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CAPITULO UNO
TELETERAPIA

1.1 INTRODUCCION

Los radioniclidos tales como el Radio-226, Cesio-137 y Cobalto-60 se han utilizado como
fuentes de rayos y para teleterapia'. Estos rayos y son emitidos por los radioniclidos debido a que
sufren una desintegracion radiactiva; de todos los radionticlidos, el Cobalto-60 es el mas utilizado
para la teleterapia. La razén de esta seleccion sobre el Radio y el Cesio es que tiene la actividad
especifica mas alta posible (Ci/i2) y la mas alta cnergia promedio de fotones. Estas caracteristicas
para los tres radionticlidos se comparan en la Tabla 1.1. Ademads de que el Radio presenta mayor
autoabsorcién y producirlo tiene un costo muy elevado comparado con el Cesio-137 y el Cobalto-
60.

Tabla 1.1. CARACTERISTICAS IDE LAS FUENTES USADAS EN TELETERAPIA
Radioniiclido  Vida Media Energia de Valor I 2 Actividad especifica alcanzada

(ARos) de los rayos Y ( ”’j’l ! ] en la practica (Ci/g)
MeV
Radio-226 1622 0.3 (Prom)  0.825 ~0.98
Filtrado con
0.5 mm de
platino
Cesio-137 30.0 0.66 0.326 ~50
Cobalto-60 5.26 1.17, 1.33 1.30 ~200

La terapia de radiacién para enfermedades malignas y benignas es técnicamente dificil y
potencialmente peligrosa: una de las obligaciones de los médicos radioterapéutas es optimizar ¢l
tratamiento. entregando la dosis de radiacion adecuada al volumen indicado y minimizar la dosis
de la estructura normal que no se requicre irradiar. Para alcanzar esta meta en el proceso del
tratamiento se requiere de la simulacion, plancacion del tratamiento y colocacion del paciente.

asi como del cilculo preciso de la dosis.

La necesidad principal de realizar esta tesis surgié de observar la gran incertidumbre que se tiene
en todo el proceso de planeacion para la terapia con radiacién ionizante. Desde el momento en
que el médico inicia la auscultacion del paciente, se inicia la planeacion médica y, de acucrdo
con la Comisién Regulatoria Nuclear (CRN) para el programa dc control de calidad en el
tratamiento del cancer, sc establece que la plancacién médica y la planeacion fisica no deben
diferir mas del 3% en las medidas realizadas para la obtencion del tamaiio de la zona o volumen
de tratamiento (volumen blance’ y volumen tumoral) y los calculos éptimos de la dosimetria en
la plancacion fisica. Es un hecho que la colocacién del paciente realizada por los técnicos
radioterapeutas es donde se lieva la mayor parte de la incertidumbre, por la dificultad que se

a i con haces externos en los cuales las fuentes de radiacion estin a una

1 Tel pia ¢s un término general apli
gran distancia {100 ¢m ) del paciente.
2 Constante de 1a rapidez de exposicion (). Para un alto valor de (). alto serd la rapides de exposicivn en la salida del has de

radiacion de Ia tuente utilizada en teleterapia.
3 EI volumen blanco consiste def drea dende se tiene ¢l tumor d

especitica.

4,

V éste requi se¢r isradiado a una dosis absorbida




presenta al colocar al pacientc exactamente en la misma posicién v cn las condiciones con las
que sc hizo la simulacién. La CRN establece que la posicion del paciente no debe diferir del 2%
con respecto a la posicion optima.Una vez que sc consiga no rebasar estos limites tendremos un
tratamiento de excelente calidac.

En la prictica nos damos cuenta de que para alcanzar cste propdsito, se requiere que en la
planeacion fisica de aquellos iratamientos en los que es necesario proteger drganos que no
requicren scr irradiados, se considere la reduccién del campo debido a las protecciones ya que
podria scr contraproducente.

Los campos® que sc utilizan en teleterapia son rectangulares pero al momento de proteger
aquellos 6rganos que no son materia de irradiacién, estos campos toman una forma irregular y,
ademas, son reducidos. Algunos médicos no tomando en cuenta esta situacién, realizan los
calculos para los campos rectingulares abiertos, es decir, sin protecciones; otros dicen que,
cfectivamente, al colocar las protecciones se reduce el campo y el calculo que realizan es ver
cuanto sc reduce en arca para luego adaptarlo a un campo cuadrado equivalente*

Es por eso que ¢l Departamento de Fisica del Instituto Nacional de Cancerologia brindé todo cl
apoyo para realizar ecste proyccto, con la finalidad de encontrar la mejor opcion del
plantecamiento antes mencionado y con la posibilidad de encontrar altemativas para garantizar
una mejor calidad en la aplicacién de haz de radiacion en la region de interés en el paciente.

El objetivo principal de esta tesis consiste en determinar la dependencia de la irregularidad de los
campos, para tratamientos personalizados, con la rapidez de dosis suministrada al paciente en la
regién de interés y encontrar en qué casos ¢l comportamiento de la rapidez de dosis para
cicrtos tratamientos se puede gieneralizar. Para cllo se realizaron mediciones de la rapidez de
dosis del equipo de teleterapia de “*Co (Theratron 1000) del Instituto Nacional de Cancerologia
con un equipo dosimétrico con la confiabilidad requerida.

En cl capitulo uno se da una pequefia introduccion a la teleterapia, asi como, de las fuentes
utilizadas para su aplicacién y la problematica de la misma, en ¢l capitulo dos sc describen los
conceptos basicos de la  interaccion de la radiacién electromagnética con la materia,
mencionando las cantidades que describen un haz de radiacién. En el capitulo tres se definen los
conceptos basicos que se utilizan en la dosimetria, como dosis ¥ kerma con sus respectivas
unidades, que dan la pauta para comprender los efectos que produce la radiacién al incidir en la
materia, asi como la tcoria de cavidades. Posteriormente sc describen los sistemas de medicion
de la radiacion ionizante como lo cs la cdmara de ionizacién. En el capitulo cuatro se describen
los conceptos que forman la base de la dosimetria clinica. En el capitulo cinco se hace mencion
del protocolo que se utilizé para la realizacion de las medidas de la rapidez de dosis. En cl
capitulo seis se muestra los métodos utilizados para la obtencién del campo cuadrado
cquivalente. Finalmente en el capitulo siete sc muestra el desarrollo experimental v los
resultados que se obtuvieron a través de la dosimetria comparados con los resultados que se
obtuvicron con los dos métodos frecuentemente encontrados en la literatura por reduccion cn

area y por el método de Clarkson.

1 P

de dosis obtcnidos de

* El campo ¢s ¢l drea formada por los colitnadores cn la salida del haz de radiacién para un
* Un campo cuadrado equivalente es un cimpo cuadrado formado de aproximar los valores del p ]]

un canpo imegular.




CAPITULO DOS

INTERACCION DE LA RADIACION ELECTROMAGNETICA CON LA MATERIA

2.1 RADIACION ELECTROMAGNETICA

La radiacién electromagnética de interés en la fisica de radiaciones ionizantes se clasifica, de
acucrdo con su origen, de la siguiente manera:

los rayos v, que son radiaciones clectromagnéticas que acompailan a las transiciones nucleares;
cuando un nucleo esta en un estado excitado, éste puede decaer rapidamente a su estado base a
través de la emision de 4uno o varios rayos y, los cuales son fotones de radiacién
clectromagnética como los rayos X o luz visible. Los rayos y tiencn energias tipicas en cl
intervalo de 0.1 a 10 Me\. caracteristicas de la diferencia de energia entre los estados
nucleares, y sus correspondi 2ntes longitudes de onda entre 10'y 100 fm. Estas longitudes de
onda son muy cortas en comparacion con otros tipos de radiacion electromagnética que
normalmente encontramos; la luz visible, por ejemplo, ticne longitudes de onda de 10° veces

mas grandes que los rayos .

la radiacion de frenado o riyvos X continuos, que son el resultado de la desaceleracién de
electrones libres u otras particulas cargadas;

los rayos X caracteristicos, ue son emitidos en transiciones atdmicas de electrones ligados a
las capas K, L, M,...., en los dtomos; y

la radiacion de aniquilacion, que se produce cuando un clectrén y un positrén se combinan.

La energia cuantica de cualquiera de estas radiaciones puede expresarse como £=/1v, donde ves
la frecuencia de la radiacién y /. es la constante de Planck. Las interacciones dc estos fotones con
la materia son independientes de su origen y dependientes unicamente de su energia. De aqui cn
adelante se usara el término fi>ton para referirse a cualquier radiacién electromagnética de las
mencionadas anteriormente, sin importar su origen.

Hay ciertos procesos que causan que los rayos y se dispersen o absorban en un medio. Cuando
hay dispersion, el fotén cambia de direccién y puede ceder parcialmente energia al medio, y
cuando hay absorcion el fotén cede totalmente su energia al medio.

Los procesos por los cuales los fotones interaccionan con la materia son los siguientes:

1. Efecto foloeléctrico,

2. Efecto Compton,

3. Produccion de pares,

4. Dispersion de Rayleigh, ¢

5. Interaccion fotonuclear.




Las primeras tres interacciones son las mas importantes para la dosimetria de la radiacién, ya que
el resultado de la interaccion es la transferencia de energia de los fotones a los clectrones del
medio con el que interaccionan, los cuales imparten esa cnergia a la materia.

La dispersion de Rayleigh es de poca importancia en este trabajo porque es una interaccién
elastica en la que el foton es simplemente desviado un pequeiio angulo con poca pérdida de
encrgia, ocurre a energias menores que 0.16 MeV, si el medio con el que interacciona la
radiacion es agua. La interaccion fotonuclear sélo es importante arriba de unos cuantos McV, en
agua ocurre a cnergias mayores que 8 MeV. La probabilidad de ocurrencia del efecto
fotocléctrico, del efecto Compton, y la produccion de pares depende de la energia del foton
incidente (£,=hv), y del nimero atémico Z del medio irradiado con el que interacciona la
radiacion (ver Fig. 2.1).

120 —T7r

. -
g 100 —
"-.3 -~ Efecto Produccion
= 80 I— fotoeléctrico de pares
= C  dominante dominante
Q -
= 60 }—
pg -
= o
= L.
g 40 |-
<% L Efecto compton
S = dominante
= * :-/

01

107* 107! 10° 107 102

Energia del foton, en MeV

Figura 2.1 Importancia relativa de los tres procesos principales de interaccién de
rayos y con la materia. Las curvas muestran los valores de Z y de E, para los cuales la
probabilidad del evento de los procesos contiguos son iguales. [EV55].



2,1.1 EFECTO FOTOELECTRICC

El efecto fotoeléctrico es un fenémeno en el que un fotén interacciona con un electrén atémico
ligado al atomo y se lo arranca (Fig. 2.2). En este proceso toda la encrgia inicial /v, del foton se
transfiere al electron atémico. La energia cinética del clectron expulsado (llamado fotoelectron)
es igual a irv. -E, donde E, es la encrgia de amarre del electron. Las interacciones de este tipo sc
pueden dar con electrones que se encuentran en las capas K, L, M o N. Después de que el
clectrén ha sido arrancado del atomo se crea una vacante en la capa, por lo que el dtomo queda en
un estado ionizado. La vacante puede ser ocupada por un electrén orbital extemo con la emision
de rayos X caracteristicos. Hay también la probabilidad de emision de electrones Auger, los
cuales son clectrones producidos por un mecanismo altemativo, donde los atomos pueden
disponer de toda o parte de la encrgia de amarre que no haya sido gastada por un rayo X
caractcristico, cediéndoscla a uno o a varios clectrones de orbitas mas externas. Si no se ha
emitido un rayo X caracteristicd, entonces toda la encrgia de amarre se dispone para el proceso
Auger [FA94al.

Ya quec la energia de amarre de la capa K para tcjido suave es de alrededor de 0.5 keV, la encrgia
de los fotones caracteristicos producidos por absorbedores bioldgicos es muy baja y se puede
considerar como localmente absorbida. Para energias de amarre altas y materiales con numero
atémico grande, los fotones caracteristicos son de energia alta, y pueden depositar ecnergias a
grandes distancias comparadas con el alcance del fotoelectrén. En tales casos, la energia local
absorbida se reduce por la energia emitida como radiacion caracteristica (también llamada
radiacion de fluorescencia), por lo que se considera como cnergia remotamente absorbida.

Rayos X
Caracteristicos

Electrones
Auger

Atomo

h¥, (Foton)

VA e W \E U

€ (Fotoelectron)

Figura 2.2 lustracion del efecto fotoeléctrico.



La probabilidad de la absorcién fotoeléctrica depende de la energia del fotén, como se ilustra en
la Fig. 2.3, donde el coeficiente misico de atenuacién fotoelécirico es graficado como una
funcién de la energia del fotén. Los datos se muestran para agua, que representa un nunicro
atémico bajo, similar al del tejido, y para plomo, representando un material con un nimero
atdmico alto. La grafica representada para agua es una linea recta con una pendiente de
aproximadamente -3, obteniend? la siguiente relacion entre (/p) y la cnergia del fotén:

poc U/ (hv) (2.1)
donde r es ¢l coeficiente de atenuacion para el efecto fotoeléctrico, p es la densidad del material
absorbedory v, es la encrgia de los rayos y incidentes en el material.
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Figura 2.3 Coeficientc masico de atenuacién fotocléctrico ( 7/) contra la
energia del fo16n, se muestran las curvas para el agua (Zeq = 7.42) y
plomo (Z.q= 82) [GRS7].



La grafica para plomo tiene discontinuidades alrededor de los 15 y 88 keV, éstas son llamadas
bordes de absorcion y corresponden a las energias de amarre de las capas L y K, un fotén con
energia menor que 15 keV no tienc la energia suficiente para expulsar un electrén de la capa L.
Asi, por debajo de 15 keV, la interaccién estd limitada a los electrones de la capa M o de las
capas mas extemas. Cuando el fotén tiene una energfa igual a la energia de amarre de la capa L.
ocurre cl efecto de resonancia y la probabilidad de la absorcidn fotoeléctrica llega a ser muy alta.
Mais alla de este punto, si se aumenta la energia del fotdn, la probabilidad de la atenuacién
fotoeléctrica decrece aproximadamente como 1/h v hasta la siguiente discontinuidad, el borde de
absorcion K. Para este punto en la grifica, cl fotdn tiene 88 keV de energia, la cual es suficiente
para expulsar al clectrén de la capa K. Como se ve en la Fig. 2.3, la probabilidad de absorcién en
plomo para estas energias criticiis aumenta dramaticamente por un factor de alrededor de 10.

Los bordes de absorcion o discontinuidades para agua no se dibujan en la grafica porque ¢l borde
de absorcién K para agua ocurre para fotones de energias bajas (~0.5 keV).

Los datos de varios materiales nos indican que la atenuacién fotoelécirica depende fuertemente
del nimero atémico del material absorbedor. La siguicente relacion aproximada es:

po Z? (2.2)

Estas relaciones forman la base de muchas aplicaciones en diagnésticos radioldgicos. La
diferencia en Z de varios tejidos tales como hueso, misculo y grasa amplifica la diferencia en la
absorcién de rayos X, para los que el modo primario de interaccion es el fotocléctrico. En
radiologia terapéutica, los haces de energias bajas producidos por maquinas de ortovoltaje o
superficial causan una alta absorcion de energia innecesaria en hueso debido a la dependencia de
Z*. Combinando las dos relaciones (2.1) y (2.2) tenemos que:

t/poc Z¥ (hv)? (2.3)

La distribucién angular de los clectrones emitidos por ¢l proceso fotoeléctrico depende de ia
energia (/1v.) del foton. Para folones de baja cnergia, los fotoelectrones son emitidos con mayor
probabilidad a dngulos cercanos a 90° con respecto a la direccion del fotén incidente. Conforme
la energia del fotén aumenta, los fotoelectrones ticnden a ser emitidos en la direccion del fotén

incidente.

2.1.2 EFECTO COMPTON

En el efecto Compton el fotén interacciona con un electrén “libre”. El término libre significa aqui
que la encrgia de amarre del clectron es mucho menor que la energia del fotén incidente. El
clectrén recibe parte de 1a cnerygia del foton y es emitido a un dngulo & respecto de la trayectoria
inicial del fotén (Fig. 2.4). El fotén con energia reducida es dispersado a un angulo 4. El efecto
Compton puede analizarse cn términos de una colisién entre 2 particulas, un fotén y un clectrén.
Aplicando las leyes de conservacion de la energia y momento, uno puede llegar a las siguientes

relaciones:



a(l-cos ¢) (2.4)

E =hv
“1+a(l - cos ¢)
1
hv'=hv, 2.5
' v 1+a( —cos ¢) @3
cs 6 = (1 + a )tan i;—- 2.6

Donde /v, hv' y E son las energias del fotén incidente, fotén dispersado y electron,
respectivamente, y a = /""’, donde . ¢* es la energia de la masa en reposo del electrdn, 0.511
m,c"
MeV, si v, esta expresado en MeV, entonces a = 0";;’1 [FA94b).
€ (Electron Compton)

Electréon *'libre*

/

h v, (Foton incidente)

[ S W N N NP

hy ' (Foton dispersado)

Figura 2.4 Diagrama ilustrativo del efecto Compton

2.1.2.1 DEPENDENCIA DEL EFECTO COMPTON CON LA ENERGIA Y NUMERO ATOMICO

Ya sc habia mencionado antes que el efecto Compton es una interaccion entre un fotén y un
electron libre y que este efecto ocurre cuando fa energia del fotdn incidente es grande comparada
con la encrgia de amarre del electron. Esto esta en contraste con el cfecto fotoeléctrico, el cual
ocurre cuando la energia del fotén incidente es igual o ligeramente mayor que la energia dec
amarre del electron, por lo que. cuando la encrgia del fotén aumenta hasta la energia de amarre
del clectron K. el efecto fotoeléctrico decrece rapidamente con la energia y ¢l efecto Compton
llega a ser mas importante. Sin 2mbargo, como se ve en la Fig. 2.5, la probabilidad de que ocurra
¢l efecto Compton también decrece cuando la energia del fotén aumenta.




