencionada
en el párrafo anterior. Esto se decidió por dos razones: la primera de ellas fue para concentrar
el análisis en las regiones de mayor prioridad o de alta dosis, posicionadas durante la
creación del plan de verificación al centro del matraz, como sugirió el M. en C. Esteban
Arzaga [78] en sus conclusiones. La segunda fue para no tomar en cuenta en la evaluación las
diferencias debidas a la pared del matraz, sino concentrarse únicamente en la comparación
de las distribuciones de dosis. Tales regiones de menor tamaño serán referidas como campo
de vista para la evaluación o FOV de 7 cm y FOV de 10 cm, los dos FOVs se usaron para
todas las comparaciones.

El FOV de 7 cm se refiere a una imagen de 56 vóxeles de lado en las tres direcciones,
mientras que el FOV de 10 cm es de 80 vóxeles de lado; ambas centradas en el volumen
del matraz. En ambos casos el tamaño de voxel es de 1.25 mm3.

Algunos de los códigos necesarios para llevar a cabo esta sección de la metodología,
y las siguientes hasta 3.1.10.3, se presentan en el apéndice A.2.

3.1.10.1. Prueba del índice gamma en 3D y mapas de diferencias de dosis

Para este proceso se usó la paquetería Pymedphys de Python (https://docs.
pymedphys.com/en/latest/users/howto/gamma/from-dicom.html), que tiene desarro-
llado el código para hacer la evaluación tridimensional del índice gamma a partir de dos
archivos DICOM. En este proyecto se logró adaptar el código (A.2.2) para que recibiera la
distribución de dosis medida como un archivo en formato TIFF, definiendo en el código
los ejes de ambas distribuciones.
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La prueba del indice gamma se realizó para diferentes criterios de aceptación, desde
3 mm en distancia y 3 % para la diferencia de dosis, hasta 2 mm y 2 %, pasando por 2.5,
haciendo las posibles combinaciones entre dichos criterios y usando en todos los casos un
umbral de dosis del 20 %, valor usado comúnmente en la práctica clínica [94].

Como resultados de esta prueba se presentan el histograma de la tasa de aprobación
de la prueba para los criterios establecidos de dosis y distancia y una imagen con 4
subfiguras arregladas en una cuadrícula de 2x2, donde las imágenes del primer renglón
presentan la imagen de dos cortes comparables y el segundo renglón presenta el mapa la
diferencia de dosis entre ambos cortes y una última imagen de la distribución espacial del
índice gamma en el corte evaluado.

3.1.10.2. Curvas de isodosis

Para mostrar las curvas de isodosis, primero se escogieron ciertos cortes en común
de ambas distribuciones de dosis que se querían mostrar en una misma figura, se pueden
seleccionar tantos cortes como se tengan en las imágenes 3D a comparar. Para un número
determinado de corte, se creó un arreglo que establecía el espaciado de los valores de dosis
que se quería mostrar en las curvas de isodosis. El despliegue se hizo en las 3 direcciones.
es decir, para un número de corte N , primero se podía considerar X = N y se desplegaba
el plano Y Z para el valor X establecido, luego, como parte de la misma figura, en la
subfigura 2 se presentaba el mismo procedimiento para Y = N , desplegando el plano XZ.
Por último, la subfigura 3 correspondía a Z constante para mostrar las curvas de isodosis
en el plano XY . El código se implementó usando la función contour() de Python, dicho
código se presenta en la sección A.2.4 del apéndice 2.

3.1.10.3. Perfiles de dosis

Para trazar los perfiles de dosis se eligieron dos cortes equivalentes de ambas
distribuciones y luego dos filas (o dos columnas) equivalentes en las dos imágenes y se
graficaron, de manera representativa se escogieron las filas o las columnas centrales a cada
dirección. Como ambas imágenes tenían las mismas dimensiones y correspondían al mismo
espacio físico, los perfiles de intensidad de las dos DD se compararon dentro de una misma
figura.

3.1.10.4. Histogramas dosis-volumen

Primero, se corregistraron las imágenes de tomografía computarizada del gel y del
paciente en el TPS. El corregistro se hizo creando una estructura en el plan del maniquí
de gel, dada por la curva de isodosis prescrita, luego en la ventana de Eclipse de Image
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Registration se superpusieron la estructura creada y el PTV en el paciente, se aproximaron
ambas estructuras desplazando la tomografía del gel y tratando de hacerlas coincidir lo
mejor posible en las tres direcciones. Una vez hecho eso, se fijó una imagen respecto a otra
logrando el corregistro (figura 3.14).

Fig. 3.14: Corregistro entre la tomografía del paciente y del maniquí de gel, realizado en el TPS.

Luego, retornando a la ventana de External Beam Planning en el TPS, se recalculó
la dosis en el maniquí de gel para las nuevas estructuras y se desplegaron los DVHs (fig.
3.15). Luego de este paso, se exportaron en formato DICOM las estructuras que quedaban
completamente contenidos en el volumen del gel.

Fig. 3.15: Ditribución de dosis del tratamiento de SBRT vertebral en el TPS para el maniquí de gel con las estructuras
superpuestas, desplegando el DVH acumulativo de las estructuras evaluadas dentro del volumen (PTV 14 y 20 Gy, así
como la médula espinal). La escala de dosis se visualiza a partir de 14 Gy.

Posteriormente, para la visualización de estructuras y la generación de los histo-
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gramas se usó un pluggin de Matlab llamado CERR7, se creó un nuevo proyecto con las
imágenes de la tomografía del maniquí de gel y las estructuras (fig. 3.16). Luego sobre el
proyecto creado se adjuntaron tanto la distribución de dosis RTDose del TPS como la DD
medida en la opción de insertar dosis desde otro plan.

Fig. 3.16: Interfaz de CERR con la tomografía del gel y las estructuras del PTV (de 14 y 20 Gy) y la médula espinal
superpuestas en ella.

Una vez cargadas las dos distribuciones de dosis, se pudieron generar tanto los DVHs
diferenciales, como los acumulativos. No fue necesario realizar ninguna transformación a
las distribuciones de dosis, puesto que se usaron las que ya tenían la misma resolución. De
esta manera, se superpusieron las estructuras y las distribuciones de dosis, generando los
DVHs usando aquellos vóxeles de la distribución de dosis que se encontraba dentro de una
cierta estructura. Se añadió un DVH para cada estructura de interés. Esto con el objetivo
de comparar la dosis que reciben estructuras de interés como los OAR o PTV, tanto en
la distribución de dosis medida como en la calculada para el maniquí de gel, a partir de
describir discrepancias entre los DVHs obtenidos.

Es importante aclarar que los DVHs resultantes fueron creados con una distribución
de dosis que no corresponde a la de la tomografía del paciente, sino a la del maniquí usado
para hacer el QA. Por lo tanto, tampoco es representativa de la dosis recibida por los
OARs en el paciente como consecuencia del plan de tratamiento.

Todos los procedimientos descritos en la sección 3.1.10 se repitieron para cada uno
de los cuatro tratamientos y se obtuvo el mismo conjunto de resultados para cada uno de
ellos.

7CERR, del inglés: Computational Environment for Radiological Research.
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Capítulo 4

Resultados

4.1. Calibración de la respuesta del lote de gel

Como se mencionó en la sección 3.1.4, uno de los matraces fue irradiado para
caracterizar la curva dosis-respuesta del lote de gel radiosensible (figura 4.1). El plan con
el que se irradió dicho matraz estaba compuesto de siete campos cuadrados con dosis
crecientes desde 1 Gy hasta 50 Gy. Sin embargo, solo fueron distinguibles por el gel los
cinco campos con dosis asociadas mayores a 5 Gy, como se indica en la tabla 4.1.

Fig. 4.1: Fotografías del maniquí empleado para la calibración, en (a) se muestra una vista oblicua desde la cara de
incidencia del haz de radiación y en (b) se presenta una vista lateral, donde se aprecian los campos en profundidad en
el gel.

Las imágenes adquiridas del gel de calibración, como todas las que fueron recons-
truidas y postprocesadas tras el escaneo con el OCT, estaban en unidades de densidad
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4.1 Calibración de la respuesta del lote de gel

Tabla 4.1: Valores de densidad óptica respecto a las dosis impartidas a 10 cm de profundidad en el gel.

