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1 Introduccién

La radioterapia es una técnica de tratamiento, utilizada principalmente en el drea de oncologia, en la que
se emplean radiaciones ionizantes para lograr una disminucidn, control o destruccién de lesiones en su
mayoria cancerigenas. Su objetivo principal consiste en depositar la dosis en el volumen blanco

protegiendo el tejido sano que lo rodea para evitar algun efecto secundario [1].

Un acelerador lineal (linac) es un equipo, utilizado en radioterapia, que emplea ondas electromagnéticas
de alta frecuencia con el fin de acelerar particulas cargadas, como los electrones, a altas energias a través
de un tubo lineal. Estos electrones de alta energia pueden utilizarse para tratar tumores superficiales, o

bien, se pueden hacer interactuar contra un blanco para producir rayos x y tratar lesiones mas profundas

[2].

En los comienzos la radioterapia utilizaba campos cuadrados para depositar la dosis prescrita en el
volumen blanco, sin embargo, no se controlaba de manera eficiente el depdsito de dosis a tejido aledanos
lo que causaba lesiones y/o consecuencias graves al organismo. A lo largo de los afios, han surgido nuevos
sistemas de colimacion con el fin de alcanzar el objetivo de la radioterapia, reduciendo el tamano de
campo a escalas milimétricas, incluso modificando la geometria del haz de radiacién de acuerdo al
volumen a tratar, lo que dio origen a la radioterapia conformal. Posteriormente se modificd la fluencia
de fotones por unidad de area dando origen a la radioterapia de intensidad modulada. Todo este
desarrollo ha derivado en la construccién de nuevos equipos de tratamiento y con ello nuevos retos
dosimétricos para la radioterapia, pues campos que en el pasado eran de hasta los 40 cm x 40 cm, en la

actualidad llegan a escalas milimétricas.

En un principio se definié a un campo pequefio o no convencional como aquellos campos cuyos tamafios
eran menor o iguales que 3 cm x 3 cm [3]. Sin embargo, hoy en dia, para definir a este tipo de campos
hay que observar mas alla de las condiciones del campo per se, como el alcance lateral de los electrones
en el medio irradiado, su energia y tamafio de la fuente de radiacidn [4]. Al utilizar campos pequefios, se
presentan problemas para realizar una buena dosimetria, entre los cuales destacan: la perturbacién del
haz de radiacién por el detector, falta de equilibrio lateral de particula cargada, altos gradientes de dosis,

penumbras pronunciadas y superpuestas.

El cédigo de practica utilizado en la actualidad para realizar la dosimetria es el TRS-398 [4], con el cual al
realizarlo de manera adecuada es posible obtener una incertidumbre en el calculo de dosis menor al 2%.

Esto es muy importante debido a que se ha observado que variaciones hasta del 1% en la dosis



administrada puede derivar hasta en un 10% de diferencia en la probabilidad de control tumoral [4], lo
cual reta directamente al objetivo de la radioterapia. Al utilizarse campos pequefios, con todos los
problemas que se han mencionado anteriormente, es cuestionable que esta incertidumbre sea menor al
2%. Por esta razon el Organismo Internacional de Energia Atémica (OIEA) ha abordado el problema de la
dosimetria de campos pequenos y Alfonso et al. [5] han propuesto un nuevo formalismo, basado en el

cddigo de practica TRS-398 que se describe brevemente en el segundo capitulo de este trabajo.

El objetivo de este nuevo formalismo es determinar la dosis absorbida en agua utilizando cdmaras de
ionizacion en situaciones diferentes de las condiciones de referencia utilizadas convencionalmente por
los cddigos de practica [4]. Para lograr este objetivo se trazan dos rutas principales dependiendo el

tratamiento a utilizar que son:

1. Dosimetria de campos estaticos pequeiios, que introduce una etapa intermedia a través de un
campo de maquina especifico (msr, por sus siglas en inglés) para maquinas de tratamiento que
no pueden establecer un campo de radiacidn de referencia de acuerdo a lo marcado por el
protocolo TRS-398.

2. Dosimetria de campos compuestos, trazable a una calibracidn de haz que puede incluir un campo
msr si es necesario, asi como un campo de clase de referencia especifica (pcsr, por sus siglas en

inglés) y que representa un tipo de campo dindmico o step-and-shoot.

En este trabajo se utilizaron campos estaticos, por lo cual solo se utiliza la ruta nidmero uno, y no se

analizara ni discutira la ruta nimero dos.

Para realizar la dosimetria de campos estaticos pequenos, el nuevo formalismo realiza una dosimetria de

fmsr'fref

Qmsr@ AU

referencia similar a lo propuesto por los cédigos de practica, agregando un nuevo factor k

corrige por las diferencias entre las condiciones del tamafo de campo, geometria y calidad de haz en un
campo de referencia f,.r y el campo de maquina especifico f;,,,. Para realizar la dosimetria relativa,

F.fimsr . . .
propone un factor de campo QQF»Qmsr' que convierte la dosis absorbida en agua en un campo fref 0 frsr

a la dosis absorbida en un campo clinico F en que no se cumple el equilibrio lateral de particula cargada.
Dicho factor puede calcularse directamente con simulacién Monte Carlo pues es el cociente de las dosis
absorbidas en agua para los campos F y fys-- Sin embargo, el nuevo formalismo [5] propone una
alternativa para el célculo de los factores de campo, en donde introduce un nuevo factor de correccién
detector especifico kQF.Qmsr' siendo este el factor que corrige la respuesta del detector en un campo
fmsr ¥ F. Estos factores se sugieren para corregir las dosis en campos no convencionales de radiacién, y
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por lo tanto se ve afectada la dosimetria relativa que es el fundamento del calculo de dosis en algunos
sistemas de planeacién. Los factores de correccion detector-especifico, se obtienen por medio de
simulacion Monte Carlo y resultan Unicos para cada tipo de detector, configuracién y equipo de

tratamiento utilizado.
Hipotesis

Los factores de correccion detector especifico para un diodo de silicio impactan en el cdlculo de las

distribuciones de dosis en el sistema de planeacién en campos no convencionales.
Objetivo

Evaluar el impacto en el calculo de las distribuciones de dosis debido a los factores de correccién detector
especifico para el diodo IBA-SFD (Stereotactic Field Dosimeter, por sus siglas en inglés) en campos no

convencionales.
Objetivos especificos

e Caracterizacion del haz de radiacion de un acelerador Novalis mediante medidas relativas a
isocentro de los colimadores circulares de BrainLAB de 4, 10 y 20 mm mediante un diodo IBA-
SFD.

e (Calculo de los factores de correccidn detector especifico para el diodo IBA-SFD para los diferentes
tamafios de campo, mediante simulacion Monte Carlo.

e Obtencién de las distribuciones de dosis en el sistema de planeacidn sin corregir y corregidas por
los factores de correccion.

e Andlisis de las medidas relativas: Razdn tejido maximo, perfiles fuera de eje, factor total de
dispersion, cada una corregida y sin corregir.

e Andlisis de las distribuciones de dosis sin y con correccion mediante pruebas indice gamma (1

%/1mm,1%/2mm,1%/3mm,2%/2mm2%/3mmy3%/3 mm).
Estructura del escrito

Este trabajo se compone de cinco capitulos. En el capitulo dos, se presenta una retrospectiva del
desarrollo de la radioterapia, sus consecuencias en la dosimetria y cémo han abordado este problema,

se exponen los principales conceptos de dosimetria, calculos Monte Carlo y se revisa la teoria detrds de



las pruebas indice gamma. En el capitulo tres, se hace una descripcidn de la metodologia y los materiales
utilizados durante el desarrollo experimental de este trabajo. En el capitulo cuatro, se presentan,
discuten y comparan los resultados obtenidos con respecto a lo reportado en la literatura y, finalmente,

en el capitulo cinco se presentan las conclusiones de este trabajo.



2 Antecedentes y Marco Tedrico.

Poco tiempo después del descubrimiento de los rayos X por Roentgen en 1895 y de la radiactividad por
Becquerel en 1896 empezaron a surgir reportes de curacién utilizando radiaciones ionizantes. A la forma
de tratamiento en el que se emplea radiacion ionizante recibe el nombre de radioterapia. El objetivo de
la radioterapia es maximizar la absorcidn de la radiacién dentro del tejido blanco, de modo que la energia
originalmente transportada por las particulas se deposite en una zona del cuerpo ocupada por un tumor,

ocasionando tanto dafo local como sea posible, minimizando el dafio a los tejidos normales circundantes

[1].
Los tejidos normales y los neoplasicos responden de manera distinta a la radiacion; esto se debe
principalmente a la distinta capacidad de regeneracién de las células y que la proporcion de células
supervivientes es mucho menor en los tejidos tumorales que en tejido sano, esto debido a que la célula
es mas radiosensible en ciertas etapas del ciclo celular, y las células malignas tienen un ciclo de
reproduccion mas corto, pero una vez hecho el dafio las células normales proliferan a una mayor
velocidad [6]. Por esto, al depositar una alta dosis de radiaciéon a un volumen determinado, la capacidad
de regeneracion, la histologia y el oxigeno juegan un papel importante en la destruccion de las células
neoplasicas. En la Figura 2.1 se observa la probabilidad de control tumoral y complicaciones en el tejido

sano como funcién de la dosis de radiacién. La linea vertical muestra la diferencia en probabilidad, a una

misma dosis de radiacidn, de control tumoral y de complicaciones del tejido sano.
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Figura 2.1 Curvas tipicas de probabilidad de control tumoral y complicaciones de tejidos circundantes



La radioterapia se puede clasificar en dos modalidades, dependiendo de donde se encuentra la fuente

con respecto al paciente.

Braquiterapia: La fuente de radiacion se coloca, de manera temporal o permanente, dentro o muy cerca

de la lesidn a tratar.

Teleterapia: También conocida como radioterapia con haces externos, La fuente se encuentra fuera del

paciente.

La radioterapia se encuentra entre las principales opciones de tratamiento contra el cdncer [7]y se

puede utilizar con diferentes objetivos como son curativos, paliativos y complementarios.

2.1 Radioterapia convencional

La radioterapia convencional es aquella que se lleva a cabo utilizando haces de radiacidn ionizante que
abarcan tamanos de campos que van de los 4 cm x 4 cm hasta los 40 cm x 40 cm en los cuales existen
condiciones de equilibrio de particula cargada (se define equilibrio de particula cargada en la seccion
2.1.1.3). Actualmente el formalismo que se utiliza para determinar la dosis absorbida en agua para un

campo de alta energia es descrito por el OIEA en el reporte TRS-398 [4].

Los haces de radiacion que se utilizan en radioterapia externa son producidos, de manera general, por
equipos que contienen una fuente de °°Co o en aceleradores lineales de electrones de uso médico,

llamados linac. Los componentes principales de un linac son:

Canon de electrones

Guia de aceleracion o guia de ondas
Blanco

Colimador primario

Filtro de aplanado

Cdmaras de ionizacion

Colimadores secundarios

©® N o U A~ W N R

Modificadores del haz

Los componentes mencionados del 3 al 8 junto con la energia del haz de electrones son los que

determinan las caracteristicas fisicas del haz de fotones en un acelerador lineal.



2.1.1 Dosimetria de referencia
En esta seccion se detallan conceptos basicos de la dosimetria de la radiacién ionizante que resultan

importantes para entender el problema de la dosimetria de haces convencionales.

2.1.1.1 Dosis absorbida y kerma
La dosis absorbida en un medio se define como la energia depositada (dE), impartida por radiacion

ionizante a un volumen (V) de porcién de masa (dm). Esto es:

dE

-, 2.1
dm

D

y tiene como unidad el gray (Gy = J/kg). Esta cantidad ha sido definida para describir la cantidad de

energia absorbida para todos los tipos de radiacién ionizante, cualquier material y todas las energias [2].

El kerma (K) (kinectic energy released in the medium) se define como la energia promedio transferida
por la radiacién indirectamente ionizante a los electrones del medio (dE;,-) por unidad de masa (dm).
La expresion es:

dE¢,
K=——
dm

2.2

)

donde dE;, es la suma de las energias cinéticas iniciales de todas las particulas cargadas ionizantes
(electrones y positrones) liberadas por particulas no cargadas (fotones) en un material de masa dm [2].
Para un haz de fotones que atraviesan un medio, el kerma en un punto es directamente proporcional a

la fluencia de energia de los fotones (W) y su expresion estd dada por:

K=w (&) 2.3
p

donde (us-/p) es el coeficiente masico de transferencia de energia ponderado sobre el espectro de

fluencia de energia de los fotones [2].
La energia cinética de los electrones se imparte en el medio de dos formas:

a) Por colisiones inelasticas (suaves y/o duras), y

b) Por interacciones radiativas.