Ya que la intcraccion Compton involucra esencialmente electrones libres en el material
absorbedor, es casi independicnte del nimero atdmico Z, de donde el coeficiente masico dc
atenuacion  Compton (o/p) es independiente de Z y depende tinicamente del namero de
electrones por gramo. Aunque el nimero de electrones por gramo decrece ligeramente pero
sistematicamente con el nimero atomico, algunos matcriales, excepto el hidrégeno pueden
considerarse como si tuvieran aproximadamente el mismo niimero de clectrones por gramo (tabla
2.1), por lo cual o’p es aproximadamentc ¢l mismo para todos los matcriales, excepto el H.

Con base en lo anterior, si la cnergia del haz estd en la region donde el efecto Compton es el
modo mas probable de interaccion, aproximadamente la misma atenuacidn del haz ocurrira en
cualquier material de igual espesor masico', expresado en g/cm®. Por ejemplo, en ¢l caso de un
haz de rayos y de ®’Co que irteracciona por el efecto Compton, la atenuacién por g/cm® para
hueso es aproximadamente la misma que para tejido suave. Sin embargo, 1 ecm de hueso atenuara
mas que 1 em de 1ejido suave, porque el hueso tienc una densidad electrénica’ (p, ), mas alta. Si
la densidad de hueso es de 1.85 g/cm? v la del tejido suave de 1 g/em’, entonces la atenuacion
producida por 1 cm de hueso se-i equivalente a la producida por 1.65 cm de tejido suave:

23
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Figura 2.5 Esquema del cocficienie electrénico Compton 0. contra la energia
del fotén. El coeficiente masico (o/p) se obtiene multiplicando el coeficiente
clectronico por ¢l nimero de electrones por gramo para un material dado
[HU69].

ica se ha definido como cl numero de electrones por gramo o como ¢l nimero de clectrones por centimetro

! Cspcsor n\asn:o cs igual al espesor lincal muluplicado por Ia densidad, i.c. emx glem’=glem’
b :

cibico.




Tabla 2.1 Nimero de electrones por gramo de varios materiales

Material Densidad Nimero Numero de Electrones
(g/cm*) Atéomico Por Gramo
Hidrégeno 0.0000899 1 6.00x10%
Carbén 2.25 6 3.01x10%
Oxigeno 0.001429 8 3.01x10%
Aluminio 2.7 13 2.90x10>
Cobre 8.9 29 2.75x10%
Plomo 11.3 82 2.38x10%
Nimero Atémico
Efectivo
Grasa 0.916 6.92 3.48x10%*
Miisculo 1.00 7.42 3.36x10%
Agua 1.00 7.42 3.34x10%
Aire 0.001293 7.64 3.01x10%3
Hueso 1.85 13.8 3.00x10%

Datos de Johns HE. Cunningham JR. ‘The physics of radiology 3rd ed. Springfield, IL: Charles C Thomas, 1969.

2.1.3 PRODUCCION DE PARES

Si la energia del fotén es mayor que 1.022 MeV, el fotén puede interaccionar con la materia a
través del mecanismo de produccién de pares. En este proceso el foton interacciona fuertemente
con ¢l campo electromagnético de un nicleo atémico y es absorbldo creandose un par que
consiste de un electron negativo ( € ) y un electrén positivo ( ¢*), (Fig. 2.6). Yaquela cncrgla de
ta masa en reposo del electron es equivalente a 0.511 MeV, se requiere una energia minima de
1.022 MeV para crear ¢l par de electrones, por lo que la energia umbral para el proceso de
produccnon de pares es 1.022 MeV. La energia del fotén por arriba de este umbral se transforma
cn encrgia cinética de estas particulas. La energia cinética total disponible para el par positron-
electrén esta dada por (/- - 1.022) MeV. Las particulas tienden a ser emitidas hacia adelante en
la direccion relativa al fotén incidente.

La distribuciéon mas probable de energia para cada particula es la mitad de la energia cinética
disponible, aunque cualquier distribucién de energia es posible. Por ejemplo, en un caso extremo,
es posible que una particula pueda recibir toda la energia mientras la otra no reciba nada. El
proceso de produccion de pares es un ejemplo de un evento en el cual la energia se convierte en
masa, como lo predice la ecuacién de Einstein, E=mc’. El proceso inverso, la conversion de
masa en energia, ocurre cuando un positrén se combina con un electrén para producir dos

fotones, llamados radiacion de aniquilacion.




€ (Electron)

hve 21,022 MeV,/:t

Foton \\‘/

+ .
e (Positrén)

Figura 2.6 Diagrama ilustrativo del proceso de produccion de pares.

2.1.4 COEFICIENTE DE ATENUACION

Cuando un foton incide sobre un material no existe manera de saber qué tan lejos llegara antes de
sufrir una interaccion y qué tipo de interaccién cxperimentara. Lo que realmente se estudia no es
un fotén sino el comportamiento de un haz de fotones cuando entra en la materia. Si se observa lo
que pasa con un haz de fotones cuando entra a la materia se notara que algunos folones
interaccionan con ésta y que otros pasan a través de clla. Las interacciones que experimentan
algunos fotones, descritas anteriormente, hacen que unos fotones sean absorbidos dentro del
material y que otros sean dispersados con respecto a la direccidn original del haz. A este proceso

se le llama atenuacion.

El coeficiente lineal de atenuacién es la probabilidad de que un fotén interaccione con el medio
irradiado, por unidad de longitud (4, tiene unidades de cm™). Los valores del coeficiente lineal de
atenuacién indican la rapidez a la cual los fotones interaccionan con la materia conforme la van
atravesando, y estos valores estin relacionados inversamente con la distancia promedio que los
fotones recorran antes de interaccionar. En general el coeficiente de atenuacion depende de la
energia del fotdn v la naturaleza del material. Ya que la atenuacién producida por un espesor x
depende del niimero de electrones en este espesor, 4 depende de la densidad del material. Por lo
que, dividiendo u por p, el cocficiente resultante (u /p) serd independiente de la densidad; a w/p
se le conoce como coeficiente masico de atenuacion. Este es un coeficiente mas fundamental que
el coeficiente lineal, ya que la densidad sc factorizé y esta dependencia con la naturaleza del
material no involucra la densidad pero si la composicion atémica.

El coeficiente masico de atenuucion tiene unidades de cm*g ya que w#/p =cm™' /g/ cm®. Cuando
utilizamos #/p para el cilculo de la atenuacion de un haz de fotones de la ecuacién 2.7. cl
espesor se expresard como av ¢l cual tiene unidades de g/em?, ya que pv=(w/p J(x) y px=(g/
em®)(cm).

-



(x) = Lexp| - ”)
(x) “xP[ (p Px] 2.7)

Donde I(x) es la intensidad transmitida a través de un espesor x e L, cs la intensidad incidente en
el absorbedor.

2.1.5 CAPA HEMIRREDUCTORA (CHR)

El término capa hemirreductora (CHR) se reficre al espesor de un absorbedor de composicion
especifica requerido para atenuar la intensidad del haz a la mitad del valor original. Aunque la
calidad de todos los haces puede estar descrita en términos dc 1la CHR, la calidad del haz de los
rayos y esta usualmente descrita en términos de su energia o de sus nucleidos de origen los cuales
se conocen por su espectro de emision. Por ejemplo, 1a calidad del haz de rayos gamma emitido
de una fuente *Co puede estar zn términos de 1.17 y 1.33 MeV (con un promedio de 1.25 MeV)
o simplemente como  haz de *'Co. La capa hemirreductora esta relacionada con el coeficiente

lineal de atenuacion por:
In2
CHR = (2.8)
M

2.1.6 COEFICIENTE DE TRANSFERENCIA DE ENERGIA

Cuando un fotén interacciona con los electrones en el material, una parte o toda la energia del
fotén es convertida en energia cinética de los electrones. Si solamente una parte de la energia del
foton es cedida al electron, el propio fotén es dispersado con una cnergia reducida. El fotén
dispersado puede interaccionar nuevamente con una transferencia parcial o total de energia a los
clectrones, por lo que un fotdn pucde experimentar una o multiples interacciones en donde la
energia perdida por el folon es convertida en energia cinética de los electrones.

Si consideramos un haz de fotones que atraviesa un material, la fraccion de la energia transferida
por ¢l fotén como energia cinética a particulas cargadas por unidad de cspesor del absorbedor
esta dada por ¢l coeficicnte de transferencia de encrgia (.). Este cocficiente esta relacionado con
A como sigue:
_ Ex P
Her hyv (29)

Donde E£. cs la energia promedio transferida como energia cinética a particulas cargadas por
interaccion. El coeficiente masico de transferencia de encrgia esta dado por - p.

2.1.7 COEFICIENTE DE ABSORCION DE ENERGIA

Muchos dc los electrones que: se mueven a causa de los fotones perderan su energia por
colisiones ineldsticas (ionizacién y excitacion) con clectrones atdémicos del material. Otros,
dependiendo del nimero atémico del material, perderdn encrgia por interacciones de frenado con



el nicleo. La energia de la radiacién de frenado es radiada fuera del volumen local como rayos X
v no se incluye en los calculos de energia absorbida localmente.
El coeficiente de absorcién de energia () csta definido como el producto del coeficiente de
transferencia de energia (4,) y (1-g) donde g es la fraccion de la encrgia de particula cargada
secundaria que se pierde por radiacién de frenado en el material.

Hen = 1 (1 - 8) (2.10)
Como antes, el coeficiente masico de absorcién de energia esta dado por u,./p.

Para interacciones que involucran tejido suave u otro material con una Z baja, donde los
electrones pierden su energia principalmente por ionizacién debido a colisiones, la componente
por radiacién de frenado cs despreciable, por lo que g..=u.. Estos coeficientes pueden diferir
apreciablemente cuando la energia cinética de las particulas secundarias es alta y el material
atravesado lienc un nimero atdiico alto.

El coeficicnte de absorcién de energia ¢s una cantidad importante en radioterapia ya que permite
la evaluacion de la energia absorbida en el tejido, una cantidad de interés en la prediccion de los
efectos bioldgicos de la radiacién.

2.2 PARTICULAS CARGADAS

Mientras los fotones interaccionan con la materia por los procesos fotoeléctrico, Compton, o
produccion de pares, las particulas cargadas (electrones, protones, particulas a y nticleos)
interaccionan principalmente a wravés de los campos eléctricos de éstas produciendo ionizacién v
excitacion. Es posible que ocurran colisiones radiativas en las que la particula cargada
interacciona por el proceso de radiacion de frenado; este proceso es mis importante para
electrones que para particulas ciargadas pesadas.

La particula cargada interaccicna o colisiona mediante fuerzas de Coulomb entre el campo
eléctrico de la particula que viaja y el campo eléctrico de los electrones orbitales y niicleos de los
atomos de la materia. La colision entre la particula y los electrones atémicos provoca la
ionizacion y excitacion de los atomos. La colision entre la particula y el nicleo provoca la
pérdida radiativa de enecrgia o radiacién de frenado. Las particulas cargadas pesadas sufren
dispersion pero con muy poca pérdida de energia debido a que tiene una masa grande comparada
con la masa de los clectrones.

La razén de la pérdida de energia cinética por unidad de longitud que recorre la particula (dE/dx)
es conocida como el poder de fienado (S ). La cantidad ( S/p) se le conoce como el poder masico
de frenado, donde p es la densidad del medio, y usualmente tiene unidades de MeV cm?/g.



2.2.!1  PERDIDA DE ENERGIA DE LOS ELECTRONES

Los electrones, por su masa rclativamente pequefia, sufren gran muitiplicidad de dispersion y
cambios en la direccion de movimiento, y pueden interaccionar con ¢l campo eléctrico del
nicleo emitiéndose la energia perdida por los electrones en forma de radiacion de frenado

(bremsstrahlung).

El proceso de radiacion de frenado es el resultado de la “colision radiativa™ (interaccidn) entre un
electron, con una gran velocidad, y un nicleo. El electrén mientras pasa cerca del niicleo puede
ser deflectado de su trayectoria por la accion de las fuerzas de atraccién coulombianas y el
electrén pierde parte de su energia en forma de fotén, un fenémeno predicho por la teoria general
de Maxwell de la radiacion electromagnética, donde dice que la energia se propaga a través del
espacio por campos electromagnéticos. El electrén, con este campo clectromagnético asociado,
cuando pasa ¢n la vecindad del nticleo, sufre una defleccidn y aceleracidn repentina, y como
resultado parte de toda esta cnergia se propaga en cl espacio como radiacion electromagnética. El
mecanismo de la radiacion de frenado se ilustra en la Fig. 2.7

1ic§|

by &) Nucleo

Figura 2 7 lustracién del proceso de radiacién de frenado.



CAPITULO TRES
DOSIMETRIA
3.1 pOSIS

La cantidad de dosis absorbida ha sido definida para describir la cantidad de energia depositada
en el medio, para cualquier tipo de radiacion ionizante, incluyendo particulas cargadas y sin
carga; de todas las energias, por unidad de masa. Una definicién usual de dosis absorbida, o
simplemente dosis, es el cociente d&/dm, donde de es la energia media impartida por radiacién
ionizante en un material de masa dm. La unidad antigua de dosis es ¢l rad (un acrénimo de dosis
absorbida) y representa la absorcion de 100 erg de energia por gramo del material absorbedor.

lrad = 100 erg/g = 10°J/kg

La unidad en el SI para dosis absorbida es el gray (Gy) y esta definido como:
1Gy = lJ/Kg

Po'r’ lo que la relacion entre el gray y el rad es

=1 Gy =100 rad
s ‘
Irad = 10"Gy

3.2 EQUILIBRIO DE PARTICULA CARGADA

El equilibrio de particula cargada en un volumen V existe si cada particula cargada de un tipo
dado que sale de V con una encrgia dada es reempliazada por una particula idéntica de la misma
energia que entra en V. En la fig. 3.1 se observa el electrén e: que entra al volumen V con
energia cinética T igual a la cnergia con la que sale el electrén e, del mismo volumen. Si e; emite
un rayo X de frenado, con energia hv;, e: emitira otro con encrgia /siv.. Si este ultimo fotdn es
absorbido dentro del volumen, produciendo un electron secundario e’;no habrd otro electron que
penctre en el volumen que lo sustituya, rompiéndose el balance de entrada-salida que se necesita.
Para que exista el equilibrio ¢s necesario que el fotén Av. salga del volumen sin tener una
interaccion. En términos de valores esperados, si existe equilibrio de particula cargada, entonces
el valor esperado de la energia que entra en un volumen V es igual al valor esperado de la energia

que salede V.

Por lo tanto, el concepto de equilibrio de particula cargada sélo es valido para volimenes lo
suficicntemente pequeiios para permitir ¢l escape de fotones originados por pérdidas radiativas.



En particular, si las particulas cargadas son electrones se dice que ocurre equilibrio electrénico.

A

Figura 3.1 Concepto de equilibrio de particula cargada, caso
particular d= equilibrio para electroncs [AT86).

3.3 EXPOSICION

La exposicion, es una medida de la ionizacién producida en aire por fotones. La ICRU [IN80a]
define a la exposicion (X) como el cociente de dQ/dm, donde dQ cs el valor absoluto de la carga
total de iones de un signo producida en aire cuando todos los electrones (negatrones y positrones)
liberados por fotones en aire de una masa dm son completamente detenidos.

X =dQ/dm

Figura 3.2 Diagrama que ilustra el equilibrio clectrénico en una cimara de aire libre.



En cl sistema intermacional de unidades (SI), la unidad de exposicién s el Coulomb por
kilogramo (C/kg) pero la unidad especial es el roentgen (R)

1R = 2.58x10" C/kg aire

La definicion de exposicion esti ilustrada, en la Fig. 3.2. Un haz de rayos X atraviesa aire y pone
en movimiento un conjunto de clectrones por el efecto fotoeléctrico, efecto Compton o
produccion de pares. Estos clectrones rapidos producen ionizacion a lo largo de su trayectoria.
Debido al campo cléctrico producido por ¢l voltaje aplicado a través de las placas colectoras de
iones, la carga positiva se mueve hacia la placa ncgativa y la carga negativa se mueve hacia la
placa positiva. Esto constituye una corriente. La carga colectada de cualquier signo puede
medirse con un electrometro.

De acucrdo con la definicion de exposicion, los electrones liberados por los fotones en un
volumen especifico (sombreado en la Fig. 3.2) deben depositar toda su energia por ionizacién en
el aire encerrado por las placas (region de coleccion de iones) y la carga idnica total de cualquier
signo se mediria. Sin embargo, algunos electrones producidos en ¢l volumen especifico depositan
su energia fuera de la region de coleccion de iones y éstos no son medidos. Por otro lado, los
electrones producidos fuera del volumen cspecifico pueden entrar en la region de coleccion de
iones y producir ionizacién. Si la carga perdida es compensada por la carga ganada, existe una
condicidn de equilibrio electronico. Este es el principio de la camara de ionizacion en aire libre.

3.4 RELACION ENTRE KERMA, EXPOSICION Y DOSIS ABSORBIDA

La cantidad kerma (K) (energia cinética transferida a particulas cargadas) se define como “cl
cociente de dE,. y dm, donde dE, cs la suma de las energias cinélicas iniciales de todas las
particulas cargadas (clectrones y positrones) liberadas por particulas no cargadas (fotones) en un
material de masa dm’™ [IN80b].

dE,,

dm Gh
La unidad para ¢l kerma es la misma que para la dosis, es decir, J/kg. El nombre en unidades del

SI es el gray (Gy) y la unidad especial es el rad.