Densidad óptica/cm Dosis (Gy)

0.369 ± 0.004 52.99 ± 1.06
0.344 ± 0.004 45.03 ± 0.90
0.311 ± 0.008 37.34 ± 0.75
0.288 ± 0.008 31.69 ± 0.64
0.265 ± 0.007 26.89 ± 0.55
0.246 ± 0.007 21.14 ± 0.45
0.194 ± 0.012 10.51 ± 0.39
0.067 ± 0.012 5.25 ± 0.47

0±0.001 0 ± 0

óptica por centímetro (OD/cm). Por lo que, al conocer las dosis que se entregaron a una
profundidad establecida, se pudo obtener una curva de calibración de todo el lote, que
describe la relación entre la OD/cm y la dosis. La curva obtenida se muestra en la figura
4.2, que corresponde a los datos presentados en la tabla 4.1, a los cuales se les ajustó un
polinomio de segundo grado, que depende de los siguientes parámetros:

D = A+Bx+ Cx2, R2 = 0.99756 (4.1)

A = 0

B = −12.34± 14.53

C = 419.67± 44.63,

donde se fijó la ordenada al origen en cero, porque para una dosis de 0 Gy se esperaba
una ausencia de cambios en la absorbancia óptica. Los valores de los parámetros de ajuste
son consistentes con los datos, ya que los valores de OD/cm son inferiores a 0.37 y deben
asociarse a dosis en el rango de decenas de Gy.

En la figura 4.2 se muestra la curva de calibración o curva de respuesta del lote
de gel fabricado. Se grafica la dosis absorbida en agua en función de la respuesta del
gel, dada por su densidad óptica neta por centímetro, junto con un ajuste polinomial
de segundo orden, que tomó en cuenta la incertidumbre de las variables ajustadas. El
polinomio presentado muestra un R2= 0.99756, pese a que los puntos de dosis por debajo
de 10 Gy no coinciden con el ajuste. De hecho, dicho ajuste fue el que mejor R2 y menor
incertidumbre en los parámetros de ajuste ofreció, comparado con un ajuste de tercer
grado.

En cuanto a la curva de calibración, se puede observar que los cambios en la densidad
óptica son más sutiles para dosis entre 5 y 10 Gy. En este rango, se evidencia claramente
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.2: Curva dosis-respuesta de lote de gel MAGIC, se aprecia el polinomio de segundo grado que fue ajustado para
describir la relación de la dosis en función de la OD/cm.

un deterioro en la respuesta del gel y en la sensibilidad del sistema de lectura del OCT, ya
que la señal en la imagen para el campo de 5 Gy es considerablemente menor a 10 Gy.
Esto también se refleja en la pérdida de contraste para el campo de 5 Gy, en comparación
con el campo de 10 Gy (ver figura 4.3). Los tratamientos clínicos que se eligieron tenían
dosis prescritas entre 20 y 30 Gy, intervalo donde se aprecia un mejor ajuste con la curva
de calibración obtenida que a dosis menores.

4.2. Verificación de los tratamientos

En las figuras 4.4, 4.11, 4.18 y 4.25, se presentan imágenes de la distribución de dosis
(DD) obtenida en el paciente y en el gel por el TPS para los cuatro tratamientos evaluados
y fotografías del gel irradiado, en las que la polimerización del gel fue evidente para todos
los tratamientos. A lo largo de esta sección, se presentan los resultados obtenidos durante
la comparación de las DD, para cada uno de los tratamientos evaluados.

4.2.1. Tratamiento de SBRT vertebral

En las figuras 4.5 y 4.6 se muestran imágenes de algunos planos seleccionados de
la DD calculada por el TPS y sus correspondientes cortes de la DD medida con el gel
dosimétrico. Cualitativamente se observa una buena reproducibilidad en comparación al
cálculo, por la similitud que se aprecia visualmente en ambas DD.
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.3: Imágenes de la distribución de dosis en los campos de calibración para diferentes cortes, en el lado izquierdo
se presenta un bloque de subfiguras de la DD calculada por el TPS y, en el derecho, se presenta lo equivalente para
la DD medida con el OCT. En (a) y (b) se presentan los cortes axiales z=15 y z=125, etiquetándose en una de las
imágenes los diferentes campos y en (c)-(d) se presentan vistas ortogonales para las intersecciones mostradas en cada
caso, para únicamente el corte 125. Se aprecia la similitud a simple vista entre ambas DD, sin embargo, al estar el
primer bloque en unidades de dosis y el segundo en OD/cm y no encontrarse una relación lineal entre ambas variables,
se explican las diferencias.

4.2.1.1. Curvas de isodosis y perfiles de dosis

La figura 4.6 permite visualizar, para un mismo corte central del tratamiento, la
región que representaba el FOV de 7 cm y el de 10 cm, para ambas distribuciones, con el
único objetivo de evaluar cómo influía el tomar en cuenta un mayor o menor volumen para
la comparación. Además, en la parte inferior de la misma figura se presentan las curvas
de isodosis, para los dos campos de vista evaluados y para dos planos diferentes en cada
caso. Las imágenes presentadas muestran coincidencia en la morfología de las DD de los
tratamientos entregados, desde una perspectiva meramente cualitativa, permitiedo hacer
una evaluación rápida de la coincidencia entre ambas.

Adicionalmente, en la figura 4.7 se muestra la comparación entre perfiles centrales
verticales y horizontales de dos cortes diferentes de las dos distribuciones, con una adecuada
definición de los gradientes de dosis en las imágenes de la distribución medida (perfil
naranja), respecto al perfil calculado (perfil azul).

62



4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.4: a) DD calculada (vista axial) en el paciente para un tratamiento de SBRT vertebral, b) DD calculada (vista
axial) en el plan de verificación con el maniquí de gel. Se aprecia que el gel constituye un medio homogéneo donde se
centró la distribución de dosis a entregar. c) y d) Fotografías del maniquí de gel luego de recibir el tratamiento de
SBRT vertebral, en vista coronal y axial, respectivamente. Se aprecia la formación de una nube de polimerización como
respuesta a la radiación en la región central del matraz, y en la vista axial (d) es posible apreciar la incidencia de los
haces de radiación. El valor inferior de la escala de dosis indica 1000 cGy. Dtotal= 20 Gy, 1 fracción.

Fig. 4.5: Distribución de dosis (Gy) para el tratamiento de SBRT vertebral, se muestran 9 cortes del cálculo dado por
el TPS en el maniquí de gel (panel izquierdo) y la medición con el sistema dosimétrico Gel-OCT (panel derecho).
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.6: Comparación de las regiones evaluadas con un campo de vista de 7 cm (izquierda) y de 10 cm (derecha). Las
imágenes presentadas en el primer renglón corresponden todas al despliegue de un mismo corte central al tratamiento
de SBRT vertebral, y muestran la DD calculada y la medida en unidades de Gy, para los dos tamaños de FOV.
Las imágenes inferiores muestran, para los planos indicados, cómo se visualizan las curvas de isodosis de ambas DD
superpuestas, en rojo se presenta la DD calculada y en líneas punteadas azules la DD medida.

Fig. 4.7: Perfiles obtenidos para los cortes 15,20,25 y 30 de 56 (FOV=7 cm), en las direcciones vertical y horizontal de
las imágenes de referencia (TPS) en azul vs las de evaluación (medidas) en naranja, para el tratamiento de SBRT
vertebral.

4.2.1.2. Prueba del índice gamma

En las figuras 4.8 y 4.9 se presentan los resultados de la evaluación gamma para
ambas distribuciones de dosis y dos tamaños de FOV. Por un lado, se muestran los
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4.2 Verificación de los tratamientos

histogramas asociados con el porcentaje de aprobación de la prueba. Es importante
recordar que la prueba del índice gamma 3D no solo realiza una evaluación corte a corte,
sino que evalúa los criterios de dosis y distancia para todos los píxeles en la imagen que se
desea evaluar.

En la figura 4.9 se muestra un corte de la región que se evaluó en ambas distribuciones.
Además, se incluye un mapa de la diferencia de dosis entre ambas DD y otro mapa de la
distribución espacial del índice gamma. En este último se destacan en color rojo los puntos
que proveen valores mayores que uno y no pasan la prueba.

Fig. 4.8: Histogramas que muestran el porcentaje de aprobación del índice gamma (3 % y 3 mm) para el tratamiento
SBRT vertebral para dos tamaños de FOV: 7 cm (izquierda) y 10 cm (derecha). Los histogramas presentan la proporción
de los vóxeles que pasan la prueba por tomar valores entre 0 y 1, respecto al total de vóxeles en la imagen.

Para el tratamiento de SBRT vertebral, los resultados de la prueba del índice
gamma para diferentes criterios de aceptación se presentan en la tabla 4.2, para los dos
tamaños de regiones evaluadas que se manejaron: 7 cm y 10 cm.

En este caso, el FOV de 7 cm satisface que la tasa de aprobación es mayor a 95 %
para 2.5%/2.5mm. Mientras que, el FOV de 10 cm cumple la misma condición para
un criterio menos restrictivo en el porcentaje de dosis: 3 %/2.5 mm. En todos los casos
considerados, la tasa de aprobación es mayor al 90 %, a excepción de 2 %/2 mm en el FOV
de 10 cm, un criterio que para SRS/SBRT debería considerarse el mínimo aceptable [48].

4.2.1.3. Histogramas dosis-volumen

Los DVHs resultantes se aprecian en la figura 4.10 para el tratamiento de SBRT
vertebral, tanto en forma diferencial como integral. En este tratamiento las estructuras de
consideradas fueron tres, el PTV de 14 Gy, el PTV de 20 Gy y la médula espinal1.

