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DESCRIPCION
Procedimiento para la seleccion de objetos in situ
CAMPO DE LA INVENCION

La presente invencion se refiere al campo de la radioterapia guiada por imagenes en tiempo real utilizada en el
tratamiento de canceres o similares.
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ANTECEDENTES

Cualquier analisis de la técnica anterior a lo largo de la memoria descriptiva no debe considerarse de ninguna manera
como una admisién de que dicha técnica es ampliamente conocida o forma parte del conocimiento general comun en
el campo.

Casi todos los avances en la radioterapia contra el cancer estan impulsados por el doble objetivo de maximizar la dosis
de radiacion al tumor, minimizandolo en otros lugares. Por lejos, el mayor impedimento para esto es la ubicacion
impredecible del tumor durante el tratamiento, debido al movimiento voluntario o involuntario del paciente (incluyendo
Su respiracion).

A menudo, los tratamientos implican ademas el requisito adicional de procedimientos invasivos para implantar

marcadores o sefalizadores para ayudar en la localizacién del tumor. Actualmente, el tratamiento con radioterapia de

mejores practicas implica la formacién de imagenes antes del tratamiento para garantizar la alineacién correcta de un

paciente en relacién con las imagenes de planificacion, y verificaciones posteriores entre o después del tratamiento
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para garantizar que las alineaciones estén dentro de una tolerancia especificada. Los tratamientos a menudo implican
una dosis adicional y margenes mas grandes para explicar pasivamente el movimiento tumoral esperado.

Unas pocas realizaciones de tratamiento implican la monitorizaciéon del tumor durante el tratamiento, pero estas
realizaciones son, a menudo, invasivas (requieren marcadores o sefalizadores implantables), a menudo son muy
costosas y requieren grandes dosis de formacion de imagenes para compensar la calidad de imagen subéptima en
una unica proyeccion de rayos X usada para identificar la diana.

Los tumores de pulmén, a menudo, exhiben grandes intervalos de movimiento respiratorio (Barnes y col. 2001,
Stevens y col. 2001, Keall y col. 2006). El estandar actual de cuidados de la radioterapia guiada por imagenes
pulmonares (IGRT) toma en cuenta el movimiento respiratorio al agregar margenes a los volumenes diana en funcion
de la TC de planificacion de 4 dimensiones (4D) correlacionada con la respiracién y administrar la dosis con una
posicion del haz estatico basada en una exploracion por tomografia computarizada de haz conico (TCHC) de kV diaria.
En consecuencia, los cambios en los patrones respiratorios y las desviaciones intrafraccion de las posiciones medias
de los tumores de TCHC pueden degradar la dosis administrada. Se han observado diferencias dosimétricas del orden
del 3 al 5% para grandes disparidades en el patron respiratorio entre la TC 4D y la TCHC diaria (Seco y col. 2008).
También se han informado desviaciones de intrafraccion en la posicion media de la diana superior a 5 mm en > 7%
de los tratamientos (Guckenberger y col. 2007, Sonke y col. 2009, Shah y col. 2012). Para asegurar un suministro de
radiacion 6ptima, se desea una guia en tiempo real.

Las tecnologias actuales de rastreo de tumores en tiempo real se basan en marcadores fiduciales radiopacos (Seiler
y col. 2000, Sharp y col. 2004, Tang y col. 2007) o sefaladores de transpondedor electromagnético (Willoughby y col.
2006, Kupelian y col. 2007). Sin embargo, la implantacién de marcadores o sefialadores es un procedimiento invasivo,
costoso y que requiere mucho tiempo, y no esta disponible en todas las clinicas de radioterapia. La toxicidad inducida
por marcadores (Kothary y col. 2009) y las migraciones de marcadores (Imura y col. 2005, van der Voort van Zyp y
col. 2011, Hong y col. 2013) también son problemas comunes. Por consiguiente, se desea un rastreo de tumores sin
marcadores.

Se han propuesto varios procedimientos de rastreo de tumores pulmonares sin marcadores usando dispositivos de
formacion de imagenes de portal electrénico (EPID) de MV (Richter y col. 2010, Rottmann y col. 2013, Bryant y col.
2014, Serpa y col. 2014) o sistemas de formacion de imagenes de kV (Hugo y col. 2010, Lewis y col. 2010, Gendrin y
col. 2012, Yang y col. 2012, van Sornsen de Koste y col. 2015). Los procedimientos basados en EPID de MV estan
limitados por el tamafio del campo de tratamiento y el contraste deficiente. Richter y col. (2010) informaron que la
visibilidad del tumor era insuficiente para el rastreo en el 53% de las imagenes de EPID. Por otro lado, los
procedimientos basados en la formacion de imagenes de kV se benefician de una vista mas amplia y una mejor calidad
de imagen. Hugo y col. (2010) han informado de un error de rastreo medio de 2 mm utilizando un procedimiento de
coincidencia de plantillas basado en TC 4D en imagenes de proyeccion TCHC. También mediante el uso de un
procedimiento basado en la coincidencia con una plantilla de TC 4D, Lewis y col. (2010) informaron un maximo de
error del 95 por ciento de 3,3 mm. Ambos procedimientos se probaron en estudios de modelos y exploraciones de dos
pacientes con una visibilidad tumoral relativamente alta, es decir, tumores aislados o periféricos. Gendrin y col. (2012)
propusieron un procedimiento de registro 2D/3D rapido basado en un conjunto de procesamiento de graficos (GPU)
que monitoriza tanto el movimiento de traslacién 2D como el movimiento de rotacién 3D del tumor con una frecuencia
de actualizacion de 2 Hz. El procedimiento se mejord adicionalmente con la inclusion del rastreo a lo largo de la
direccion del haz de kV mediante la utilizacién de imagenes de EPID de MV perpendiculares (Furtado y col. 2013).
Los casos de pacientes y los modelos se incluyeron en ambos estudios, pero no se dispuso de una trayectoria de
datos reales para evaluar las precisiones de los rastreos de los casos de los pacientes.