Para un haz dc fotones que atraviesan un medio, el kerma en un punto es directamente
proporcional a la fluencia de energia de fotones ‘¥ y esta dado por:
K= '!’( “”) G2
p
donde u, /p es el coeficiente masico de transferencia de encrgia para el medio promediado sobre
el espectro de fluencia de energra de los fotones.

()

donde u,, p es el coeficientc mésico de absorcidn de cnergia y g s la fraccién promedio de
pérdida de energia de un electron cn el proceso radiativo. Por lo tanto,

K= w( Han ]/(l-—g) (3.4)
p
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Una mayor parte de la energia cinética de los clectrones en materiales de bajo nimero atémico
(aire, agua, tejido suave) es gastada por colisiones inelasticas (ionizacion y excitacion) con los
electrones del alomo. Solamente una parte pequeiia se gasta en las colisiones radiativas con los
nicleos atémicos (radiacion de frenado).

El kerma puede dividirse en dos componentes:
K =Kk + k™ (3.5)

Donde K 3+ K son los compenentes de colisién y radiativa del kerma, respectivamente. De las
ccuaciones 3.4y 3.5,

gool = ,,[#; J G.6)
y
K = v/( “l;")(lng (X))

3.4.1 EXNPOSICION Y KERM A

Vimos que la exposicion esta definida como dQ/dm donde dQ cs la carga total de iones de un
mismo signo producida en aire cuando todos los electrones liberados por fotones en aire (seco) de
masa dm son completamente detenidos en aire.

La exposicion es la ionizacion equivalente al kerma de colision en aire. Esto se puede calcular de
K conociendo la carga de innizacién producida por unidad de energia depositada por los
fotones. La energia requerida para producir un par de iones en aire seco es casi constante para
todas las energias de los electrones y tiene un valor de W = 33.97¢V / par de iones [BO87). Si e
es la carga electrénica (=1.602x10'°C), entonces W/e es la energia promedio requerida para
producir un par de jones por unidad de carga de jonizacion producida. Ya que 1 eV = 1.602x10"°
J, wie =33.97 J/C . La exposicion (X) esta dada por:

x=(x“), (i) (38)

w

X=\pm.,[1'—'"-) (—ﬁ—) (3.9)
P ) \W/, :

de las ecuaciones 3.6 y 3.8,




3.4.2 DOSIS ABSORBIDA Y KERMA

La relacién entre dosis absorbida (D) y el kerma de colisién K se ilustra en la fig. 3.3 cuando un
haz de folones entra a un medio. Mientras ¢l kerma es maximo en la superficie y decrece con la
profundidad, 1a dosis inicialmente se incrementa a un valor maximo y luego decrece a la misma
razén que el kerma. Antes de que las dos curvas se encuentren, el incremento de los clectrones es

menor que ¢l total, y

p=DIK“ <1 (3.10)

donde f es el cociente de la dosis absorbida en un punto dado y el kerma de colisién en el mismo
punto,

cpe.

< el ,-_.-”
E ~ e o Dy K" -1 e
= ~— Il
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9\ e Kcnl
2 ~KZ
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[=] incrementn equilibrio

Profundidad o éspesor de la pared

Figura 3.3 Relacién entre la dosis absorbida D y el kerma de colision (K*)
para un haz de fotones de megavollaje. S es la razdén de dosis absorbida entre
el kerma de colision. El punto designado como c.p.c. es el centro de
produccién de clectrones {LO8I].

Debido al intervalo de incremento de los electrones, el cquilibrio electrénico total no existe

dentro de haces de fotones de megavoltajes. Sin embargo, conceptualmente el equilibrio
electrénico existiria si se supusiera que la atenuacion de los fotones fuera despreciable a través de

la region de interés. Entonces,

B=D/K™ =1 (3.11)

Para profundidades mas grandes que el alcance maximo de los electrones, hay una region de
cuasi cquilibrio, llamado equilibrio electronico transitorio, en el cual

B=DIK >1 (3.12)
En la regién de equilibrio transitorio, 4 es mayor quec la unidad debido al efecto combinado de
atenuacion del haz de fotones y el movimiento predominante de los electrones. La relacién entre

la dosis absorbida y la fluencia de encrgia de fotones ' en el punto donde el equilibrio
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electronico transitorio existe esta dada por:

D=pu, 1ol (3.13)

Suponiendo que D, es la dosis puntual en un material dentro de un haz de fotones, si se coloca
otro material, entonces D, la dosis en el segundo material, se relaciona con D, por:

D, _(Bu,1p) ¥,

D, (ﬁluzn /P): v,
El factor f se ha calculado para ®Co y otras energias de fotones en aire, agua, poliestireno,
carbon y aluminio [LOS81]. El resuitado muestra que ¢l valor de 8 depende de la energia, no del
medio. Para ®Co se ha utilizade el valor de f=1.005.

(3.14)

3.4.3 CALCULO DE LA DOSIS ABSORBIDA A PARTIR DE LA EXPOSICION

La determinacién de la dosis absorbida a partir de la exposicion se realiza ficilmente bajo
condiciones de cquilibrio electronico. Sin embargo, para energias cn el intervalo de MeV, la
fluencia de electrones que producen la dosis absorbida en un punto es caracteristica de la fluencia
de energia de los fotones a cierta distancia de la cascada clectronica. Consecuentemente, puede
ser apreciable la atcnuacién de los fotones a esa distancia. El calculo de la dosis absorbida a partir
de la exposicion cuando el cquilibrio electrénico riguroso no existe es mas dificil, ya que se
requiere de las correcciones debido a la dependencia con la energia. Por lo tanto, este calculo
queda limitado pricticamentc para fotones con cnergias mayores que las del % Co donde la
dependencia con la energia sc considera nula.

En 1a prescncia del equilibrio de particula cargada (EPC), la dosis en un punto en cualquier medio
es igual a la parte del kerma de colisién, i.e., § =1. La dosis para aire (D,.) bajo estas
condiciones esta dada por (ver ecuacién 3.8)

D, = (K rul)

aire

= .
=X— (3.15)
e

insertando las unidades
Doue(37kg) = X(R) 2.58 x 10*(C/kg) 33.97 (J/C) = 0.876x 107 ((J/kg)/R)X(R)
Yaque 1 rad = 107 J/kg
D,jre(rad) = 0.876 (rad / R) X(R) (3.16)

Por ejemplo, de la ecuacion 3.16 se ve que el faclor de conversion de roentgen a rad para aire,
bajo las condiciones de equilibrio electrénico, es 0.876.
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3.5 CAMARA DE IONIZACION EN AIRE LIBRE

La camara de ionizacién en aire libre o estindar es un instrumento empleado en las medidas de
exposicion como se acordé en su definicion. Generalmente, se utiliza como un estandar primario
para la calibracion de instrumentos secundarios designados para un campo usual. La instalacién
de la camara de aire libre esta por lo tanto confinada a algunos de los laboratorios estandares
nacionales.

Una cdmara de aire libre estd representada esquematicamente en la Fig, 3.4. Un haz de rayos X,
originado desde un punto focal S, esta definido por un diafragma D;, y pasa centralmente entrc un
par de placas paralelas. Un alto voltaje (un campo del orden de 100 V/cm) es aplicado entre las
placas para colectar los iones producidos en el aire entre ellas. La carga es medida para una
longitud L definida por las lineas de fuerzas limitada por el borde de la placa de coleccion (C),
mas la mitad del espacio entre el electrodo de coleccion y el de resguardo (G). Las lineas de
fuerza son rectas y perpendiculares al colector debido a los alambres y a las placas de resguardo.

._ﬁ[l‘lfj— CAJA

VOLUMEN DE C OLEC CION .
. " EMPLOMADA

_
i
HAZ DERAYOS X ;
s
DIAFRACMA ¢ T :
Y
B - .
ALAMBRES FLECTRODO ELECTRODO
DE RESCUARDO DE COLECCION 3 DERES CGUARDO
AL
ELECTROMETRO

Figura 3.4 Diagrama esquemitico de una cdmara de aire litre.

Los electrones producidos por ¢l haz de fotones en el volumen especifico (sombreado en la Fig.
3.4) deben depositar toda su energia por ionizacién en aire entre las placas. Asi mismo cs
necesario que la distancia entre ¢l haz y las placas sea mayor que el alcance de los electrones
liberados por el fotén incidente. Ademais, para que el equilibrio electrénico exista, la intensidad
del haz (fluencia de fotones por unidad de tiempo) debe mantenerse constante a través de la
longitud del volumen especifico, y 1a separacion entre el diafragma y Ia region colectora de iones
debe exceder el alcance del clectrdn en aire.

Si AQ cs la carga colectada medida en coulomb y p es la densidad (kg/m’) de aire, entonces la
exposicion X, en el centro del volumen especifico (punto P) es:
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, AQ 1
X, =———————R (3.17)
pA,L 2.58x10

donde A, es el drea de seccion ransversal (en metros cuadrados) del hazen el punto Py L es la
longitud en dircccion del haz del volumen del colector (en metros). En la practica, es mas
convenicnte establecer la exposicion (X) en la posicion del diafragma. Suponiendo que f, y f; son
las distancias de la fuente de rayos X al diafragma y al punto P, respectivamente, ya que las
intensidades en los puntos P y D;, estan relacionadas por ¢l factor de la ley del inverso cuadrado
(f,/ £3)%, ¢l cual también rclaciona el area del haz en cl diafragma y en el punto 2, la exposicién
Xpen D, esta dada por:

A’":_A_.Q_...._l.__R (318)
pA,L2.58x107"

donde A, es ¢l area de la apertura del diafragma.

Una medida segura con la cédmara de ionizaciéon de airc libre requiere considerable cuidado.
Algunas corrccciones que usualmente se deben considerar son:

a) correccion por atenuacion en aire.

b) correccion por recombinacién de iones.

c) correccion por el efecto de temperatura y presion.

d) correccion por ionizacion producida por fotones dispersados.

Hay limitaciones ¢n la disciio de una camara de aire libre para las medidas de exposicién para
haces de rayos X de alta energia. Conforme la energia del fotén aumenta, el alcance de los
clectrones liberados en cl aire crece rapidamente. Es necesario aumentar la separacion de las
placas para mantener el equilibrio electronico. Una separacién grande, sin embargo, crea
problemas de un campo ecléctrico no uniforme y una gran recombinacion de iones. Aunque la
separacién de las placas puede reducirse utilizando aire a altas presiones, ¢l problema se
mantendra debido a la atenuacion en el aire, dispersion del fotén, y reduccion en la eficiencia de
la coleccion de iones. Debido a estos problemas, hay un limite superior en la energia del fotén a
partir del cual la exposicion no podra ser medida de manera precisa. Este limite ocurre alrededor

de 3 MeV de encrgia del haz de radiacion.
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1.6 TEORIA DE CAVIDADES (RELACION DE BRAGG-GRAY)

La determinacion dc la dosis absorbida a partir de la exposicion esta sujeta a algunas limitaciones
principales. Por ejemplo, no puede hacerse para fotones con energia por encima de 3 MeV y en
casos donde el equilibro electionico no se lleva a cabo. Ademas, la exposicion esta definida
unicamente para rayos X y rayos y y por esta razén los métodos para ¢l cdlculo de dosis a partir
de la exposicion no son vilidos para particulas cargadas. La teoria de cavidades de Bragg Gray,
por otro lado, se puede utilizar sin tales restricciones para calcular la dosis directamente con las
medidas de la exposicién realizadas con la cimara de ionizacion.

De acuerdo con la teoria de Bragg-Gray, la ionizacion producida en una cavidad llena de gas
localizada en un medio estd relacionada con la cnergia absorbida en ese medio. Cuando la
cavidad es lo suficientemente pequefia como para que su introduccién dentro del medio no altere
¢l nimero o distribucion de electrones que existirian en el medio si no se introdujera la cavidad,
entonces la siguiente relacion de Bragg Gray se satisface:

D,

med

= J‘.’: (5. oY (3.19)

Donde D,.4 s la dosis absorbica en el medio (en la ausencia de la cavidad), J; es la carga de un
signo producida por ionizacion por unidad de masa del gas de la cavidad, y (S/p),;"“d es la razon
media pesada entre el poder de frenado mésico del medio y del gas para los clectrones que
atraviesan la cavidad. El producto de Jg( W/e) es la energia absorbida por unidad de masa de gas
en la cavidad.
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CAPITULO CUATRO

DOSIMETRIA CLINICA

4.1 DISTRIBUCION DE DOSIS A PROFUNDIDAD

Conforme el haz penctra en un medio, la dosis absorbida varia con la profundidad. Esta
variacién depende de condiciones como: la energia del haz, la profundidad, el tamaiio del campo
de radiacidn, la distancia de la fuente al punto de interés, y el sistema de colimacion del haz.

Un paso csencial en la dosimetria es establecer la variacion de la dosis a profundidad a lo largo
del eje central del haz. Existe un gran niimero de cantidades, que se han definido para estos
propositos, algunas de estas son el porcentaje de dosis a profundidad {(HO78], la razén tejido-aire
[JO53, JO58b, CUGS, GUGGE), la razén tejido-fantoma [KAGS, SAG8, HO70], y la razén tejido-
maximo [HO70, KH80]. Estas cantidades son usualmente derivadas de medidas hechas en
fantomas de agua utilizando camaras de ionizaciéon pequefias. Aunque otros sistemas de
dosimetria tales como los dosimetros termoluminiscentes (TLD). diodos y peliculas son
utilizados, las cimaras de ionizacion son preferidas por su mayor precision y porque su
dependencia con la energia es minima.

4.2 PORCENTAJE DE DOSIS A PROFUNDIDAD

Una mancra de caracterizar la distribucidon de dosis en el eje central es normalizarla a cada
profundidad con respecto de la dosis a una profundidad de referencia. La cantidad porcentaje de
dosis a profundidad puede definitse como un cociente, expresado como un porcentaje, de la dosis
absorbida para cualquicr profundidad d entre la dosis absorbida para una profundidad de
referencia fija d,, a lo largo del eje central del haz (Fig. 4.1). El porcentaje de dosis (P) a una
profundidad d es:

Dd
P= 100 4.1)

do
Para rayos X de alrededor de 400 kV,, y rayos X de baja energia, la profundidad de referencia es
usualmente la superficie d, = 0. Para altas encrgias, la profundidad de referencia se toma como la

posicién del punto de dosis absorbida mdxima (d, = dy). En la practica clinica, el punto de dosis
absorbida maxima en cl ¢je central es algunas veces llamado la dosis maxima, dosis entregada, o

simplemente la D,,..
Dd
D,, ==%100 (4.2)
P .
por lo que el porcentaje de dosis se ve afectado por la cnergia del haz, el tamafio de campo del
haz de radiacién, la distancia de la fuente a la superficie y la distribucién de dosis en el eje
central.
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Figura 4.1 Porcentaje de dosis a profundidad (D,/D,,)100. donde  es
cualquier profundidad y d, cs la referencia a la profundidad de dosis
mixima.

4.3 RAZON TEJIDO-AIRE

La razon tejido-aire (TAR) fue introducida por Johns et al. {JO53] en 1953 y fue originalmente
llamada la “razén tumor-aire”. En aquel tiempo, esta cantidad fue especificamente prevista para
realizar calculos en teleterapia de rotacidn, donde la fuente de radiacién se mueve en un circulo
alrededor del eje de rotacion el cual usualmente esta localizado en ¢l tumor. Aunque la distancia
fuente-superficic (DFS) puede variar dependiendo de la forma del contorno de la superficie, la
distancia de la fuente al eje del campo se mantiene constante. Ya que ¢l porcentaje de dosis a
profundidad depende de la DFS, se le debe aplicar al porcentaje de dosis a profundidad una
correccion para ajustar esta variacion, procedimiento que es engorroso de aplicar rutinariamente
en la practica clinica. Una cantidad mas simple es la TAR que ha sido definida para eliminar la
dependencia con la DFS y para facilitar los calculos, no solamente para teleterapia de rotacion,
sino también para técnicas isocéntricas' estacionarias asi como para campos irregulares.

La razén tejido-aire esta definida como la razén de la dosis (D,) en un punto dado del fantoma y
la dosis en espacio libre (D) para el mismo punto. Esto esti ilustrado en la Fig. 4.2 para una

calidad dc haz dada, la TAR depende de la profundidad o y del tamafio de campo r, a esa
profundidad:

TAR(d 1) = Dy 4.3)

)

! La técnica isocéntrica es aquella donde ¢l haz pucde ser colocado en diferentes direcciones pero el punto de interseccion del eje
de! colimador y ¢l cje de rotacion del gantry siempre es ¢l mismo.
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Figura 4.2 llustracion de la definicién de razon tejido-aire TAR ( o, 1, V=D, /Dy,

4.3.1 EFECTO DE LA DISTANCIA DE LA FUENTE AL PUNTO IRRADIADO EN LA TAR

Una de las propiedades mas importantes de la TAR es que se considera independiente de la
distancia del punto de interés a la fuente, debido a que se cuenta con una aproximacién
usualmente vilida con una precision del 2% sobre el intervalo de distancias usadas clinicamente.

Ya que la TAR es la razén de las dosis D, y D, para cl mismo punto, la dependencia de la
fluencia de fotones con la distancia deja de ser importante. Por lo tanto, la TAR representa
modificaciones de la dosis para un mismo punto, inicamente debido a la atenuacién y dispersién
del haz en el fantoma, comparadas con respecto a la dosis para el misnio punto en el minifantoma
(o fantoma de cquilibrio) puesto en aire libre. Ya que ¢l haz primario se atentia exponencialmente
con la profundidad, 1a TAR para ¢l haz primario es Ginicamente una funcién de la profundidad, no
de la SSD. El caso de la componente dispersada, sin embargo, no es tan obvio, no obstante Johns
et al. [JO58a], han mostrado que la contribucion de la componente de dispersion a la dosis en
profundidad cs casi independiente de la divergencia del haz y depende tnicamente de la
profundidad y ¢l tamaiio de campo a csa profundidad. Por o tanto consideraremos que la razén
tejido-aire, 1a cual involucra la componente primaria y la componente de dispersién del haz en la
dosis a profundidad, es independiente de la distancia a la fuente.