Las colisiones suaves involucran procesos de excitacidon atémica sin causar ionizacion mientras que las

colisiones duras producen electrones secundarios (rayos delta) que a su vez siguen depositando energia



cinética en el medio [8]. La mayor parte de la energia de los electrones en un medio de bajo nimero
atémico (agua, aire, tejido blando) se transfiere por medio de las colisiones inelasticas, y solo una

pequeiia fraccién se transmite por perdidas radiativas.
El kerma se puede dividir en dos componentes [2]:
K - KCOl + Krad ) 2.4

donde K_,; Y K;qq SON los componentes de colisiones y radiacién del kerma, respectivamente. El término

de colisidon se define como [2]:
u
Keor =W (%) ) 2.5

donde (u.n/p) es el coeficiente masico de absorcion de energia en el medio. Si los electrones
secundarios generados tienen suficiente energia cinética para abandonar la regién de interés, el kerma
no se absorbe en la misma region donde se genera [8] y su alcance (R;sp4) de un electrén es definido

por:

o /s
Respa :j (‘) dE, 2.6

Emax

donde E,,,, representa la energia maxima de los electrones y (§/p) es el poder masico de frenado del
medio. Debido a que los fotones secundarios generados en el medio, generalmente, tienen suficiente
energia para escapar de la regidn de interés, se dice que la dosis absorbdia es directamente proporcional

a K., [8], siendo:
D= B KCOl ) 2.7

2.1.1.2  Equilibrio de particula cargada (EPC)
Se cuenta con equilibrio de particula cargada cuando en la ecuacién 2.7 f = 1 [9] (y por lo tanto D =

K.o1) , esto es, que cada particula cargada que abandona a la regidn de interés de volumen (V) es

reemplazada por otra del mismo tipo y energia [9].

Si se considera un campo de radiacidn indirectamente ionizante incidiendo sobre un medio rectangular
en una de sus caras, el K.,; es maximo en la cara donde incide debido a que la fluencia de particulas

primarias es maximo. Sin embargo, se espera que la dosis se incremente en funciéon de la profundidad
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hasta alcanzar el equilibrio a una profundidad z,,,, [8], a esta regidn se le denomina regién de buildup

(figura 2.2).
F 3
Kcol
ﬁ ......................... -
£ =1
(4]
el
e}
S g<1
c
3
] D
2
&
L
© Regién
oo .
5 . buildup . EPC R
uc.n < < >

Zmax

Profundidad

Figura 2.2 Grafica esquemadtica que muestra la relacién entre K,,; y la dosis absorbida bajo EPC. Figura adaptada de [11]

Sin embargo, en una situacion realista, la razén entre dosis y kerma es mayor que uno (f = 1) debido a
la atenuacién del campo de radiacién, por lo que se pierde el EPC, sin embargo, después de z,,,, existe
una relacidon constante entre el kerma y la dosis (figura 2.3) dando paso al equilibrio transitorio de
particula cargada (ETPC) [8] en donde la dosis puede ser determinada ya que se encuentra relacionada

con K,,; por la constante de proporcién S como lo muestra la ecuacion 2.7.

Region
buildup | ETPC

Energia relativa por unidad de masa

Zmax
Profundidad

Figura 2.3 Grafica esquemadtica que muestra la relacién entre K, y la dosis absorbida bajo ETPC. Adaptada de [11]
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2.1.1.3 Teoria de cavidades
Para determinar la dosis en un medio es necesario introducir un detector en él. La composicién del

detector difiere de la composicidon del medio que lo rodea y por lo tanto la respuesta o la dosis, lo cual
dificulta la medicidn, debido a que no es la misma en el detector y el medio [8]. La teoria de cavidades
de Bragg-Gray aborda este problema y permite relacionar la dosis absorbida en el medio con la dosis en

el detector bajo las siguientes condiciones [9]:

1. Eltamafio de la cavidad (a) debe ser mucho menor que el alcance (Rcsp4) de los electrones en
el medio de modo que la cavidad no perturbe la fluencia de particulas.
2. Ladosis absorbida en la cavidad se deposita enteramente por el flujo de particulas cargadas que

cruzan el medio.

Estas condiciones son validas solamente bajo EPCy ETPC y la dosis absorbida en el medio en funcién de

la dosis en la cavidad se relaciona como:

S med
Dmea = Deav (_) ) 2.8

cav

. . . . . s\med .
endonde Dyeq Y Dcay SON las dosis absorbidas en el medio y cavidad respectivamente. (;) eslarazon
cav

de los poderes de frenado en el medio y la cavidad. Los electrones secundarios producidos en la cavidad
pueden generar a su vez mas electrones en forma de rayos delta. Para corregir los efectos de estos rayos
delta se propone una extensidn de la ecuacién 2.8, conocida como la teoria de cavidades de Spencer-

Attix y que resulta equivalente a la de Bragg-Gray salvo que,
Dimea = Deav(s ?Zle;id ) 2.9
donde (s)7¢4 es la razén de los poderes de frenado restringidos entre el medio y la cavidad.

2.1.1.4 Medicidn de la dosis absorbida en agua: Formalismo TRS-398 del OIEA
Uno de los protocolos mas utilizado para llevar a cabo la medicidn de la dosis absorbida en agua utilizando

como dosimetros a la cdmara de ionizacidn, es el protocolo del OIEA TRS-398 [4]. Cuyo formalismo
dosimétrico se basa en la teoria de Spencer-Attix [9]. Este protocolo fue propuesto por el OIEA como una
actualizacion de los protocolos anteriores TRS 277 y 381 [4]. La necesidad y diferencia de este formalismo
dosimétrico recae en la importancia de una calibracién en términos de dosis absorbida en agua.
Anteriormente esta calibracion se realizaba en términos de kerma en aire, que al convertir en dosis

absorbida en agua introducia incertidumbres no deseadas, debido a diferentes factores de correccion,
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llegando a tener una incertidumbre en la dosis absorbida en agua de 3 y hasta 4% [4]. Con la calibracién
directamente en términos de dosis en agua, se evita la etapa intermedia de conversién de kerma en aire

a dosis absorbida en agua, evitando asi la propagacidon de incertidumbres adicionales.

La dosis absorbida en agua a una profundidad de referencia (z,.f) para un haz de calidad @, y con

ausencia de la cdmara estd dada por:
Dw,q, = Moy Np,,q, » 2.10

donde M, es la lectura del dosimetro bajo condiciones de referencia utilizadas en un laboratorio
primario de calibracion. Np o, es el factor de calibracion del dosimetro en términos de dosis absorbida
en agua, este factor es proporcionado por el laboratorio de calibracién. La aplicacién de la teoria de

cavidades de Spencer-Attix establece que:

med

1
NDW,QO =p- (5 cav p_V ' , 2.11

donde p y V son la densidad y el volumen de la masa de aire en la cavidad de la cdmaray Wy;,./e es la
funcién de trabajo de ionizacidn del aire en las condiciones ambientales de calibracién [4]. El pardmetro
p corrige las perturbaciones causadas por la presencia de la cdmara en el agua y es el producto de los
factores de perturbacion que son: la pared de la camara de ionizacidn, el electrodo, del punto efectivo

de medicién y recombinacion de iones [4].

Al hablar de condiciones de referencia se hace mencidn a las condiciones bajo las cuales se llevaron a
cabo las mediciones para la calibracion. Estas son: calidad de haz (6060), tamafio de campo, posicion del
detector empleado, distancia fuente-detector, presién atmosférica, temperatura ambiente y humedad

relativa. La geometria propuesta por el OIEA se presenta en la figura 2.4.
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Figura 2.4 Geometria sugerida por el OIEA para calibracién de dosimetros y campos convencionales de radioterapia.

SCD=Distancia fuente detector SSD=Distancia fuente superficie. Figura adaptada de [11].

Cuando se utiliza un haz de calidad Q diferente a @ (regularmente 60C0), debe introducirse un factor de

correccion por calidad de haz kg o,, por lo que la ecuacion 2.1 se modifica de la forma
Dy,q = Moykq,0,Np,1.00 2.12

El factor kQIQ0 se define como el cociente entre los factores de calibracion de la cdmara de ionizacién, en
términos de dosis absorbida en agua [4] en las calidades Q y Qy:

k — ND,W,Q — DW,Q/MQ 2.13
@ ND,W,QO DW,Qo /MQo

Idealmente, el factor de correccién por la calidad del haz deberia medirse directamente para cada cdmara
en la misma calidad que el haz del usuario. Sin embargo, esto no se puede hacer en la mayoria de los
laboratorios de calibracién. El procedimiento requiere la disponibilidad de un sistema dosimétrico
independiente de la energia, como un calorimetro, que sea operativo en esas calidades. El TRS-398 [4]
propone una expresion general para calcular los k) o teoricamente:

k (SW'aiT)Q (Wair)Q PQ 2.14
Q.Q — D
0 (Sw'air)Qo (Wair)QO PQO

donde sy, 4ir, Wgir ¥ P son los poderes de frenado agua-aire, la energia media para producir un par de
iones en aire y los factores de perturbacidn en calidades de haz Q y Q, respectivamente.

El protocolo TRS-398 permite medir la dosis absorbida en agua con una precision y exactitud aproximada
al 2% [4].
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2.2 Radiocirugia y Radioterapia Estereotactica
Con el propésito de cumplir su objetivo la radioterapia ha hecho su enfoque en el desarrollo de nuevos

mecanismos que permiten concentrar la dosis prescrita en el volumen deseado, minimizando el riesgo a
los tejidos sanos. Los tratamientos iniciales, en donde se utilizaban campos cuadrados de radiacién con
tamainos que van desde los 4 cm x 4 cm hasta los 40 cm x 40 cm, han ido evolucionando. Se han
desarrollado nuevos sistemas de colimacién que modifican diversos parametros dosimétricos, como
la geometria del haz acorde al volumen a tratar (radioterapia conformal) o la fluencia de fotones por
unidad de érea (radioterapia de intensidad modulada). Gracias a estos avances han surgido nuevos
equipos y técnicas de tratamiento como lo son la tomoterapia, Gamma Knife, CyberKnife, radiocirugia y
radioterapia estereotdctica, que coinciden en ser tratamientos altamente colimados, lo cual ocasiona

problemas de indole dosimétrico.

La radiocirugia es una modalidad terapéutica que enfoca la radiacién ionizante para tratar lesiones
cerebrales relativamente pequefias causando el maximo dafio a la lesién de manera muy precisa. La
radioterapia estereotdctica es la modalidad de tratamiento en la cual se atacan lesiones, cuyo objetivo
es obtener una mayor eficiencia en el control de las lesiones disminuyendo la probabilidad de
complicacién del tejido sano. El término estereotactica se refiere a la utilizacién de un dispositivo, marco
0 guia estereotactica, que permite mediante un sistema de coordenadas localizar el tumor y los drganos
de riesgo. La diferencia entre ambas técnicas radica en la forma de administrar la dosis; mientras que en
radiocirugia se realiza en una sola sesidn con una alta dosis de radiacidn, en radioterapia esterotactica se

suministra durante varias sesiones [10].

El cumplimiento de los objetivos de la radioterapia hace necesario determinar la dosis que se imparte a
un volumen, de manera muy precisa, pues, aunque existen una gran variedad de curvas de control
tumoral (figura 2.1), existe evidencia que con 1% de mejoria en la precisidén y exactitud en la dosis puede
dar lugar a un 2% de variacién en la tasa decuraciénde los tumores [11]. Sin embargo,
las técnicas modernas en radioterapia desafian los protocolos existentes [4, 12] al utilizar campos
de radiacién no convencionales, por lo que es cuestionable si el limite de 2% de precisidn que proponen
sea valido. En la siguiente seccidn se describen los problemas presentes en la dosimetria de campos no

convencionales.
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2.3 Radioterapia no convencional

La radioterapia no convencional utiliza campos no convencionales de radiacion, ya sea campos pequeiios
o cualquiera en donde no existan condiciones de EPC [5]. Aunque en un principio se consideraba a un
tamafio de campo menor que 3 cm x 3 cm como un campo pequefio (no convencional), en la actualidad
es necesario establecer criterios que consideren la geometria del equipo, la energia del haz de radiacidn,
la composicion y la densidad del medio irradiado para definir si un campo es pequeiio. Esencialmente se

pueden establecer dos factores para determinar si un campo es pequefio [3]:

1. Eltamafio de las partes visibles de la fuente de radiacién, considerando sus proyecciones desde
la posicién del detector y a través del sistema de colimacién.

2. Elalcance de los electrones en el medio irradiado.

A continuacidn, se describen los problemas presentes al utilizar campos no convencionales de radiacién

y posteriormente el formalismo propuesto por Alfonso et al. [5] para tratar este tipo de campos.

2.3.1 Problemas asociados a los campos no convencionales
Los puntos descritos anteriormente ocasionan problemas para la realizacién de una correcta dosimetria

para campos pequenos, debido a que estos campos se caracterizan principalmente por la falta de EPC,
por lo cual no aplica la teoria de cavidades ni los protocolos existentes. Otros problemas de indole
dosimétrico son: la perturbacion del haz de radiacion por el detector, altos gradientes de dosis,
penumbras pronunciadas y superpuestas. A continuacion, se detalla sobre estos los factores que

determinan si un campo es pequeiio y sus consecuencias.

2.3.1.1 Tamafo de la fuente de radiacion.
Cada componente de un acelerador lineal contribuye en el depdsito de energia por radiacion ionizante.