Los procedimientos de rastreo sin marcadores existentes se basan en que los tumores sean constantemente visibles
en las imagenes de proyeccion de kV (van Sornsen de Koste y col. 2015). Esto plantea desafios cuando los tumores
son pequefos, estan adheridos a estructuras cercanas (por ejemplo, tumores centrales), obstruidos por objetos de
alta densidad (por ejemplo, anatomia ésea) o cuando la profundidad radioldgica varia debido a la rotacion del pértico.
En un estudio de Teske y col. (2015), la visibilidad del tumor fue insuficiente para el rastreo en 6 de 14 pacientes en
la vista anteroposterior (AP). Se espera que sean mas los pacientes no resulten elegibles para el rastreo sin
marcadores durante la rotacién del pértico. Yang y col. (2012) usaron la imagen de TC 4D promedio para sustraer
anatomias superpuestas en las imagenes de proyeccion de TCHC mediante la generacion de radiografias
reconstruidas digitalmente (DRR) "extraidas del tumor". El procedimiento se probé en un modelo y cuatro
exploraciones de pacientes, pero no se dispuso de una comparacion de datos reales para los casos de los pacientes.
van Sornsen de Koste y col. (2015) usaron un filiro espacial de paso de banda para mejorar la visibilidad del tumor en
las proyecciones de TCHC. El procedimiento se validé en cinco pacientes con un error de rastreo absoluto medio de
0,5 a 1,4 mm. Se hallé que la fracciéon de imagenes de kV con visibilidad tumoral insuficiente para el rastreo oscilaba
entre el 2 'y el 64%. Varios estudios han explotado el potencial de la tomosintesis digital (DTS) para la localizacién de
5
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tumores en 3D (Godfrey y col. 2006, Descovich y col. 2008, Maurer y col. 2008, Ren y col. 2008, 2014, van der Reijden
y col. 2013, van Sornsen de Koste y col. 2013, Zhang y col. 2013). La Solicitud de patente de los EE. UU. US
2014/050297describe un procedimiento de formacion de imagenes para mejorar la visualizacion y/o el rastreo de una
diana que se mueve pseudoperidodicamente y que estd oscurecido por estructuras superpuestas.

RESUMEN DE LA INVENCION
Es un objetivo de la invencion, en su forma preferida, proporcionar una forma mejorada de seleccion de objetos in situ.

Segun un primer aspecto que no forma parte de la presente invencion, se proporciona un procedimiento para rastrear
una diana ubicada dentro de un cuerpo, mientras se explora el cuerpo usando proyecciones de rayos X, el
procedimiento incluye las etapas de: (a) proporcionar una primera imagen anterior del cuerpo y la diana indicando su
posicion relativa; (b) efectuar iterativamente, durante una serie de intervalos de tiempo, las etapas de: (i) adquirir unas
pocas proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente del area diana; (ii) determinar una de una serie de fases
de movimiento para cada proyeccion de rayos X; (iii) efectuar una reconstruccion iterativa de la imagen para cada una
de las fases de movimiento; y (iv) generar una imagen resultante para un intervalo de tiempo actual.

La imagen anterior puede comprender una imagen de rayos X de la diana. La reconstruccion iterativa utiliza
preferiblemente una TC de haz cénico 4D para reconstruir iterativamente la imagen. En algunas realizaciones, la etapa
de determinacion utiliza un sensor de movimiento unido al cuerpo para determinar una fase de movimiento actual. En
algunas realizaciones, el intervalo de tiempo corresponde al que atraviesa el equipo de exploracién, como un pértico
de acelerador lineal, durante un arco de exploracion de alrededor de 9 grados.

Segun un aspecto adicional que tampoco forma parte de la presente invencion, se proporciona un procedimiento para
rastrear una diana en movimiento dentro de un cuerpo, el procedimiento incluye las etapas de: (a) adquirir un primer
modelo de alta resolucion de la diana dentro del cuerpo; (b) formar un segundo modelo de alta resolucion del cuerpo
sin la diana; (c) explorar el cuerpo en una serie de arcos segmentados, teniendo la diana una serie de posiciones de
fase dentro del arco; (d) formar una serie de agrupaciones de fase de proyeccion para las exploraciones; (e) determinar
una serie de medidas de diferencia entre el segundo modelo de alta resolucion y la serie explorada de agrupaciones
de fases de proyeccion; y (f) utilizar dicha medida de diferencia para rastrear una ubicacién esperada de la diana.

En algunas realizaciones, la exploracion comprende la exploracion de rayos X del cuerpo. La exploracion puede usar
la rotacion angular relativa entre el paciente y el sistema de formacion de imagenes. En algunos casos, es adecuado
un arco de exploracion de alrededor 6 grados. En algunas realizaciones, el primer modelo de alta resolucion
comprende un modelo TCHC 4D del cuerpo. En algunas realizaciones, la etapa (f) comprende ademas rastrear la
diana usando dicha medida de diferencia y una serie de restricciones que localizan el movimiento de la diana. El
rastreo puede incluir la optimizaciéon de un problema de minimizacion utilizando técnicas de gradiente conjugado. En
algunas realizaciones, el rastreo incluye formar un modelo de centroide 3D de la diana dentro de la serie de medidas
de diferencia. El problema de optimizacion puede incluir el rastreo del centroide 3D.

Segun con un aspecto adicional que forma parte de la base de la presente invencion, se proporciona un procedimiento
para rastrear la posicion 3D de una diana in situ de una imagen explorada, incluyendo el procedimiento las etapas de:
(a) construir un modelo computacional anterior de la diana y su entorno circundante; (b) utilizar una o mas imagenes
fluoroscopicas 2D en tiempo real distribuidas espacialmente de la diana in situ para rastrear la diana; (c) comparar el
modelo computacional anterior con la imagen fluoroscépica 2D distribuida espacialmente obtenida en la etapa (b); y
(d) buscar una posicién 3D de la diana que sea sustancialmente éptima, minimizando sustancialmente la diferencia
entre el modelo anterior y las imagenes fluoroscopicas.

En algunas realizaciones, la diana in situ comprende un tumor y dicho modelo computacional anterior utiliza una TC
de haz conico 4D de tratamiento anterior, y donde dicha etapa (a) incluye dividir el modelo computacional anterior en
un modelo del tumor y las anatomias circundantes en funcién de en un contorno tumoral de un tratamiento anterior
formado alrededor del tumor. En algunas realizaciones, el procedimiento se aplica al rastreo de tumores pulmonares,
y donde la selecciéon de multiples imagenes fluoroscépicas 2D en tiempo real distribuidas espacialmente se efectia
en funcion de una sefial sustituta del movimiento respiratorio. La etapa (c) puede incluir la sustraccion del modelo
computacional anterior de las imagenes fluoroscopicas 2D. La etapa (d) puede incluir la minimizacion de términos de
regularizacién adicionales que perjudican a las grandes desviaciones espaciales de la diana de una posicion anterior.