1Por simplicidad se mantendrán los nombres de las estructuras en la CT del paciente. Sim embargo,
es importante mencionar que se realizó un registro rígido y, aunque se denominen de la misma manera, las
estructuras que se trasladaron al maniquí de gel no permiten hacer una comparación directa con la dosis
que recibieron las estructuras en la CT del paciente.
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.9: Resultados de la prueba del índice gamma para el tratamiento SBRT vertebral con dos tamaños de FOV,
izquierda: 7 cm, derecha: 10 cm. Arriba se presentan los cortes de imagen que se están evaluando, tanto en la DD
medida como en la calculada por el TPS en Gy, mientras que las imágenes inferiores muestran un mapa de diferencia
de dosis y a su derecha la distribución espacial del índice gamma.

Tabla 4.2: Tasa de aprobación del índice gamma del tratamiento de SRBT vertebral

Tasa de aprobación (%)
(γ ≤ 1)

Dosis
( %)

DTA
(mm)

FOV
7 cm

FOV
10 cm

3.0 3.0 98.72 97.25
3.0 2.5 95.46 95.12
3.0 2.0 91.46 90.06
2.5 3.0 98.55 97.05
2.5 2.5 95.13 94.75
2.5 2.0 91.16 89.36
2.0 3.0 98.37 96.86
2.0 2.5 94.76 94.38
2.0 2.0 90.04 88.63

En ambos histogramas, tanto el diferencial como el integral, se puede apreciar una
curva muy similar en su forma. Esto sugiere que el sistema dosimétrico implementado
logró reproducir con éxito la forma de la distribución de dosis, incluyendo los altos
gradientes de dosis. Esto se refleja en la cobertura y la protección del OAR, que muestran
similitud en ambas DD. Sin embargo, también se aprecia un desplazamiento entre las
curvas. Este desplazamiento puede atribuirse a las diferencias previamente identificadas en
la comparación mediante perfiles, curvas de isodosis y la prueba del índice gamma.
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.10: Histograma dosis-volumen diferencial (izquierda) y acumulativo (derecha), generados a partir de los vóxeles
de la DD dentro de las estructuras consideradas, en este caso: PTV 14 Gy (verde), PTV 20 Gy (rojo) y médula espinal
(azul). En líneas continuas se presentan los histogramas correspondientes a la DD calculada por el TPS, mientras que
en líneas discontinuas lo medido por el sistema Gel-OCT.

4.2.2. Tratamiento de SBRT de ganglio

La figura 4.11 presenta las fotografías del maniquí usado para verificar este plan
de tratamiento. Se ilustran además las distribuciones de dosis calculadas en el gel y en
el paciente, a partir de la curva de 20 Gy. Las figuras 4.12 y 4.13 presentan imágenes de
planos seleccionados de las DD que se evaluaron, tanto provenientes del TPS como del
sistema dosimétrico. A simple vista se observa una adecuada similitud entre ambas DD,
en cuanto a la forma que reproducen de la región irradiada.

4.2.2.1. Curvas de isodosis y perfiles de dosis

En la figura 4.13 se presentan también las curvas de isodosis correspondientes a los
dos campos de vista evaluados, para dos planos diferentes en cada caso. Estas imágenes
ofrecen una rápida evaluación cualitativa de la concordancia entre ambas DD, puesto que
las isodosis se visualizan próximas entre sí.

La figura 4.14 muestra la comparación de perfiles centrales verticales y horizontales
de cuatro cortes diferentes correspondientes a las dos distribuciones obtenidas para el
tratamiento de ganglio pélvico, se aprecia similitud entre perfiles de la distribución medida
(perfil naranja) y la calculada (perfil azul).

4.2.2.2. Prueba del índice gamma

En la figura 4.8 se presentan los histogramas asociados con el porcentaje de aproba-
ción de la prueba para criterios de 3 %/3 mm y dos tamaños de FOV. Los resultados de
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.11: a) y b) muestran la distribución de dosis (Gy) en el gel y en el paciente durante un tratamiento de SBRT
de ganglio pélvico, capturada en vista axial y coronal, respectivamente. c) y d) Son fotografías del maniquí de gel luego
de recibir el tratamiento, en vista coronal y axial, respectivamente. El valor inferior de la escala de dosis indica 2000
cGy. Se aprecia la forma que toma la respuesta del gel. Dtotal= 24 Gy, 1 fracción.

Fig. 4.12: Distribución de dosis (Gy) para el tratamiento de SBRT de ganglio pélvico, se muestran 6 cortes del cálculo
dado por el TPS en el maniquí de gel (panel izquierdo) y la medición con el sistema dosimétrico Gel-OCT (panel
derecho).

extender la evaluación gamma a distintos criterios de dosis y distancia se presentan en la
tabla 4.3.

En este caso, tanto el FOV de 7 cm como el de 10 cm satisfacen que la tasa de
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.13: Comparación de las regiones evaluadas con un campo de vista de 7 cm (izquierda) y de 10 cm (derecha). Las
imágenes presentadas en el primer renglón corresponden todas al despliegue de un mismo corte central al tratamiento de
SBRT de ganglio pélvico, y muestran la DD calculada y la medida en Gy para los dos tamaños de FOV. Las imágenes
inferiores muestran, para los planos indicados, cómo se visualizan las curvas de isodosis de ambas DD superpuestas, en
rojo se presenta la DD calculada y en líneas punteadas azules la DD medida.

Fig. 4.14: Perfiles obtenidos para los cortes 15,20,25 y 30 de 56 (FOV=7 cm), en las direcciones vertical y horizontal
de las imágenes de referencia (TPS) en azul vs las de evaluación (medidas) en naranja, para el tratamiento de SBRT
de ganglio pélvico.

aprobación es mayor a 95 % para 2 %/3 mm, no obstante, en SBRT/SRS el valor de DTA
es más crítico [95]. Nuevamente, en todos los casos considerados la tasa de aprobación es
mayor al 90 %, a excepción de 2 %/2 mm en el FOV de 10 cm.

En la figura 4.16, se muestra un corte representativo de la región evaluada en
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.15: Histogramas que muestran la tasa de aprobación del índice gamma (3 %/3 mm) para el tratamiento SBRT
de ganglio pélvico para dos tamaños de FOV: 7 cm izquierda y 10 cm derecha.

Tabla 4.3: Tasa de aprobación del índice gamma del tratamiento de SRBT de ganglio pélvico

Tasa de aprobación (%)
(γ ≤ 1)

Dosis
( %)

DTA
(mm)

FOV
7 cm

FOV
10 cm

3.0 3.0 98.82 97.77
3.0 2.5 96.76 93.52
3.0 2.0 92.07 90.48
2.5 3.0 98.14 97.06
2.5 2.5 93.33 91.49
2.5 2.0 91.59 89.95
2.0 3.0 97.75 96.40
2.0 2.5 91.19 90.70
2.0 2.0 90.22 88.49

ambas distribuciones y para dos FOVs. Este gráfico incluye dos mapas: uno que exhibe la
diferencia de dosis entre ambas distribuciones en los cortes señalados y otro que ilustra la
distribución espacial del índice gamma. En estos diagramas de la distribución espacial del
índice gamma, se aprecia que los valores que no pasan la prueba para 2%/2 mm en el
FOV de 7 cm se concentran al interior del tratamiento, esto es importante porque ayuda a
visualizar las regiones del tratamiento donde se encuentran las mayores discrepancias y
donde se tiene que poner mayor atención.

Las diferencias observadas en las regiones de alta dosis podrían ser atribuibles a
las discrepancias iniciales en la resolución espacial de ambos conjuntos de datos, donde el
OCT tuvo mejor resolución inicial y el hecho de realizar un promedio pudo conducir a las
diferencias observadas. Sin embargo, pese a que la región de alta prioridad muestre ese
comportamiento en la imagen del corte considerado, para los mismos criterios, en la tabla
4.3 se vio que consiguen pasar la prueba el 90.22 % del total de los vóxeles evaluados en
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4.2 Verificación de los tratamientos

las distribuciones 3D.

Fig. 4.16: Resultados de la prueba del índice gamma para el tratamiento SBRT de ganglio pélvico con dos tamaños de
FOV, izquierda: 7 cm, derecha: 10 cm. Arriba se presentan los cortes de imagen que se están evaluando, tanto en la DD
medida como en la calculada por el TPS en Gy, mientras que las imágenes inferiores muestran un mapa de diferencia
de dosis y a su derecha la distribución espacial del índice gamma.

4.2.2.3. Histogramas dosis-volumen

Los DVHs resultantes de evaluar las estructuras del PTV (azul) y CTV (verde)
en el tratamiento de ganglio usando las dos distribuciones se aprecian en la figura 4.17,
tanto en forma diferencial como integral. Se aprecia la recuperación de la forma del
histograma calculado por el TPS con el sistema de medición de la DD. En términos
generales, el desplazamiento encontrado entre los DVHs correspondientes podría deberse
a la incertidumbre que existe durante el posicionamiento de las estructuras respecto a
las DD y desde luego por el cambio de medio, del paciente al maniquí, así como a las
discrepancias identificadas a través de la prueba gamma. Los desplazamientos se hacen
más evidentes en el DVH diferencial por el rango de valores que toma el eje X.