La radiacion primaria contribuye en un 83% de la dosis total y un 27% de la dosis total se debe
a radiacién dispersa, estos resultados se obtuvieron para un acelerador Philips SL75-5 en un maniqui de
agua a 5 cm de profundidad [13]. Debido a que el haz de electrones que incide sobre el blanco no es un
haz infinitamente angosto ni monoenergético, el tamafo de la fuente de fotones llega a ser del orden
de milimetros. Por lo tanto al ir disminuyendo el tamafio de campo, las contribuciones se van
absorbiendo debido a los colimadores, primeramente la radiacion dispersa, la cual provoca
una disminucién no tan importante en la dosis, sin embargo al seguir disminuyendo el tamafio de campo,
no solo bloquea laradiaciéon dispersa, si no que empieza a absorber de la misma manera

la radiacion directa, por lo que el colimador bloquea parcialmente la fuente de radiacidn, visto desde la
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perspectiva del detector, produciendo caidas abruptas en la dosis, que impacta directamente en

la caracterizacion del haz de radiacién [11].

2.3.1.2 Tamaho del detector
Es necesario el uso de detectores para efectuar la caracterizaciéon de cualquier campo de radiacion.

Aunque existen en el mercado diferentes tipos de detectores, las caracteristicas deseables que deben
poseer son: alta resolucion espacial, alta sensibilidad, linealidad, reproducibilidad, tejido-equivalencia,
independencia con la energia e independencia con la tasa de dosis. Es importante mencionar que no
existe un detector universal debido a que cada uno presenta caracteristicas particulares, por lo que la

eleccién del detector debe de ir relacionada a lo que se quiere medir.

En campos grandes, la presencia del detector no impacta de manera significativa, pero si afecta de
manera importante a los campos pequefios debido a sus dimensiones [14]. Por lo tanto, es posible utilizar
la mayoria de los detectores, para la caracterizacion de campos grandes, sin embargo, no todos los
detectores pueden utilizarse en campos pequefios debido a que la presencia de este perturba

directamente el haz de radiacion.

Un perfil de radiacidon se compone por el haz primario, la penumbra geométrica definida por el filtro de
aplanado y la penumbra dosimétrica causada por la propagacion de los electrones secundarios. La
penumbra 80-20% se define como la distancia entre los niveles 80y 20% del valor del perfil de dosis. Para
campos pequeiios existe un efecto denominado superposicion de penumbra, en donde el valor de dosis
medida en el eje central es inferior a lo que se mide para campos convencionales, esto debido a que el
valor de la dosis maxima del eje central se ha reducido y el ancho a media altura (FWHM, por sus siglas
en inglés) es determinado en una posicidn mas baja en la curva de penumbra. La figura 2.5 presenta la
ejemplificacion de este efecto. Cuando el tamafio de campo es lo suficientemente largo que alcanza el
equilibrio de particula cargada (EPC) el FWHM del perfil de dosis determina correctamente el tamafio de
campo, figura 2.5 (a). En el caso en el que el alcance lateral de los electrones sea del mismo orden que el
tamaio de campo, las penumbras de los bordes opuestos se sobreponen causando un pequefio error a
la hora de determinar el FWHM, figura 2.5 (b). Sin embargo, para campos muy pequeios la zona central
del haz se encuentra por debajo del maximo real y por lo tanto el valor de FWHM es empujado hacia
afuera causando una sobreestimacién en el tamafno de campo medido a través del FWHM, Figura 2.5 (c).
Ademas, la penumbra se estrecha cada vez mas cuando se reduce el colimador dando origen a altos
gradientes de dosis que decaen en pocos milimetros, por lo cual debe emplearse un detector con alta

resolucién espacial, pues al emplear detectores cuyas dimensiones se aproximan al tamafo de campo la
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medicion se ve afectada en las regiones donde el gradiente varia a lo largo del detector, produciéndose

el denominado efecto parcial de volumen.

s— Penumbra de los perfiles de dosis con EPC
# % wnunnnns Perfiles del campo de dosis

a) b) — c) Y

‘_
- LOTE

€ > P
P S— —— 4 €D s

(—’ Configuracién real del tamafio de campo
ovnnnn > FWHM de los perfiles de dosis resultantes

Figura 2.5 Efecto de superposicion de penumbra. (a) Tamafio de campo lo suficientemente grande para producir equilibrio
de particula cargada (EPC). (b) Tamafio de campo del mismo orden que el alcance lateral de las particulas cargadas. (c)

Tamaio de campo mas pequeiio que el alcance lateral de las particulas cargadas. Figura adaptada de [3].

2.3.1.3 Alcance de los electrones en el medio: Equilibrio lateral de particula cargada (ELPC)
La falta de equilibrio lateral de particula cargada en un haz de fotones ocurre para altas energias y/o

haces angostos cuando el radio del haz de radiacion resulta pequefio en comparacién con el alcance
Rcspa maximo de los electrones secundarios en el plano transversal del campo, presentandose falta de
ELPC [15]. Li et al [16], presentan una relacion lineal entre la calidad de haz (medido a partir de TPR%S)

la distancia minima (rzpc) para que exista ELPC, esta es,
rgLpclem] = 5.973 - TPR2) — 2.688, 2.15

En la tabla 2.1 se presentan los valores calculados por Li et al [16] de los 75 pc para diferentes calidades

de haz, se observa que mientras menor sea la energia menor radio se necesita para alcanzar el ELPC.
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Haz de radiacion TPR3) Tpipc [cm]

60, 0.6

6 MV 1.3

10 mv 1.7

15 mv 1.9

24 MV

Tabla 2.1 Calculo Monte Carlo realizados por Li et al [16] para determinar 1, p¢ de diferentes haces de radiacion

A pesar que bajo las condiciones descritas anteriormente, no es posible determinar un factor de
calibracion y/o un kg o, para diferentes calidades de haz, es posible calcular la dosis absorbida en agua

para un campo desconocido F con calidad de haz Q, de la forma:

F _ F.pnfrer 2.16
DW,Q = TSFQ DWrQref
siendo
MF
F _ Q
TSF, = Mfref 2.17
Qref

donde M son las lecturas de la camara para un campo de interés F y fp.r respectivamente. El factor
descrito por la ecuacidn 2.17 recibe el nombre de factor total de dispersion o factor de salida. Este factor,
definido en 2.17, supone que la perturbaciéon que produce la cdmara es igual en ambos campos de

radiacién, en caso contrario el TSF tiene la forma:

F QF.Qo Mo
TSF, _<Q Q> ol 2.18
Tref MQref

En donde el factor entre paréntesis ha sido calculado, mediante simulacion Monte Carlo, y reporta
variacion de hasta el 20% para campos de 3 cm x 3 cm, debido a la calidad del haz de radiaciény a la

perturbacién del detector en el medio [17].
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A pesar de los problemas y retos dosimétricos que presentan los campos pequefios, no ha sido obstaculo
su uso en aplicaciones médicas, lo cual hace necesario una metodologia que determine la dosis absorbida

en agua cuya precision sea comparable con los protocolos para campos convencionales.

2.3.2 Formalismo para la dosimetria en campos de radiacion no convencionales
Alfonso et al. [5] han abordado el problema de los campos pequefiios a partir del formalismo TRS-398, en

donde la dosis absorbida en agua en un campo de referencia de maquina especifico de tamario f,,,, estd

dada por:

fmsr  _ apfmsr . . . Jmsrifref 2.19
DWersr - MQmsr ND'W'QO kQ’QO QmsrQ@ "’

donde Q, Q.5 Y @ hacen referencia a las calidades de haces para un campo de radiacién de referencia

estandar (marcado en los protocolos), el campo f,s vy el de calibracion del detector (°°Co),
respectivamente. Mg:fs: es la lectura del dosimetro en el campo f,,,s- corregida por todos las magnitudes
de influencia, como presién, temperatura, humedad etc. ND,W,Q0 es el coeficiente de calibracién del

dosimetro trazable a un laboratorio estandar en condiciones de referencia. kg o es el factor de

fmsr:fref

correccion por calidad del haz entre la calidad de haz Qyy Q. kasr 0

es el factor que corrige por las
diferencias entre las condiciones del tamafio de campo, geometria y calidad de haz en un campo de

referencia f,.r y el campo fi.

Con respecto a la dosimetria relativa, la dosis absorbida en agua para un campo clinico F en un punto de

referencia es:

F _ oF fmsr . fmsr 2.20
DW'Q - Q'QF,Qmsr DW,Qmsr
donde factor de campo ngfgjzsr convierte la dosis absorbida en agua en un campo f,,s a la dosis

absorbida en un campo (F) fuera del equilibrio lateral de particula cargada (campo clinico). Es oportuno

hacer notar que si el campo f,,s- €s tomado como el campo de referencia (10 cm x 10 cm) entonces
F, . . .

QQ:’ESTZST resulta ser el TSF. Este factor de campo puede calcularse directamente por simulacién Monte

Carlo mediante el cociente de la dosis en un campo F y uno f,s-- Una forma alternativa es propuesta en

el mismo formalismo para calcular QQlf’gj;ST, partiendo de la ecuacion 2.4 es posible deducir:
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QFfmsr = Mgr ( Dfr/Myr )

QF.Qmsr fmsr Dfmsr/ fmsr 221
Qmsr Qmsr Qmsr
o
F
i L 2.22
Qr.Qmsr Mfmsr QFQmsr ’
Qmsr

En donde Mgp y MJZ;: son las lecturas del dosimetro para un campo Fy f,s respectivamente, y
kg0, €S el factor de correccion que toma en cuenta las diferencias en la respuesta del detector entre
un campo de calidad Qry Q7, .- De las ecuaciones 2.21 y 2.2 los factores de correccion se expresan
como:

Dgr/Mir

kQF'QmST - Dfmsr/Mfmsr

Qmsr

2.23

Qmsr

Si los kQFersr son valores muy cercanos a la unidad, basta con determinar el cociente de las lecturas del

F, .
detector para obtener el Q fmsr ; en caso contrario, hay que tomar en cuenta el valor de los k ,
QF,Qmsr QFersr

estos factores se calculan via simulacion Monte Carlo.

El nuevo formalismo hace mencién de equipos que utilicen modificadores de haz removibles, como las
micro multihojas de BrainLAB , en donde al quitarlos se pueda establecer el campo f,.f, por lo que para
estos equipos no existe la necesidad de un campo intermedio ; entonces, la dosis en agua en un campo
de referencia f;..s se determina de acuerdo a lo establecido por el TRS-398 mediante la ecuacion 2.12.

ref

Por otra parte, para realizar la dosimetria relativa se necesita un factor de campo Q que convierte

la dosis absorbida en agua en el campo f,..r a dosis absorbida en agua en el campo F. Este factor de

campo puede ser considerado como el producto de dos factores de campo, esto es:

F.fref _ fmsrfref . Ffmsr
QQF:Qref T ""QmsrQ QQFJQmsr 2.24

Para aquellos equipos en los cuales, por condiciones de disefio y fabricacidn, no sea posible establecer
de ninguna manera el campo f;..r, el campo de referencia convencional se vuelve entonces un campo
hipotético. En la figura 2.6. se presenta un grafico en donde se resume el procedimiento dosimétrico en

campos pequefios.
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Figura 2.6 Esquema de la dosimetria para campos pequefios estaticos pasando del campo de referencia a campo de

referencia de maquina especifico como establece el formalismo. Figura adaptada de [5]

Con lo propuesto en este formalismo, los factores de correccién detector especifico kQFersr se sugieren
para modificar las dosis en campos no convencionales de radiacién, ademas, son caracteristicos de cada

detector, es decir, que estos factores son diferentes para cada tipo de detector empleado.

2.4 Dosimetria Fisica

De la misma manera que se realiza una dosimetria para campos convencionales se debe realizar para

campos no convencionales, es decir, de manera relativa y absoluta.

2.4.1 Dosimetria absoluta
Antes de realizar cualquier tipo de medicién, es importante verificar que el acelerador lineal se encuentre

bien calibrado, es decir, que dicho equipo imparta la cantidad de dosis correcta (regularmente 1 cGy por
unidad monitor en la profundidad de calibracidn [4]), o de no ser asi, realizar la calibracion. La dosimetria
absoluta (llamada también calibracidn) es la técnica que registra la informacion sobre la dosis absorbida
directamente en Gy. Todas las mediciones siguientes se comparan con esta medicidn en condiciones de

referencia, esencialmente, esta técnica permite determinar la dosis absorbida en un punto de referencia.

Las unidades monitor (UM) es la unidad de medida de dosis impartida durante un tratamiento por el

acelerador lineal, estas unidades deben ser calibradas en dosis absorbida, en gray (Gy). Las unidades
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monitor son medidas por cdmaras monitor, que son camaras de ionizacidon que registran la ionizacion
causada en ellas y se encuentran en el cabezal del linac. Utilizando el protocolo TRS-398 [4], las unidades
monitor se miden generalmente a la profundidad de calibracién d.,; en un maniqui de agua, con energia
nominal de 6 MV en modo de fotones y con un tamaiio de campo de 10 cm x 10 cm. Para el acelerador

Novalis utilizado en este trabajo el factor de calibracién es definido como:
M[Gy/UM] =D(10 cm x 10 cm,0,d.4;,SSD 1) /UM 2.25

en donde D es la dosis absorbida en agua para un campo de referencia de 10 cm x 10 cm, medida en el
eje central del haz, a una profundidad de referencia d.,; (figura 2.7). SSD.,; es la distancia fuente

superficie de referencia y esta es
SSDcg1 = SID —d,g; 2.26

siendo SID la distancia de la fuente al isocentro. En un linac, SID=100 cm.

.
/ \ SSDcal

/
SID f \

Figura 2.7 Geometria para realizar la calibracién de un equipo de tratamiento.