4.4 VARIACION DE LA TAR CON LA ENERGIA, LA PROFUNDIDAD Y EL. TAMANO DE CAMPO

La razén tejido-aire varia con la energia, profundidad y tamafio de campo de manera muy
parecida a la variacién del porcentaje de dosis en profundidad. Para haces de megavoltajes, la
razon tejido-airc es maxima en la regién de incremento que se encuentra a la profundidad de
maxima dosis (d,) y decrece con la profundidad mas o menos exponencialmente. Para un haz
angosto o un tamaiio de campo de 0 x 0%, en donde la contribucién por dispersién a la dosis cs
despreciable, la TAR, a distancias mayores que d. varia de mancra aproximadamente

exponencial con la profundidad.

* Un campo de 0x0 es un campo hipotétice en donde la dosis en profundidad es esencialmente debida a los fotones primarios, has
puntual
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TAR(d,0) =" d>d, (4.4)
Donde 7 es el coeficiente de atenuacién promedio del haz para un fantoma dado. Conforme el
tamaiio de campo va aumentando, la componente de dispersion cn la dosis aumenta y la variacién
de la TAR con la profundidad liega a ser mas compleja. Sin embargo, para haces de megavoltaje,
para los cuales la dispersién es minima y en la direccion del eje central del haz, la variacién de la
TAR con la profundidad puede ser aproximada por una funcién exponencial, utilizando un
coeficicnte de atenuacién efectivo (4,,) para un tamaiio de campo dado.

4.5 FACTOR DE DISPERSION PICO (PSF)

El factor de dispersion pico o “peak scatter factor” (definido en {BJ17] para fotones con energias
mayores que 400 keV, 'Y’Cs y ©“Co) es simplemente la razén tejido-aire a la profundidad de
maxima dosis en el gje central del haz. Esto puede definirse como la razén de dosis en el eje
central a la profundidad de maxima dosis con respecto a la dosis en ¢l mismo punto en el espacio
libre. Matematicamente se escribe:

Dma\
PSF =—— (+.5)
n
o
PSF =TAR(,,.r,,) (4.6)

Donde r... es el tamafio de campo a la profundidad d.. de la maxima dosis.

El factor de dispersion, como la razén de tejido-aire, es independiente de la distancia a la fuente y
depende unicamente de la calidad del haz y del tamailo de campo. La Fig. 4.3 muestra los
factores de dispersion para varias calidades de haces y arcas de campo. El PSF aumenta con el
tamafio de campo hasta un valor méximo, el cual ocurre para haces que tienen una capa
hemirreductora entre 0.6 y 0.8 mm de Cu, y luego disminuye como funcién de la capa
hemirreductora. Para haces de ortovoltaje con una filtracion usual, el factor de dispersion puede
ser 1.5 mas alto para ciertos tamaiios de campo. La dosis cerca de la superficie es alrededor de un
50% mayor que la dosis en espacio libre o, en términos de exposicion, aumenta un 50% la
exposicion cn la piel comparada con la exposicion en airc.

Para los haces de ®°Co y energias mas altas, el factor de dispersién es mucho mas pequefio. Por
ejemplo. ¢l PSF para un campo de 10 x 10 cm? para ®°Co es 1.036. Esto significa que la D,,, serd
de 3.6% mas grande que la dosis cn el espacio libre. Este aumento en la dosis ¢s el resultado de la
radiacion dispersada quc llega al punto d,,, fundamentalmente de lugares con tejido en exceso.
Conforme la encrgia del haz aumenta, la dispersioén se reduce ain mas y por lo tanto también el
factor de dispersién. Arriba de los 8 MV, la dispersién a la profundidad de D,,, llega a ser
despreciablc y el factor de dispersion se aproxima al minimo valor de la unidad.
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Figura 4.3 Variacién de los factores de dispersion con la calidad de

haz (capa hemirreductora). Estos datos son para campos circulares.
Datos de la Asociacion de Fisicos de Hospital.

4.6 CURVA DE ISODOSIS

La distribucién de la dosis a profundidad en el eje central por si misma no es suficiente para
caracterizar ¢l haz de radiacion, el cual produce una distribucion de dosis en un volumen
tridimensional. Por lo que, para representar las variaciones volumétricas o planares en la dosis
absorbida, las distribuciones se dibujan por medio de curvas de isodosis, las cuales son lineas que
pasan a través de puntos de igual dosis. Las curvas usualmente son dibujadas para intervalos
regulares de dosis absorbida y expresadas como un porcentaje de dosis con respecto a un punto
de referencia. Las curvas de isodosis representan niveles de dosis absorbida de la misma manera
que se utilizan las isotermas para ¢l calor ¢ isébaras para la presion.

La grafica de isodosis para un haz dado consiste de una familia de curvas de isodosis usualmente
dibujadas para incrementos iguales de porcentaje dc dosis a profundidad, representando la
variacion en la dosis como una funcién de la profundidad y la distancia transversal desde el eje
central. Los valores de la dosis a profundidad de las curvas estin normalizados con respecto al
punto de maxima dosis en ¢l eje central o para una distancia fija a lo largo del cje central en el
medio irradiado. Las curvas de isodosis normalizadas con respecto a la dosis mixima se aplican
cuando un medio es irradiado a una distancia fucnte-superficic constante (SSD)
independientemente de la direccion del haz. Las curvas de isodosis normalizadas a una cicrta
profundidad mas alla de la profundidad dc dosis maxima, correspondiendo al ¢je de rotacion de
una unidad de terapia isocéntrica, se usan cn terapia de rotacion y en tratamientos isocéntricos
estacionarios. La Fig. 4.4 muestra ambos tipos de curvas de isodosis para haces de rayos y de
%Co. donde SAD es la distancia de la fuente al plano perpendicular al ¢je central del haz.
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El examen de las curvas de isodosis revela algunas propiedades generales de la distribucion de
dosis de los rayos y .

2.

La dosis a cualquicr profundidad es mayor en el cje central del haz y decrece
gradualmente hacia las orillas del haz.

Cerca de los bordes del haz, la razén de dosis decrece rapidamente como una funcién de
la distancia lateral del eje del haz, depende del tamaiio de la fuente, la distancia fuente-
superficie y la distancia de la fuente al diafragma.

Cerca del borde del haz (regién de penumbra®), 1a caida de la rapidez de dosis es causada
no solamente por la penumbra geométrica sino también por la dispersion del lado
reducido, por lo que, la penumbra geométrica no es la mejor medida de la agudeza del haz
cerca de los bordes. En lugar de cllo, se puede utilizar el término de¢ penumbra fisica. El
ancho de la penumbra fisica se define como la distancia lateral entre dos curvas de
isodosis especificas a una profundidad especifica ( e. g., la distancia lateral entre el 80% y
el 20% de las lineas de isodosis a la profundidad de D,,,,).

Fuera de los limites geométricos del haz y de la penumbra, la variacién de la dosis es el
resultado de la componente de dispersion del campo y de la fuga y dispersién en el
sistema de colimacion. Mds alla de la zona de colimacion, la distribucién de la dosis es
gobernada por la dispersion lateral en el medio y la fuga en el cabezal de la maquina
(muchas veces llamado proteccion terapéutica o proteccion de la fuente).

La Fig. 4.5 muestra la variaciéon de la dosis conocida como el perfil del haz a través del campo a
una profundidad especifica. El tamaio del campo se define como la distancia lateral al 50% de la
dosis maxima a una profundidad de referencia.

Otro camino para describir la variacién de la dosis a través del campo, es dibujar curvas de
isodosis en un plano perpendicular al eje central del haz (Fig. 4.6) las cuales sc utilizan para la
planeacion del tratamiento en el que los tamaiios de campo se determinan con base en una curva
de isodosis (e. g., 90%) que cubra adecuadamente el volumen del blanco®. Para alinear el haz sc
hace coincidir ¢l campo de luz con el 50% de lineas de isodosis del haz de radiacion proyectado
en un plano perpendicular al eje del haz y al estandar SSD o SAD.

* Penumbra es la region que comprende los bordes de un campo formado por una haz de radiacion, en los cuales la rapidez de
dosis cambia ripidamente como funcién de la distancia desde ¢l eje del haz.

*El

blanco istc en 1l demostrados, si existen, Y cualquier otro tejido con presumible tumor. Este ¢s

q
el volumen que requicre scr irradiado con una dosis absorbida especifica.
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Figura 4.4 Ejemplo de una curva de isodosis. A, del tipo SSD, haz de rayos y de “Co,
SSD = 80 cm, tamaiio de campo = 10 x 10 em? en la superficie. B, del tipo SAD, haz de
%Co, SAD = 100 cm, profundidad del isocentro = 10 cm, tamaiio de campo al isocentro =
10 x 10 em?. Datos del Hospital de la Universidad de Minnesota. Unidad de *°Co. tamaiio
de la fuente = 2 cm.

30



-— 90
-1— 80
-+ 70
—4— 60
- 50

Dosis relativa

| ~1- 40 |

: -1 30 |

) - 20 :

—— ! ~—10 1
PR TR 0 NN T (O [T T R B NN B
7 6 5 4 3 2 1 0 4 2 3 4 5 6 7 8

Medida del campo en cm

Figura 4.5 Perfil de la dosis a profundidad mostrando la variacién de la dosis en un campo.
Haz de rayos y de ®Co, SSD = 80 cm, profundidad = 10 cm, tamaiio de campo en la
superficie = 10 x 10 cm’. Las lineas punteadas indican el contorno del campo geométrico a la
profundidad de 10 cm.
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Figura 4.6 Seccién transversal de la distribucion de isodosis en un plano
perpendicular al eje central del haz. Los valores de isodosis estin normalizados al
100% al centro del camnpo.
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CAPITULO CINCO

CALCULO DE LA RAPIDEZ DE DOSIS DE ACUERDO CON EL REPORTE TECNICO
No. 277 DEL OIEA

5.1 SISTEMA DE MEDIDA DE DOSIS

El sistema dosimétrico utilizado en este trabajo consiste gencralmente de un electrémetro (a
menudo calibrado por separado en funcién de la carga o de la corriente por unidad de escala) y
de una o mas camaras de ionizacidn, cada una usada con diferente finalidad.

5.1.1 CARACTERISTICAS DE LA CAMARA DE IONIZACION

Es conveniente usar una camara cilindrica (del tipo dedal) para medidas de la calidad del haz de
radiacion gamma de “Co, a la cual se le ha de afadir un capuchoén para que exista equilibrio
electronico. El espesor de la pared junto con el del capuchén debe ser de 0.4 g/cm? a 0.6 g/em’, ya
que es resistente y sencillo de usar en un fantoma de agua. El volumen de la cimara debe ser
aproximadamente de 0.1 cm® a 1 cm'. Este intervalo de tamaiios ¢s un compromiso entre la
necesidad de sensibilidad suficiente y la capacidad de medir la dosis en un punto. Estos requisitos
se cumplen en camaras cilindricas con didmetros intermos que preferiblemente no rebasen los 7
mm y tengan una longitud interna de 25 mm como maximo. Durante su uso la cimara debe estar
alineada de tal manera que la fluencia de cnergia sobre su seccién recta sea uniforme.
Consccuentemente la longitud de la cimara deberia establecer ¢l valor minimo del campo en el
cual sc pueden hacer las medidas con clla.

La fabricacion de la camara debe ser tan homogénea como sea posible, pero se reconoce que, por
razones técnicas, lo mas probable es que el electrodo central sea de un material diferente al dc las
paredes y, por supuesto, 1a eleccion de todos estos materiales juega un papel muy importante para
asegurar que la respuesta con la energia sea uniforme. No es necesario que la pared de la camara
y ¢l del capuchén de equilibrio electrénico sean del mismo material, pero es esencial que se
conozca la composiciéon de ambos.

Es también necesario que la cavidad de aire no esté cerrada herméticamente. El disefio debe ser
tal que se produzca rapidamente un equilibrio con la condicién de presion cxterior. En la tabla 5.1
se muestran algunas caracteristicas importantes de cdmaras de ionizacion utilizadas para
dosimetria clinica.
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TABLA 5.1 CAMARAS DE IONIZACION USADAS PARA DOSIMETRIA CLINICA (CARACTERISTICAS)

Longitud Radio Material [ — Material teap

Interna Interno Pared gem? Capuchon  gem?

{mm) (mm)
CAPINTEC 0.07 em’ PR-05P mini-cimara 6.0 2.0 C-552 0.210 Poliestireno  0.568
CAPINTEC 0.14 cm® PR-05 mini-cimara 12.0 20 C-552 0210 Poliestireno  0.568
CAPINTEC 0.65 cm® PR-06C tipo Farmer 220 32 C-552 0.050 C-552 0.924
CAPINTEC 0.65 cm’® PR-06C tipo Farmer 220 3.2 C-552 0.050 Poliestireno  0.539
CAPINTEC 0.65 cm® PR-06C tipo Farmer 220 32 C-552 0.050 PMMA 0.547
CAPINTEC 0.60 m’® (del AAPM) 23.8 3.25 Grafito 0.046 PMMA 0.625
EXRADIN 0.5em® Al (caperuza 2 mm) 9.7 4.7 C-552 0.182 C-552 0.356
EXRADIN 0.5 cm’ Al (caperuza 4 mm) 9.7 417 C-552 0.182 C-552 0.712
EXRADIN 0.5cm’ T2 9.7 4.7 A-150 0.115 A-150 0.450
EXRADIN 0.05 cm’ T1 Shonka min 12 20 A-150 0.117 A-150 0.450
FZS 0.4 cm® TKO1 impermeable 12.0 35 Delrin 0.071 Delrin 0.430
FAR WEST TECH 0.1 cm’ IC-18 9.5 23 A-150 0.183 A-150 0.386
NE 0.20 cm® 2515 7.0 295 Tufnol 0.074 PMMA 0.543
NE 0.20 cm’® 251573 70 3.15 Grafito 0.0655 PMMA 0.543
NE 0.20 cm® 2577 83 3.15 Grafito 0.0655 Delrin 0.5515
NE 0,60 ¢m' Farmer 2505 *54-°59° 240 295 Tulwol 0.075 PMMA 0.415
NE 0.60 cm’ Farmer 2505 '59-'67* 24.0 295 Tufno! 0.075 PMMA 0.545
NE 0.60 em' Farmer 2505/A *67-'74" 24.0 295 Nylon 66 0.063 PMMA 0.545




5.2 ELECTROMETRO

La carga (o corriente) inducida en una camara de ionizacién cs muy pequeia y ha de medirse con un
instrumento de medida de carga muy sensible llamado electrémetro. Tales instrumentos son
delicados y hay que mancjarlos con cuidado. Idealmente el electrémetro debe tener una lectura
digital y debe tener una resolucion de cuatro digitos o 0.1% de la lectura. El cambio en la respuesta
debido a la falta de estabilidad no debe exceder + 0.5% por afio. El electrémetro y la camara de
ionizacion se pueden calibrar por separado. Sin embargo en algunos casos el clectrometro es parte
integral del sistema de dosimetria y la cdmara de jonizacién y cl electrometro han de calibrarse como

una unidad.
5.3 FANTOMA

Se recomienda cl agua (por la semejanza con ¢l tejido humano) como medio de referencia para
medidas de dosis absorbidas para haces de fotones. Fantomas de plastico en forma de laminas tales
como policstireno, acrilicos y *“‘agua sélida” se pueden usar comio fantomas sélidos, pero la
determinacion de la dosis se debe referir siempre a agua. No obstante, hay que tener mucho cuidado
con los fantomas de plastico no-conductor (especialmente si éstos estan hechos de bloques solidos)
ya que varias investigaciones han demostrado que se puede producir acumulacion de carga,
especialmente con haces de clectrones {GA84, ANBGb]. Esto produce un campo eléctrico muy
grande alrededor de la camara que dirigira el flujo de electrones hacia la cavidad, produciéndose una
sefial amplificada. Este efecto puede causar un error de varias unidades por ciento; por consiguicnte,
las medidas para la determinacion de la dosis, al menos con haces de electrones, deben siempre
hacerse en agua o ¢n plasticos conductores.

Las dimensiones del fantoma deben ser tales que para el campo mayor que se vaya a emplear, haya
un margen de 5 cm en los cuatro lados a la profundidad de medida. También tiene que haber un

margen de 5 cm tras la maxima profundidad a medir, ver la Fig. 5.1.

Fueonte de Radiacién

™~ Plaxo do
Referoncia

Figura 5.1 Fantoma de agua de referencia para la determinacion de dosis
absorbida. Se muestra el uso de una camara de ionizacion de tipo dedal para la
determinacion de dosis absorbida a 1a profundidad de referencia en el fantoma.
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5.4 GEOMETRIA DEL HAZ DE RADIACION

Las posiciones de todos los componentes del conjunto experimental han de ser conocidas, se han de
poder describir y han de ser reproducibles. Estan incluidos el haz y el sistema de colimacién, el
fantoma y la posicion del dosimetro dentro del fantoma. Los parametros relevantes se muestran en la

Fig. 5.2

Fuente de Radiacion

Ejede

rotacién 4

SSD

Profundidad, Z

Figura 5.2 Geometria del haz. El cje de rotacion del colimador, el cje
geométrico del haz y ¢l eje del haz de radiacion coinciden en la figura
aunque en la practica pucden existir pequedas diferencias. También pueden
discrepar el campu geométrico y ¢l campo luminoso. El haz de radiacién
debe coincidir con el haz luminoso.
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:5.4.1 ALINEACION Y POSICION DEL HAZ

Antes de determinar la dosis absorbida, hay que comprobar la alineacion de los diferentes cjes del
haz, Hay que considerar cuatro ¢jes que son:

1. Eleje de rotacion del colimador, o el eje alrededor del cual gira el colimador (Fig. 5.3). Este
es el eje mecanico basico al que los otros se refieren.