BREVE DESCRIPCION DE LOS DIBUJOS

A continuacion, se describen realizaciones de la presente invencién, solo a modo de ejemplo, con referencia a los
dibujos adjuntos, en los cuales:
6
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la FIG. 1 ilustra un diagrama de flujo del procedimiento de dos etapas de la realizacién preferida;
la Fig. 2 ilustra esquematicamente una Unica proyeccién de rayos X;

la Fig. 3 ilustra esquematicamente el procedimiento de reconstruccién de imagenes tomograficas (que normalmente
requiere un conjunto completo de proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente que abarcan 360 grados);

la Fig. 4 ilustra esquematicamente el procedimiento de utilizar unas pocas proyecciones de rayos X distribuidas
espacialmente para la reconstruccion de la imagen diana;

la Fig. 5 ilustra un diagrama de flujo que describe la reconstruccién de la imagen diana in situ usando pocas
proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente;

la Fig. 6 ilustra una imagen de un paciente de radioterapia de cancer de pulmén obtenida a partir de una Unica
proyeccion de rayos X de kV;

la Fig.7 ilustra una imagen de un paciente de radioterapia de cancer de pulmén obtenida a partir de la reconstruccion
de la imagen diana in situ usando unas pocas proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente;

la Fig. 8 ilustra un ejemplo del rastreo de tumores de la realizacion preferida en comparacion con el rastreo de marcas
fiduciales;

la Fig. 9 ilustra el flujo de una realizacién alternativa de la invencion.
DESCRIPCION DETALLADA

Las realizaciones proporcionan una solucién avanzada para identificar el movimiento de la diana dentro del cuerpo
usando rayos X en una amplia gama de energias, incluyendo los niveles de energia kV o MV. Las realizaciones de la
invencioén tienen una amplia aplicacion en radiologia, incluida la radiologia intervencionista, la cirugia de cerradura y
la formacién de imagenes de diagndstico.

Las realizaciones de la invencion proporcionan un rastreo no invasivo del movimiento de la diana que no requiere la
implantacion de marcadores. Puede proporcionar resultados mas solidos y mas rapidos que pueden resultar en una
dosis de radiacion mucho mas reducida para el paciente del que se esta tomando la imagen. Ademas, las realizaciones
estan dirigidas a la localizacién directa de la diana de radiaciéon en lugar de a la medicidon de un sustituto (como un
marcador o puntos de referencia en el cuerpo) y, por lo tanto, son mas sélidas y precisas.

Las realizaciones alternativas proporcionan una simplificacion adicional del sistema de radioterapia eliminando la
necesidad de dispositivos adicionales de monitorizacion respiratoria.

Las realizaciones utilizan un numero reducido de proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente para la seleccion
in situ de objetos en movimiento dentro del cuerpo. Pasando inicialmente a la Fig. 1, las etapas 1 en la primera
realizacion incluyen los dos componentes principales:

1. Reconstruccién de la imagen diana in situ en tiempo real usando algunas proyecciones de rayos X distribuidas
espacialmente

El primer componente genera una imagen diana con suficiente informacion espacial para la localizacion, mientras
detecta el movimiento y la deformacién de la diana a partir de la imagen. Los dos componentes se describen en las
siguientes secciones.

1. Reconstruccion de la imagen diana in situ en tiempo real usando unas pocas proyecciones de rayos X distribuidas
espacialmente

La localizacion de la diana in situ usando una unica proyeccion de rayos X como se muestra en la Fig. 2 rara vez se
puede lograr debido al contraste de imagen inferior causado por los objetos cercanos que se superponen con la diana
11 a lo largo de la radiografia. Por el otro lado, la reconstruccion de imagenes tomograficas que utiliza un conjunto
completo de proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente que abarcan al menos 180 grados, como se muestra
esquematicamente en la Fig. 3, proporciona una imagen tridimensional (3D) de alta calidad de la diana, pero, a
menudo, requiere un tiempo de exploracion prolongado y no proporciona informacién en tiempo real de la diana.

7



10

15

20

25

30

35

40

45

50

55

60

ES 2 846 803 T3

En la primera realizacién, algunas proyecciones de rayos X distribuidas espacialmente, como se ilustra
esquematicamente en la Fig. 4, se adquieren en un intervalo de tiempo corto (20 segundos o menos) para el rastreo
de dianas in situ en 3D en tiempo real. Al utilizar mas de una proyeccion de rayos X, la informacién espacial adicional
permite delimitar la diana de los objetos circundantes. Ademas, el tiempo de exploracién mucho mas corto en
comparacioén con la reconstruccion de imagenes tomograficas permite la localizacion en tiempo real de la diana.

La reconstruccion de la imagen diana in situ usando solo unas pocas proyecciones de rayos X distribuidas
espacialmente es un desafio porque la pequefia cantidad de datos adquiridos a menudo es insuficiente para
determinar la estructura 3D y la ubicacién de la diana. Sin embargo, esto puede superarse incorporando lo siguiente
en el procedimiento de reconstruccién de imagenes de la Fig. 5, que incluye:

A. Una imagen anterior de alta calidad de la diana 51

Una imagen anterior es una imagen de TCHC 4D adquirida anteriormente de la diana y su region cercana. Una imagen
anterior de alta calidad es significativa, ya que proporciona conocimiento sobre coémo se puede diferenciar la diana de
los objetos circundantes.

En radioterapia, normalmente se adquiere un conjunto de imagenes tomograficas del paciente inmediatamente antes
del tratamiento para la configuracién del paciente, y son imagenes anteriores adecuadas porque representan muy de
cerca la anatomia del paciente durante el tratamiento.

Si bien se pueden utilizar diferentes metodologias para adquirir la imagen anterior, la Unica realizacién utilizo la técnica
descrita en Shieh C. C. y col. 2015 para proporcionar un alto nivel de calidad de imagen de la imagen anterior.

B. Un algoritmo iterativo de reconstruccion de imagenes 52

Las técnicas de reconstruccion de imagenes que utilizan un intervalo espacial limitado de proyecciones de rayos X
existen en radioterapia y se denominan tomosintesis digital (DTS) (James T. D. y Devon J. G. 2003). La DTS se usa
principalmente para la configuracion de formacion imagenes de pacientes y emplea proyecciones de rayos X de
alcance significativo. En la primera realizacion, se requiere un intervalo angular mucho mas pequefio (~10 grados)
para una resolucién temporal suficiente para la localizacion de la diana en tiempo real. Con este fin, se desarrollé un
algoritmo de reconstruccion de DTS iterativo para abordar los siguientes desafios:

a. El pequerio intervalo angular de las proyecciones de rayos X resulta en la falta de informacién de la estructura y
posicion de la diana a lo largo de la direccion de los rayos X. Esto puede superarse imponiendo una restriccion de
similitud entre la imagen anterior de alta calidad y la resultante, en cuyo caso se puede incorporar informaciéon 3D
completa de la imagen anterior.

b. Es probable que la diana muestre movimiento incluso dentro del intervalo corto de exploracion. En la radioterapia
del cancer de pulmén, el movimiento es causado principalmente por la respiracion y puede estimarse mediante un
sustituto externo, por ejemplo, sefiales infrarrojas que miden el movimiento abdominal del paciente. Las pocas
proyecciones de rayos X se pueden clasificar, a continuacion, en varias fases respiratorias y reconstruirse en imagenes
separadas, dentro de cada una de las cuales el movimiento es minimo (Santoro J. y col.2010).

c. El ruido intrinseco en las proyecciones de rayos X tiene un impacto grave en la calidad de la imagen cuando solo
se usan pocas proyecciones de rayos X. Esto se puede superar agregando una restriccion de regularizacion en el
procedimiento iterativo a fin de reducir el ruido y los artefactos.

d. Es probable que la diana tenga diferentes estructuras (deformacion) y posiciones (movimiento de traslacion) en la
imagen anterior y durante la exploracion. Dichas disparidades se pueden estimar conjuntamente con la imagen
resultante agregando restricciones sobre el grado de deformacién y movimiento en el procedimiento iterativo. Se
proporcionan técnicas similares en Ren L. y col. 2008.

e. El nivel de confianza del conocimiento sobre el tumor puede ser dinamico y depender de los angulos y el nimero
de proyecciones usadas en una reconstruccion de imagen especifica. Para dar cuenta de esto, todas las restricciones
descritas anteriormente se pueden ajustar de manera adaptativa en funcién de alguna medida de confianza.