2.4.2 Dosimetria relativa
La dosimetria relativa se lleva a cabo para relacionar la dosis bajo condiciones de no referencia con la

dosis bajo condiciones de referencia, por lo cual se requieren al menos dos mediciones: lectura donde la

dosis es conocida y la lectura donde se quiere determinar la dosis.
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El calculo dosimétrico de diversos sistemas de planeacidon esta determinado en funciéon de tres
parametros bdsicos (medidas relativas): Porcentaje de dosis en profundidad (PDD por sus siglas en inglés)
o0 razon tejido maximo (TMR por sus siglas en inglés), perfiles fuera de eje (OAR por sus siglas en inglés)

y factores de dispersidon total (TSF por sus siglas en inglés).

2.4.2.1 Porcentaje de Dosis en Profundidad (PDD)
El PDD se mide con una configuracion experimental donde el maniqui de agua y la SSD se mantienen

fijos. Las lecturas se toman cambiando de posicién el detector a lo largo del eje central de radiacién. Los

PDD se definen como [18]:

PDD(d, ¢, SSD) 2.27

PDD(d, c,SSD) =
(@,¢S5D) = B D(d, ¢, 55D)

Donde (d) es la profundidad en agua y (d,,4x) s la profundidad en donde la dosis obtiene su mayor

valor.

2.4.2.2 Razon Tejido Mdximo (TMR)
Para este tipo de medidas los detectores se deben colocar en el eje central del haz (r=0). La distancia

entre la fuentey el detector (SDD por sus siglas en inglés) se mantiene constante mientras que la distancia
fuente-superficie varia (SAD por sus siglas en ingles). Los TMR son medidos para diferentes tamafios de
campo y dependen del tamafio de campo (c¢), de la profundidad en agua (d), de la distancia del eje
central de haz (r) y de la distancia fuente superficie (SSD). Por lo cual, los TMR son definidos con la
siguiente expresion [18]:

TMR(c,d,SID,SSD) = TMR(c,d,SSD,r)

D(c,0,d,SSD,) 2.28
Dmax (C' O' dmax' SSdeax)

Esto es, la razdon de dosis (D) a una profundidad (d) en un maniqui relativa a una dosis de referencia a

TMR(c,d,SID,SSDy) =

una profundidad d,;,4, para un tamafio de campo c, el punto de referencia dmax indica la profundidad en
donde la dosis sea tenga su mayor valor, esta es aproximadamente 1.5 cm para un haz de fotones de 6
MV. Todas estas medidas deben realizarse a isocentro en el eje central del haz (r=0), en la figura 2.8 se
observa la geometria para la medicién de los TMR. SSD,; hace mencidn a la distancia fuente superficie
gue cambia al variar la profundidad en agua.

Como los TMR son dificiles de medir en la practica, es posible calcular los TMR a partir de medidas de

dosis en profundidad (PDD, por sus siglas en inglés), en este caso las medidas son realizadas con una
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distancia fuente superficie constante (SSD) vy el detector se va moviendo a lo largo del eje central. La

ecuacion de la transformacion estandar es la siguiente:

TMR(c, d) ! [ 53D +d ]2 PDD(c,d,SSD) 229
C’ = - " C’ )
100 LSSD + dy0x
Dmax
f\l‘Fuente I
/J \\
’;‘/ SSDrmax
siD / \ SID
r”! \\
/ \
."f Fmax i \\
.......... .’;", M \
/ \
i | |
——

Figura 2.8 Geometria para obtener el parametro dosimétrico TMR.

2.4.2.3 Perfil fuera de eje (OAR)
El perfil fuera del eje es determinado mediante la medicién de un perfil cruzado que intersecta el eje

central del haz en direccién perpendicular. Los valores de OAR dependen del tamafio de campo c, de la

distancia del eje central r, de la profundidad en tejido d, y de la distancia fuente-superficie SSD (ver figura

2.9). Los OAR estan definidos como [18]:
D(c,r,d,SSD) 2.30
OAR(c,71,d,S5D) = ————~
( ) D(c,0,d,55D)
Las medidas deben ser efectuadas a nivel isocentrico y a una profundidad d constante en el maniqui. La

profundidad usualmente seleccionada debe ser mayor que d,,4x -
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Figura 2.9 Geometria para obtencidn de los OAR.

2.4.2.4 Factor total de dispersion (TSF)
El factor total de dispersién estd definido como el cociente de la dosis medida para un tamafio de campo

c referido a un tamafio de campo de referencia 10 cm x 10 cm. El TSF esta definido como [18]:

D(c,0,dmax,SSD) 2.31
D(10cm x 10 cm,0,d gy, SSD)

Esta razdn de dosis es medida a la profundidad de d,,,4, €n el eje central del haz para un colimador de

TSF(c) =

diametro c relativa a una medida en dosis en el mismo punto a un campo cuadrado de referencia
10 cm x10 cm (ver figura 2.10). Todas las medidas TMR, OAR y TSF obtenidos en este trabajo se

efectuaron los colimadores cdnicos de tamafio de campo de 4.0, 10.0 y 20.0 mm a isocentro colocando

los colimadores primarios (quijadas) a 4 cm x 4 cm.

e ®
T [\ Fuente t T "'\\ Fuente ‘|‘
‘F’ \\I ‘| \
[ a
[ \
|
/ ‘\ | \
[ ‘ SSD [ ‘ )
{ \ / |
sID / \ SID [
/ \
J \\ | \\
/ \ [
/ \ | \
| \ \
/ \ T / \ +
/ | I 1
\ | \
l [ dad l | dmarf |
f \
Yo . r \\ N B ;'4..-..%49\
| 10cmx10em { c
/ | [ \
/ \ ! !
I I

Figura 2.10 Geometria para obtencidn de los TSF.
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2.5 Detectores empleados en campos no convencionales

Para realizar una buena dosimetria en campos pequenos es necesario utilizar detectores cuyo tamano,
en el drea activa de deteccion, sea menor que un tercio del tamafio de campo a estudiar [19], de no
cumplirse esta condicion se tendria una imprecisidon en regiones de alto gradiente [19, 20]. Por estas
razones han sido utilizados diferentes dosimetros para caracterizar campos pequefios de radiacién como
son: cdmaras de ionizacién, detectores de estado sdlido, detectores tipo diamante, dosimetros TLD,
peliculas radiogréficas y peliculas radiocrémica. Cada tipo de dosimetro posee ciertas cualidades que

otorgan a cada uno ventajas y desventajas, las cuales han sido ampliamente discutidas en la literatura.

Wilcox et al [21] realizaron un analisis de las propiedades que debe cumplir un detector ideal en la
dosimetria de campos pequefios, los dosimetros analizados en su trabajo y sus resultados se pueden

observar en la tabla 2.2.

Independencia
Precision y Respuesta Independenci lucio Equivalencia Facilidad
Detector Sensibilidad de la tasa de
Reproducibilidad Lineal energética espacial de agua de uso
dosis

Cdmara de

ionizacion

Diamante

MOFSET

Centellador

pldstico

Alanina

Pelicula

Radiogrdfica

Pelicula

Radiocrémica

Tabla 2.2 Propiedades de los detectores usados en la dosimetria de campos pequefios. A mayor niumero de 'X' mayor la ventaja del dosimetro

en ese parametro (Tabla adaptada de [21])
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De la tabla anterior se evidencia que las peliculas radiocrdmicas muestran una gran ventaja en sus
propiedades con respecto a los demas dosimetros. En este tipo de detector destacan las caracteristicas
de precision y reproducibilidad, independencia con la energia, tejido equivalencia. Sin embargo, el diodo
presenta también altas caracteristicas para emplearse en la dosimetria de campos pequefios debido a su
alta sensibilidad y a no necesitar un posterior procedimiento de datos y han sido ampliamente usados en
campos no convencionales. En este trabajo el detector utilizado para realizar la dosimetria del acelerador

lineal es un detector tipo diodo, cuyas caracteristicas se detallan en la siguiente seccién.

2.5.1 Diodo SFD

Los diodos son detectores que poseen una gran sensibilidad con respecto a su volumen (tabla 2.2), lo
cual es una gran ventaja al fabricarse en dimensiones pequefias para el uso en dosimetria de campos
pequeiios pues permite tener una buena resolucion espacial sin perder sensibilidad; ademas los diodos
cuentan con un tiempo de respuesta muy rapido y la respuesta es lineal, sin embargo, algunos detectores
tipo diodo muestran dependencia con la temperatura, tasa de dosis, energia e incidencia angular [22].
Debido a estas dependencias este tipo de detector no es recomendable para realizar medidas absolutas,
pero resultan ser una opcién altamente recomendable para llevar a cabo la caracterizacién de haces
pequeiios, siempre y cuando las medidas que se hagan con este detector se comparen con un detector

de referencia.

El diodo SFD es considerado como un detector estandar en la dosimetria de campos pequefios [23].
Consiste en un disco de p-Si con un diametro de 0.6 mm, un espesor del volumen activo de 0.06 mm y un

volumen sensible total de 0.017 mm?.

Debido a las caracteristicas descritas anteriormente para los detectores tipo diodos, en este trabajo se
utiliza un detector diodo IBA-SFD para obtener las medidas relativas del acelerador lineal, ademas que

los factores de correccién se calculan para este mismo detector.

2.6 Simulacion Monte Carlo
El método Monte Carlo es la mejor alternativa disponible en la actualidad para simular el problema del

transporte de la radiacion en la materia cuando se trata con geometrias complejas, tales como las que se
encuentran en las diversas aplicaciones médicas que utilizan radiaciones ionizantes. En estas, la mas
relevante es la simulacién de transporte de radiacion, haciendo énfasis en el trasporte de fotones y

electrones [24]. Entre 1970 y 1980 aparecieron los primeros programas de conjunto capaces de simular
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el trasporte acoplado de fotones y electrones. En la actualidad existen varios sistemas capaces de realizar
este método entre los cuales destacan: EGS4nrc [25], GATE[26], PENELOPE [27].
La simulacién Monte Carlo tiene la ventaja de calcular el depédsito de energia directamente en una
geometria dada, eliminando la necesidad de convertir las mediciones hechas por cualquier detector en
dosis absorbida en agua como sucede en la prdctica [28]. Por ello, el problema principal consiste en
determinar, para una fuente de radiacién y una geometria dadas, el flujo de particulas en cada punto del
espacio y en cada instante de tiempo. Para llevar a cabo el transporte de particulas en una geometria
compleja, se requieren los detalles de la misma asi como los materiales que los componen.
2.6.1 Cddigo EGSnrc4
El codigo EGSnrc4 (Electron Gamma Shower National Research Council of Canada) [25] es un sistema
para la simulacién Monte Carlo del transporte en la materia de electrones y fotones en geometrias
arbitrarias, para particulas con energia desde unos cuantos keV hasta varios cientos de GeV. En este
cédigo es posible simular el transporte de electrones o fotones en cualquier elemento, compuesto o
mezcla ya que usa secciones transversales para elementos con ndmeros atdmicos desde 1 hasta 100.
Tanto los fotones como las particulas cargadas son transportados en pasos de longitudes aleatorias en
lugar de pasos discretos iguales. El intervalo dindmico de la energia cinética de las particulas cargadas y
la energia de los fotones va desde unas decenas de keV hasta cientos de GeV.
Los procesos fisicos tomados en cuenta por este sistema son[25]:
- Produccién de Bremsstrahlung utilizando secciones transversales (Bethe-Heitler o NIST).
- Aniquilacién de positrones en vuelo y en reposo (cuantos de aniquilacién).
- Dispersion multiple de particulas cargadas (dispersiones Coulombianas, de Rutherford, por
efectos relativistas, de espin)
- Pérdida continla de energia aplicada a trayectorias de particulas cargadas entre interacciones
discretas.
- Produccién de pares.
- Dispersion Compton.
- Dispersidn Coherente (Rayleigh).
- Efecto Fotoeléctrico.
- Relajacion de atomos excitados después de la creacion de vacancias (por ejemplo después de un
evento fotoeléctrico o dispersion Compton).

- Produccién de electrones Auger.
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Los procesos de transporte de particulas simulados con técnicas Monte Carlo depende de las particulas
generadas que describen la fuente, las cuales viajan ciertas distancias determinadas por distribuciones
de probabilidad que dependen de la seccidn transversal de interaccién y el lugar en el que ocurre una
colision, lo cual provoca que se dispersen cambiando de energia y/o direccion de acuerdo con las
secciones transversales diferenciales correspondientes y produciendo nuevas particulas que también
tienen que ser transportadas. Este es un proceso continuo hasta que todas las particulas son absorbidas
o abandonan la geometria bajo consideracidon. A este proceso se le conoce como “historia” de las
particulas. Por ello, para determinar una cantidad de interés se calculan un N conjunto dado de historias
de particulas. Matematicamente cada historia de particula es un punto en el espacio sujeta a una
incertidumbre estadistica que depende de N, el nUmero de historias simuladas, y obedece a la siguiente

expresion:

X% INC1\T N N

1 (ZL,x? ( LXE)Z

Donde X representa la cantidad registrada en un voxel (dosis, fluencia etc.), estimando de esta manera
las cantidades de interés [25].