4.2.3. Tratamiento de SBRT de hueso iliaco

La figura 4.18 presentó fotografías del maniquí utilizado para verificar este plan de
tratamiento, mostrando claros cambios en su opacidad.

Las figuras 4.19 y 4.20 presentan imágenes de planos seleccionados de las DD
evaluados, tanto del TPS como del sistema dosimétrico. Cualitativamente, se puede
observar una adecuada similaridad entre las dos DD.
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4.2 Verificación de los tratamientos

Fig. 4.17: Histograma dosis-volumen diferencial (izquierda) y acumulativo (derecha) para tratamiento de SBRT de
ganglio pélvico, generados a partir de los vóxeles de la DD dentro de las estructuras consideradas, en este caso: PTV
. En líneas continuas se presentan los histogramas correspondientes a la DD calculada por el TPS, mientras que en
líneas discontinuas lo medido por el sistema Gel-OCT.

Fig. 4.18: a) Fotografía del maniquí de gel luego de recibir el tratamiento de SBRT de hueso iliaco izquierdo, se
aprecia la formación de una nube de polimerización como respuesta a la radiación en la región central del matraz.
La distribución se puede apreciar cualitativamente sin necesidad de sistemas de imágenes ni procesamiento. b) y c)
muestran un corte axial de la distribución de dosis en el gel y en el paciente, respectivamente. El valor inferior de la
escala de dosis en 1000 cGy. Dtotal= 21 Gy, 1 fracción.

4.2.3.1. Curvas de isodosis y perfiles de dosis

La figura 4.20 muestra las curvas de isodosis correspondientes a los dos FOVs
evaluados, para dos planos diferentes en cada caso. Estas imágenes proporcionan una
evaluación cualitativa rápida de la concordancia entre dos DD, ya que las curvas de un
valor de dosis específico se muestran cerca una de la otra.

La figura 4.21 presenta la comparación de perfiles centrales verticales y horizontales
en cuatro cortes distintos de las dos distribuciones correspondientes al tratamiento del
hueso iliaco. Se puede observar el parecido en la forma que toman tanto los perfiles de la
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Fig. 4.19: Distribución de dosis (Gy) para el tratamiento de SBRT de hueso iliaco, se muestran 6 cortes del cálculo
dado por el TPS en el maniquí de gel (panel izquierdo) y la medición con el sistema dosimétrico Gel-OCT (panel
derecho).

Fig. 4.20: Comparación de las regiones evaluadas con un campo de vista de 7 cm (izquierda) y de 10 cm (derecha). Las
imágenes presentadas en el primer renglón corresponden todas al despliegue de un mismo corte central al tratamiento
de SBRT de hueso iliaco, y muestran la DD calculada y la medida en Gy para los dos tamaños de FOV. Las imágenes
inferiores muestran, para los planos indicados, cómo se visualizan las curvas de isodosis de ambas DD superpuestas, en
rojo se presenta la DD calculada y en líneas punteadas azules la DD medida.

distribución medida (perfil naranja) como los perfiles calculados (perfil azul), aunque no
es exacto, la evaluación cuantitativa se realiza con el índice gamma.
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Fig. 4.21: Perfiles obtenidos para los cortes 15,20,25 y 30 de 56 (FOV=7 cm), en las direcciones vertical y horizontal
de las imágenes de referencia (TPS) en azul vs las de evaluación (medidas) en naranja, para el tratamiento de SBRT
de hueso iliaco.

4.2.3.2. Prueba del índice gamma

El histograma que presenta el porcentaje de aprobación de la prueba para el criterio
3%/3 mm y los dos tamaños de FOV se presenta en la figura 4.22. Los resultados de
ampliar la evaluación gamma a diferentes criterios de dosis y distancia se presentan en la
tabla 4.4.

Fig. 4.22: Histogramas que muestran la tasa de aprobación del índice gamma (3 % y 3 mm) para el tratamiento SBRT
de hueso iliaco para dos tamaños de FOV: 7 cm (izquierda) y 10 cm (derecha).

En este tratamiento, el FOV de 7 cm satisface que la tasa de éxito es superior al 95 %
para 2.5 %/2 mm. Mientras que, para 10 cm esto mismo ocurre a partir de 2.5 %/3 mm y
criterios menos restrictivos. Se obtuvo un resultado similar a los tratamientos anteriores,
que en todos los casos considerados la tasa de aprobación fue superior al 90 %, a excepción
de la evaluación hecha con 2 %/2 mm y un FOV de 10 cm.
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Tabla 4.4: Tasa de aprobación del índice gamma del tratamiento de SBRT de hueso iliaco izquierdo

Tasa de aprobación (%)
(γ ≤ 1)

Dosis
( %)

DTA
(mm)

FOV
7 cm

FOV
10 cm

3.0 3.0 98.81 96.00
3.0 2.5 97.53 95.80
3.0 2.0 96.44 92.22
2.5 3.0 97.32 95.63
2.5 2.5 96.58 93.98
2.5 2.0 95.28 90.68
2.0 3.0 96.15 93.26
2.0 2.5 94.32 90.97
2.0 2.0 91.80 89.44

Fig. 4.23: Resultados de la prueba del índice gamma para el tratamiento SBRT de hueso iliaco con dos tamaños de
FOV, izquierda: 7 cm, derecha: 10 cm. Arriba se presentan los cortes de imagen que se están evaluando, tanto en la DD
medida como en la calculada por el TPS en Gy, mientras que las imágenes inferiores muestran un mapa de diferencia
de dosis y a su derecha la distribución espacial del índice gamma.

En la figura 4.23 se presentan los cortes que se están evaluando, los mapas de
diferencia de dosis y la distribución espacial del índice gamma, dados para un gamma
local de 2 %/2 mm. Por lo que, justo en las zonas de alta prioridad al centro del PTV o
alta dosis se visualiza la mayor densidad de píxeles que no aprueban el test. Sin embargo,
a pesar de que la región de alta prioridad exhibe este comportamiento en la imagen, si
se establece el mismo criterio y se considera la evaluación sobre todo el volumen de las
DD comparadas, en la tabla 4.3 se puede ver que el 91.80 % del total de vóxeles pasan la
prueba.
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4.2.3.3. Histogramas dosis-volumen

Los DVH resultantes de la evaluación de las estructuras PTV (rojo) y CTV (verde)
en el tratamiento del hueso iliaco izquierdo, utilizando ambas distribuciones de dosis, se
muestran en la figura 4.24, tanto en forma diferencial como integral.

Se aprecia la similitud en la la forma de los histogramas, pero el desplazamiento entre
las curvas denota una diferencia en la fracción de volumen de la estructura trasladada que
recibe una cierta dosis, es decir, la cobertura de los volúmenes objetivo muestra diferencias
en el cálculo y en la medición. El cambio se hace más evidente en el DVH diferencial debido
al rango de valores desplegados en el eje X. El desplazamiento nuevamente se atribuye a
la posición que ocupan las estructuras respecto cada distribución de dosis.

Fig. 4.24: Histograma dosis-volumen diferencial (izquierda) y acumulativo (derecha) para tratamiento de SBRT de
hueso iliaco, generados a partir de los vóxeles de la DD dentro de las estructuras consideradas, en este caso: PTV . En
líneas continuas se presentan los histogramas correspondientes a la DD calculada por el TPS, mientras que en líneas
discontinuas lo medido por el sistema Gel-OCT.

4.2.4. Tratamiento de SBRT pulmonar

La figura 4.25 muestra fotografías del maniquí utilizado para verificar este plan
de tratamiento. Al ser la lesión de menor tamaño de todos los tratamientos evaluados,
la fotografía que presenta una vista axial del maniquí irradiado, muestra de manera más
clara y evidente la entrada de los haces, apreciable como rayos formados por cambios en
la opacidad del gel, tal que el gel pasa de color amarillo traslúcido a blanco conforme la
dosis incrementa. En esa figura también se ilustra la distribución de dosis calculada en el
gel y en el paciente, a partir de la curva de 30 Gy.

Las figuras en 4.26 y en 4.27 presentan imágenes de planos seleccionados de las dos
DD evaluadas, tanto del TPS como del sistema dosimétrico, que lucen similares entre sí.
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Fig. 4.25: Imágenes de la planeación en el paciente y en el maniquí de gel (escala de dosis en Gy, desplegada a partir
de 3000 cGy), así como la fotografía del gel posterior a la irradiación, para el tratamiento de SBRT de pulmón izquierdo,
Dtotal= 30 Gy, 1 fracción. La fotografía presentada del gel muestra la vista inferior del matraz, desde donde se ve
cómo fue la entrada y salida de los haces al momento de impartir el tratamiento, observándose una nube densa justo en
el centro del tratamiento.