En resumen, el algoritmo de reconstruccion de la imagen diana puede ser una estrategia hibrida de DTS que combina

varias técnicas para superar los desafios incurridos por el uso de un alcance espacial limitado de datos de proyeccion

de rayos X. El procedimiento de reconstruccion iterativa tiene la forma de un problema de optimizacién donde la funcién
8
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objetiva a optimizar es una combinacién adaptativa de fidelidad de datos, suavidad de imagen y deformacién/
movimiento/ similitud entre la imagen anterior y la resultante.

La Fig. 5 ilustra el diagrama de flujo que describe las etapas de procedimiento anteriores.

Las etapas del procedimiento se probaron en un paciente de radioterapia con cancer de pulmoén. La Fig. 6 muestra la
imagen obtenida a partir de una Unica proyeccion de rayos X de kilovoltaje (kV), y la Fig. 7 muestra una imagen
resultante usando la técnica anterior. El procedimiento de la realizacién preferida ha mejorado significativamente el
contraste y la definicion de la diana, es decir, el tumor resaltado por los circulos 61, 71, lo que permite delimitar la
diana de los objetos circundantes y la localizacion in situ.

Para demostrar la viabilidad de la localizacién en tiempo real usando nuestra invencién, la Fig. 8 muestra la trayectoria
del tumor en la direccién superior-inferior (Sl) obtenida usando nuestra estrategia durante una sesién de formacion de
imagenes de dos minutos. Se implantd anteriormente un marcador fiducial radiopaco en el tumor, cuya trayectoria se
puede medir con precision (se muestra en negro) y se usa como un dato real. La estrategia de la realizacion preferida
fue capaz de localizar el tumor dentro de una precisiéon de aproximadamente 2 mm. El patron de movimiento
respiratorio de oscilacion rapida y la tendencia de movimiento a largo plazo fueron bien capturados.

Realizacion alternativa

Ahora se describira una realizacién de la presente invencion con referencia principalmente a la Fig. 9, que describe
las etapas en un procedimiento de localizacién de tumores mas directo.

En este procedimiento, el tumor diana se rastrea de nuevo con un submuestreo significativo del cuerpo tumoral. Esto
permite el rastreo en tiempo real de los tumores durante el movimiento relativo del sistema de exploracion y el cuerpo
humano. El numero limitado de proyecciones permite el rastreo en la ausencia de tomosintesis. Esta realizacion utiliza
agresivamente el conocimiento anterior contenido en la imagen anterior.

En esta realizaciéon, se proporciona una imagen anterior inicial mediante TCHC 4D. Se pueden utilizar técnicas como
las que se describen en Shieh C. C. 2015 para proporcionar la imagen 4D anterior que incluye informacion sobre la
fase respiratoria. Las imagenes de TCHC 4D se pueden adquirir a través de muchos medios diferentes. Por ejemplo,
mediante imagenes de TC.

Idealmente, se usa una imagen de TCHC 4D (AAIR) de alta calidad para eliminar anatomias; es posible que una
reconstruccion estandar de FDK de una TCHC 4D no proporcione una significancia de sefial que no podria generar
DRR que ayuden a eliminar anatomias muy bien.

La primera etapa 91 es proyectar hacia adelante las imagenes de TCHC 4D en el dominio bidimensional para cada
angulo y fase de respiracién, segmentar y extraer el tumor de las iméagenes para producir una TCHC 4D no tumoral
imagen, que destaca un modelo de fondo no tumoral.

A continuacién, 92, para un arco de formacién de imagenes actual, que en algunas realizaciones puede ser de
alrededor de 9 grados, las proyecciones se clasifican en fases de respiracion.

A continuacion, 93, la estructura de la anatomia se sustrae de las proyecciones adquiridas usando las imagenes de
TCHC 4D no tumorales para determinar una proyeccién de diferencia, que resalta la estructura del tumor.

A continuacion, se utiliza un procedimiento de optimizacion, como el procedimiento de gradiente conjugado, para hallar
la ubicacion 3D optima del modelo de tumor para esta fase.

Entonces, el problema de la reconstruccion se convierte en una minimizacion de:
y,2)" = argmin [RFCny,2) = pf* + (x,,2
(x,v,2)" = argmin |Rf (x. .2} - pi* +OtrasRestricciones{, v,2) (e l)
Donde R es el operador de proyeccién hacia adelante, f(x,y,z)es el modelo de tumor de la TCHC 4D en funcién de su

centroide x,y,z. p es la proyeccion de diferencia con la proyeccién de tratamiento real.

La porcion argmin de la ecuacion 1 comprende la proyeccion de la diferencia. Otras limitaciones pueden incluir
restricciones sobre el movimiento del tumor. Por ejemplo, que el tumor solo puede moverse minimamente en la
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direccion a lo largo del angulo de DTS (donde la resolucién es mas pobre) en comparacién con el cuadro anterior, solo
para estabilizar el rastreo.

Expresar el problema de esta manera tiene las ventajas de que la funcién objetiva es convexa, diferenciable y su
gradiente & hessiano se pueden calcular facilmente usando una diferencia finita y una proyeccion hacia adelante. Esto
significa que la funcién es susceptible de técnicas de solucién de gradiente conjugado.

El minimo puede tomarse como la posicion mas probable del centroide del tumor. EI modelado tumoral actua para
reducir significativamente el nimero de variables a resolver.