2.6.2 Cddigo BEAMnrc

Este cédigo fue disefiado para simular haces de radiacién de cualquier fuente de radioterapia (rayos X de

baja energia, ®°Co, aceleradores lineales) y esta basado en PRESTA una extensién del cdigo Monte Carlo

EGS4, el cual simula el trasporte de electrones en regiones cercanas a interfaces con gran precisién [30].

El codigo produce un espacio fase (PHSP, por sus siglas en inglés) a la salida del haz en cualquier plano

gue se requiera. Dicho espacio fase es un archivo de datos en el que se encuentra toda la informacion de

7cada una de las particulas que se simulan, es decir su tipo, carga, energia, direccién, posicion [31]. Con

este codigo es posible obtener a su vez las caracteristicas del haz simulado, por ejemplo, su distribucion

espectral, energia promedio, distribucidon angular, fluencia de particulas y fluencia de energia.

En el cédigo se simulan todas las componentes de una fuente de radioterapia, en nuestro caso para un

acelerador lineal se consideran el blanco, colimadores primarios, filtro de aplanado, cdmaras de

ionizacion, colimadores secundarios, colimadores cénicos [32, 33 y 34].

Para la simulacion de un acelerador es necesario conocer la geometria y los materiales de cada una de

las componentes del cabezal del acelerador, asi como la forma del haz de electrones que incide en el

blanco para la generacidn de los rayos X [35].
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2.6.3 Cddigo DOSXYZnrc

Este cddigo se basa en EGSnrc [35] y es empleado para calcular las distribuciones de dosis en geometrias
rectangulares mediante voxeles, en donde la densidad y material en cada voxel puede variar [36]. El
programa DOSXYZncr permite la incidencia de haces de fotones o electrones monoenergéticos o
polienergéticos (espectros) asi como espacios fase generados con BEAMncr para cualquier fuente de
radioterapia, con ello se calcula la dosimetria necesaria para simulacion las cantidades de interés.
2.6.4 Cdédigo DOSRZnrc

Este cddigo simula el paso de un electrén o de fotones en una geometria cilindrica finita[37]. La energia
depositada dentro de las diversas regiones definidas por el usuario se almacena y se analiza
estadisticamente después de la simulacién al igual que DOSXYZnrc, el codigo DOSRZnrc permite la

incidencia de haces de fotones o electrones monoenergéticos o polienergéticos o incluso espacios fases.

2.7 Andlisis indice y

El control de calidad (QA, por sus siglas en inglés) del sistema de planeacion (TPS, pos sus siglas en inglés)
requiere de comparar las distribuciones de dosis medidas y calculadas. Un método cuantitativo
desarrollado por Harms et al [38, 39] es la prueba indice gamma. Van Dyk [40] describe el control de
calidad de un sistema de planeacidn y divide la comparacién de las distribuciones de dosis en regiones
de alto y bajo gradiente. En regiones de bajo gradientes la dosis es comparada directamente, con una
tolerancia aceptada entre las dosis medidas y calculadas, se construye una distribucion de diferencias de
dosis para identificar aquellas regiones en donde las distribuciones en comparacién discrepan. Por otra
parte, en regiones de alto gradiente un pequeio error espacial (en cualquiera de las distribuciones en
cuestion) resulta en una diferencia de dosis considerable, es por eso que esta diferencia de dosis en
regiones de alto gradiente no es suficiente para determinar el grado de afinidad entre las distribuciones.
Por lo tanto, se introduce el concepto de distancia de aceptacién (DTA, por sus siglas en inglés) que es
usada para determinar la aceptabilidad en el calculo de dosis. La DTA, es la distancia entre un punto
medido y el punto mas cercano en la distribucién de dosis calculada que tiene la misma dosis. La
diferencia de dosis y DTA se complementan unas a otras cuando son usadas para determinar la calidad
de las distribuciones de dosis. Sin embargo, existe un criterio que unifica estos dos conceptos: el indice
gamma.

En la figura 2.12 se muestra un diagrama que representa el andlisis combinado para la evaluacion de las
distribuciones de dosis en dos dimensiones con un solo punto de medicién 7;, que se encuentra en el

origen. El criterio de diferencia de dosis es AD,;, mientas que el criterio de distancia de aceptacion es
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Ady,. Los ejes ‘X’ y ‘y’ definen la localizacion en el espacio del punto 7, de la distribucidn calculada relativa
al punto de medicién. El tercer eje (§) representa la diferencia de dosis entre la medida D,,(1;,,) vy la
calculada D (7,.). El criterio DTA, Ad,,, se encuentra representado por un disco 13, — 7. con un radio igual
a Ady. Sila superficie de la distribucidn calculada D (r;) intersecta el disco, la distancia de aceptacién se
encuentra dentro del criterio de aceptacion y pasa la prueba DTA en ese punto. La linea vertical (punteada
en la figura 2.12) representa la diferencia de dosis, su longitud es 2AD,,. Si la superficie de la distribucién
calculada cruza la linea |D.(7;,) — Dy (). | < ADy, la distribucion calculada pasa la prueba de
diferencia de dosis en el punto de medicion. La figura 2.12(b) muestra el andlisis andlogo en una
dimension de la figura 2.12(a) [41].

Calculation Point
e D(r)
|
|
Yy io(r,, r.)
|
|

D (r, )r,

(a)
Calculation Point

D.(x,)

o2

o(x,,x )

<

AD, Ad,,

*
|
I
I
I
I
|
|
-0

(X)X x —x X

m [ m

(b)

Figura 2.12. Representacion geométrica del criterio de evaluacién de distribuciones de dosis para la prueba de
diferencia de dosis y la distancia de aceptacion (DTA). (a) Representacion en dos dimensiones. (b) Representacion en

una dimensidn. Figura adaptada de [41].
Se selecciona un elipsoide como la superficie que representa el criterio de aceptacién. La ecuacion que

define esta superficie es:
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r2(tn, 1) | 62(fn, 1)
diy Dy

2.32

donde

7t 1) = |1 = 1ip

61y, ) = D(r) — Dip(1)
que es la diferencia de dosis en 7;,.
Si cualquier porcion de la superficie D.(r;) intersecta el elipsoide definida por la ecuacién 2.32, el calculo
pasa la prueba enry,.
La cantidad en la parte derecha de la igualdad puede utilizarse como un indice de calidad y en cada punto

en el plano evaluado y se toma este valor como

¥ (5m) = min{l (15, 7} V{1 } 2.33

En donde

r2(F, 1) 02Ty Te) 2.34

diy Djy

F(Tm: rc) =

T(T‘m, Tc) = |Tc - Tml

8T, 1) = D (1) — Dy (1)

El criterio de aceptacion se vuelve entonces en

y(r,) < 1 El célculo pasa la prueba.

y (1) > 1 El calculo no pasa la prueba.
Esta prueba serd de gran utilidad en este trabajo, debido a que se necesita realizar la comparacion de
distribuciones de dosis, generadas por un mismo sistema de planeacién, el cual se alimentara con

parametros dosimétricos con y sin aplicar los factores de deteccidn detector especifico.
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3 Materiales y Metodologia

3.1 Materiales

3.1.1 Acelerador Lineal BrainLAB Novalis
El equipo de tratamiento utilizado en la obtencién de las medidas absolutas y relativas de este trabajo

fue el acelerador lineal LINAC Novalis que pertenecié a la unidad de Radioneurocirugia del Instituto

Nacional de Neurologia y Neurocirugia hasta el 30 de agosto del 2015 (figura 3.1)

Figura 3.1 (a)Acelerador lineal dedicado Novalis perteneciente al Instituto Nacional de Neurologia y
Neurocirugia (b) Sistema de colimadores circulares (conos de 4, 10 y 20 mm a isocentro).

Este es un acelerador lineal dedicado exclusivamente a tratamientos de radiocirugia y radioterapia
estereotdctica fraccionada, el cual trabaja exclusivamente en la modalidad de fotones con una energia
nominal de 6 MV y una tasa de dosis maxima de 800 unidades monitor por minuto y un maximo tamafio

de campo en isocentro clinicamente util de 9.8 cm x 9.8 cm.

El equipo cuenta con dos sistemas de colimacidn para radiocirugia, uno consiste en un sistema de
colimacién cdnica de la compafiia BrainLab de diametros a isocentro de 4, 6, 7.5, 10, 12.5, 15, 17.5y 20
mm mientras que el segundo es un sistema de colimacidn micro-multi-ldminas m3-mMLC el cual se
encuentra instalado de manera permanente en el acelerador. La distancia fuente isocentro es de 100 cm.
La distancia entre el extremo inferior del cono de colimacidn y el isocentro del equipo es de 29 cm
mientras que la distancia entre el m3-mMLC e isocentro es de 41 cm. En este trabajo se utilizaron los

conos con didmetro al isocentro de 4, 10y 20 mm.
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Este acelerador es utilizado regularmente para dar tratamientos de radiocirugia de cabeza y cuello con

cinco diferentes técnicas que son [18]:

3.1.2

Haces conformados: se utilizan haces estaticos adaptados al volumen blanco mediante los
colimadores multilaminas.

Arcos estaticos: la forma del campo mantiene su forma durante todo el arco basado en un
promedio del volumen blanco a partir de todos los angulos del arco.

Arcos dinamicos: en este tipo de tratamiento el campo de irradiacion se adapta a la forma real
del volumen blanco en intervalos de 10° con el gantry de rotacién.

Radioterapia de intensidad modulada (IMRT, con el sistema de colimacidon de multihojas): Con
esta técnica se conforma el volumen blanco como en los haces estaticos, diferenciandose en que
modula la intensidad del haz de radiacién en volimenes pequefiios.

Arcos circulares: en esta técnica se utiliza los colimadores cénicos adaptados al gantry para

proveer un campo circular de didametro de hasta 20 mm en un arco.

Diodo SFD

El diodo SFD (/BA-SFD Stereotactic Diode, nombre comercial) consiste en un disco de p-Si con un diametro

de 0.6 mm, un grosor en su volumen activo de 0.06 mm y un volumen sensible total de 0.017 mm?[42],

ver figura 3.2. Siguiendo las especificaciones del fabricante todas las medidas realizadas con este

detector, fueron hechas colocando el eje del dosimetro paralelo al eje del haz de radiacién.

Volumen activo de deteccion

- 06mm

0.06 mm

Figura 3.2 Diodo IBA-SFD utilizado en el desarrollo de este trabajo.

La caracterizacién del detector IBA-SFD se realizé en un trabajo independiente reportado por Larraga et

al. [43]. La linealidad del diodo fue evaluada irradiando con dosis de 50 a 1500 cGy. Larraga et al[43]

reporta una respuesta lineal del detector dentro de la incertidumbre asociada, que va del 0.13% hasta

2.31%. Muestra, ademas, una variacién del 2% en la respuesta del detector para campos de hasta 3 cm x
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3 cm. La variacién se debe a la dependencia con la energia que tiene el SFD, el cual sobreresponde a los
fotones de baja energia que estan presentes en estos campos, ya que, al disminuir el tamafio de campo

el espectro de energia del haz de radiacién se endurece [44, 45].

3.1.3 Sistema de planeacion (IPlanDose)
El sistema de planeacién empleado en el desarrollo de este trabajo fue el IPlanDose 4.0 el cual utiliza el

algoritmo de Clarkson para el calculo de las distribuciones de dosis, y que en esta seccién se describe

brevemente.

El método o algoritmo de Clarkson es un algoritmo basado en correcciones [46], es decir, que el calculo
de dosis se fundamenta en la medida para un maniqui de agua en condiciones de referencia; mediante
factores de correccion se determina la dosis para una situacion en particular. Este tipo de algoritmos,
ciertamente, no consideran las variaciones presentadas en la intensidad del haz debido a las

inhomogeneidades, sino que utilizan una aproximacion utilizando distancias radioldgicas.

El algoritmo de Clarkson utiliza datos anatdomicos del paciente, datos de la maquina de tratamiento e
informacién de la configuracion de los campos para simular la distribucién de dosis. Los datos del
paciente consisten en una serie de secciones transversales del paciente, que guardan la informacién a la
densidad electrdnica relativa (asignadas por el usuario o realizando una conversion de unidades
Hounsfield a densidades electrdnicas relativas). Los datos de la maquina de tratamiento requeridos por
este algoritmo, para este sistema de planeacidn, consisten en un conjunto de valores como medidas TMR,
OAR y TSF. La dosis D en un punto arbitrario P en un plano que atraviese el isocentro de un haz de rayos

X fijo, se calcula con la siguiente ecuacién [18]:

SID\*
D(c,d,7,R) = MU -M-TMR(d,c) - 0AR(c,r") - TSF(c) - (T) 3.1

Donde c es el didametro (mm) del colimador en el isocentro, medido perpendicular al eje del haz, d es la
profundidad (mm) en el punto del tejido, r es la distancia radial desde el eje central del punto objeto de
interés (mm), R es la distancia entre el punto y la fuente, MU son las unidades monitor del haz fijo, M es
la calibracién del acelerador lineal (Gy/MU) y SID es la distancia fuente-isocentro, para este acelerador
SID = 100cm. OAR(c,r") es el OAR para el colimador ¢ a una distancia radial ' desde el eje central en

el nivel del isocentro (figura 3.3) siendo:

r'=r-SID/R 3.2
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Figura 3.3 Configuracidon geométrica para el calculo de dosis.