Fig. 4.26: Distribución de dosis (Gy) para el tratamiento de SBRT pulmonar, se muestran 6 cortes del cálculo dado
por el TPS en el maniquí de gel (panel izquierdo) y la medición con el sistema dosimétrico Gel-OCT (panel derecho).
Al ser la lesión más pequeña, con solo el despliegue de los cortes 20 a 40 se alcanza a cubrir casi en su totalidad los
cortes en los que se observa la DD.
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4.2.4.1. Curvas de isodosis y perfiles de dosis

La figura 4.27 muestra las isodosis correspondientes a los dos FOVs considerados y
los planos especificados. En las imágenes se aprecia un buen acuerdo en la forma de las
curvas en ambas DD.

La figura 4.28 ofrece una comparativa mediante perfiles centrales verticales y
horizontales en cuatro cortes diferentes de las dos distribuciones asociadas al tratamiento
de SBRT pulmonar. Este despliegue permite observar la reproducción en la forma de los
perfiles de la imagen medida (naranja) y la calculada (azul).

Fig. 4.27: Comparación de las regiones evaluadas con un campo de vista de 7 cm (izquierda) y de 10 cm (derecha). Las
imágenes presentadas en el primer renglón corresponden todas al despliegue de un mismo corte central al tratamiento
de SBRT pulmonar, y muestran la DD calculada y la medida en Gy para los dos tamaños de FOV. Las imágenes
inferiores muestran, para los planos indicados, cómo se visualizan las curvas de isodosis de ambas DD superpuestas, en
rojo se presenta la DD calculada y en líneas punteadas azules la DD medida.

4.2.4.2. Prueba del índice gamma

El histograma que presenta el porcentaje de aprobación de la prueba para el criterio
3%/3 mm y los dos tamaños de FOV se presenta en la figura 4.22. Los resultados de
ampliar la evaluación gamma a diferentes criterios de dosis y distancia se presentan en la
tabla 4.5.

Para la SBRT pulmonar, el FOV de 7 cm satisface que la tasa de éxito es superior
al 95 % para 2 %/3 mm. Mientras que, para 10 cm esto mismo ocurre a partir de 2.5 %/3
mm y criterios menos restrictivos que ese. Además, en todos los casos considerados la tasa
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Fig. 4.28: Perfiles obtenidos para los cortes 15,20,25 y 30 de 56 (FOV=7 cm), en las direcciones vertical y horizontal
de las imágenes de referencia (TPS) en azul vs las de evaluación (medidas) en naranja, para el tratamiento de SBRT
pulmonar.

Fig. 4.29: Histogramas que muestran la tasa de aprobación del índice gamma (3 % y 3 mm) para el tratamiento SBRT
pulmonar para dos tamaños de FOV: 7 cm (izquierda) y 10 cm (derecha).

de aprobación fue superior al 90 %, a excepción de la evaluación hecha con 2 %/2 mm y
un FOV de 10 cm.

En la figura 4.30 se presentan, además de los cortes que se están evaluando, los
mapas de diferencia de dosis y del índice gamma, este último para un gamma local de
2 %/2 mm y que en la tabla 4.5 tuvo una tasa de aprobación de 90.13 % del volumen total
considerado en un FOV de 7 cm.
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Tabla 4.5: Tasa de aprobación del índice gamma del tratamiento de SRBT pulmonar

Tasa de aprobación (%)
(γ ≤ 1)

Dosis
( %)

DTA
(mm)

FOV
7 cm

FOV
10 cm

3.0 3.0 97.32 96.55
3.0 2.5 95.26 94.27
3.0 2.0 92.93 90.75
2.5 3.0 97.06 96.16
2.5 2.5 93.75 93.03
2.5 2.0 91.15 90.10
2.0 3.0 96.12 94.95
2.0 2.5 91.19 91.21
2.0 2.0 90.13 89.44

Fig. 4.30: Resultados de la prueba del índice gamma para el tratamiento SBRT pulmonar con dos tamaños de FOV,
izquierda: 7 cm, derecha: 10 cm. Arriba se presentan los cortes de imagen que se están evaluando, tanto en la DD
medida como en la calculada por el TPS, mientras que las imágenes inferiores muestran un mapa de diferencia de dosis
y a su derecha la distribución espacial del índice gamma.

4.2.4.3. Histogramas dosis-volumen

Los DVH resultantes de la evaluación de las estructuras PTV (azul) y CTV (morado)
para el tratamiento de la SBRT pulmonar, utilizando ambas distribuciones de dosis, se
muestran en la figura 4.31, tanto en forma diferencial como integral.

Se aprecia la similitud en la forma de los histogramas, pero el desplazamiento entre
las curvas denota una diferencia en la cobertura de los volúmenes objetivo entre el cálculo
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y la medición. El cambio se hace más evidente en el DVH diferencial debido al rango de
dosis que toma el eje X.

Fig. 4.31: Histograma dosis-volumen diferencial (izquierda) y acumulativo (derecha) para tratamiento de SBRT
pulmonar, generados a partir de los vóxeles de la DD dentro de las estructuras consideradas, en este caso: PTV. En
líneas continuas se presentan los histogramas correspondientes a la DD calculada por el TPS, mientras que en líneas
discontinuas lo medido por el sistema Gel-OCT.
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Capítulo 5

Discusión de resultados

En este capítulo se discuten los resultados presentados en el capítulo previo. Se
divide en secciones para facilitar el abordaje de los aspectos a comentar.

5.1. Calibración del lote de gel

Un procedimiento de calibración preciso y confiable resulta esencial para cualquier
dosímetro, especialmente para uno que aspira a ser introducido en la práctica clínica de
la radioterapia. En este proyecto, la calibración del gel radiosensible tipo MAGIC fue un
paso crucial para establecer la relación entre la densidad óptica y la dosis absorbida. Se
obtuvo un ajuste polinómico de segundo grado correspondiente a la curva mostrada en la
figura 4.2 para el lote de gel fabricado.

La curva de calibración obtenida mostró un comportamiento no lineal, lo cual
resulta atípico frente a algunos otros trabajos que exponen un intervalo de respuesta lineal
de la OD respecto a la dosis para cada tipo de gel que desarrollan [71, 96, 97], sin embargo,
ninguno de ellos es gel tipo MAGIC. En estos trabajos, se ha observado que a medida
que aumenta la dosis absorbida, se produce un incremento proporcional en la densidad
óptica del gel. De acuerdo con ese enfoque, en esta investigación se esperaba que, a bajas
dosis, la curva de calibración mostrara una pendiente más pronunciada, indicando una
respuesta más sensible del gel a dichas dosis. Esto se debe a que, en ese rango de dosis,
la interacción entre los radicales libres generados por la radiación y el gel suele ser más
intensa, lo que conduce a un rápido aumento en la densidad óptica. Luego, a medida que
la dosis absorbida aumenta, la pendiente de la curva de calibración tiende a estabilizarse,
incluso alcanzando un punto de saturación en el cual la respuesta ya no aumenta de manera
proporcional a la dosis.

En lo que respecta al gel fabricado en este proyecto, la curva de calibración parece
mostrar las etapas descritas anteriormente, pero desplazadas hacia dosis más elevadas. En
otras palabras, la región de proporcionalidad se encuentra más allá de los 10 Gy y, para las
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dosis utilizadas en este estudio, aún no se observa el comienzo de una región de saturación.

En la referencia [49] se menciona que un polinomio de segundo grado es la respuesta
característica más común de los dosímetros 3D. Por lo tanto, en esta ocasión se consideró
ajustar la curva mediante un polinomio de segundo grado. Esto también se decidió porque
en la curva obtenida se apreció un cambio en la sensibilidad del gel entre 0 y 10 Gy,
donde se pierde la proporcionalidad que es más clara a dosis más elevadas. El polinomio
de segundo grado fue el que mejor describió la relación entre las variables y se ajustó
a la mayor cantidad de los puntos disponibles junto con sus respectivas incertidumbres,
obteniendo un coeficiente de determinación R2 = 0.998. Sin embargo, el punto asociado
a la dosis de 10 Gy no coincide con el ajuste, lo que podría justificar que el sistema
dosimétrico desarrollado no esté reproduciendo adecuadamente las penumbras, como se
pudo apreciar en los perfiles de dosis presentados,

La menor sensibilidad que mostró el sistema de lectura Gel-OCT usado ante las
dosis bajas (0-10 Gy) podría deberse a que la dispersión y atenuación de la luz láser
generada por los polímeros es demasiado alta, especialmente en un maniquí de gran tamaño,
como el que fue usado. Una recomendación sería trabajar con geles radiocrómicos, que
son ampliamente usados en conjunto con el OCT para medir dosis de pocos Gy [49], sin
embargo, este tipo de geles tienen el gran inconveniente de asociarse a un coeficiente de
difusión de la respuesta espacial como función del tiempo.