Eje de rotaciéon
| del colimador
Cabezal

Colimadox

S
S
]
Figura 5.3 Definicion del eje de rotacion del colimador

2. El eje geométrico del haz: ésta es la linea que pasa por el centro efectivo de 1a fuente v el
centro de los colimadores que limita el haz final.

3. El eje del haz de radiacién: ésta es la linea que pasa por el centro de la fuente y el centro de
gravedad del drea en el plano de referencia' en la que la dosis absorbida sobrepasa el 50% de
la dosis maxima absorbida en esc plano. (Generalmente el centro de gravedad coincide con el
punto de interseccion P; definido por AP; = BP; y CP; = DP; para un campo rectangular como
en la Fig. 5.4)

4. El eje del haz luminoso: Este se define como la linea desde el foco de la fuente de luz y el
centro de gravedad del drea en la que la intensidad luminosa sobrepasa el 50% de la
intensidad maxima de luz en la superficie del fantoma (el centro de gravedad coincide,
gencralmente, con ¢l punto de interseccion P, definido por AP, = BP, y CP,= DP, para un
campo rectangular como ¢! de la Fig. 5.4).

P

1 El plano de v ia s perpendicular al eje de radiacién del haz a 1a profundidad de referencia.
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Figura 5.4 Simetria del campo y ali ion del haz lumi con el haz de radiacién. Se
coloca una pelicula radiogrifica perpendicular al cje central del haz de radiaci6n con los
bordes del campo luminoso marcados con un metal a presion y se exponce. Se debe
anotar la rotacién angular del colimador para cada irradiacién y relacionarla con la
orientacion de la pelicula. Se recomienda colocar material (lucita) encima de la placa
para proporcionar equilibrio electrénico. Los bordes del haz se localizan, a partir de
medidas densitométricas de la pelicula radiogrdfica irradiada barriendo ¢l campo, alli
donde la densidad optica es €] 50% de la del centro del campo; los bordes del campo
luminoso estin marcados (De la Ref. [NA81)).

La alincacion de estos ejes se puede verificar por los siguicntes procedimientos:

1.

Eje del colimador: la fig. 5.5 muestra un dispositivo sencillo de alineacidn que se puede fijar
al colimador del equipo. El centro de este dispositivo se ha de conocer con exactitud y ha de
haber un puntero de proyeccién. Al girar el colimador sobre su ¢je, el punto debe describir
un circulo de didmetro < 2 mm a la SSD normal. El ¢je de este circulo es el centro del
colimador. El centro efectivo de la fuente de radiacion debe hallarse en el eje del colimador.
Se puede verificar su posicion cuando sc comprueba el eje de radiacidn.
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Mandibulas del colunador
completunente cerradas

Dispasitivo de alineacion

~---'—— Puntero

Figura 5.3 Dispositivo de alineacion usado para la determinacién del eje
(de rotacion) del colimador.

2. El ¢je del haz de radiacion sc puede verificar usando una camara de ionizacién en un
fantoma de agua o usando placas radiograficas entre las laminas de un fantoma de plastico v
obteniendo perfiles de dosis a dngulos perpendiculares entre si como se muestra en la fig.
5.4. Debe llevarse a cabo una investigacion especial para averiguar si, para las calidades del
haz en uso, el perfil de dosis absorbida relativa, medido en un fantoma de agua, puede ser
aproximado por las curvas de densidad relativa de la pelicula usando un fantoma de plastico.
Los perfiles deben ser barridos para determinar en cada perfil los puntos a 50 %’ y el punto
equidistante entre ellos (punto central). La posicién de estos puntos centrales define el centro
del haz de radiacion para la orientacién del colimador dada. Debe entonces girarse el
colimador 180° y repetir el proceso. Si estos puntos centrales estin localizados dentro de un
didmetro de 2 mm a la SSD normal, s¢ puede deducir que la fuente esta en el eje de rotacion
del colimador y también el eje de radiacion.

3. La forma mas fécil de verificar la coincidencia del haz luminoso con el de radiacién es
utilizando pelicula radiogrifica. La pelicula deberd ser colocada de acuerdo con el
procedimiento descrito en el punto 2. Se puede indicar el haz luminoso en la placa a base de
colocar indicadores de plomo en los lugares adecuados; alternativamente se puede usar un
boligrafo para marcar ¢l haz luminoso directamente a través de la envoltura de la placa. La
inspeccién de las diferencias entre la imagen del haz de radiacion al nivel (dosis) del 50 % v
las marcas del haz luminoso determinara si el campo luminoso y el campo de radiacion son
simétricos y si la simetria se mantiene girando el colimador. La tolerancia entre el campo
luminoso y el campo de radiacién no debe exceder los 2 mm por lado de los campos. Este
proceso ha de repetirse para las orientaciones 0°, 90°, 180° y 270° del brazo de la unidad de

tratamiento.

2Enalg idades de radi pia el haz de radiacion se define al 80% 0 90% nivel de isodosis. Se puede utilizar este criteno, pero
entonces debe ser usado uniformemente para todo el equipo del departamento.
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5.5 DETERMINACION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA

35.5.1 CONDICIONES DE REFERENCIA Y FACTORES DE CORRECCION

El factor de calibracion de una cimara de ionizacién es el cociente cntre el valor verdadero de la
magnitud a medir y el valor indicado en las condiciones de referencia. Se describe la condicién
de referencia como un conjunte  de magnitudes de influencia para las cuales el factor de
calibracion es vilido sin necesidad de factores de correccion. Las magnitudes de influencia se
defincn como magnitudes que no son el objeto de 1a medida, pero que influyen en la magnitud que
se estd midiendo. Pueden ser de naturaleza diferente, por ejemplo, temperatura, humedad y tension
de red; pueden proceder del dosimetro (p. e. envejecimiento, corriente de fuga, calentamiento) o
pucden ser magnitudes relacionadas con el campo de radiacién (por ejemplo: la calidad de la
radiacion. la rapidez de dosis, ¢l tamaiio del campo y la profundidad en un fantoma). Al calibrar
un dosimetro se mantienen tantas magnitudes de influencia en las condiciones de referencia como
sea posible, sin cmbargo, hay que corregir gencralmente por cicrtas magnitudes como
temperatura, presion, humedad. rapidez de dosis y efecto de polaridad. para generar la “influencia™
correspondiente a las condiciones de referencia. Las Tablas 5.2 y 5.3 recomiendan condiciones de
referencia para  ambos, la calibracion de las camaras de ionizacion y la medida de la dosis
absorbida, con respecto al campo de radiacion.

» Efecto dc calentamiento: Antes de hacer medidas con una cimara de ionizacion, se
debe esperar un tiempo suficiente para que la camara alcance equilibrio térmico.

e Corriente de fuga: La corriente de fuga debe ser insignificante comparada con la
corriente obtenida en las medidas de interés. Se debe notar que las fugas pueden ser
mucho mayores durante una irradiacion que las fugas sin irradiacion [BO66, MAS8I1).

s Efecto de la polaridad: Sc debe examinar el efecto de polaridad de la camara, especiaimente
para camaras plano-paralelas y el valor debe hallarse dentro de los limites establecidos
en la Tabla 5.4. Este efecto puede ser grande para electrones de baja energia. El valor
promedio de las corrientes (o cargas) medidas con ambas polaridades dcl voltaje de la
camara se considera la mejor aproximacién de la corriente de ionizacidn verdadera. Sin
embargo. en situaciones pricticas, se¢ usa generalmente solo una polaridad, ya que la
correccién, cuando se emplean las cidmaras recomendadas aqui, debe ser pcqueia.

e Presion y temperatura: Con camaras de ionizacién abiertas al aire la masa de aire en el
volumen de la camara de ionizacién durante la medida puede ser difcrente de la masa de
airc presente en la calibracion, por lo tanto, el factor de correccién que hay que aplicar a la
corriente medida es:

_ PB(273.2+T)

= 5.1
™ P(273.2+T,) @I

donde P y T son la presion y temperatura del aire durante la medida y P, y 7, son los
valores de referencia (generalmente 101.3 kPa y 20 °C) indicados cn el certificado de

calibracion.
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TABLA 5.2 CONDICIONES DE REFERENCIA DE LA GEOMETRIA DE IRRADIACION PARA LA CALIBRACION DE UNA CAMARA

DE [ONIZACION “EN EL SENO DEL AIRE”

Distancia desde la

Haz de Calidad de fuente al centro de Tamaiio del

radiacion radiacion la cavidad de la campo en
cdmara cm X cm

Rayos X de 0.03 mm Al <HVL €2 mm Al Distancia usual 3x3

Energia baja de tratamiento

(10kV a 100 kV) (calibracion)

Rayos X de 2mm Al <HVL <3 mm Cu Distancia usual 10x10

Energia media de tratamiento

(100 kV a 300 kV) (calibracion)

Radiacion (hv)=1.25 MeV Im  (a)b)

Gamma de *Co

10x10

a)  Es preferible generalmente calibrar la camara de ionizacion junto con un maniqui.
b)  Debe usarse un capuchon de equilibrio electronico.
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TABLA 5.3 CONDICIONES DE REFERENCIA DE LA GEOMETRIA DE IRRADIACION PARA MEDIDAS DE DOSIS ABSORBIDA
USANDO UNA CAMARA DE IONIZACION EN UN FANTOMA.

Haz de radiacion Calidad del haz Profundidad de Punto efectivo de SSD Tamaiio de
Referencia en el medida de Ta campo en
fantoma en cm® camara de ionizacion cmxcm

Rayos X de 0.03 mm Al < VIL $2mm Al Superficie Superficie frontal de Distancia usual 3x3

baja encrgia la camara de ionizacion de tratamiento

plano-paralela

Rayos X de 2 mm Al<HVL €3 mmCu 5 Centro de la camara * 10x10

Energia media cilindrica

Rayos gamma de '*'Cs 5 0350 * 10x 10

Rayos gamma de “Co 5 0.5¢ - 10x 10

0
TPR <0.70 5 0.75¢ “ 10x10

Rayos X de 10

Alta energia »

TPR ~>0.70 10 0.75¢ “ 10x10

Electrones Eg/MeV <5 Riw 051" “ ©10x00°

5< Ey/MeV <10 Riwo 1 0.5 “ 10x 10°
10 < EyMeV <20 Riw o 2* 0.5 - 10x 10°
20 < EyMeV <50 Riw0 3 0.5¢ “ 15x15°

a Poolundidind de '

b ladisancia Zp.  Zp para myos y de “Coes de 0.5¢.

< Los tamanos del campo para medidas de alcance son diferentes.
d Siempre se debe clegir [a profundidad mayor.

TPR,, « \* Razén de dosis 220 cmy 10 em de profundidad.
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TABLA 5.4 RECOMENDACIONES PARA EL DISENO DE CAMARAS DE IONIZACION

Calidad Rayos X de| RayosXde | Rayosy,'’Cs| RayosXde | Electrones Electrones Electrones
del haz baja energia | energfamedia | Rayosy,®Co | altaenergia | £, <5MeV | 5MeV< Eo <10MeV | Ey> 10 MeV
< 100 keV 2100 keV 6.6 MeV
Forma de la Plano- Cilindrica Cilindrica Cilindrica | Plano-paralela Plano-paralela®” o Cilindrica
cémara paralela Cilindrica
Dimensién de la| Membrana | <01 gem’ <0lgem’ | <0.1gem’ <t mm” <0.f gem’ <0.1 gem’
cimara (ventana | delgada | preferiblemente | preferiblemente | preferiblemente preferiblemente preferiblemente
frontal o pared) =005 gem’ | =005 gem’ | =0.05gem? =0.05 g-cm’ =0.05 gem®
Electrodo Didmetro < | Didmetro<2 | Didmetro<2 | Didmetro<2 { Diametro <20 Diémetro <2 mm Diimetro <2
colector 20 mm mm mm mm mm mm
Anchura anille >3 mm >3mm
de guarda
Didmetro de la <7mm <7 mm < Tmm o <4mm <7mm
_cwvidd | ; '
Material o » 7
Respuesta, 2% 2%
limite de
variacion
(M/K i)
Capuchdn + 04-06gem?
pared preferiblemente
~045 gem?
Efecto de V<% <02% <02% <02% <% <02% <02% -
polaridad

@ Lacamara plane-paralela se debe disedar como para 2.4 78 MeV

by Defi
estabifice).

<)

gem™), porque si no la cimara seria muy frigil.
d)  Prefesiblemente por un material dnico de bajo nimero aldmico en 1 pared. las ventanas y ¢l electroda central

o comu I diterencia de respucsti € tanto por crento al hacer dos arradiaciones idénticas de Ta clmiata con y sin cambio de polasidad (hay que dar tiempo para que ba cimara s¢

Seria deseable tener una ventana frontal Yo més delgada posible. Sin embargo, si sc usa grafito en la ventana. no o prictico reducir su espesor por debajo de aproximadamente tmm (0.17




e Humedad: La humedad del aire tiene poca influencia en la carga producida en la
cavidad de la ciamara excepto cuando se usan materiales higroscépicos tales como el
plastico A-150 o el nylon [MUB86] para la pared de la camara. Si el factor de calibracion
esta referido a una humedad relativa del 50%, entonces no se necesitan correcciones en el
intervalo de humedades relativas del 20% al 70% para temperaturas entre 15°C y
25°C. Por otra parte, si el factor de calibracion esta referido a aire seco y las medidas se
hacen auna humedad relativa del 20% al 70% en un intervalo de temperaturas de 15°C
a 25°C, un factor de correccion de k, = 0.997 es adecuado para radiacién gamma de
“Co [CO77].

* Recombinacion: La ineficiencia del equipo para colectar la carga en el volumen de la
cavidad debida a recombinacién de iones requiere el uso de un factor de correccion. El
efecto depende de la geometria de la camara, el voltaje de coleccién aplicado y la
rapidez de produccion de carga por la radiacién.

5.6 DETERMINACION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN CONDICIONES DE REFERENCIA

La gecometria de irradiacion es la mostrada en la Fig. 5.1. Los parimetros geométricos deben
verificarse de acuerdo con la gecometria del haz de radiacién y la camara de ionizacién se irradia
dentro del fantoma con agua sin capuchén de cquilibrio electronico.
La camara debe disponer de un factor en unidades de dosis absorbida en el aire de la cavidad,
N,, conocido:

Np = Ne(l- g)k, K, (5.2)

donde g =0.003 para rayos y de *®Co. Valores de k.. y k. se pueden encontraren la Tabla 5.5
para camaras de jonizacién comerciales. Los valores de &, en esta tabla no incluyen
correcciones adicionales para aquéllas camaras que tienen el electrodo central de un material
diferente de la pared, pero la falta de datos para todas las camaras comerciales hace esta
correccion incierta. Las correcciones para camaras “tipo Farmer" son pequeiias (alrededor de
0.8%). También es posible determinar experimentalmente N, por ¢l procedimiento dado por

la NACP [NOS1].

Se debe determinar la dosis absorbida usando las condiciones de referencia mostradas en la
Tabla 5.3. Las correcciones de la lectura del electrémetro, M, se deben llevar a cabo (por
ejemplo por recombinacién, polaridad, temperatura y presién).
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5.7 FORMULARIO PARA CALCULAR LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN LAS CONDICIONES DE
REFERENCIA USANDO HACES DE FOTONES DE *’Co

Nombre: Usuario Fecha:
1. Unidad de teleterapia: (Theratron 1000 [*Co})

Energia nominal: 1.25 MeV

Profundidad en agua del punto efectivo de la camara: 5 cm.
Tamaiio de campo: 10 x 10 cm*a SSD = 80 cm

Rapidez nominal de dosis del equipo: unidades cGy / min

2. Camara de ionizacién

Modelo y numero de seric: PTW FREIBURGH 1002-0812

Radio intermo : 2.75 mm

Material de la pared y espesor: PMMA, 0.06545 g/cm?

Factor, en unidades de dosis absorbida en el aire de la camara;
Ny = 2.496x10" c¢Gy / C, dado a P, = 760 mmHg, T, = 22°C
Voltaje de polarizacion: + 400 V

3. Correccion de la lectura del electrometro

Presion, P = 586 mmHg
Temperatura, T = 18 °C
L ohlm2en) o,
P(273.247,)
Correccién humedad, Py, =1.000
P, = 1.000

4. Rapidez de dosis absorbida en agua

Calidad del haz, TPR;y (Dw/ D) paral0x 10 cm®

Razén de poderes de frenado agua / aire (Tabla 5.6), Sar' =1.133
Factor por perturbacion'. Py = 0.992

Dy (poy) =My Np 827 Py=71.65 x 10° Gy / min

1 El factor de perturbacion ¢s 1a fraccidn de ionizacién debida a electrones gencrados en la pared de la camara (fig. 5.7) v sc
obtiene de la siguicnie ecuacion:
Razén de poderes de frenado pared / aive (Tabla 5.7) sl 21,002

Razén de los coeficicntes de absorcién de energia Agua / Pared (Tabla 5.8) (;_ /p): =1113
Fraccion de ionizacion por electrones gencrados en agua, (1-g) = 0.47

Razén de poderes de frenado agua / aire (Tabla 5.6). §77° = 1,133
asy (i, lo)oy + 0 -a)ssy

o

=0992

[ g

wn
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Fraccion de los electrones generados

o o o
] ) ~
] 1 1

0
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I

en lapared de la cimara {c)

1 [l 'l 1
0.3 o.4 o.5 0.6

0.2
Espesor de lapared de la cimara (g/cm)

Figura 5.7 La fraccion a de ionizacién debida a los electrones generados en la pared de
la camara como funcion del espesor de la pared, para rayos gamma de %Co. [LEB3].