3.2 Metodologia

3.2.1 Calibracion

La calibracion del acelerador lineal utilizado en este trabajo se realiza de manera que 1 cGy sea
depositado por cada unidad monitor para una profundidad de 5 cm en agua utilizando un campo de
referencia de 10 cm x 10 cm, SID=100 cm y SSD=95 cm (figura 3.4). Empleando una cdmara de ionizacidn

PTW 300013 tipo Farmer lon Chamber conectado a un electrémetro PTW 10005 UWIDOS Serie 5213.
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| 10 cm x 10 cm

Figura 3.4 Configuracion experimental para llevar a cabo la calibracion del linac.

3.2.2 Medidas relativas

Las medidas relativas que se describen en esta seccién fueron realizadas para los tamafos de campo de
4.0, 10.0 y 20 mm. El sistema de colimacion conico se colocd, de acuerdo al manual de procedimientos

[18], ajustando los colimadores primarios del acelerador en 4 cm x 4 cm.

3.2.2.1 Medicion de TMR
Pararealizar las mediciones de los TMR (ver definicidn en la seccién 2.4.2.1), se llend con agua un maniqui

de dimensiones 30 cm x 30 cm x 30 cm de largo, ancho y profundidad respectivamente, fijando el detector
en el isocentro del equipo dentro del maniqui. Para construir la curva de TMR se tomaron lecturas a las
profundidades de agua de 0, 0.5, 1.0, 1.5, 2.0, 5.0, 10.0, 15.0, 20.0 y 25.0 cm normalizando las lecturas
con respecto al valor tomado en 1.5 cm de profundidad en agua. Estas medidas se tomaron con el

detector fijo en isocentro como se muestra en la figura 3.5.
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Figura 3.5 Configuracion experimental para llevar a cabo las medidas de las curvas TMR.

3.2.2.2 Medicién de OAR

La configuracién para la medicién de los OAR (ver definicidn en seccién 2.4.2.2) se muestra en la figura
3.6. Con el maniqui lleno de agua se ajustd el detector en isocentro 7.5 cm debajo de la superficie de

agua de acuerdo a las recomendaciones del manual de operaciones [18] y una distancia fuente- superficie

SSD de 92.5. Se tomaron lecturas para los tamafos de campo de 4, 10 y 20 mm variando la distancia

entre el detector y el eje centrar del haz de radiacién. Las lecturas se normalizaron con la lectura del

dosimetro colocado en el eje central.

°
T Fuente
SSD =925¢cm

51D = 100 em

55D =925 em

SID = 100 cm

Figura 3.6 Configuracion experimental para llevar a cabo las medidas de las curvas OAR.
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3.2.2.3 Medicion de TSF
Los TSF (ver definicion en seccién 2.4.2.3) se midieron colocando el detector en el isocentro, a una

profundidad de 1.5 cm y una distancia SSD de 98.5 cm. Se administraron 100 UM (Unidades monitor). Se
tomod una lectura en un campo de referencia de tamafio 10 cm x 10 cm bajo las mismas condiciones antes
mencionadas con el fin de normalizar las medidas obtenidas de los campos de 4.0, 10.0 y 20.0 mm con
respecto a este campo de referencia obteniendo asi los TSF. En la figura 3.7 se muestra la configuracidn

utilizada para medir los TSF.

Dmﬂx D
I f. Fuente t 1 ,‘ Fuente t
\ . :
\ 55D = 985 55D =SID - d
SID = 100 em f SID =100 cm
iy
/ J |
{ i ‘
t \ d
gy = 1.5cm | |
l IRV 4 @ L U S — ®
I
|

Figura 3.7 Configuracion experimental para llevar a cabo las medidas de los factores de dispersion.

3.2.3 Simulaciéon Monte Carlo
El uso de simulacién Monte Carlo en este trabajo esta enfocado en el cdlculo de los factores de correccion

kQFersr (ver definicién en seccidn 2.3.2) para el detector IBA-SFD stereotactic diode. Se cred un modelo
del acelerador Novalis® utilizando el c6digo BEAMnrc. En la figura 3.8 se presenta la estructura y disefio
del acelerador lineal utilizado en sus componentes principales, la composicidn y configuracion de estos

componentes fue proporcionado por el fabricante [47].

Se simula una fuente de electrones monoenergéticos de 6.1 MeV con una distribucién gaussiana espacial
de FWHM=1.5 mm, de acuerdo a lo reportado en la literatura, los cuales resultan en la mejor coincidencia
entre los cdlculos y mediciones para el acelerador Novalis [47]. Con el fin de optimizar el tiempo de

computo utilizado para la simulacion se generd un espacio fase (ver seccion 2.6.2) a la salida de las
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quijadas del linac (figura 3.6a), este PHSP se utilizé como fuente al colocar los diferentes conos utilizados,

obteniendo un espacio fase justo a la salida del colimador cdénico (figura 3.6b)

+ Blanco

Colimadores
Primarios

i Filtro de aplanado
Camara monitor

E—— Ventana

Quijadas . l

(a) (b)

Figura 3.8 Esquema de acelerador lineal Novalis® en (a) componentes principales del acelerador (b) colimador cénico a

la salida de quijadas

Las dimensiones del modelo de los colimadores cénicos se pueden observar en la figura 3.9 y tabla 3.1
los cuales tienen una composicién de plomo. El nUmero de cuentas para generar los espacios fase, se
ajustd de tal manera que en el espacio fase se tuvieran al menos 4 millones de particulas, esto con el fin

de obtener una distribucion de las particulas lo mds uniformemente posible dentro del espacio fase.

10cm
>

Figura 3.9 Modelo de cono utilizado en las simulaciones Monte Carlo para generar los PHSP.
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Tamaio de campo

4 mm

10 mm

20 mm

Tabla 3.1 Configuracion de los didametros de entrada y salida de colimadores cénicos.

Para el cdlculo de la dosis absorbida en agua se utilizé el cédigo DOSXYZnrc en donde se construyd un
maniqui de agua de dimensiones 30 cm x 30 cm x 30 cm dividiendo la zona de interés en voxeles de 0.05
c¢m x 0.05 cm x 0.05 cm. De esta manera obtuvieron las dosis en funcién de la profundidad y distancia al
eje central del haz para posteriormente construir las curvas TMR, OAR y TSF en donde se mantuvo la

configuracién y punto de referencia de los valores medidos experimentalmente.

Utilizando el cédigo DOSRZnrc se construyd el detector de acuerdo a lo reportado por el fabricante y
trabajos independientes [48]. El modelo del diodo SFD utilizado en este trabajo, se observa en la figura
3.10. El detector cuenta con una cubierta cilindrica cuyo material es Plastico ABS (Acrilonitrilo butadieno
estireno) de una densidad de 1.05 g/cm?3, el didmetro de este cilindro es de 1.5 mm (cilindro gris de la
figura 3.10). El detector cuenta con un disco de silicio puro de 1 mm de didmetro y 2.4 mm de espesor,
en el centro de este disco se encuentra el volumen activo de deteccidn el cual tiene un didmetro de 0.6
mm y un espesor de 0.06 mm, este volumen activo se encuentra a una distancia de 1 mm de la superficie
del detector. Otro disco de material EPOXY se encuentra en la parte inferior del detector, el cual tiene 1

mm de didmetro, 0.5 mm de espesor y una densidad de 1.04 g/cm?3.

Los principales parametros de transporte EGSnrc utilizados en las simulaciones fueron ECUT=0.521 MeV,
PCUT=0.01 MeYV, la base de datos de seccidon eficaces XCOM, EXACT cruce de limites y se fijé un numero
de historias para cada simulacion con el fin de obtener una precisién en el calculo de 0.6%, El valor de las
magnitudes ECUT y PCUT fueron elegidas de acuerdo a lo reportado en la literatura para el calculo de

factores de correccidn y dosis absorbida [49, 50, 51].
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Figura 3.10 Modelo del detector IBA-SFD utilizado en las simulaciones Monte Carlo. Figura representativa que no
mantiene las proporciones originales.

3.2.3.1 Cdlculo de los factores de correccion
El calculo de los factores de correccidén (ver ecuacidén 2.23) se realizdé de acuerdo a lo reportado por

Francescon et al. [52] en donde la simulacién Monte Carlo se realiza para encontrar los factores de

correccion definidos como:

D(0,z, ferim)w * D(Or Zyef) fmsr)det
D(0, z, fclin)det ’ D(Or Zrefs fmsr)w (3.3)

kQFersr (O’ Z, fmsr’ fclin; TMR) =

D(T, Z, fclin)w ' D(O' Z fmsr)det
D(r,z, fclin)det -D(0,z, fmsr)w

kQFersr (T', Z, fmsrf fclin; OAR) =
(3.4)

D(O, Zrefs fclin)w ' D(O: Zrefs fmsr)det

k ) er(OpZJf Ifl' ’TSF) =
Qr.Q msry Jcin D(O’Zref'fclin)det . D(O’ ZTef'fmsr)w (3.5)

Donde D(r, z) representa la dosis total por particula incidente registrada en el volumen sensible del

detector modelado (det) y agua (w) a una profundidad z y distancia r del eje central del haz.

Se ajustaron curvas a las medidas obtenidas de TMRs y OARs con el software OriginPRO 9.0. Para las

. . L 2
curvas de dosis en profundidad obedece a la ecuacién y = e4*P*+¢X” en donde a, b y ¢ son parametros
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de ajuste. Para la dosis en funcién de la distancia con respecto al eje central el ajuste tiene la formay =

A1—Az
1+e(x—x0)/dx

+ A, donde A4,A4,,xy y dx son las constantes de ajuste correspondientes. Utilizando las
ecuaciones 3.1, 3.2 y 3.3 se realizé el calculo de los factores de correccidn para el detector IBA-SFD en los
tamafios de campo al isocentro de 4.0, 10.0 y 20.0 mm. Estos factores se usaron para corregir los
parametros dosimétricos que alimentan al Sistema de planeacidn y que son la base para el calculo de las

distribuciones de dosis de un tratamiento.

3.2.4 Cdlculo de las distribuciones de dosis
En el cdlculo de las distribuciones de dosis se utilizd el sistema de planeaciéon IPlanDose 4.0 el cual fue

alimentado, de manera independiente, con los parametros dosimétricos obtenidos experimentalmente
y los corregidos por los kQFJQmsr' Se utilizaron las imagenes de un paciente diagnosticado con neuralgia
del trigémino para simular tres lesiones esfericas a tratar (figura 3.11). La razdn por la cual se eligid a un
paciente con este padecimiento, es debido a que anatémicamente no posee ninguna lesién y/o tumor,

gue en caso de que asi fuera, modificaria las unidades Hounsfield de esa parte del tejido.

Figura 3.11 Simulacion de lesiones en imagenes obtenidas de un paciente diagnosticado con neuralgia del trigemino

Los tamafios de las lesiones fueron ajustados de acuerdo al tamafio de campo a utilizar, en la tabla 3.2 se
reporta el didmetro de la lesién y el tamafio de campo utilizado.
Diametro Tamaiio de

No. Lesion Volumen [cm?]
[mm] campo [mm]

0.004

0.106

2.548

Tabla 3.2 Diametro y volumen de las distintas lesiones simuladas.
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Se prescribié una dosis a la lesion de 21 Gy al isocentro, en una sola fraccidn utilizando una técnica de
arcos dinamicos con cinco arcos cuya configuracién se mantuvo constante para cada tratamiento

simulado (Tabla 3.3).

Gantry [°] Gantry [°]

Mesa [°]
Inicio Final

210 330

210 330

30 150

30 150

30 150

Tabla 3.3 Configuracidn de arcos en el sistema de planeacidn para el calculo de las distribuciones de dosis

Las distribuciones de dosis que se obtuvieron al alimentar al TPS con los pardmetros dosimétricos
medidos cumplieron que el 100% del volumen de la lesién reciba al menos el 90% de la dosis prescrita.
Posteriormente se alimentd al sistema de planeacion con los pardmetros dosimétricos corregidos por los
factores de correccion kg, o Yy se obtuvieron de manera similar las distribuciones de dosis

correspondientes, asi como los histogramas dosis volumen para cada campo de tratamiento.

3.2.5 DoselABy andlisis de datos

Una vez exportadas las distribuciones de dosis por del sistema de planeacidn, se utilizé el software libre
DoselAB version 4.11 para obtener las curvas de isodosis y realizar una prueba indice gamma (definido
en la seccién 2.7) entre las distribuciones medidas y las corregidas por los factores de correccidn con una
resolucién de 50.8 dpi (puntos por pulgada), las condiciones de la prueba fueron 1 %/1 mm, 1 %/ 2 mm,
1%/3 mm, 2 %/2 mm 2 %/3mmy 3 %/3 mm para los cortes axial, sagital y coronal de los tamafios de
campo utilizados. Con ayuda del software se obtuvieron los perfiles en diferentes regiones de la
distribucién de dosis, especificamente en el centro de la distribucidon de dosis con un perfil horizontal,
uno vertical y uno en la periferia de la misma. De manera simultanea se obtuvieron las unidades monitor

para cada arco de tratamiento en el plan simulado.
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4 Resultados

En este capitulo se detalla y discuten los resultados obtenidos en este trabajo. Estos consisten en la
caracterizacion del haz de radiacion del acelerador Novalis, detalles y dosimetria obtenida mediante

simulacién Monte Carlo, simulacién del plan de tratamiento y analisis de resultados finales.