Respecto a la metodología de calibración usada, podría mejorarse el diseño del
plan de irradiación, En caso de que se quiera seguir empleando un único matraz para
la calibración. Esta metodología ha sido utilizada por Xu et al. [97], quienes consideran
necesario que el tamaño del campo sea suficientemente grande para evitar las dificultades
dosimétricas que presentan los campos pequeños y proporcionar áreas suficientemente
grandes para posicionar las ROIs en una región uniforme al centro del campo. En este
proyecto el número de campos y su tamaño estuvieron limitados no solo por el tamaño del
matraz, sino también por el tamaño del FOV útil para la lectura, aumentar el tamaño de
los campos buscando uniformidad en la dosis conlleva inherentemente a poder posicionar
menos campos en un mismo matraz.

En futuros proyectos se podría seguir la metodología descrita también por Xu et
al. [97], donde la curva dosis-respuesta se obtiene a partir de mediciones en una serie de
dosímetros pequeños irradiados a dosis graduales. Para llevar a cabo este último enfoque,
se tendrían que realizar adaptaciones en los soportes que sostienen el objeto de estudio en
el OCT OCTOPUS-RR y le permiten rotar sobre su propio eje, de manera que se adapten
a las nuevas geometrías posibles de los dosímetros a irradiar.

Otro aspecto importante es que en este trabajo por simplicidad se decidió crear
un plan de irradiación en el TPS para llevar a cabo la caibración, en vez de realizar la
calibración cruzada con respecto a una cámara de ionización. Una calibración cruzada
probablemente conllevaría a mejores resultados en el proceso de calibración por la exactitud
dosimétrica que ofrece la cámara de ionización [48] y por la independencia que tendría el
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proceso de calibración respecto del TPS y, desde luego, del algoritmo de cálculo de dosis.

Finalmente, es importante destacar que cada lote de gel radiosensible puede tener
variaciones en su curva de calibración debido a factores como su composición química y las
condiciones de fabricación. Por lo tanto, es necesario realizar la calibración de cada lote
de gel a utilizar en el futuro. Al establecer una curva de calibración confiable, se puede
realizar una estimación exacta y precisa de la dosis administrada durante los tratamientos
de radioterapia, he aquí la importancia de esta parte del procedimiento.

5.2. Análisis gamma

Los resultados de la evaluación 3D del índice gamma se presentaron en el capítulo
anterior, donde se observó que todos los tratamientos mostraron una tasa de aprobación
superior al 95 % para un criterio de 3 %/3 mm. Y para un criterio de 3 %/2 mm todos se
mantuvieron por encima del 90 % de acuerdo. Estos son resultados alentadores, puesto
que el grado de acuerdo fue suficientemente bueno para una comparación 3D, donde la
cantidad de puntos evaluados es considerablemente alta. Para los criterios que exigen
técnicas como IMRT o VMAT, estos resultados lucen prometedores para llevar a cabo
el PSQA de este tipo de tratamientos con geles tipo MAGIC. Sin embargo, dadas las
exigencias de exactitud de SBRT es necesario trabajar más en validar la metodología
para valores de DTA más exigentes (1 mm) si se quiere aplicar en PSQA de SBRT, para
diferencias de dosis variables de 1 % a 5 % [98].

Para el FOV de 7 cm no se rebasaron los límites de acción inidicados por el TG-218
para IMRT en ninguno de los casos. Y, aunque para el FOV de 10 cm se obtuvieron tasas
de aprobación por debajo del 90 % bajo el criterio más restrictivo, se puede decir que se
obtuvieron resultados favorables. De hecho, en el QA realizado con película radiocrómica
sucede algo similar, la ROI considerada a menudo se limita a excluir de la evaluación
dosis por debajo del 20 % o 30 % de la dosis de prescripción, para centrar el análisis en las
regiones de alta dosis del tratamiento y economizar la cantidad de película radiocrómica
utilizada. En este caso, podría decirse que un FOV de 7x7x7 cm3 es sumamente útil para
evaluar múltiples distribuciones de dosis de SBRT, donde suelen tratarse lesiones pequeñas
y el tamaño del PTV comúnmente es comparable con estas dimensiones. Sin embargo,
aunque esas regiones constituyen las de mayor prioridad en la evaluación, sería importante
conseguir una evaluación y visualización de las dosis bajas en las penumbras del campo de
tratamiento.

En las tablas presentadas de los resultados de la prueba del índice gamma, también
se pudo notar que el porcentaje de aprobación para un mismo FOV fue más sensible a
cambios en la distancia al acuerdo, que en las diferencias de dosis. Por lo que, se sugiere
que incertidumbres asociadas con el posicionamiento de una distribución de dosis (DD)
respecto a la otra, p. ej. durante la selección del corte inicial para la comparación o durante
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el recorte de la DD del TPS, constituyeron una fuente de incertidumbre importante para
la comparación.

En consecuencia, a pesar de que la verificación por imagen CBCT fue realizada
antes de cada irradiación y de las diferentes posiciones iniciales probadas en el código
para la comparación gamma, el posicionamiento preciso de una distribución de dosis con
respecto a la otra sigue siendo una fuente potencial de error, especialmente en regiones
con un alto gradiente de dosis en las tres direcciones. La alineación en una dirección no
garantiza la correspondencia en otra dirección, como se pudo observar en las curvas de
isodosis. Esto subraya una de las desventajas de realizar un análisis en 3D, ya que las
distribuciones de dosis están sujetas a posibles traslaciones y rotaciones en los tres ejes.

A partir de los resultados presentados, se destaca la importancia de buscar métodos
para reducir esta incertidumbre, mediante la implementación de un programa de optimiza-
ción que corrija el posicionamiento para mejorar la tasa de aprobación, considerando la
incertidumbre debida al posicionamiento. O que, de manera similar a como se realiza para
película radiocrómica para un corte, optimice la superposición y el empalme de las curvas
de isodosis de ambas DD de manera iterativa, para maximizar el rendimiento del índice
gamma, algo que en este trabajo se realizó de forma manual y podría automatizarse en
trabajos futuros.

Además, las discrepancias observadas en las regiones de altas dosis en las figuras
4.16, 4.23 y 4.30, podrían atribuirse a una que la curva de calibración utilizada no reproduce
el comportamiento de todos los datos medidos. Otra posible justificación podrían ser las
diferencias iniciales en la resolución espacial de las imágenes (0.5 mm frente a 1.25 mm),
donde la discrepancia en estas áreas pudo deberse a promediar píxeles con mejor resolución
espacial en la distribución de dosis medida. Es cuestionable si la mejor manera de proceder
en la prueba del índice gamma es sacrificar la resolución espacial en la DD medida para
igualarla a la del TPS o interpolar la DD del TPS. En este trabajo se optó por el primer
enfoque, pero también se considera como un área de investigación futura el análisis de
los efectos de la comparación entre distribuciones de dosis con diferentes resoluciones y la
viabilidad de un método u otro para igualarlas.

Aunado a todo lo anterior, el acuerdo entre las distribuciones de dosis para todos
los tratamientos verificados se apreció mediante la superposición directa de sus curvas de
isodosis y la concordancia en la forma que mostraron los perfiles de dosis desplegados en
dos direcciones perpendiculares.

5.2.1. Otros trabajos

Respecto a lo reportado en otras investigaciones sobre la evaluación gamma 3D, en
el artículo presentado por Xu et al. [97] se llevó a cabo un análisis de la precisión de un
dosímetro de gel polimérico tipo BANG 3 mediante la comparación de las distribuciones
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de dosis obtenidas con el Gel-OCT, con película radiocrómica y con el TPS Cadplan
(Varian Corporation, Palo Alto, CA). Esto para un solo campo de rayos X de 6 MV, de
3D-CRT. Se obtuvo que las mediciones de gel concuerdan con los planes de tratamiento y
las mediciones de película dentro del criterio 3 %/2 mm en toda la región central utilizable
y libre de artefactos del volumen de gel.

Por su parte, en el trabajo realizado por el M. en C. Luis Olivares [51] acerca de
la evaluación gamma de un arreglo de películas radiocrómicas colocadas en un maniquí
diseñado específicamente para realizar un análisis tridimensional de las DD, se obtuvo una
tasa de aprobación del 96.2 % y 96.5 % para 25 y 17 planos evaluados, respectivamente,
durante la verificación de dos tratamientos de irradiación de encéfalo total con preservación
de hipocampos impartidos con RapidArc. Además, se logró un 96.7 % para seis planos y
95.3% para cuatro planos de evaluación en dos tratamientos de SBRT de columna. En
todos los casos, la prueba se realizó con criterios de 3%/3 mm. En la tesis del maestro
Olivares se aplicó esa tolerancia de 3 mm por considerar la incertidumbre en la colocación
de la película en la cavidad del maniquí como ±1 mm. Realizando una consideración
similar de la incertidumbre en el posicionamiento de una distribución de dosis respecto a la
otra, el trabajo aquí realizado cumple satisfactoriamente con tener una tasa de aprobación
mayor al 95 % para todos los tratamientos, incluso en el FOV de 10 cm y con una resolución
espacial axial claramente mejorada, respecto al estudio realizado por Olivares [51].