'}
°'°c 0.1
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TABLA 5.5 VALORES DE &,y k., Y DEL PRODUCTO £, k,, PARA ALGUNAS DE LAS CAMARAS
DE IONIZACION DE LA TABLA 5.1

Los valores de k., fueron calculados por Andreo et al. [AN86a] usando la ecuacion $.1.

No estdn incluidas las correcciones por la no equivalencia a aire del electrodo central; k., se calculé a partir

de datos de Nath y Schulz (INT81]

km kall km knll

CAPINTEC 0.07 cm’ PR-05P min:camara 1.002 0.988 0.990

CAPINTEC 0.14 ¢cm® PR-05 minicdmara 1.002 0.989 0.991

CAPINTEC 0.65 cm?® PR-06C tipo farmer (AE cap) 1.006 0.984 0.990

CAPINTEC 0.65 cm?® PR-06C tipo farmer 0.987 0990 0.977
(cap. Poliestireno)

CAPINTEC 0.65 cm’ PR-06C tipo farmer 0.993 0990 0.983
(cap. PMMA)

CAPINTEC 0.60 cm’ (AAPM) 0.989 0.989 0.978

EXRADIN 0.5 cm® Al (cap. 2 mnn 1.006 0985 0.991

EXRADIN 0.5 cm’ Al (cap. 4 mm) 1.006 0.976 0.981

k. =aS. (u./p) +( =S (1,1 pYT ;.1

donde a es la fraccion de ionizacion debida a los electrones generados en la pared de 1a camara come
funcién del espesor de la pared, ver fig. 5.7.

TABLA 5.6 COCIENTE DE PODERES DE FRENADO ENTRE AGUA Y AIRE S™ A LAS
PROFUNDIDADES DE REFERENCIA COMO FUNCION DE LA CALIDAD DEL HAZ DE
FOTONES [ANS86b].

Calidad del haz Profundidad
TPRY DDy s de referencia
(cm)
0.50 0.44 1.135 5
0.53 0.47 1.134 5
0.56 0.49 1.132 5
0.59 0.52 1.130 5
0.62 0.54 1.127 5
0.65 0.56 1.123 5
0.68 0.58 1.119 5
0.70 0.60 1.116 5
0.72 0.61 1111 10
0.74 0.63 1.105 10
0.76 0.65 1.099 10
0.78 0.66 1.090 10
0.80 0.68 1.080 10
0.82 0.69 1.069 10
0.84 0.71 1.059 10
C,-137 1.136 5
Co-60 1.133 5

e SSD =100 cm: obtenido de 7pR 10 ajuste de datos expenimentates
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TABLA 5.7 VALORES $™™ COMO FUNCION DE LA CALIDAD DEL HAZ DE FOTONES, TEORIA DE SPENCER-
ATTIX (A= 10 keV) [AN86b].

Calidad del haz

TPRY DDy’ A-150 C-552 Delrin Grafito . ‘Nylon . ‘FMMA' Poliestireno

€n agua e T e
0.50 0.44 1.147 0.997 1.083 1.008 148 U105 A L4
0.53 047 1.145 0.997 1.082 1.007 1.146 S 1104 L3
0.56 0.49 1.142 0.995 1.080 1.003 1.143 1.102. - 1110 :
0.59 0.52 1.138 0.992 1.077 1.000 1.139 1.099 1107
0.62 0.54 1.135 0.990 1.074 0.996 1.135 1.096 1.101
0.65 0.56 L130 0.980 1.070 0.992 1.130 1.091 1.100
0.68 0.58 1.124 0.983 1.065 0.987 1.125 1.087 1.095
0.70 0.60 1.121 0.980 1.062 0.984 1.121 1.084 1.092
0.72 0.61 1.115 0.976 1.057 0.979 1115 1.079 1.087
0.74 0.63 1.108 0.970 1.051 0.973 1.108 1.073 1.080
0.76 0.65 1.101 0.964 1.044 0.967 1.100 1.066 1.074
0.78 0.66 1.091 0.956 1.035 0.959 1.090 1.057 1.065
0.80 0.68 1.080 0.948 1.026 0.950 1.080 1.047 1.055
0.82 0.69 1.069 0.938 1.015 0.941 1.068 1.037 1.044
0.84 0.7} 1.058 0.929 1.005 0.932 1.057 1.027 1.034
"Cs 1.149 0.999 1.085 1.011 1.150 1.107 1.116
“Co 1.142 0.995 1.080 1.002 1.142 1.102 1.110

* SSD = 100 em Obtenido a partir de 7PRY por ajuste de datos experimentales.
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TABLA 5.8 VALORES ((,/ p)rimes COMO FUNCION DE LA CALIDAD DEL HAZ DE FOTONES [CUS86].

Calidad del haz )
TPRY DD A-150 C-552 Delrin Grafito Nylon PMMA Poliestireno
enagua .
0.53 0.47 1.011 1.110 1.043 L4 1015 1.031 1.035
0.56 0.49 1.011 1.110 1.043 1.113 - 1.015 1.030 1.034
0.59 0.52 1.012 1.110 1.042 L1113 1.015 1.030 1.034
0.62 0.54 1.012 1.110 1.042 1.113 1.015 1.031 1.035
0.65 0.56 1.013 1.110 1.043 1114 1.016 1.031 1.036
0.68 0.58 1.015 1.109 1.043 1.115 1.018 1.032 1.038
0.70 0.60 1.016 1.108 1.043 1.115 1.019 1.033 1.040
0.72 0.61 1.019 1.107 1.043 1.117 1.021 1.035 1.042
0.74 0.63 1.023 1.105 1.044 1L.119 1.026 1.038 1.048
0.76 0.65 1.028 1.103 1.045 1.121 1.030 1.041 1.053
0.78 0.66 1.035 1.100 1.046 1.125 1.037 1.045 1.061
0.80 0.68 1.043 1.096 1.048 1.130 1.045 1.051 1.071
0.82 0.69 1.051 1.093 1.049 1.134 1.054 1.056 1.081
0.84 0.71 1.059 1.089 1.051 1.139 1.062 1.062 1.090
WiCs 1.010 1111 1.042 L.111 1.013 1.029 1.032
“Co 1.011 1.110 1.042 L3 1.015 1.030 1.034

* SSD = 100 cm Obtenido a partir de TPRY por ajuste de datos experimentales.



CAPITULO SEIS
METODOS PARA LA OBTENCION DEL CAMPO CUADRADO EQUIVALENTE

6.1 EL CONCEFPTO DE CAMPOS CUADRADOS EQUIVALENTES

En un campo muy pequeiio (el cual hemos representado como un campo de 0 x 0), la dosis se debe
Gnicamente a la radiacion primaria. Conforme el tamafio de campo aumenta, la radiacion dispersa
producida por la interaccién de los fotones con el medio causa un aumento en la dosis absorbida. La
cantidad de radiacién dispersa es mayor a lo largo de la profundidad que en Dwa, causando que el
porcentaje de dosis a profundidad aumente conforme sc aumenta el tamafio del campo. Ya que los
fotones de mayor enecrgia ticnen una dispersion predominante en la misma direccion en la que
penetra en ¢l medio. el porcentaje de dosis a profundidad aumenta cuando aumenta el area como se
muestra en la fig. 6.1.

~N =
(= ]

Porcentaje dedosis a
profundidad
[\ W + w (=)
(=) <o < (=] [=]

=

(=]

0 10 20 30 40 50 60

Tamaiio del campo (lado del cuadrado), em

Figura 6.1. Porcentnje de dosis a profundidad como funcién del tamado del campo (10 ¢cm de
profundidad) para haces de fotones de rayos y de cobalto 60. La distancia fuente superficie para
el haz de folones de rayos y de cobalto 60 es de 100 cm.
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6.2. METODO DEL CUADRADO EQUIVALENTE

No sdlo el drea en centimetros cuadrados del campo afecta al porcentaje de dosis a profundidad sino
también la forma del campo. Por ejemplo, en los dos campos que se muestran en la fig. 6.2 ¢l drea
total es la misma. Sin embargo, ¢l porcentaje de dosis a profundidad en el campo B es mas pequeiio
que en el campo A porque es menos probable que la radiacion dispersa de la parte mas distante del
campo B alcance su centro que la radiacion dispersa del campo A. donde se ve que el drea es

simétrica alrededor del punto de medida.

E £ ®
= ® s
20cm
10cm
A B

Figura 6.2. El drea en A y B es la misma. pero el campo en B tiene menos contribucion a la
dosis que en A, en el punto de medida (x). por la forma alargada, debido a que llega menos

radiacion dispersa al punto x.

Se ha mostrado que los valores del porcentaje de dosis para campos rectangulares se¢ pueden
aproximar por el método cuadrado equivalente [BAS1], [DASO0], [DA6I] [JO49]. Usando la tabla
6.1 un campo de 6 x 20 cm’ es equlvaleme a un campo de 9 x 9 cm’. Por lo tanto, el porcentaje de
dosis de un campo de 9 x 9 cm’ podria utilizarse para realizar los calculos de dosis en lugar de un

campo de 6 x 20 cm”,




Tabla 6.1 Cuadrados equivalentes de campos rectangulares

Lado

m CORTO
LARGO 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 22 24 26 28 30
1 1.0
2 4 2.0
3 1.6 2.4 3.0
4 1.7 2.7 34 40
5 1.8 3.0 3.8 4.5 50
6 1.9 3.1 41 4.8 55 6.0
7 20 3343 515865 70
8 21 3445546269 1.5 80
9 21 3546566572 79 85 9.0
10 223648 5867 7.5 82 89 95 100
1n 2237495969 7.8 86 93 99 105 11.0
12 22375061 71 80 88 96 103109 11.5 120
13 223851627282 91 99 10.6 11.3 11.9 125 130
14 23 3851637484 93 101 109 11,6 12.3 129 13.5 140
15 233952647585 95 103 11.2 119 126 133 139 145 150
16 23395263576 86 96 105114 122 13.0 13.7 143 149 155 160
17 23 395363577 88 98 107 11.6 124 13.2 14.0 147 153 159 165 170
18 23 4053 6678 89 99 108 11.8 12,7 13.5 143 150 157 163 169 175 18.0
19 23 4054 6.6 7.8 89 100 11.0 11.9 12.8 13.7 145153 160 16.7 173 179 185 19.0
20 23 4.0 54 6.7 7.9 9.0 10.1 111 12,1 13.0 13.9 14.7 155 163 17.0 17.7 18.3 189 195 200
22 23 4055 6.8 80 9.1 10.3 11.3 12.3 133 14.2 151 160 16.8 17.6 183 190 19.7 20.3 209 22.0
24 24 4.1 55 68 8.1 9.2 104 11.5 125 13.5 14.5 154 163 17.2 18.0 188 19.6 20.3 21.0 21.7 22.9 240
26 24 4.1 55 69 81 93 105 11.6 12.6 13.7 14.7 15.7 16.6 17.5 18.4 19.2 20.] 20.9 21.6 224 23.7 249 250
29 24 4156 698294 105 11.7 12.8 11.8 14.8 159 16.8 17.5 18.7 19.6 20.5 21.3 22.1 229 24.4 257 27.0 28.0
3o 24 41 56 6982 94 106 11.7 128 13.9 15.0 160 17.0 180 189 199 208 21.7 22.5 23.3 24.9 264 27.7 29.0 30.0

Fuente: Cohen M, Jones A, Green D (eds): Central axis depth dose dala for usc in radiotherapy. Br J Radiol (suppl 11), page 99, 1972.
Copyright 1972 by the British Insti of Radiology, London, Engl

6.2.1 METODO DEL AREA/PERIMETRO

Otro método, desarrollado por Sterling [ST64], ¢s igualar un campo rectangular con un campo
cuadrado si ambos tienen 1a mismo cociente area/perimetro (4/P).

Ya que el drea (A) del campo rectangular es ab y su perimetro (P) es 2a + 2b, cntonces, tenemos

que:
axb
Alp= 7 6.1
2(a+b) ©.h
donde a es ¢l ancho y b ¢s el largo del campo. Si consideramos por ¢jemplo un campo de 6 x 20 cm:
6x%20
Alp= 25 6.2
2(6 +20) ©.2)
120
: ——=23
entonoces >

Para encontrar el A / P para un campo cuadrado, donde a=b, tenemos que:
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2 N
A/P=Za=z (63)

En un campo cuadrado de lado 9 cm, por ejemplo,
A/P= = 2.25
4

Encontrando que A/P. para un campo de 6 x 20 cm?® y para un campo cuadrado de 9 x 9 cm® son
aproximadamente iguales, por lo que los datos tabulados para un campo de 9 x 9 cm? (campo
cquivalente) puede utilizarse para encontrar los valores para un campo de 6 x 20 cm2

Aunque esic método es ampliamente usado en la prictica médica, se debe tener precaucién al
aplicarlo porquc esta relacién de area entre perimetro sélo se cumple para ciertas formas de los

campos.

6.3 METODO DE CLARKSON

Debido a que en radioterapia es muy comuin encontrar campos formados irregularmente’ cuando la
estructura sensible a la radiacién es protegida del haz primario o cuando los campos se extienden a lo
largo del contorno del cuerpo del paciente con forma irregular, y como los datos (porcentaje de
dosis en profundidad. razén aire-tejido o razén tejido-médximo) se encuentran normalmente para
campos rectangulares. es necesario recurrir a métodos para utilizar estos datos para el caso general
de campos con forma irregular. El método mas general en esta aplicacion fue el originalmente
propuesto por Clarkson [CL41] y después desarrollado por Cunningham [JH69, CU72]. El método
de Clarkson se basa en ¢l principio de que la componente de dispersién de la dosis en profundidad, la
cual depende del tamaiio del campo y la forma, se puede calcular separadamente de la componente
primaria la cual es independieate del tamafo de campo y de la forma. La razén aire dispersién
(SARY), se utiliza para calcular la dosis debido a la contribucion de la componente dispersa; por lo
que, si queremos encontrar la SAR para un campo irregular se¢ requiere de los datos de la SAR
tabulados para campos circulares y para cicrta profundidad, es por eso que el campo se debera dividir
en n sectores trazados desde el punto donde se quiere calcular la SAR hasta el borde o el limite del
campo como se ve en la fig. 6.3. Sc medira cada scctor y para cierta profundidad se buscara la SAR
en las tablas, ver tabla 6.2. Se enticnde que cada sector representa un campo circular de radio igual a
la longitud del sector. es por eso que ya encontrado, la SAR correspondiente se tiene que dividir
entre el nimero de sectores (1). que corresponde a la SAR de un solo sector para luego sumar la de
todos los sectores. Una vez calculada la SAR total del campo irregular podemos buscar en la misma
tabla a qué radio corresponde para luego calcular el campo cuadrado equivalente de la siguiente

manera:
drea_,, =LxL="L 6.4)
Area =nr"=L’=m":L=J/_r-r (6.5)

el

1Un campo imregular es cualquier campo difercnte a un campo rectangular, cuadrado o circular.
2 La SAR se define como la razén de la dosis dispersa para un punto dadoe en ¢l fantoma cnire la dosis en espacio libre para el mismo

punto.
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Se realizaron calculos con ¢l método de Clarkson para el tratamiento de Ca Cu para diferentes
tamaiios de campo que se obtuvicron al reducirlo cubriendo gradualmente las cuatro esquinas de un
campo abierto dado y para la simulacion del tratamiento craneal se realizaron calculos para los

diferentes tamaiios de campo obtenidos de cubrir gradualmente la esquina inferior derccha.

13
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17 _///
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32

31
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29

Figura 6.3 El campo de 20 x 20 cm® para un tratamiento de cancer cervicouterino

se divide en 32 sectores desde cl punto P de interés.



Tabla 6.2 Tabla de la SAR a la profundidad de 5 cm. Interpolando 1a SAR promedio tenemos que corresponde a un

radio de 10.75 cm por lo que el campo cuadrado equivalente sera de:
L=vr *r=J7 *1075 = 19, ¢s decir el campo cuadrado equivalente es de 19 X 19 cm®.

liadio No. Lo(:flllt)ud fraia::nnl Radio No. Lo(tﬁ:;ud l'n:g(l)lnal
1 10 0.2060 17 10 0.2060
2 10.2 0.2076 18 10.2 0.2076
0.2107 19 10.8 0.2107
0.2138 20(A) 11.3 0.2138
0.2126 21(4) 1.1 0.2126
0.2138 22¢4) 11.3 0.2138
0.2117 23 109 0.2117
0.2076 24 10.2 0.2076
0.2060 25 10 0.2060
‘10 0.2076 26 10.2 0.2076
11 10.9 0.2117 27 10.9 0.2117
12(4) 1.3 0.2138 28(A) 11.3 0.2138
13(A) 1.1 0.2126 29(A) 1.1 0.2126
14(4) 11.3 0.2138 30(4) 1.3 0.2138
15 10.8 0.2107 31 10.8 0.2107
16 10.2 0.2076 32 10.2 0.2076

SAR TOTAL PROMEDIO 0.2105
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6.4 OBTENCION DEL CAMPO CUADRADO EQUIVALENTE A PARTIR DE LA MEDIDA DE LA DOSIS

Debido a que no es posible hacer medidas de la rapidez de dosis para cada campo que se va a utilizar
en los tratamientos, se hacen trimestralmente medidas iinicamente para campos cuadrados entre 6x6

cm’y 36x36 cm’.