4.1 Dosimetria relativa (medidas)

Enlafigura4.1y 4.2 se reportan los pardmetros dosimétricos medidos en el acelerador lineal Novalis con
el detector IBA-SFD para tamafios de campos de 4, 10 y 20 mm de didmetro a isocentro. En la figura 4.1
se presenta las medidas TMR en un intervalo de 0 a 250 mm de profundidad. Las lecturas del detector se
normalizaron con la lectura a 1.5 cm de profundidad en agua. La figura 4.2 muestran los perfiles fuera de
eje para los tamafios de campos similares a la curva 4.1 en un intervalo de 0 a 20 mm de distancia al eje
central de radiacién. Las lecturas de la figura 4.2 se normalizaron con respecto a la lectura tomada en el

eje central de radiacién.

0 25 680 75 100 125 150 175 200 225 250
—T 1T T T T T T T T T T

—a—4 mm
—e— 10 mm
——20mm| 4 0.9

TMR (%)

24+—————7— 717 7 7 7 — 1 —71 02
0 25 50 75 100 125 150 175 200 225 250

Profundidad (mm)

Figura 4.1 Medidas TMR obtenidas para un acelerador novalis para campos circulares de 4.0, 10.0 y 20.0 mm. La
incertidumbre asociada a cada medida es de 0.5%.
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Figura 4.2 medidas OAR obtenidos para un acelerador novalis para campos circulares de 4.0, 10.0 y 20.0 mm. La
incertidumbre asociada a las medidas es de 0.5% para la zona central del haz y 1.7% para la zona de penumbra.

La incertidumbre de las figuras 4.1 y 4.2 se obtuvo a partir de la desviacion estandar en las lecturas del
detector IBA-SFD. Obteniendo una incertidumbre relativa de 0.5% para las lecturas en funcién de la
profundidad y en la zona central del haz de radiacion. Por otro lado la incertidumbre relativa en las

lecturas dentro de la zona de penumbra alcanzo el valor de 1.7%.

El ancho a media altura, la penumbra 90-10 y la penumbra 80-20 de las curvas OAR se reportan en la

tabla 4.1.

Tamaho de campo FWHM [mm] 90-10 [mm] 80-20 [mm]

4mm 3.87+0.06 2.17+0.03 1.27+0.02

10 mm 10.12+0.15 3.18+0.05 1.66+0.03

20 mm 19.9+0.20 3.89+0.06 1.85+0.03

Tabla 4.1 Resultados del FWHM, la penumbra 90%-10% y 80%-20% medidos directamente con el detector SFD.

En la tabla 4.2 se enlistan los factores de dispersion obtenidos en el proceso de caracterizacion del haz

de radiacion para los campos de 4, 10 y 20 mm normalizados a un campo de referencia cuadrado de 10
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cm x 10 cm. En la tabla se puede observar un comportamiento creciente de los TSF en funcién del

incremento en el tamaio de campo.

Tamaiio de TSF
campo
4mm 0.664 + 0.003
10 mm 0.885 + 0.004
20 mm 0.953 £ 0.004

Tabla 4.2 Factores de dispersién medidos para los tamafios de campos utilizados en un acelerador Novalis.

4.2 Dosimetria relativa calculada mediante simulacién Monte Carlo.
La dosis en profundidad (Gy por particula incidente) calculada mediante simulacién Monte Carlo para un

haz de radiacion correspondiente a un acelerador Novalis en agua utilizando voxeles de tamafio 0.5 mm
x 0.5 mm x 0.5 mm y en un detector SFD simulado se presentan en la figura 4.3 con intervalos similares
la curva TMR obtenida en la dosimetria relativa medida. Se realizd un ajuste a las mediciones a una curva
que obedece a la ecuaciéon y = eatbx+ex? oq parametros de ajuste se presentan en la tabla 4.3. El ajuste

se realizd a partir de 15 mm de profundidad.

Ajuste en SFD

campo a b c Adj. R?
4mm —36.55 + 0.01 —5.76x1073 £+ 3x107° 1.46x107° + 2.3x107° 0.9996
10 mm —36.28 + 0.01 —5.22x1073 £ 2x107° 9.46x1077 £ 5.55x1078 0.9994
20 mm —36.20 + 0.01 4.60x1073 + 4x1075 —9.19x1077 + 9.43x107° 0.9997
I
4mm —36.464 + 0.003 —5.63x1073 + 4.3x107° 1.00x107° + 5x1078 0.9994*
10 mm —36.150 + 0.004 —5.21x1073 + 3x10~° 8.27x1077 + 1x1078 0.9991
20 mm —36.075 £ 0.001 4.45x107% + 4x1075 —1.54x1077 + 8x10~° 0.9998

Tabla 4.3 Pardmetros de ajuste hecho a los calculos en profundidad de dosis en agua y detector SFD. Obedece la curva y =

2
ea+bx+cx .
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Figura 4.3 Calculo de dosis absorbida en agua y en el detector IBA-SFD a diferentes profundidades para los tamafios de campo de (a) 4 mm (b) 10 mm (c) 20 mm. Cada punto en
la figura tiene una incertidumbre relativa de 0.4%. La linea sdlida representa el ajuste hecho a los puntos calculados.
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De la misma manera se presenta en la figura 4.4 la dosis calculada en funcidn de la distancia al eje central
de radiacion para voxeles de agua de 0.5 mm x 0.5 mm x 0.5 mm y el detector IBA-SFD con una

profundidad de 7.5 cm y una SSD de 92.5 cm. Se ajustd una curva a los célculos que obedece la ecuacion
_ A1—4A;
y= 14e(&x—x0)/dx

comportamiento de los puntos calculados mas alla de la zona de penumbra. La tabla 4.4 muestra los

+ A,, en las tres graficas de la figura 4.4 se observa que el ajuste no corresponde al

parametros de este ajuste, las incertidumbres de los parametros de ajuste calculados por el software son
aproximadamente de 0.5%, 0.7%, 0.8% y 0.7% para los parametros A1, A2, x, y dx respectivamente.

Ajuste en SFD

Xo

8.97x10717 + 1.36x1071°

1.20x107® 4 5.08x10°1°

1.34x1071° + 2.81x10718

3.32x10718 + 4.32x107%¢

3.07x10718 + 8.46x1072°

4.96x10718 + 3.47x1071°

1.92+0.01

4.94 £ 0.02

9.89 £ 0.01

0.455 + 0.002

0.604 + 0.002

0.771 £ 0.05

Ajuste en Agua

9.92x10717 £+ 3.98x10°1°

1.34x1076 + 5.75x10~%°

1.50x1076 + 8.52x10718

2.36x10718 +4.17x107%°

3.32x10718 £+ 2.61x1072°

5.05x10718 + 8.26x107%°

1.95 + 0.01

4.98 £ 0.01

10.10 £ 0.01

0.50 + 0.01

0.635 + 0.002

0.68 + 0.01

Tabla 4.4 Pardmetros de ajuste hecho a los célculos de dosis en agua y detector SFD en funcién de la distancia al eje central.

A48 44,

Obedece la curvay = Troeroax

Los factores de dispersion calculados en agua y en el detector se presentan en la tabla 4.5. Dentro de la
incertidumbre, los factores TSF calculados en este trabajo son consistentes con los TSF calculados y

reportados en la literatura [42].

Tamaho de TSF-Agua TSF-SFD TSF Medido

campo

4mm 0.651 +0.005 0.662 + 0.005 0.664 + 0.003

10 mm 0.875 +0.006 0.874 £ 0.008 0.885 + 0.004

20 mm 0.960 + 0.006 0.951 +£0.009

0.953 £ 0.004

Tabla 4.5 Factores de dispersién calculados en agua y en el detector IBA-SFD para diferentes tamafios de
campo.lBassinet et al [42].
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Figura 4.4 Calculo de dosis en agua y el detector IBA-SFD en funcidn de la distancia al eje central a 7.5 cm de profundidad en agua y una SSD=92.5 cm. tamafios de campo de (a) 4 mm (b) 10 mm y (c)
20 mm. La incertidumbre asociada a los célculos es de 0.4% para los puntos dentro de la zona central del haz. En la zona de penumbra se presentan incertidumbres que van desde 0.8% hasta 2.3%
para los puntos mas alejados del eje central de radiacidn. La linea solida representa el ajuste realizado a los célculos de dosis.
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4.3 Factores de correccidn

Aplicando las ecuaciones 3.3, 3.4, 3.5 y la curva de ajuste realizada a los célculos de los parametros
dosimétricos, se realizo el calculo de los factores de correccién. Los resultados se presentan en la tabla
4.6 para los TSF. Se agregaron ademas los factores de correccion para los TSF que se reportan en la
literatura para un acelerador Novalis bajo las mismas condiciones de medida que se utilizaron en este

trabajo.

Tamaiio de ks kyspt

campo

4mm 0.982 +0.016 0.975+0.007

10 mm 0.997 +0.017 1.005+0.008

20 mm 1.004 +£0.017

Tabla 4.6 Factores de correccion para los TSF definidos en ecuacidn 3.5. 1 Factores reportados por Bassinet et al. [42]

En la figura 4.5 se presentan los factores de correccion kg, o, para las medidas TMR y OAR. Debido a
la poca o nula publicacidn de resultados en la literatura para el acelerador Novalis con estos tamafios de
campo bajo estas condiciones resulta complicado realizar una comparacién y discusion mas amplia de
los factores de correccidn obtenidos en este trabajo. La incertidumbre reportada en las graficas se obtuvo
al propagar la incertidumbre estandar combinada debido a las curvas de ajuste y la incertidumbre debido
al calculo de la dosis en la simulacion Monte Carlo; debido a esto, los kQFersr(TMR) (figura 4.5.a)
poseen una incertidumbre aproximadamente de 1%. Por otro lado la incertidumbre relativa de
kQF'Qmsr(OAR) (figura 4.5.b) es de 0.6% para la zona central del haz de radiaciéon, y comienza a crecer al
entrar a lazona de penumbra, llegando a tener incertidumbres de hasta 16% para los puntos mas alejados

del eje central.

Francescon et al [52] reportan factores de correccion para las condiciones de referencia en un acelerador
CyberKnife® con un tamafio de campo de 5 mm de diametro (figura 4.6) para diferentes detectores
incluyendo el IBA-SFD. En este trabajo (figura 4.5.a) para el tamafio de campo de 4 mm el valor del factor
de correccion en el punto de referencia para las curvas TMR (1.5 cm de profundidad) es 0.96+0.01 que
coincide con el calculado por Francescon et al [52] para un CyberKnife® con un detector IBA-SFD. A menor
profundidad, es decir, en la zona de build-up se observa una mayor variacién de los factores de
correccidn, que es consistente con lo reportado en la literatura [52]. Sin embargo, a una mayor

profundidad se ve una pequeiia variacidon generando una curva practicamente constante en profundidad.
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Por otro lado, los factores de correccién para las curvas OAR se puede observar un comportamiento muy

similar a lo reportado en la literatura que dentro de la incertidumbre son congruentes [52].
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Figura 4.5 Factores de correccidn calculados en funcion de la profundidad y distancia para las medidas (a) TMR (b) OAR,
respectivamente.

En la figura 4.6 se presentan los factores de correccidn para un equipo CyberKnife® calculados por
Francescon et al [52] para los TMR y OAR en funcion de la profundidad y la distancia al eje central
respectivamente. Se puede observar que el comportamiento de los kQFersr(TMR) va decreciendo con
la profundidad. Los kQFersr(OAR) (figura 4.6.b), se observa un comportamiento de los factores de
correccion similar a lo obtenido en este trabajo. No obstante, esta comparacion carece de validez alguna
de manera cuantitativa, pues las condiciones en las que se han realizado ambos trabajos son diferentes,

por lo que la comparacién es meramente cualitativa.
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SFD se muestra en linea punteada negra. Grafica adaptada de [52]

Las figuras 4.7 y 4.8 muestran las medidas TMR y OAR, sin corregir y corregidas por su respectivo kQFersr'

La tabla 4.7 muestra las caracteristicas de los perfiles fuera de eje sin corregir y corregidos por los factores

de correccién detector especifico.

FWHM
[mm] sc

FWHM
[mm] ¢

90%-10%
[mm]
sC

90%-10%
[mm]
C

80%-20%
[mm]
SC

80%-20%
[mm]
c

3.87+0.06

10.12+0.15

19.90+0.20

3.90+0.09

10.20+0.20

20.0+0.4

2.17+0.03

3.18+0.05

3.89+0.06

2.26+0.15

3.40+0.25

4.10+0.35

1.27+0.02

1.66+0.03

1.85+0.03

1.35+0.08

1.75£0.13

1.91+0.16

L}
Tabla 4.7 Caracteristicas de los perfiles fuera de eje. SC = Sin corregir C= Corregidas
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De acuerdo con el TRS-430 [53], se realizd un andlisis indice gama a los perfiles fuera de eje, dividiéndolos
en tres zonas con un criterio especifico para cada zona. La zona central o “inner” se analizé con un criterio
1% / 2 mm, el criterio para la zona de penumbra fue de 2% / 10 mm y para la tercera zona fuera de la
zona de penumbra o “Outer” el criterio fue de 2% / 30 mm. En la tabla 4.8 se presenta los resultados de
estas pruebas indice gamma en donde se comparé el perfil calculado sin corregir y corregido contra los

OAR medidos experimentalmente.