Esta realizacién hace una serie de suposiciones para reducir la complejidad. Estas suposiciones incluyen: 1. Las
anatomias, excepto el tumor, no cambian significativamente entre el tratamiento anterior y la sesién de tratamiento (de
la misma fase respiratoria). Esta suposicion se aplica sustrayendo la DRR rigidamente alineada, generada solo a partir
de la TCHC 4D de la anatomia (extraida del tumor) de la misma fase de la proyeccion del tratamiento. 2. Las posiciones
de los tumores son similares dentro de la misma fase y dentro de un arco de formacion de imagenes de 9 grados. Esta
suposicion se aplica mediante clasificacion respiratoria y usando mudltiples proyecciones. 3. La forma del tumor no
cambia entre la TCHC 4D anterior al tratamiento y el tratamiento (de la misma fase). Esta suposicién se aplica usando
el modelo de tumor extraido de la TCHC 4D y solo permitiendo que se mueva rigidamente en x, y, z para hacer coincidir
las proyecciones. En otras palabras, en lugar de resolver todos los valores de pixeles en nuestra imagen 3D, solo es
necesario resolver tres variables: x, y, z, la coordenada del centroide del tumor. (La deformacion también se puede
incluir si podemos expresar la imagen en funcién de varios parametros importantes de deformacién, como el tamafio).

Esta realizacién también permite el uso de multiples proyecciones, lo que garantiza que tenemos suficiente informacion
para determinar x, y, z, la ubicacién y también que la coincidencia seria menos propensa a ruidos/ artefactos/
superposicidon anatémica en una proyeccion particular.

Realizacion alternativa adicional

En las realizaciones de la invencion, se proporciona un procedimiento y un aparato de rastreo de tumores pulmonares
sin marcadores 3D basado en la formacién de imagenes de kV bajo rotacion de pértico que es sdlido respecto de una
visibilidad tumoral inferior. Un procedimiento, denominado procedimiento de rastreo de tumor de arco corto (SATT),
se diferencia de otras estrategias de rastreo sin marcadores en que se utiliza un arco de formacion de imagenes de
nueve grados e incorpora conocimientos anteriores de TCHC 4D con correlacion respiratoria.

Rastreo de tumores de arco corto (SATT): El flujo de trabajo del procedimiento de SATT es como se describid
anteriormente en la Fig. 9, con una serie de mejoras que se analizan de aqui en adelante.

Inicialmente, el tumor se ha contorneado en la TC de planificacion y se proporciona como disponible una exploracion
de TCHC 4D correlacionada con la respiracion antes del tratamiento. El procedimiento puede utilizar el Insight Toolkit
(ITK) (Johnson y col. 2015) y el Reconstruction Toolkit (RTK) (Rit y col. 2014).

Las cuatro etapas principales se describen en detalle en las siguientes secciones.

Generar modelos tumorales y anatémicos, 91. Antes del tratamiento, se generan modelos 4D del tumor y la anatomia
circundante a partir de imagenes TCHC 4D anteriores al tratamiento. Esto se hace deformando el contorno del tumor
en la TC de planificacion sobre la TCHC 4D usando el registro de imagen deformable (DIR). Para cada fase de la
TCHC 4D, se generan un modelo de tumor y una imagen de TCHC 4D "extraidas del tumor" (91). La primera es una
extraccion directa de los pixeles de la imagen de TCHC 4D dentro del contorno deformado, mientras que la ultima es
la imagen de TCHC 4D con valores de pixeles dentro del contorno deformado ajustados a una atenuacioén cero. Los
modelos tumorales representan las dianas a rastrear, y las imagenes de TCHC 4D extraidas del tumor son modelos
anatémicos que estiman la contribucion de las anatomias circundantes a la atenuacion integral en las imagenes de
proyeccion de kV. Las cualidades de ambos modelos dependen de la calidad de las imagenes de TCHC 4D. En un
ejemplo, las imagenes de TCHC 4D se reconstruyeron usando una técnica de regularizacion de imagen anatémico-
adaptativa (AAIR) desarrollada anteriormente para reducir el ruido y los artefactos de rayas mientras se preserva la
nitidez de la imagen (Shieh y col. 2015), combinada con el algoritmo de deteccion de la imagen anterior comprimida y
restringida (PICCS) (Chen y col. 2008) para mejorar el contraste de la anatomia 6sea. Para reducir el ruido, se pueden
usar otras técnicas.

Seleccion de proyeccién de arco de formacion de imagenes corto (92). Durante el tratamiento, el rastreo se efectia

en cada marca de tiempo de adquisicion de proyeccion de kV. Para cada nueva proyeccion de kV, la fase respiratoria

se determina primero mediante el procedimiento de analisis de intensidad de proyeccion (Kavanagh y col. 2009). En
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este trabajo se uso la fase respiratoria retrospectiva. En la practica, la fase en tiempo real se puede calcular usando
el procedimiento propuesto por Ruan y col. (2009). A continuacion, se seleccionan las proyecciones de la misma fase
en el arco de formacién de imagenes de nueve grados anterior (92). Se eligié el tamafio de arco de nueve grados, ya
que se hallé que era el arco mas pequeno que brindaba un rastreo exitoso. En comparacion con el uso de una unica
proyeccion, un arco de nueve grados explota la informacion 3D del tumor en multiples vistas, lo que hace posible
rastrear casos que, de otro modo, serian un desafio, por ejemplo, tumores adheridos a estructuras cercanas. Ademas,
se puede adquirir un arco de formacién de imagenes de nueve grados dentro de 1,5 a 9 s, con una velocidad de pértico
tipica de 1 a 6 grados s™, lo cual es, en general, un intervalo de tiempo suficientemente corto para la resolucién de
tiempo requerida para la guia de tratamiento. Se prob6 un arco mas grande de treinta grados y se descubrié que
mejoraba ligeramente la localizacién del tumor, pero al mismo tiempo degradaba ain mas la resolucion del tiempo, lo
que conducia a un rendimiento general de rastreo similar. En la practica, el tamafio 6ptimo del arco puede depender
de multiples factores, como la visibilidad, el tamario y la ubicacién del tumor y la velocidad del pértico.

Sustracciéon anatémica(93). Antes de que las proyecciones seleccionadas en la etapa anterior se usen para la
coincidencia de la posicion del tumor, primero se estima la contribucion de todas las anatomias, excepto el tumor, a
los valores de atenuacion integral y esa estimacion se sustrae de las proyecciones. Esto se hace proyectando primero
hacia adelante la imagen de TCHC 4D extraida del tumor de la misma fase para generar DRR extraidas del tumor en
los angulos de poértico de las proyecciones seleccionadas. A continuacion, cada DRR se registra rigidamente y se
sustrae de la proyeccion correspondiente, lo que da como resultado un conjunto de "proyecciones de diferencia” (95).
Se supone que las proyecciones de diferencia, indicadas como p, contienen solo la atenuacién aportada por el tumor,
por lo tanto, la posicidon exacta del tumor se puede hallar haciendo coincidir el modelo de tumor con p. En la practica,
sin embargo, la sustraccidn exacta de anatomias de las proyecciones no es posible debido al cambio en la anatomia
del paciente durante el tratamiento y los errores de aproximacion de las imagenes reconstruidas de TCHC 4D y las
DRR.