En el artículo realizado por Saenz y colaboradores [95], el análisis gamma para el
control de calidad previo a un tratamiento de SBRT espinal usando un maniquí impreso en
3D lleno de gel dosimétrico y un arreglo de cámaras de ionización, mostró que el 95.4 % de
los puntos de medición superaron los criterios de concordancia de 3 %/2 mm en el arreglo
de detectores. Mientras que, la distribución de la dosis en el maniquí de gel 3D obtuvo
una tasa de aprobación del índice gamma del 97 % utilizando criterios de 3 %/2 mm. En
ambos casos, se comparó con lo calculado por el TPS.

En otro estudio, Fong et al. [58] describieron el uso del gel MAGIC para la verificación
de tratamientos de IMRT. La respuesta a la dosis absorbida se evaluó mediante resonancia
magnética. Las distribuciones de dosis medidas y calculadas se compararon a partir de las
isodosis en un plano y los histogramas de volumen de dosis. Además, se evaluó la precisión
espacial y dosimétrica mediante el formalismo gamma. En sus resultados reportan que se
obtuvo una buena concordancia entre los datos calculados y medidos, puesto que el criterio
gamma se cumplió para el 94% de los píxeles en la región objetivo (3%/3 mm). En el
plano del isocentro, las isodosis del 70 % y 90 % de la dosis de prescripción, adquiridas por
los diferentes métodos, se encontraron en su mayoría dentro de los 2 mm, con hasta 3 mm
de discordancia en puntos aislados. De manera que, se concluyó que el sistema dosimétrico
a base de gel MAGIC mostró potencial para la verificación de IMRT [99]. Esto último fue
también corroborado en este trabajo de tesis.

En resumen, aunque la dosimetría en gel no es una metodología convencional para
realizar el aseguramiento de calidad en radioterapia, su uso en este proyecto permitió una
comparación tridimensional de las DD. Los resultados obtenidos sobre la aprobación del
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índice gamma lucen satisfactorios, especialmente para 3 %/3 mm e incluso para criterios
más restrictivos (2 %/2 mm), cumpliendo con lo que se indicó en la sección 1.2.1 para QA
de IMRT, pero se requerirá cumplir tolerancias más estrictas en los casos de SBRT y SRS.
Existen mejoras a la metodología seguida en este proyecto que, sin duda, podrían reorientar
su aplicación a los tratamientos estereotácticos, así como fortalecer la reproducibilidad y
confianza de los resultados aquí presentados. Entre estas mejoras se encuentran explorar
la sensibilidad del gel a dosis correspondientes a un fraccionamiento convencional (2
Gy), aumentar la estabilidad térmica del gel, optimizar los procedimientos de fabricación,
lectura, calibración y análisis de resultados, incluyendo el posicionamiento de una DD
respecto a otra durante el análisis gamma.

5.3. DVH

Se obtuvieron los histogramas dosis-volumen de todos los tratamientos como otro
método de comparación de las DD, para las estructuras que fue posible evaluar. Es
importante reiterar que los DHVs generados corresponden a cálculos y mediciones en el
maniquí y no en la geometría y composición del paciente. Este enfoque es novedoso y se
basa en el trabajo realizado en la tesis del M. en C. Olivares [51], donde se consideró factible
debido a la naturaleza tridimensional de la medición y a la aproximación geométrica y de
equivalencia de tejidos del maniquí utilizado.

Sin embargo, en el actual trabajo de tesis ninguno de los tratamientos analizados fue
intracraneal, que es la geometría del cuerpo humano que tiene mayor similitud con el matraz
de gel. Por lo tanto, las diferencias en la geometría y la presencia de inhomogeneidades
en el paciente hacen que las distribuciones de dosis en el maniquí no se reproduzcan de
manera exacta para el mismo plan de tratamiento, más allá de la equivalencia radiológica
del gel con el tejido.

En todos los DHVs se observó una aproximación entre la forma de los histogramas
correspondientes a la misma estructura para las dos distribuciones, pero también un
desplazamiento que denota una menor cobertura del volumen de las estructuras para
una dosis dada en comparación con lo calculado por el TPS. Esto parece indicar que
la superposición de estructuras y distribuciones de dosis que se está realizando genera
histogramas muy sensibles a la posición, en los que la inclusión y exclusión de ciertos voxeles
(incluso para desplazamientos milimétricos en cualquier dirección) desplazan el DVH, algo
que también puede atribuirse a los altos gradientes que se generan en las fronteras de la
estructura durante el proceso de planificación. Además, no se puede garantizar que, tras
el registro de imágenes, la colocación de la estructura en relación con la DD sea exacta,
Por lo tanto, al igual que con los perfiles y las curvas de isodosis, la incertidumbre en el
posicionamiento impacta en estos resultados.

Además, el desplazamiento observado en los DVHs puede estar relacionado con
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las diferencias encontradas mediante la prueba del índice gamma, especialmente en las
regiones de alta dosis, que corresponden a los volúmenes blanco y que fueron las principales
estructuras evaluadas en esta ocasión. No obstante, el acuerdo descrito en la sección
anterior entre cada par de distribuciones para todos los tratamientos justifica que los
histogramas muestren similitud en su morfología.

Una desventaja del método de comparación basado en DVHs es la dificultad para
establecer límites de tolerancia que permitan tomar decisiones objetivas sobre si una
distribución de dosis es equivalente a otra, o cuál magnitud de desplazamiento en un
DVH respecto a otro es aceptable, algo que sí permite el índice gamma. Una propuesta
para abordar este problema consiste en llevar a cabo una prueba estadística entre los dos
histogramas diferenciales. Sin embargo, sería deseable que, además del criterio matemático,
se complementara con un criterio clínico.

Cuando se aprueba un plan de tratamiento destinado a un paciente, se revisan las
restricciones de dosis para los OARs. Durante la verificación del plan mediante la prueba
del índice gamma se evalúa qué tan factible es la administración del plan por parte del
acelerador lineal en un medio homogéneo y las restricciones de dosis que reciben los OARs
se evalúan indirectamente dependiendo de la proximidad a la DD que se está evaluando,
así, aunque el índice gama no distingue si una región que cumple o no con la prueba
tiene relevancia clínica o no, simplemente considera todas las regiones en el volumen de
evaluación cuya dosis sea superior al umbral escogido. En cambio, en la comparación de
DVHs no se puede hacer referencia a las dosis que reciben los OAR a menos que se disponga
de un registro deformable que ajuste las estructuras de los OAR para que el contorno del
paciente adquiera la forma esférica del maniquí, con correcciones por heterogeneidades.

5.4. Desafíos del análisis tridimensional de distribucio-
nes de dosis

El objetivo final de este estudio, al igual que el que muchos otros dedicados a la
investigación de dosímetros de gel, fue desarrollar una herramienta para la dosimetría
3D que pueda ser utilizada de manera rutinaria en los servicios de radioterapia en todo
el mundo. Aunque este objetivo aún no se ha alcanzado, debido a varios desafíos pen-
dientes, se cree que este trabajo contribuye significativamente a destacar la dosimetría
de gel como una herramienta útil para llevar a cabo una verificación tridimensional de
los tratamientos de radioterapia con una mejor resolución espacial que los arreglos de
dosímetros convencionalmente usados.

Para lograr una mayor aceptación de esta metodología, es necesario hacer que su
implementación no resulte excesivamente costosa y garantizar una mayor facilidad en su
fabricación. Además, se busca mejorar la rapidez y precisión del sistema de lectura. Los
dosímetros 3D han estado en desarrollo durante muchos años y sus aplicaciones en RT han
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sido estudiadas por investigadores de todo el mundo. Parece que la falta de aceptación
generalizada en radioterapia se debe a la carga de trabajo extra que representaría para el
centro de radioterapia, lo que impone la necesidad de que los geles no solo sean reusables,
sino prefabricados. Estas áreas de investigación y desarrollo están actualmente activas [45].

Hasta la fecha, dentro de las aplicaciones demostradas de la dosimetría de geles
se incluyen procedimientos de dosimetría del campo de radiación (dosis de profundidad,
penumbra, perfiles de cuña) en haces de fotones, electrones y protones y el registro de
distribuciones de dosis de radioterapia conformal, radiocirugía estereotáxica y radioterapia
de intensidad modulada (IMRT y VMAT) e incluso braquiterapia [49]. Esta versatilidad en
su aplicabilidad motivan el que se quiera seguir trabajando en estandarizar la metodología
y facilitar el flujo de trabajo que involucra a estos dosímetros.

Los resultados obtenidos en esta investigación demostraron que el escáner óptico
utilizado y sus algoritmos de adquisición y reconstrucción fueron capaces de registrar la
información tridimensional y obtener imágenes de los maniquíes de gel que representaron
las distribuciones de dosis correspondientes a los cuatro tratamientos seleccionados. Esta
capacidad se desarrolló gracias a la adaptación y caracterización previas del OCT, como
se detalló en los trabajos de Arzaga [78] y Flores [80].