Region

OAR-MC s¢

OAR-MC ¢

OAR-MC sc

OAR-MC ¢

OAR-MC sc

OAR-MC ¢

Interna

Penumbra

Externa

100.0

100.0

54.5

100.0

100.0

80.0

100.0

100.0

42.9

100.0

100.0

83.7

94.8

66.7

76.9

100.0

100.0

79.5

Tabla 4.8 Analisis indice gamma realizado a los perfiles fuera de eje usando como referencia el OAR medido con el diodo IBA-

SFD (situacidn clinica). SC = Sin corregir C= Corregidas.

Aunque no presentan diferencias considerando la incertidumbre, en la figura 4.7 y 4.8 se reporta una
grafica con las diferencias de los valores esperados para los TMR y OAR debido a que son estos valores

los que alimentaran el sistema de planeacidn, el cual no toma en cuenta las incertidumbres asociadas.

Finalmente, los TSF corregidos por los factores de correccidn se presentan en la tabla 4.9, de acuerdo a

lo presentado en este trabajo.

Tamano de

campo

TSF sc

TSF ¢

4 mm

10 mm

20 mm

0.664+0.003

0.885+0.004

0.953+0.004

0.652+0.007

0.880+0.010

0.960+0.010

Tabla 4.9 Factores de dispersidn sin corregir y corregidos. SC = Sin Corregir C = Corregidas.

4.4 Simulacién del tratamiento

Con los pardmetros dosimétricos corregidos y sin corregir se alimentd el sistema de planeacién y bajo el
mismo tratamiento administrado a las lesiones simuladas se obtuvieron las distribuciones de dosis, DVH

y las unidades monitor administradas por cada arco para cada tamafio de campo utilizado. La figura 4.9
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muestra la comparacién de las distribuciones de dosis obtenidas para los cortes axial, coronal y sagital
del tratamiento simulado. Es prudente mencionar que el TPS no toma en cuenta las incertidumbres
asociadas a cada medicién, y realiza una advertencia para que se midan los pardmetros lo mds

precisamente posible antes de introducirlos al sistema de planeacién.

Al realizar un analisis de manera cualitativa, a pesar de que en el tamafio de campo mas chico (4mm) se
observan ligeras variaciones en la periferia de las distribuciones de dosis, no se encuentra una variacion
significativa entre la distribuciéon de dosis obtenida por medidas relativas sin corregir y corregidas. Un
analisis mas profundo se obtuvo con ayuda del software libre DoselLab 4.11 el cual permite realizar un
andlisis indice gamma (ver seccidon 2.7) con los criterios de aceptacion de 1 %/1 mm, 1 %/3 mm, 1 %/5
mm, 2 %/2 mm, 2 %/3 mmy 3 %/ 3 mm. El resultado en estas pruebas fue que para todas las condiciones
el 100 % de los puntos pasaba la prueba indice gamma con excepcion del andlisis 1 %/1 mm y cuyos

resultados se muestran en la tabla 4.10.

1%/1mm

Plano 10 mm

Axial 84.3

Coronal 95.6

Sagital 98.9

Tabla 4.10 Resultados de analisis gamma index para el criterio 1%/1mm.

De acuerdo, con los resultados del analisis indice gamma, al aplicar los factores de correccion a las
medidas relativas, para los tamafos de campo utilizados en el sistema de planeacion iPlanDose 4.0 el
cual utiliza un algoritmo de Clarkson en su cdlculo de dosis, no se presenta una diferencia significativa en
el célculo de las distribuciones de dosis con excepcion del analisis 1% /1 mm (criterio que no se utiliza en
la clinica y no estd reportado en la literatura como recomendacién para uso clinico). En situaciones
clinicas generalmente se utilizan las pruebas 2% /3 mmy 3%/ 3 mm por lo que las distribuciones de dosis

no presentarian variacion alguna.
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corregidos (linea puntuada).
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En la figura 4.10 se muestran perfiles horizontales de las distribuciones de dosis sin corregir y corregidas
de 4, 10 y 20 mm para un corte axial y queda en evidencia la poca diferencia en el calculo de dosis al

aplicar por los factores de correccién.
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Figura 4.10 Perfiles horizontales corregido y sin corregir de distribuciones de dosis para un corte axial con tamafios de

campo (a) 4 mm (b) 10 mm (c) 20 mm.

Adicionalmente, se realizé el analisis en el DVH del tratamiento sin corregir y corregido. En la tabla 4.11
se presenta el porcentaje de volumen blanco que recibe la dosis de prescripcidn (19.8 Gy=90% de la dosis

maxima) y el porcentaje de volumen sano que recibe la dosis de tolerancia para tejido sano, que en el

caso del cerebro es de 12 Gy.

Volumen blanco Tejido Normal

Tamafio de Campo | DVH (90%-19.8 Gy) sc DVH (90%-19.8 Gy) ¢ | DVH (DT=12Gy)sc  DVH (DT=12 Gy)

4mm 100% 96.9% 0.003% 0.003%

10 mm 100% 100% 0.017% 0.019%

20 mm 100% 100% 0.103% 0.105%

Tabla 4.11 Comparacion de los DVH sin corregir y corregidos del volumen blanco y el tejido normal.

El volumen blanco presenta una variacidn del 3.1% para el tamafio de campo de 4 mm y no presenta
diferencia en los campos de 10 y 20 mm. Con respecto al tejido normal no presenta variaciones

significativas con el tamafio de campo.

Por otro lado, al observar la variacion en las unidades monitor depositadas por cada arco (tabla 4.12) se

puede observar que tienen un cambio significativo en su valor.
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Tabla 4.12 Calculo de unidades monitor por el sistema de planeacion con medidas relativas sin corregir y corregidas para cada
arco de tratamiento del plan simulado. UM= Unidades Monitor SC= Sin corregir C=Corregidas

A%=Diferencia porcentual.

La mayor diferencia se observa en el cono de 4 mm, esa diferencia corresponde a un 9.0% entre las
unidades monitor calculadas para la dosimetria sin corregir y la corregida. Para el cono de 10y 20 mm la
diferencia porcentual es de 7.7% y 6.7% respectivamente, como lo muestrea la tabla 4.12. Por lo cual, es
posible determinar que entre menor tamafio de campo se utilice, mayor sera esta diferencia porcentual
en las unidades monitor y por lo tanto se vuelve necesario el uso de los factores de correccidn en los

factores de dispersidon que son fundamentales para el calculo de las unidades monitor [18].
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5 Discusidn y conclusiones

En este trabajo se evalud el impacto en el calculo de las distribuciones de dosis al aplicar los factores de
correccion detector especifico kg, o, propuestos en el formalismo, para el célculo de dosis en campos
no convencionales, que fueron calculados via simulacion Monte Carlo para un acelerador BrainLAB
Novalis con colimadores circulares de diametro 4.0, 10.0 y 20.0 mm a isocentro y un diodo IBA-SFD
utilizando el sistema de planeacidn BrainLAB iPlanDose v.4.0.

El ajuste de las medidas TMR y OAR a una expresion analitica resulta no ser una buena opcién para el
calculo de factores de correccion con buena precision, debido a que la mayor contribucidn de
incertidumbre a los kg, o, .,y por tanto a los TMR y OAR corregidos, proviene de la incertidumbre

estdandar combinada que se obtiene a partir de este ajuste.

Los factores de correccion para los kQF:Qmsr(TSF) calculados en este trabajo concuerdan con aquellos
reportados en la literatura para los conos de 4.0 y 10 mm. Por otro lado, para los kg, o, para TMRy
OAR no se ha encontrado en la literatura bajo las condiciones utilizadas en este trabajo. Se calcularon los
factores de correccidon detector especifico de los TMR para conos de 4.0, 10.0 y 20 mm con una
incertidumbre relativa de 1%. Los kg, q,.., calculados para los OAR muestran un buen intervalo de
confiabilidad en aquellos valores dentro de la zona central del haz de radiaciéon con una incertidumbre
relativa aproximada de 0.6%. Sin embargo, para los puntos en la zona de penumbra la incertidumbre
llega a tomar valores de hasta el 11% para los puntos mas alejados del eje central de radiacién.

La simulacién Monte Carlo permitid realizar una verificacién de los parametros dosimétricos medidos
experimentalmente (TMR, OAR y TSF) con respecto a los corregidos por los kg, o . Las medidas
relativas TMR y OAR, sin corregir y corregidas, no muestran diferencias significativas. Dentro de la
incertidumbre los pardmetros FWHM, la penumbra 90%-10% y 80%-20% de los OAR corregidos coinciden
con los parametros de la dosimetria sin corregir.

El analisis indice gamma (con las condiciones marcadas en el TRS-430) realizado entre los OAR calculados
por simulacion Monte Carlo y los OAR calculados corregidos por los kg, o,... con respecto a los perfiles
medidos experimentalmente, no observa variaciones en la zona central del haz ni la zona de penumbra
para los tamafos de campo de 4.0 y 10.0 mm. Para el campo de 20.0 mm un 5.2% de los puntos del OAR
medido por simulacién Monte Carlo no pasa la prueba, situacidon que se corrige una vez aplicado el
kg0, donde el 100% de los puntos pasan la prueba. La zona de penumbra del campo de 20.0 mm
muestra en el calculo que solo un 66% de los puntos pasan la prueba, aumentando este valor al 100%
cuando se aplican los factores de correccion detector-especifico. Para los tres tamafios la zona que
presenta una mayor diferencia es la “outer” en donde a pesar de haber aplicado los kg, o, el andlisis

muestra que hasta un 20% de los puntos analizados no pasan la prueba.

Al aplicar los factores de correccién a los TMR la diferencia se hace evidente solo en la zona de buildup,
en donde se encuentran variaciones de hasta el 8%, pasando esta zona las medidas no presenta
diferencias dentro de la incertidumbre.
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Los TSF medidos y calculados en este trabajo, presentan una diferencia de 1%, misma que presentan con
respecto a lo reportado en la literatura. Al aplicar lo kQF.Qmsr para los TSF, la diferencia porcentual es de
1.9% para el tamafio de campo de 4.0 mm y no muestra diferencias para los tamanos de campo de 10.0
y 20.0 mm.

Sin embargo, cabe mencionar que en ningun sistema de planeacién es posible introducir incertidumbres
asociadas a ninguna medida, por lo que se debe garantizar que se midan los pardmetros lo mas preciso
posible antes de introducirlos al sistema de planeacién. Bajo este tenor, el formalismo para campos no
convencionales sugiere que se corrijan todos los pardametros asociados a las medidas mediante los
factores detector especifico, y que sean esas medidas corregidas las que se introduzcan al sistema de
planeacion. Por ello, aunque para los OAR, TMR y TSF para los campos de 10.0 y 20.0 mm no muestren
diferencias si consideramos las incertidumbres asociadas, los valores netos son los que determinaran la
dosis y su distribucion al momento de ejecutarse el algoritmo de calculo de dosis en el sistema de
planeacion. Por ello, el objetivo de este trabajo, fue medir justamente si esta variacidon impactd o no en
el calculo de la distribucién de la dosis.

El andlisis indice gamma, realizadas a las distribuciones de dosis, determina que no existen diferencias
significativas ya que en todas las pruebas el 100% de los puntos pasan este analisis, con excepcion en la
condicidén 1% / 1 mm, el cual no es utilizado en términos practicos en la clinica.

De la misma manera, los DVH no presentan diferencias significativas en su valor al aplicar los factores de
correccidn, pues tanto el porcentaje de volumen de tejido blanco que recibe la dosis de prescripcién vy el
porcentaje de volumen del tejido normal que recibe la dosis de tolerancia se mantienen constante, con
excepcion del DVH del tamafio de campo de 4.0 mm el cual presenta una diferencia de 3% en la curva
del 90% de la dosis de prescripcién en el tejido blanco.

A pesar, de que los TSF no poseen diferencias para los campos de 10.0 y 20.0 mm, el impacto de estos
valores si repercuten en las UM calculadas por el sistema de planeacién con y sin corregir. Y es esencial
en este momento mencionar que finalmente son las que determinan directamente la dosis depositada
durante cualquier tratamiento. Por lo que utilizar o no los factores detector especificos es esencial para
este parametro dosimétrico.

Por ello, la mayor diferencia entre el calculo de dosis con pardmetros medidos sin corregir y corregidos
se observa para las unidades monitor, que presenta una diferencia de 9.0%, 7.7% y 6.7% para los tamafios
de campo de 4.0, 10.0 y 20.0 mm respectivamente, impactando directamente en la dosis impartida
durante el tratamiento.

Por estas razones, se vuelve evidente que para el sistema de planeacidon IPlanDose v.4.0, las
distribuciones de dosis no presentan variacion relevante al aplicar los factores de correccion a los
parametros dosimétricos de los TMR y OAR, resultando innecesario el calculo de estos factores de
correccion para dichos pardmetros.

Sin embargo, hay que tener cuidado en el cdlculo de las unidades monitor debido a que presenta una
diferencia de hasta 9.0% y esto a su vez, recordando que una variacion del 1% en la dosis suministrada
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repercute hasta en un 2% en la tasa de curacién, resulta significante que la diferencia sea ain mayor. Por
ello, este trabajo concluye la necesidad de determinar los factores de correccién detector especifico para
los TSF en campos no convencionales de radiacién como lo sugiere el formalismo.
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