Busqueda 3D de la posicion del tumor (94). La posicion del tumor se puede hallar moviendo rigidamente el modelo de
tumor fen el espacio 3D hasta que se alcance la coincidencia 6ptima entre las proyecciones hacia adelante del modelo
de tumor Rfy las proyecciones de diferencia p, donde R es el operador de proyeccion hacia adelante. Suponiendo
que no hay rotaciéon ni deformacion del tumor dentro de la misma fase respiratoria, el modelo tumoral puede
considerarse como una funcion de la posicion de su centroide f(r), donde r=[x, y, z]” (en mm) es el centroide del tumor
expresado en el estdndar de geometria IEC 61217, es decir, x es izquierda-derecha (LR), y es superior-inferior (SI) y
z es antero-posterior (AP) (IEC 61217: Coordenadas de equipos de radioterapia, movimientos y escalas 2(11). El
problema de buscar la posiciéon éptima del centroide del tumor r* puede describirse como el siguiente problema de
optimizacion:

v = g min— R0 - pif

¥ Pt
\ fns W g 2'\ N RN A
+ Aol Bl I = Praed [T+ Aul @ = Ppgeed]
i e A W
+ Auel (lay {F = Ppyieed]
AocAue a2 Y Y e b (1}

El primer término de la funcién objetiva representa la norma L2 de la disparidad entre Rf(r) y p. Los otros tres términos
son términos de regularizacién que impiden que haya resultados de rastreo erroneos que pueden ser causados
potencialmente por la sustraccidon anatémica inferior. Por ejemplo, las estructuras residuales altamente atenuadas en
las proyecciones de diferencia. Los términos de regularizacion perjudican los resultados de rastreo que se desvian
considerablemente de una posicion tumoral a priori rerior €n funcion de las distancias al cuadrado en las direcciones
de kV del arco corto en profundidad (ID), lateral (Lat) y Sl, respectivamente. El vector direccional en profundidad 6o =

[-sin 8, 0, cos 8] se define como en la direccion del valor angular medio 6, de las proyecciones seleccionadas,

mientras que el vector direccional lateral GLat = [-sin 6, 0, cos 6]" se define como perpendicular tanto a Gio como al
vector direccional Sl Gsi = [0, 1, 0]". Las y se introducen como parametros para ajustar las energias de las distancias
cuadradas, ya que los términos de mayor energia son mas tolerantes con las pequefias desviaciones, al tiempo que
son mas intolerantes con las grandes desviaciones. En otras palabras, con valores de y mayores, los términos de
regularizacion tienen efectos menores en los resultados de rastreo cuando r esta razonablemente cerca de rprior y
efectos mayores cuando r se desvia significativamente de rprior. En este ejemplo, todas las y se establecieron en 2.
Las A controlan las fuerzas de regularizacion en las direcciones de profundidad, lateral y Sl. En general, Ap es mayor
que Aat Y Asi, ya que las proyecciones seleccionadas contienen mucha menos informacion en la direccién de
profundidad que en las direcciones lateral y Sl. En este trabajo, los valores de A se seleccionaron en funcién de un
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esquema heuristico tal que los términos de regularizacion tienen una influencia minima en el rastreo cuando [Ir-reriorll
es pequefio, y comienzan a tener impactos notables solo cuando [|r-reriorll €5 mayor que un cierto umbral.

Los minimos locales de (1) pueden resolverse mediante el procedimiento de gradiente conjugado no lineal. La funcion
objetiva en (1) generalmente no es convexa y tiene multiples minimos, porque la sustracciéon de la anatomia a menudo
es imperfecta y puede causar estructuras residuales altamente atenuadas en p que pueden confundir el rastreo. Sin
embargo, con la regularizacion e inicializacion adecuadas de r, el algoritmo puede guiarse principalmente hacia el
minimo de interés, es decir, la solucién que representa de cerca el verdadero centroide del tumor. El procedimiento
de gradiente conjugado no lineal a menudo converge al minimo mas cercano y los tumores generalmente tienen un
movimiento minimo entre adquisiciones de proyeccion de kV consecutivas, siempre que la tasa de adquisicion tipica
sea de alrededor de 5 Hz. Por consiguiente, en este trabajo la ro inicial se establece en la posicién del centroide del
tumor rastreada en la marca de tiempo de adquisicion kV anterior. Ademas, la posicion del centroide del tumor en la
imagen de TCHC 4D de la misma fase se us6 como rprior para la regularizacion, a fin de estabilizar el rastreo.

Resultados

El sistema de la realizacion fue un SATT validado retrospectivamente en conjuntos de datos de formacién de imagenes
de kV de un ensayo de cancer de pulmoén patrocinado por el NCI con siete pacientes con cancer de pulmoén de células
no pequefas localmente avanzado tratados con radioquimioterapia definitiva con radioterapia conformada 3D (véase
Roman y col. (2012) para descripciones detalladas de los conjuntos de datos). Estos casos de pacientes representan
escenarios desafiantes para el rastreo de tumores sin marcadores, ya que los tumores estaban adheridos al mediastino
y no se pueden identificar visualmente en la mayoria de las imagenes de proyeccion de kV debido al contraste
adyacente inferior. A cada paciente se le implantaron 2-4 marcadores de bobina de oro fiduciales dentro y/o alrededor
del tumor, cuya trayectoria se usé en este trabajo como el dato real para calcular la precision del rastreo. Se descubrid
que el sistema proporcionaba rastreo de tumores pulmonares sin marcadores.

La metodologia de SATT proporciona un procedimiento de rastreo de tumores pulmonares sin marcadores que emplea
una coincidencia de proyeccion de arco de formaciéon de imagenes extremadamente corto (nueve grados) y
conocimiento anterior de TCHC 4D. Estos dos componentes permiten rastrear directamente los tumores con visibilidad
inferior en las imagenes de proyeccion de kV.

El SATT utiliza una exploraciéon de TCHC 4D de tratamiento anterior y una adquisicion continua de imagenes de kV
durante la administracién del tratamiento, que son facilmente compatibles con el flujo de trabajo de la radioterapia
moderna. El procedimiento de rastreo del tumor no interfiere con los procedimientos de tratamiento, ya que se efectua
independientemente de la administracion del tratamiento. La naturaleza de arco corto de SATT asume técnicas de
aplicacion que implican una rotacién continua del pértico, por ejemplo, la terapia de arco volumétrico modulado. No
obstante, la metodologia de SATT también se puede aplicar a tratamientos con pértico estatico, como la Radioterapia
de intensidad modulada de paso y disparo y la radioterapia conformada. En estos escenarios de tratamiento, la etapa
de seleccion de arco corto se reduce al uso de una unica proyeccion. Ademas, se necesita una regularizacién en
profundidad mas fuerte (Ao mas alto) para compensar la pérdida de resolucion en profundidad.