Entre las ventajas del escáner óptico, destacan su versatilidad, ya que puede
utilizarse tanto en entornos clínicos como en investigación, su compacticidad, ya que
requiere únicamente de un espacio reducido, preferiblemente oscuro o con un gabinete de
protección contra la luz, asimismo ofrece una ventaja en términos de costo computacional,
con tiempos de adquisición y reconstrucción que dependen de la resolución espacial deseada.
El OCT utilizado en este proyecto tarda 17 segundos en la adquisición de los datos de cada
corte, logrando una adquisición de 250 cortes en aproximadamente una hora. Esto presenta
ventajas respecto a los altos costos asociados con el uso y mantenimiento de los equipos
de resonancia magnética, así como su limitada accesibilidad, lo que otorga preferencia
a los tomógrafos ópticos. Para aplicaciones que requieran mediciones repetidas, el OCT
podría resultar más económico, a menos que la resonancia magnética o la tomografía
computarizada con rayos X estén disponibles sin costo en el centro correspondiente [49].

Con base en los resultados obtenidos sobre la distribución espacial del índice gamma
tridimensional en este estudio, se cree que una vez que esta metodología se haya validado
y estandarizado, las pruebas de PSQA con dosímetros de gel tipo MAGIC brindarán
una excelente oportunidad para detectar posibles errores durante la administración de
tratamientos en planos que generalmente no se evalúan en una verificación estándar con
película radiocrómica, algo especialmente importante en tratamientos de SBRT, donde la
alta dosis por fracción conlleva a una mayor exigencia en la precisión y exactitud necesarias
durante la impartición del tratamiento.
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Capítulo 6

Conclusiones

La importancia del aseguramiento de la calidad en el proceso de la radioterapia
ha sido claramente expuesta a lo largo de este documento. La eficacia y seguridad de los
tratamientos, así como la administración precisa de la dosis prescrita, están estrechamente
vinculados con los sistemas dosimétricos utilizados. Esta importancia se magnifica en la
radioterapia corporal estereotáctica, donde la precisión y la conformidad en la administra-
ción del tratamiento son fundamentales y pequeños errores pueden tener consecuencias
significativas tanto en el contro tumoral como en la dosis que recibe el tejido sano adyacente
al tumor. Por lo tanto, se requieren dosímetros 3D capaces de registras con precisión y
exactitud las DD.

Este estudio demostró que el sistema de dosimétrico Gel-OCT fue capaz de repro-
ducir y verificar distribuciones de dosis complejas relacionadas con cuatro tratamientos de
SBRT de distintos pacientes. Se observó el acuerdo entre las distribuciones de dosis anali-
zadas mediante la superposición de perfiles y curvas de isodosis. Además, la representación
espacial de los resultados de la prueba del índice gamma permitió identificar las áreas
con mayor y menor acuerdo. Las tasas de aprobación de la prueba gamma mostraron un
acuerdo significativo, comparable con lo reportado en otras evaluaciones tridimensionales.
En este caso, para un criterio de 3%/3 mm, todos los tratamientos tuvieron una tasa
de aprobación superior al 95 %. Para un criterio de 3 %/2 mm, todos superaron el 90 %,
lo que se considera satisfactorio para una evaluación 3D de aseguramiento de calidad de
IMRT, pero aún debe validarse en el caso de SBRT, cuyas tolerancias son más estrictas y
se recomienda cumplir con criterios de 2 %/1 mm [48].

Además, mediante el análisis de los histogramas dosis-volumen, se logró reproducir
la forma de los DVHs calculados a partir de las DD medidas. Así, aunque no se obtuvo
una estimación de la dosis que recibe el paciente, se pudo llevar a cabo una comparación
adicional entre lo estimado por el TPS y lo medido, ambos en el maniquí de gel.

Este trabajo mostró que la implementación de pruebas de verificación paciente-
específico, con dosímetros de gel tipo MAGIC, está justificada en radioterapia, especialmente
en IMRT [48]. Los resultados conseguidos respaldan la idea de que la dosimetría con geles de
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polímeros, combinada con la tomografía óptica computarizada, constituye una herramienta
prometedora para realizar PSQA de técnicas avanzadas de RT. La posibilidad de medir
distribuciones de dosis en tres dimensiones con alta resolución espacial se destaca como la
gran ventaja de este sistema dosimétrico.

La fórmula utilizada en este estudio para fabricar los geles demostró una sensibilidad
adecuada para las dosis prescritas de los tratamientos examinados. Además, los geles
MAGIC realizados presentaron una clara ventaja, su carácter normóxico, lo que permitió
que se produjeran en condiciones normales de oxígeno, otorgando mayor practicidad a su
fabricación frente a otros tipos de geles de polímeros. Sin embargo, se reconoce la necesidad
de implementar mejoras en esa etapa, debido a la inestabilidad térmica que presentó tras
períodos prolongados (mayores a una hora) a temperatura ambiente (22◦). Se recomienda
añadir formaldehído a la fórmula con el propósito de elevar el punto de fusión del gel y,
con ello, su estabilidad térmica. Esta sugerencia se basa en los resultados obtenidos con el
gel MAGIC-f, en el cual la adición de formaldehído ha elevado la temperatura de fusión
del gel MAGIC hasta los 69◦C [100], confiriéndole una alta estabilidad térmica y facilidad
de manejo en entornos clínicos.

En conclusión, a partir de esta investigación, surgen nuevos enfoques y desafíos
para mejorar la metodología presentada, tal que permitan mejorar el comportamiento y
desempeño del gel desde su fabricación, explorar su sensibilidad a dosis más bajas, llevar a
cabo un proceso de calibración confiable, estandarizar un protocolo de irradiación-lectura,
o bien, implementar mejoras en las etapas de lectura o postprocesamiento de los datos, por
ejemplo, probar con una reconstrucción iterativa en conjunto con el algoritmo de variación
total de ruido. En la medida que quienes trabajan con geles puedan implementar mejoras
en este campo se promoverá un uso más amplio de esta tecnología. Se espera que este
trabajo fortalezca su estado de investigación en México y que pronto sea una herramienta
más accesible para su uso rutinario en la práctica clínica de la radioterapia.
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Apéndice A

Apéndices

En esta sección se presentan algunos códigos utilizados para el análisis y comparación
de las distribuciones de dosis.

A.1. Postprocesamiento de las imágenes

Código para la aplicación del algoritmo de variación total, sección 3.1.8 de la
metodología:
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A.2 Comparación de las distribuciones de dosis

A.2. Comparación de las distribuciones de dosis

A.2.1. Recorte y ajuste de las dimensiones de las imágenes

A continuación, se presentan fragmentos de código Python asociados con la me-
todología descrita en la sección 3.1.10. Primero, se instaló la librería PyMedPhys y se
cargaron las paqueterías necesarias para la ejecución del código:

Luego, se leyeron las imágenes y se almacenaron en variables, según el tipo de
archivo:
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A.2 Comparación de las distribuciones de dosis

Se recortó la imagen de referencia a solo la longitud del matraz escaneada en el
OCT, se tomaron 100 cortes a partir de la posición inicial (en este caso el corte 65), en la
dirección Y se recortó la parte visible del soporte del matraz y en la dirección X también
se recortó para hacer coincidir las dimensiones de la imagen medida y la calculada. Luego,
se establecieron nuevas coordenadas para la imagen recortada a partir del tamaño de píxel
conocido e igual a 1.25 mm:

Con la función resize() se pudo llevar cada corte de la DD medida a las mismas
dimensiones de la DD calculada, esto se hizo para cada uno de los 250 cortes.

De manera similar a la DD de referencia, se estableció un sistema de coordenadas
que conformara los ejes de la distribución de evaluación:

Una vez obtenidas las imágenes equivalentes en dimensiones y resolución espacial, se
hizo un reescalamiento del máximo en la imagen medida. Es decir, la imágen de referencia
se normalizó sobre su propio máximo y se multiplicó por el máximo de la de referencia
para que este fuera el mismo en ambos casos.
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A.2 Comparación de las distribuciones de dosis

A.2.2. Método del índice gamma en 3D

Los siguientes bloques de código Python están asociados con la metodología descrita
en la sección 3.1.10.1.

A.2.3. Mapas de diferencias de dosis y despliegue espacial del
índice gamma

El mismo código que despliega el resultado de la prueba gamma espacialmente es
el que en una de sus subfiguras presenta los mapas de diferencia de dosis, el código para
obtener ambos resultados se presenta a continuación:

a) Código para seleccionar los cortes que se evalúan y realizar los cálculos de las
diferencias:
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A.2 Comparación de las distribuciones de dosis

Despliegue la imagen de 2x2 subfiguras:
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A.2 Comparación de las distribuciones de dosis

A.2.4. Curvas de isodosis

A continuación, se incluyen extractos de código Python relacionados con el despliegue
y visualización de las curvas de isodosis, mencionadas en la sección 3.1.10.2.
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