Para determinar el campo cuadrado equivalente de campos rectangulares o irregulares, se hace una
medida de la rapidez de la dosis, bajo 1as mismas condiciones en las que se hicieron las medidas para
los campos cuadrados, y los valores obtenidos se comparan con los de los campos cuadrados. El
tamaiio del campo cuadrado equivalente es ¢l que tiene el mismo valor de la rapidez de 1a dosis,

Si los valores de la rapidez de la dosis estdn entre los obtenidos para los campos cuadrados, se hace
una interpolacion para obtencr el tamafio de campo cuadrado equivalente.

Como en el sistema de tratamiento sélo se¢ pueden usar campos cuadrados es decir con los lados
iguales, entonces al hacer el cilculo del campo cuadrado cquivalente, si se obtienc un tamaiio de
campo con lados de longitud con nimero fracional, el valor se redondea al mimero entero mayor mds
cercano si la fraccién es 2 0.5 em y al menor mas cercano si es < 0.5 cm. Por ejemplo, si ¢l campo
cuadrado cquivalente es de 17.7x17.7 cm? entonces se usa un campo cuadrado de 18x18 cn?, si es de
17.4x17.4 cnv’® se considera uno de 17x17 cm?.

w
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CAPITULO SIETE

DESARROLLO EXPERIMENTAL Y RESULTADOS

21 EQUIPO UTILIZADO

1 SALA DE TELETERAPIA CON UNA UNIDAD DE ®“Co (Theratron 1000)

2 SISTEMA DOSIMETRICO MARCA PTW

¢ Fantoma de acrilico ctibico con un sistema de barrido mecanico para las ciamara de
ionizacion en los tres ¢jes (x. y, z)

e Dos camaras de ionizacidn cilindricas Freiburgh M31002-0812 y M31002-0814 con su
factores de correccion correspondientes (ver apéndice I).

e Elcctrometro Freiburgh D75115.
¢ Computadora con el sofiware **Mephysto” instalado.

3  AGUA BIDESTILADA

4 PROTECCIONES PERSONALIZADAS (ver apéndice II)

5 TERMOMETRO

6 BAROMETRO
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2.2  FABRICACION DE LAS PROTECCIONES DE CERROBEND

El procedimiento para la fabricacion de los bloques de cerrobend (ver apéndice I1I) empieza con un
simulador radiografico o una pelicula en la cual el radioterapeuta dibuja los bordes del campo de
tratamiento indicando las dreas que deben ser protegidas. Las peliculas entonces se utilizan para
construir las cavidades divergentes en un bloque de Styrofoam que son utilizadas para hacer los
bloques de cerrobend. La fig. 7.1 muestra un corte en Styrofoam con un equipo que consiste de un
alambre calentado eléctricamente y que pivotea alrededor de un punto simulando la fuente de
radiacion. La pelicula, el bloque de Styrofoam y el cortador se ajustan de tal forma que se obtiene la
geometria del tratamiento real (misma distancia de la fuente a la pelicula y de la fuente a la
proteccion). En la parte final del alambre se traza el contorno de las protecciones sobre la pelicula.

Si se necesita hacer bloques “‘positivos” tal como los bloques de pulmoén (ver fig. 7.2 a), las
cavidades se cortan en el Styrofoam con el segmento caliente del alambre y subsecuentemente se
llena con el cerrobend fundido. Si sc desea un bloque “negativo™ tales como drcas centrales abiertas
y areas periféricas bloqueadas (ver fig. 7.2 b), se hace primero un corte interno por fuera del campo
abierto después un corte rectangular externo para definir el campo colimado con 1-2 cm de margen.
Las tres piezas de Styrofoam hechas sc colocan en una charola de lucita y alineadas relativamente en
el eje central. La pieza intermedia, corresponde al area que debe ser protegida, se le quita la parte
central v se liena la cavidad con el cerrobend.

- o

Figura 7.1 Fotografia del cortador del bloque de Styrofoam
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Es importante que el cerrobend se vacie suavemente para prevenir la formacion de burbujas de aire.
El bloque de Styrofoam debe presentar firmeza, esto se logra apretindolo con una cinta de
pegamento en la parte de abajo para evitar filtracién del liquido metalico. Las paredes interiores de la
cavidad pueden ser rociadas con silicon para liberar ficilmente las piezas de Styrofoam del bloque.

Los bloques pueden ser montados en charolas de lucita, las cuales son premarcadas con el cruce del

cje central.

b)

Figura 7.2 a) Bloque de ccrrobend para proteccion de pulmones. b)
bloque cominmente usado para cabeza y cuello.

7.2.1 DIVERGENCIA DE LA PROTECCION

Idealmente, los bloques son moldeados de tal forma que sigan la divergencia geométrica del haz, ver
fig 7.3. Esto minimiza la penumbra de transmision del bloque (transmision parcial del haz en las
orillas del bloque). La divergencia de los bloques ofrece una ventaja para haces con grandes
penumbras geométricas. Por gjemplo, en el caso de ®Co, la agudeza de los limites marcados por el
haz en la orilla del bloque no es significativamente mejorada por ¢l uso de bloques divergentes.
Ademas. para algunas situaciones clinicas no es critico o valioso el tiempo requerido para la
fabricacion de los bloques divergentes, los cuales ya han sido invariablemente disefiados para un
conjunto de tratamientos dados. Por lo tanto, para muchas situaciones se mantiecnen almacenados
bloques de cortes rectos de variis formas y dimensiones.

La divergencia de los bloques es muy conveniente para haces con puntos focales pequeos, ya que el
lado de éstos sigue la divergencia del haz y se pueden reducir las dimensiones laterales en el disefio



de las protecciones para distancias pequeiias de la fuente al blogue sin incrementar la pcnumbra de
transmisién del bloque.

Figura 7.3 Muestra la divergencia de las protecciones debido a que siguen la
divergencia geométrica del haz.



7.3 MONTAJE DEL EQUIPO DE DOSIMETRIA

Uno de los recursos importantes de la tecnologia en el sistema dosimétrico es el equipo de dosimetria
marca PTW que se utilizo. Consta de un fantoma de acrilico cubico con un sistema mecanico de ¢jes
instalado en el interior para el barrido de la camara de ionizacién en los tres ejes (x, y. z); dos
camaras de ionizacion cilindricas PTW Freiburgh M31002-0812 y M31002-0814, una de cllas se
coloca en el centro del campo y sirve para obtener la lectura de la carga colectada que nos
proporcionara la rapidez de dosis para cada campo, la otra sirve como referencia tinicamente para la
obtencion del perfil del campo. y se coloca en el borde interior del campo; un controlador del
sistema mecanico de barrido, que permite manejar el movimiento de la cimara de ionizacion desde
afuera de la sala del equipo de teleterapia y estd conectado a una computadora que, mediante ¢l
software “Mephysto”, mostrara las curvas de perfil para cada campo durante cl barrido de la camara
de ionizacion y. por ultimo. para la visualizacion de la lectura de la carga colectada debido a la
exposicion de la camara dentro del campo de radiacion, el equipo dosimétrico consta de un
electrometro PTW Freiburgh D75115.

Los pasos a seguir para el montaje del equipo de dosimetria son los siguientes:

® El fantoma se coloca debajo del cabezal de tal forma que quede centrado con el campo
luminoso (de preferencia el campo debe ser grande buscando que ¢l borde dei campo
luminoso esté alincado con la orilla de la base del fantoma), ¢l centrado se¢ logra
ficilmente porque en la base del fantoma tiene marcadas dos lineas perpendiculares cuya
interseccién coincide con el centro del fantoma y éste debe a su vez coincidir con el cruce
de la sombra de los alambres (ver fig. 7.4) que proyecta en el campo luminoso.

Figura 7.4 Se mucstran los alambres que el haz luminoso proyecta
sobre la superficic ¢ indican ¢l centro del campo.
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El fantoma se llena con agua bidestilada, por comodidad primero se hace el llenado a la
mitad del fantoma para que al momento de subirlo a la altura deseada seca menor el
esfuerzo, se nivela para que ¢l plano que forma la superficie del agua sea paralelo al
plano formado por ¢l campo, luego se levanta el fantoma y se coloca la superficie del
agua a la distancia de tratamicnto (80 cm para el equipo Theratron 1000 [%°Co]).

Se coloca la cdmara de ionizacion horizontalmente en cl sistema de barrido y se lleva a la
superficie del agua centrada cn el campo luminoso, esta localizacion es relativamente
facil debido a que la punta del capuchén de la cdmara tiene un punto central negro
pintado y cuenta con una linca a la mitad, que indica el centro geométrico de la camara
(ver fig 7.5); esto nos permite colocarla perfectamente alineada, ademids de que
contamos con la ayuda necesaria del sistema alineado de laseres, el cual se encuentra
centrado y a la distancia de tratamiento.

-

Figura 7.5 Camara cilindrica que indica A) el punto negro en
Ia punta del capuchén de la cdmara B) linea negra a la mitad
de 1a cdmara. Ambos nos muestran el centro geométrico de la
camara,

La cimara de ionizacién ya, centrada en el campo, se coloca a 56.65 mm ~ 56.7 mm de
profundidad; esto proviene del protocolo en la dosimetria para equipos de ®¥Co (Reporte
Técnico No. 277 de la OIEA, capitulo 5). Esta distancia se escoge debido a que:

- 50 mm es la profundidad a la que sc recomienda obtencr la dosimetria para un campo
de 10x 10 cm’.
- 5 mm es la profundidad para que exista equilibrio electronico en la camara dentro del
agua.
1.65 mm es el punto efectivo de la cdmara que se determina como el 60 % del radio
interno de la camara, es decir 0.6x(2.75mm)=1.65 mm.

Se realizan las conexiones, una de las cdmaras al electrometro y la otra al controlador de
barrido, por medio de cables largos que nos permiten maniobrar afuera del recinto de la

unidad de teleterapia.

Se realizan unas primeras mediciones hasta verificar que cl electrémetro y la cdmara de
ionizacidn estén estables.
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¢ Antes de realizar las mediciones es importante colocar el termémetro dentro del fantoma,
medir la temperatura inicial y la temperatura después de cada irradiacién, al mismo
tiempo se toma la medida de la presién del binker.

¢ Una vez montado el equipo se empieza a realizar la dosimetria clinica, ver fig. 7.6.

Figura 7.6 Equipo PTW montado.

7.4 PROCEDIMIENTO PARA EL CALCULO DE LA RAPIDEZ DE DOSIS

Antes de hacer las primeras mediciones con los campos para cada tratamiento a estudiar se realizé la
dosimetria del equipo de teleterapia (Theratron 1000 [**Co]) del Instituto Nacional de Cancerologia,
para los campos cuadrados desde €l 5x5cm? hasta el 36x36¢m?; esto ticne dos finalidades: verificar
que obtengamos datos de la rapidez de dosis que no difieran significativamente de los datos que
semestralmente se obtienen, considerando el tiempo transcurrido desde la tltima dosimetria y
comparar los datos de la rapidez dc dosis para un campo cuadrado abierto (sin protecciones) y el
campo irregular (con protecciones) determinado por ¢l tipo de tratamiento.

Para el calculo de la rapidez de dosis en un campo determinado, para !as técnicas ISOCENTRICA y
PDP, se requiere de todos los factores de correccion antes mencionados y de la lectura promedio que
se obtuvo del electrometro, como se muestra en las siguientes ecuaciones:
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TECNICA ISOCENTRICA

@, Lcmpo : N, ST P

D=
(t+1). (TMR)
TECNICA PDP
* @, .Lempo-N, .S
Do P Lowmpo - N, - S5 - P, (7.2)
(t+71).(PDP)

Donde @, es ¢l factor que corrige los efectos de presién y temperatura y esta dado por la ecuacion
5.1. Lewpe [nC) es la lectura del electrémetro proveniente de la carga colectada en la camara de
ionizacion, N, [cGy/C] es el factor de calibracién de la cimara de ionizacién en unidades de dosis
absorbida por unidad de carga en el aire de la cavidad, P, es el factor de correccion que tienc en
cuenta la no cquivalencia al agua de la cimara de ionizacién (i. e. material de la pared de la camara y
cavidad del aire). S es la razon de poderes de frenado entre agua y aire, ¢ [min] es el tiempo de
exposicion a la radiacion y t cs el tiempo de transito de la fuente, factor de correccion que depende
del tiempo que se tarde la fuente en colocarse en la posicién exacta de irradiacion, y estd dado por:

(M, -M
= .L;__) (7.3)
nM-M,
Donde 1 es el tiempo de exposicion a la radiacién, M, [nC] es la lectura acumulada del electrometro

de n veces el tiempo (¢/n1), M {nC) es la lectura del electrometro a un tiempo ¢ de exposicion.

TMR (razén maximo tejido), es el cociente de la dosis en un punto especifico en tejido y la dosis en
el mismo punto cuando éste se coloca a la profundidad de maxima dosis.

PDP (porcentaje de dosis a profundidad), es el cociente de la dosis absorbida en un punto a una
cierta profundidad entre la dosis absorbida en un punto de referencia. Normalmente el punto de
referencia es cl punto en donde se encuentra la dosis maxima.

= an



75 APLICACION EN TRATAMIENTO DE CANCER CERVICOUTERINO (CA CU)

Para una aplicacién en el tratamiento de Ca Cu se utilizan dos campos cuadrados: uno en posicién
anteroposterior (AP) y otro en posteroanterior (PA), con una técnica isocéntrica y lo que se procura
proteger son las cabezas del fémur, colon e intestinos. Por lo que para un campo tipico cuadrado de
18x18 cm? se coloca en cada esquina protecciones, como se ve en la fig. 7.7. Primero se hicieron
mediciones a campo abierto; es decir, sin protecciones, después para un porcentaje pequefio de area
protegida y luego aumentindolo hasta obtener un poco mas del area protegida usual en el

tratamiento.

Figura 7.7 Area protegida de un campo en un tratamiento de ca cu.




7.6 APLICACION EN TRATAMIENTO DE CANCER EN CEREBRO O CABEZA

Para una aplicacién en ¢l tratamiento craneal se utilizan campos rectangulares que cubren toda la
cabeza, con una técnica PDP y lo que se procura proteger son los ojos, las glandulas lagrimalcs, el
nervio optico, ¢l pémulo y el nervio auditivo, por lo que para los siguientes campos de 18x18 em’®,
20x20 cm* y 22x22 cm’® se colocaron cuatro distintas protecciones en cada campo, cono se muestra
en la fig. 7.8 a. Para cada campo se hizo 1a dosimetria a campo abierto. Para determinar si existe una
dependencia con la forma de la proteccidn se simulé un tratamiento craneal con los mismos campos,
colocando protecciones rectangulares en una esquina y cubriendo diferentes dreas ver fig. 7.8 b.

a) b)

Figura 7.8 Area protegida ¢n un tratamiento de cerebro a) Protecciones personalizadas b)

Protecciones rectangulares
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7.7 RESULTADOS

CANCER CERVICO UTERINO
CAMPO DE 18X18 cni’

En la figura 7.9 se muestra la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de drea protegida:
se observa que la rapidez de dosis varia en un 0.01% cuando se protege 5.4%. cuando se protege un
11.3% la rapidez de dosis varia 0.09%, cuando se protege 22.9% la rapidez de dosis varia 0.56% y
cuando se protege 36.6% la rapidez de dosis varia 1.13%. Esta representacion de los datos obtenidos
durante la dosimetria nos da una idea del comportamiento gradual de la rapidez de dosis al aumentar
uniformemente ¢l drea protegida en las cuatro esquinas del campo.
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Figura 7.9 Rapidez de dosis como funcién del drea protegida en el tratamiento de Ca Cu.
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En la tabla 7.1 se muestran los tamafos de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la
reduccion por drea, el método de Clarkson y las medidas de dosis.

En la tabla 7.2 se muestran los tamaios de campo cuadrados cuya rapidez de dosis se debe utilizar
para determinar el tiempo de exposicién del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los
métodos mencionados.

Tabla 7.1 Cuadrados equivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de
drea protegida en el tratamiento de Ca Cu.

Tamafio de campo Tamaiio de campo Tamatfio de campo
o = . reducido por area reducido usando el reducido por
% drea cubierta , método de Clarkson dosimetria
(cm?) (cm?) (cm?)
0% 18x18 18x18 18x18
5% 17.5x17.5 17.3x17.3 17.9x17.9
16.9x16.9 16.9x16.9 17.8x17.8
15.8x15.8 15.8x15.8 16.9x16.9
14.3x14.3 14.1x14.1 15.7x15.7

‘Campos cuadrados utilizados para determinar el tiempo de cxposicién.

3 Tamailo de campo Tamaiio de campo Tamario de campo
“94 area cubierta reducido por drea reducido usando el reducido por
o areacu método de Clarkson dosimetria
' (cm?) (cm?) (cm?)
0% 18x18 18x18 18x18
5% 18x18 17x17 18x18
1'% 17x17 17x17 18x18
23% 16x16 16x16 17x17
37% 14x14 14x14 16x16

Se observa que cuando se usa ¢l método de reduccion de areas, que es el que utilizan los médicos,
para un drea cubierta del 5 % cl tamafio del campo es igual que el obtenido a partir de las medidas de
la dosis, sin embargo, al aumentar ¢l area protegida el campo obtenido por reduccion de éreas cs
menor que el obtenido a partir de las medidas de dosis.



Cuando se usa el método de Clarkson, los tamaiios de campo obtenidos son siempre menores que los
calculados por medidas de la dosis. Dado que a partir del tamaiio de campo se utiliza la rapidez de
dosis medida para dicho campo. el método mas confiable en la determinacion del tamaiio del campo
cuadrado equivalente es el de la medida de la rapidez de dosis. de donde se tiene en este caso, que ¢l
método de reduccion por areas solo puede ser aplicado para un drea cubierta pequeiia (menor o igual
que 5.4%) y que el método de Clarkson no es apropiado para obtener el tamaifio de campo
equivalente.