En los ensayos, los errores de trayectoria fueron significativamente menores con el rastreo en comparacién con la
TCHC para todas las exploraciones, y las mejoras fueron mas significativas para los tumores con grandes desviaciones
de las ubicaciones medias de TCHC. Esto destaca la utilidad del SATT en la IGRT, ya que siempre proporciona
informacioén de posicion mas precisa que el estandar de cuidados y, especialmente, cuando hay grandes desviaciones
tumorales.

Se hallé que la precision del rastreo varia de un caso a otro. Se observaron errores de trayectoria mas grandes para
los casos con grandes desviaciones de las ubicaciones medias de TCHC. Lo mas probable es que esto se deba a que
las grandes excursiones tumorales a menudo acompafan a los cambios en las anatomias circundantes, especialmente
para los tumores adheridos a estructuras cercanas, lo que degrada la precision de los modelos anatomicos de TCHC
4D. Sin embargo, se espera que el uso de conocimientos anteriores de TCHC 4D sea mas preciso que los
procedimientos basados en modelos anteriores de TC 4D (Hugo y col. 2010, Lewis y col. 2010). Se hallé que las
mejoras relativas a la TCHC eran mayores en la direccion Sl y menores en la direccion lateral de MV. Esto se debe a
que el rastreo en la direccion lateral de MV, que es casi paralelo a la direccién de profundidad del arco corto de kV,
esta mal posicionado y, por consiguiente, aumenta los impactos de los términos de regularizacién basados en la TCHC
4D. El rastreo en la direccion lateral de MV es un desafio comun para las estrategias basadas en la formacion de
imagenes de kV en la mayoria de los linacs comerciales con orientacién kV-MV perpendicular. Se pueden usar técnicas
que utilizan imagenes de kV y MV para mejorar la precision del rastreo lateral de MV (Furtado y col. 2013, Ren y col.
2014). Alternativamente, pueden existir mejores precisiones de rastreo lateral de MV si el SATT se implementa en
linacs con orientacién kV-MV no perpendicular, como el sistema Vero SBRT (BrainLab AG, Feldkirchen, Alemania)
12
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(Depuydt y col. 2014).

Comparaciones con otros estudios: Se han propuesto y probado varios procedimientos de rastreo sin marcadores
basados en la formacién de imagenes de kV en casos clinicos. Hugo y col. (2010) informaron un error de rastreo medio
de 2 mm. Lewis y col. (2010) informaron un maximo de error del 95 por ciento de 3,3 mm. Van Sornsen de Koste y
col. (2015) hallaron que el error de rastreo medio en el dominio de proyeccion era de 0,5 a 1,1 mm. Estos estudios
investigaron principalmente tumores aislados, que tienen una visibilidad relativamente alta en las imagenes de
proyeccion de kV. Los resultados son similares a los observados en este trabajo para los buenos escenarios de casos.
Ademas, los resultados informados por Hugo y col. (2010) y Lewis y col. (2010) se obtuvieron solo para dos
exploraciones clinicas. Van Sornsen de Koste y col. (2015) investigaron un total de 22 exploraciones y hallaron que la
fraccion de imagenes de kV con visibilidad tumoral insuficiente para el rastreo oscila entre el 2 y el 64%. Teske y col.
(2015) también informaron en su estudio que la visibilidad del tumor era insuficiente para el rastreo en 6 de 14
pacientes en la vista AP. Por el contrario, los procedimientos de estas realizaciones pudieron rastrear los tumores en
angulos del pértico independientemente de la visibilidad tumoral inferior. En comparacion con los procedimientos de
coincidencia de plantillas basados en una Unica proyeccion, este procedimiento permite que mas pacientes sean
elegibles y se beneficien de la guia sin marcadores.

El procedimiento de SATT proporciona un procedimiento de rastreo de tumores pulmonares sin marcadores basado
en arcos de formacién de imagenes de kV cortos y conocimientos anteriores de TCHC 4D, para abordar el desafio de
la visibilidad tumoral inferior en el rastreo sin marcadores. Las realizaciones funcionan bien en pacientes con tumores
centrales, que son dificiles de rastrear debido a la falta de contraste adyacente.

ElI SATT es sdlido respecto de la baja visibilidad del tumor y potencialmente puede permitir que mas pacientes sean
elegibles para una guia en tiempo real sin marcadores. Las precisiones de localizacion de tumores también se mejoran
significativamente.

Interpretacion

Ademas, las referencias en esta memoria descriptiva a "una realizacién" o "algunas realizaciones" significa que una
funcioén, estructura o caracteristica particular descrita en conexion con la realizacién se incluye en al menos una
realizaciéon de la presente invencién. Por consiguiente, cuando aparecen frases como "en una realizacion" o "en
algunas realizaciones" en varios lugares a lo largo de esta memoria descriptiva, no se refieren todas necesariamente
a la misma realizacion, aunque podrian hacerlo. Ademas, las funciones, estructuras o caracteristicas particulares
pueden combinarse de cualquier manera adecuada, como resultaria evidente para un experto en la materia a partir
de esta descripcion, en una o mas realizaciones.

Como se usa en esta invencién, a menos que se especifique lo contrario, el uso de los adjetivos ordinales "primero”,
"segundo", "tercero", etc., para describir un objeto comun, simplemente indica que se hace referencia a diferentes
aspectos de objetos similares, y no se pretende que implique que los objetos asi descritos deban estar en una
secuencia determinada, ya sea temporal, espacialmente, en clasificacion o de cualquier otra manera.

En las reivindicaciones siguientes y la descripcidén en esta invencion, cualquiera de los términos que comprende o
comprendiendo es un término abierto que significa que incluye al menos los elementos/ funciones siguientes, pero sin
excluir otros. Por consiguiente, el término que comprende, cuando se usa en las reivindicaciones, no debe interpretarse
como limitativo de los medios, elementos o etapas enumerados posteriormente. Por ejemplo, el alcance de la
expresion un dispositivo que comprende A y B no debe limitarse a dispositivos que solo consisten en los elementos A
y B. Cualquiera de los términos que incluyen, que incluye o incluyendo como se usa en esta invencion también son
términos abiertos que, a su vez, significan que se incluyen al menos los elementos/ funciones que siguen al término,
pero sin excluir otros. Por consiguiente, que incluye es sindnimo de y significa que comprende.

Como se usa en esta invencion, el término "ejemplar" se usa en el sentido de proporcionar ejemplos, en oposicién a
indicar calidad. Es decir, una "realizaciéon ejemplar”" es una realizacién proporcionada como ejemplo, en oposicion a
ser necesariamente una realizacion de calidad ejemplar.