Por otro lado. de las medidas de la dosis, podemos concluir que para areas cubiertas menores o
iguales que el 11% no se debe hacer una correccion del tamaiio del campo.

SIMULACION DEL TRATAMIENTO EN CEREBRO
CAMPO DE 18X18 cni’

En la figura 7.10 se muestra la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de area
protegida. Se observa que la rapidez de dosis varia un 0.1% cuando se protege 7.9% del campo,
cuando se protege un 11.11% hay una diferencia del 0.3% , cuando se protege un 14% existe una
diferencia del 0.5%, cuando se protege 20.2% hay una diferencia del 1.3% y cuando se protege el
23.7% se tiene una diferencia del 3.6%. Esta representacion de los datos obtenidos durante la
dosimetria nos da una ideca del decremento gradual de la rapidez de dosis al aumentar uniformemente
el drea protegida de la esquina inferior derecha del campo.
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Figura 7.10 Rapidez de dosis cumo funcién del drca protegida en la simulacion del tratamiento en
cerebro.




En la tabla 7.3 se muestran los tamaiios de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la
reduccion por area, el método de Clarkson y las medidas de dosis.

En la tabla 7.4 se muestran los tamafios de campo cuadrados cuya rapidez de dosis se debe utilizar
para determinar el tiempo de exposicion del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los
métodos mencionados.

Tabla 7.3 Cuadrados cquivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de
area protegida en la simulacién del tratamiento en cerebro.

Tamaiio de campo Tamaio de campo Tamailo de campo
o) . reducido por area reducido usando cl reducido por
% drea cubierta método de Clarkson dosimetria
(ecm?) (cm®) (cm?)
0% 18x18 18x18 18x18

8% ool 0173173 16.8x16.8 17.8x17.8

1% ST 15.1x15.1 17.5x17.5

13%" 16.8x16.8 14.6x14.6 CATIXITL G

/ _16‘,’/.ov
't 20%:

Tabla 7.4 Campos cuadrados utilizados para determinar el tiempo de exposicién.

" 16.5%16.5 13.6x13.6 158x15.8

16.1%16.1 11.6x11.6 12.3x12.3 o

\ Tamaio de campo Tamaiio de campo Tamailo de campo
% & biert reducido por drea reducido usando el reducido por
o area cublerta método de Clarkson dosimetria
(cm?) (em’) (cm?)
0% 18x18 18x18 18x18
8% 17x17 17x17 18x18
1% 17x17 15x15 18x18
13% 17x17 15x15 17x17
J 16 % 17x17 14x14 16x16
20% 16x16 12x12 12x12

6y




Se observa que cuando se usan el método por reduccién en rea y el Clarkson, al proteger del 8% en
adelante ya se tiene una reduccién del tamafio del campo cuadrado equivalente, en tanto que para el
de la medida de la dosis se observa que no hay una reduccion del tamaio de campo cuadrado
equivalente hasta el 13% del area cubierta obteniendo nuevamente de esta mancra, como ¢n el
tratamiento de Ca Cu, que no se debe hacer la correccién del tamaito del campo cuando se protege
hasta un 11% porque el uso de la dosis para un tamailo pequefio nos conduciria a tiempos de

exposiciones mayores.

Cuando se utiliza el método de Clarkson se obtiene una mayor diferencia en los tamafios de campo
para los obtenidos por reduccion por area, comparados con los obtenidos por la medida de la dosis.
ya que cuando sc protege del 11% en adclante se uene una correccion del tamafio del campo en tres
unidades mas, es decir de un campo de 18x18 cm? se reduce a uno de 15x15 cm’. Cuando se protege
el 20% el método de Clarkson se iguala con la de la medida de la dosis a un tamaio de campo de
12x12 cm”. De la tabla 7.4 se observa que el método de Clarkson funciona mejor para arcas
protegidas grandes siempre y cuando la proteccion no se aproxime al centro del campo. Esto implica
que en el método de Clarkson, la radiacién dispersa que llega al punto de interés es mayor que la
medida de la dosis conforme se va aumentando el area protegida.




TRATAMIENTO PERSONALIZADO EN CEREBRO
CAMPO DE 18X18 cm®

En la figura 7.11 observamos la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de drea
protegida para un tratamiento en cerebro, se observa que para un 19% de drea protegida se tiene
un decremento del 2.1% en la rapidez de dosis, cuando se protege el 22% existe una diferencia del
2.4%. Hasta el momento, ¢l comportamiento de la figura nos indica que va disminuyendo
gradualmente en forma lineal, pero cuando se protege el 23% existe una diferencia del 5.3% \
cuando se protege el 26% se tiene una diferencia del 7.9%; esto es. existe una caida pronunciada
de la rapidez de la dosis en intervalos pequeiios de porcentaje de drea protegida.
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Figura 7.11 Rapidez de la closis como funcion del area protegida en el tratamiento personalizado en
cerebro.




En la 1abla 7.5 sec muestran los tamafos de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la
reduccion por drea, el método de Clarkson y las medidas de dosis.

En la tabla 7.6 se muestran los tamaiios de campo cuadrados cuya rapidez de dosis sc debe utilizar
para determinar el tiempo de exposicion del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los
métodos mencionados.

Tabla 7.5 Cuadrados equivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de
drea protegida en el tratamiento en cerebro con protecciones personalizadas.

Tamano de campo
reducido por area

Tamaifo de campo
reducido usando el

Tamaiio de campo
reducido por

% drea cubierta . método de Clarkson dosimg!ria
(cm?) (cm®) (cr’)
0% 18x18 18x18 18x18
19% 16.2x16.2 12.1x12.1 16.4x16.4
22% 15.9x15.9 11.8x11.8 15.9x15.9
23% 15.8x15.8 10.8x10.8 11.6x11.6
26% 15.4x15.4 9.8x9.8 8.5x8.5

Tabla 7.6 Campos cuadrados utilizados para determinar el tiempo de exposicién.

Tamaio de campo Tamafio de campo Tamaiio de campo
% ; biert reducido por area reducido usando el reducido por
©drea cublerta método de Clarkson dosimetria

(cm?) (em?) (cm’)
0% } 18x18 18x18 18x18
19% 16x16 12x12 16x16
22% 16x16 12x12 16x16
23% 16x16 11x11 12x12
26% 15x15 10x10 9x9




Se observa que cl tamaio de campo cuadrado equivalente reducido por area se reduce a un 16x16cm?
cuando se protege €l 19%, situacion que se presenta en el cdlculo de la dosimetria. El método de
Clarkson disminuye el campo en 4 cm por lado con respecto de los obtenidos en los otros dos
métodos. es decir, a un tamano de campo de 12x12 cm?®. E! método por reduccion en irea se conserva
igual que cl obtenido por dosimetria hasta cuando se protege el 22%, pero cuando sc protege el 23%
se ticne una mayor reduccion del tamaio del campo obtenido por dosimetria que por el método de
Clarkson, en donde éste se manticne en un tamaiio de campo de 16x16 cm’, y cuando se protege cl
26% el reducido por drea disminuye en uno, es decir 15x15 cm® y en el obtenido por dosimetria se
reduce a un 9x9 em® Traducido cn dosis de tratamiento, con el método por reduccion en area se lc
daria al paciente o al punto de tratamiento una dosis mayor que la dosis planeada convirtiéndose en
un riesgo para ¢l paciente; De esta manera se concluye que el método por reduccién por area es
aceptable cuando se protege en un 22%, para este tipo de proteccion personalizada; después dc
proteger ¢l 22% del area no se recomienda hacer la correccién del tamafio del campo cuadrado
equivalente. El método de Clarkson es inadecuado para cste tipo de tratamicnto.




7.8 CONCLUSIONES

El objetivo principal de esta tesis se originé debido a la gran incertidumbre que se tiene para realizar
los cdlculos de la distribucion de la dosis para los distintos tratamientos contra el cancer. En la
actualidad no se cuenta con ningilin método teérico-practico y confiable para realizar los calculos en
un tiempo 6ptimo ya que existen instituciones con una gran carga de trabajo donde el tiempo juega
un papel importante para ¢l proceso de estos tratamientos. Se requiere que todo el personal
involucrado en el procedimiento tenga las herramientas y métodos sencillos para determinar el
tamano de campo cuadrado equivalente cuando se utilizan campos irregulares. Para ello es necesario
que tanto el médico, que es el encargado de que el tratamiento sea el adecuado, como el personal del
departamento de fisica estén de acuerdo en que ¢l método a seguir es el correcto. Debido a esto, en la
tesis se compara el método utilizado por los médicos (reduccién en drea) con medidas de la rapidez
de dosis, para los campos irregulares, para determinar el intervalo de validez del método de
reduccion por drea, si existe, y/o proponer c¢l tamafio de campo adecuado, para diferentes
tratamientos y tamaiios de drea protegida, obtenido a través de las medidas de dosimetria, con la
subsecuente mejora del tratamiento en beneficio del paciente.

Ademds se hicieron calculos con ¢l método de Clarkson que es usado en algunos programas de
plancacion utilizados en hospitales.

Se determind que para el tratamiento de Ca Cu y la simulacidn de tratamiento de cancer en cerebro la
rapidez de dosis decrece unifonmemente como funcién del area protegida debido a la uniformidad en
el aumento del drea protegida. No sucede lo mismo para el tratamiento de céincer en cerebro con
protecciones personalizadas ya que la rapidez de dosis tiene un comportamiento impredecible
cuando se protege mas del 20%; esto se debe a la forma de la proteccion y a que la regién protegida
estd mas proxima al centro del campo, que es donde se hace la medida, disminuyendo la zona
cercana al punto de medida en la que se produce radiacion dispersa que puede alcanzar dicho punto.
Se encontrd que los tamailos de campo cuadrado equivalentes calculados por ¢l método por
reduccion en drea utilizado por algunos médicos y ¢l método de Clarkson que utilizan muchos de los
programas de cémputo no corresponden a los tamafios de campo obtenidos por la dosimetria.

De las medidas de la dosis se concluye que la rapidez de dosis depende del tamaiio de campo, el
porcentaje de drea protegida y de su forma, asi como de la posicion de la proteccién dentro del

campo.

Dado lo anterior, el método de reduccion por érea es inadecuado, para grandes porcentajes de arca
y/o protecciones personalizadas, ya que los tamafios de campo obtenidos sélo dependen del
porcentaje de drca protegida y no del tamaiio, forma y posicion de las protecciones.

Para el método de Clarkson el tamafio de campo si depende del porcentaje de area protegida, de la
forma y de la posicién, sin embargo en general disminuye mas rapidamente que el obtenido por
dosimetria, teniéndose entonces que tampoco es un método adecuado para obtener el tamaiio de

campo.

Se recomienda que para tratamientos de Ca Cu con porcentaje de drea protegida mayor que el 11% v
tratamientos con protecciones personalizadas el tamaiio de campo equivalente sea obtenido a partir

de medidas de la dosis.
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Indudablemente los métodos tedricos utilizados en este trabajo no son tan buenos candidatos para los
cdlculos de la rapidez de dosis en tratamientos en los que, debido a la necesidad de proteger, sc
tienen campos irregulares cuya rapidez de dosis se debe calcular por ¢l método de campos cuadrados
equivalentes. Es por eso que propongo realizar estudios con nuevos métodos como lo es el de
Montecarlo y recomiendo realizar un estudio completo de estas medidas en diferentes fantomas
como son los fantomas antropomorficos de acrilico para obtener conclusiones firmes y comparar con
otras instituciones, hospitales que realicen estos estudios con equipos de *Co, ya que la mayoria dc
los nuevos programas en planeacién no contemplan calculos para estos cquipos, sélo para
aceleradores lineales. Esto nos conduciria a la realizacion de un protocolo para la reduccién de
campo cuadrado equivalente para los diferentes tratamientos, equipos de “Co y aceleradores lineales,
con el fin de realizar un agil, éptimo y certero procedimiento en la planeacion de estos tratamientos
para aquellos hospitales que no cuenten con una base de datos y equipo para manipular esta

informacion.
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correcc
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APENDICE 1

cdlculo de la rapidez dosis se deben considerar una scrie de parimetros y factores de
ion los cuales son necesarios para un buen calculo al momento en que la camara de
ion se encuentre en operacidn; esencialmente son pardmetros que dependen de la estructura

de la camara tales como: muterial con la que esta construida, condiciones de presion y de
temperatura a la que fue calibrada, dimensiones de la camara, etc. Dichos parametros y factores de

correcc

CAMA
Radio i

ion se presentan a continuacion:

RA DE IONIZACION PTW FREIBURGH M31002-0812
nterno =2.75mm

Espesor de la pared (PMMA)=0.06545 g/cm’
k..k.=0.974
N=2.924x10"" R/C

ot _
S =

1.030

P,=1.0014 (PMMA)
W/e=33.97 J/C
£=0.003

P,=760
T,=22°

mmHg
C

N=N(Wle)/(1-g)=2.924x10'°R/C)(33.97J/C)(2.58x10 C/kgR)/(1-0.003)
N=2.27x10% Gy/C

No= Ni(1-g)(k. k.,)=2.57x10'°%cGy/C)(1-0.003)(0.974)

N,=2.496x10'° cGy/C

Donde:
k.,

Ko

N,

S

peved
ST

Wre

v

N
No

Factor que tiene en cuenta la no equivalencia al aire entre la pared de la cimara de ionizacién
y el material o materiales del capuchén de equilibrio electrénico.

Factor que tiene cn cucnta la atenuacion (absorcién y dispersion) cn las paredes de una
cdmara de ionizaci6n irradiada a efectos de calibracién.

Factor de calibracion de una camara de ionizacién en unidades de exposicién.

Razén de poderes de frenado entre el agua y ¢l aire.

Razdn de poderes de frenado entre ¢l material de la pared y el aire.

Factor de correccion que tiene encuenta la no equivalencia al agua de la cimara de ionizacién
(i.e. material de la pared de la camara y cavidad del aire).

Energia media gastada en aire por par de iones formados y por unidad de carga del electron.
Fraccion de la energia de las particulas cargadas secundarias que se pierden en forma de
radiacion de frenado.

Presion atmosférica de referencia a la que fue calibrada la cdmara de ionizacion.

Temperatura de referencia de la cavidad de aire de la cdmara a la que fue calibrada la camara
de ionizacion.

Factor de calibracion de 1a camara de ionizacion en unidades de kerma en aire.

Factor dc calibracién de la camara en unidades de dosis absorbida en el aire de la cavidad.
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APENDICE 1l

Las protecciones personalizadas generalmente son hechas de plomo. El espesor del plomo requerido
para tener una adecuada proteccion del drea dependera de la calidad del haz y la transmisién a través
del bloque. Una transmision del haz primario del 5% a través del bloque se considera aceptable para
la mayoria de las situaciones clinicas. Si” es el nimero de las capas hemirreductoras, se obtiene esta
transmision de la siguiente manera:

1

=0.05
2" n
donde
log20
= =4.32
" log2 @

Por lo que para un espesor de plomo entre 4.5 y 5.0 capas hemirreductoras daria menos del 5% de la
transmision del haz primario y ¢s por lo tanto recomendado para la proteccion clinica.

Las protecciones contra la radiacion primaria para haces a superficic y de ortovoltajes se fabrican
facilmente con laminas delgadas de plomo que pueden colocarse o moldearse en la superficie de la
piel. Conforme la encrgia del haz aumenta hacia el intervalo de megavoltaje, el espesor de plomo
requerido para la proteccion aumenta sustancialmente y estos bloques de plomo son colocados por
encima del paciente dentro del haz de radiacion en una charola de plastico transparente (acrilico). La
Tabla 1 da el espesor de la proteccion de plomo recomendado para varias calidades de haz.

Aunque el haz primario de transmisién puede reducirse considerablemente usando bloques con
grandes espesores, la reduccion cn dosis en la region protegida puede no ser tan significativa debido
a la predominancia de la radiacion dispersada de las dreas abiertas préximas al campo.

Tabla 1 E " iciliioe.de | : ie plos

—Calidad del haz Espesor de plomo requerido
CHR 1.0 mm Al 0.2 mm
CHR 2.0 mm Al 0.3 mm
CHR 3.0 mm Al 0.4 mm
CHR 1.0 mm Al 1.0 mm
CHR 3.0 mm Al 2.0 mm
g;—lR 4.0 mm Al 2.5 mm
P Cs 3.0 mm
Co 5.0 mm
4 MV 6.0 mm
6 MV 6.5 mm
10 MV 7.0 mm
25 MV 7.0 mm
* Estos valores aptoximados proporci 5% dela primaria
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APENDICE 1IT

Aunque se ha empleado un gran ntimero de sistemas para moldear el campo y proteger las zonas que
no se desean irradiar, el introducido por Powers et al. [PO73]) es muy comin utilizarlo en
radioterapia. Este sistema utiliza una aleacién con un punto de fusién bajo, metal de Lipowitz
(cominmente llamado Cerrobend), el cual tiene una densidad de 9.4 g/cm’ a 20°C (~83% de la
densidad de plomo). Este material consiste de 50.0% de bismuto, 26.7% de plomo, 13.3% de estailo,
y 10.0% de cadmio [PO73]. La ventaja principal del cerrobend sobre el plomo es que funde
alrededor de los 70°C (comparado con 327°C del plomo) y por lo tanto, puede ser facil de moldear
en cualquier forma.

El minimo espesor del bloque de cerrobend requerido para una buena proteccion puede calcularse de
la Tabla 1 apéndice Il usando la razén de densidad relativa al plomo (es decir, multiplicando el
espesor del plomo por 1.21). En el intervalo de MeV para haces de fotones, el espesor mas utilizado
es de 7.5 cm, que es ¢l equivalente a 6 cm de plomo puro.
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