Debe apreciarse que, en la descripcidon anterior de realizaciones ejemplares de la invencion, varias funciones de la
invencién a veces se agrupan en una sola realizacion, FIG. o descripcién de la misma con el fin de simplificar la
descripcién y ayudar en el entendimiento de uno o mas de los varios aspectos de la invencion. Sin embargo, este
procedimiento de descripcion no se debe interpretar como que refleja una intencién de que la invencion reivindicada
requiera mas funciones de las que se indican explicitamente en cada reivindicacién. Por el contrario, tal como lo
reflejan las reivindicaciones que se encuentran a continuacion, los aspectos de la invencion se encuentran en menos
de todas las funciones de una sola realizacion descrita anteriormente. Por consiguiente, las reivindicaciones después
13



10

15

20

25

30

35

ES 2 846 803 T3

de la Descripcion detallada se incorporan explicitamente a esta invencion dentro de esta Descripcion detallada,
representando cada reivindicacién por si misma una realizacion separada de esta invencion.

Ademas, si bien algunas realizaciones descritas en esta invencion incluyen algunas pero no otras funciones incluidas
en otras realizaciones, las combinaciones de funciones de diferentes realizaciones estan destinadas a estar dentro
del alcance de la invencion y forman diferentes realizaciones, como seria entendido por los expertos en la materia.
Por ejemplo, en las siguientes reivindicaciones, cualquiera de las realizaciones reivindicadas puede usarse en
cualquier combinacion.

Ademas, algunas de las realizaciones se describen en esta invencién como un procedimiento o combinacién de
elementos de un procedimiento que puede ser implementado por un procesador de un sistema informatico o por otros
medios para llevar a cabo la funcién. Por consiguiente, un procesador con las instrucciones necesarias para llevar a
cabo tal procedimiento o elemento de un procedimiento forma un medio para llevar a cabo el procedimiento o elemento
de un procedimiento. Ademas, un elemento descrito en esta invencion de una realizacion de un aparato es un ejemplo
de un medio para llevar a cabo la funcion efectuada por el elemento con el objeto de llevar a cabo la invencion.

En la descripcion proporcionada en esta invencion, se establecen numerosos detalles especificos. Sin embargo, se
entiende que las realizaciones de la invencion se pueden poner en practica sin estos detalles especificos. En otros
aspectos, los procedimientos, estructuras y técnicas bien conocidos no se han mostrado en detalle para no
obstaculizar el entendimiento de esta descripcion.

De manera similar, debe observarse que el término acoplado, cuando se usa en las reivindicaciones, no debe
interpretarse como limitado a conexiones directas solamente. Se pueden usar los términos "acoplado” y "conectado",
junto con sus derivados. Debe entenderse que estos términos no pretenden ser sinébnimos entre si. Por consiguiente,
el alcance de la expresion un dispositivo A acoplado a un dispositivo B no debe limitarse a dispositivos o sistemas
donde una salida del dispositivo A esta conectada directamente a una entrada del dispositivo B. Significa que existe
una ruta entre una salida de A y una entrada de B que puede ser una ruta que incluye otros dispositivos o0 medios.
"Acoplado” puede significar que dos o mas elementos estan en contacto fisico o eléctrico directo, o que dos o mas
elementos no estan en contacto directo entre si pero aun asi cooperan o interactian entre si.

Por consiguiente, si bien se han descrito las que se cree que son las realizaciones preferidas de la invencion, los
expertos en la materia reconoceran que se pueden efectuar otras modificaciones adicionales y se pretende reivindicar
que todos esos cambios y modificaciones caen dentro del alcance de la invencion. Por ejemplo, cualquier férmula
dada anteriormente es simplemente representativa de los procedimientos que se pueden usar. Se puede agregar o
eliminar funcionalidad a partir de los diagramas de bloques y las operaciones se pueden intercambiar entre bloques
funcionales. Pueden ainadirse o eliminarse etapas de los procedimientos descritos dentro del alcance de la presente
invencion.
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REIVINDICACIONES

1. Un procedimiento de rastreo de la posicion 3D de una diana in situ en movimiento (11), incluyendo el
procedimiento las etapas de:

(a) construir (91) un modelo computacional anterior de la diana in situ en movimiento y su entorno circundante;

(b) dividir el modelo computacional anterior para proporcionar un modelo diana de la diana in situ en movimiento y un
modelo exclusivamente anatémico de anatomias que rodean a la diana in situ en movimiento;

(c) utilizar (92) una o mas imagenes fluoroscopicas 2D en tiempo real distribuidas espacialmente de la diana in situ en
movimiento para rastrear la diana in situ en movimiento;

(d) comparar (93) el modelo exclusivamente anatémico con una o mas imagenes fluoroscopicas 2D en tiempo real
distribuidas espacialmente obtenidas en la etapa (c); vy,

(e) minimizar la diferencia entre el modelo exclusivamente anatémico y una o mas imagenes fluoroscopicas 2D en
tiempo real distribuidas espacialmente para proporcionar la posicion 3D de la diana in situ en movimiento.

2. El procedimiento como se indica en la reivindicacion 1, donde la diana in situ en movimiento comprende
un tumor (61, 71), y donde la divisién del modelo computacional anterior proporciona un modelo del tumor y un modelo
exclusivamente anatémico de anatomias que rodean el tumor en funcién de un contorno tumoral anterior al tratamiento
formado alrededor del tumor.

3. El procedimiento como se indica en la reivindicacién 1 o la reivindicacion 2, donde dicho procedimiento
se aplica al rastreo de tumores pulmonares, y la utilizacion de una o mas imagenes fluoroscopicas 2D en tiempo real
distribuidas espacialmente comprende seleccionar una o mas imagenes 2D en tiempo real distribuidas espacialmente
en funcion de una sefial sustituta de movimiento respiratorio.

4. El procedimiento como se indica en cualquiera de las reivindicaciones 1 a 3, donde dicho procedimiento
se aplica al rastreo de tumores, y donde comparar el modelo exclusivamente anatémico con una o mas imagenes 2D
en tiempo real distribuidas espacialmente comprende sustraer el modelo exclusivamente anatdmico a partir de una o
mas imagenes fluoroscopicas 2D en tiempo real distribuidas espacialmente.

5. El procedimiento como se indica en cualquiera de las reivindicaciones 1 a 4, donde dicho procedimiento
se aplica al rastreo de tumores, y comparar el modelo exclusivamente anatdémico con una o mas imagenes 2D en
tiempo real distribuidas espacialmente comprende minimizar los términos de regularizacion adicionales que perjudican
las grandes desviaciones espaciales de la diana in situ en movimiento de una posicién anterior.

6. El procedimiento como se indica en la reivindicacion 5, donde la posicién anterior es la posicion de la
diana in situ en movimiento medida en el modelo computacional anterior.

7. El procedimiento como se indica en cualquiera de las reivindicaciones 1 a 6, donde dicho modelo
computacional anterior utiliza una TC de haz cénico 4D de tratamiento anterior.
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Flujo de trabajo del rastreo de tumor de arco corto (SATT)
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