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Resumen

La radioterapia moderna ha permitido mejorar la conformacién de dosis en el
tumor, asi como disminuirla en tejidos sanos circundantes. En particular, el uso de la
radioterapia de intensidad modulada (IMRT) utiliza variaciones en la fluencia de fotones
para lograr altos gradientes de dosis en pocos milimetros.

En este trabajo se midio la distribucion de dosis en tres dimensiones para cuatro
planes de tratamientos: dos planes de irradiacion de cerebro completo con proteccion a
hipocampo por medio de las técnicas de IMRT dinamica y RapidArc, y dos de columna con
proteccion a médula por medio de IMRT dindmica. Las medidas fueron hechas usando
peliculas radiocrémicas situadas dentro de un maniqui disefiado y construido en el taller del
Instituto de Fisica de la UNAM. Previamente, las peliculas fueron calibradas en un haz de
rayos-x de 6 MV producido por un acelerador lineal Novalis Tx.

La distribucién de dosis medida con pelicula fue comparada con la distribucidn
calculada por el sistema de planeacién para cada tratamiento. Para ello, se utilizé la prueba
del indice gamma, comparacién mediante perfiles en 3 ejes y el uso de histogramas dosis-
volumen exponiendo sus ventajas y desventajas.

Se ha encontrado que la dosis absorbida en las regiones correspondientes a los
organos en riesgo (hipocampo y médula), esta por debajo de los limites de tolerancia
recomendados en publicaciones internacionales (reportes RTOG 0933 y 0631) [1, 2]. Por
otro lado, con base en recomendaciones internacionales que indican la herramienta del
indice gamma como el método mas adecuado para comparar distribuciones de dosis
medida y calculada, se puede concluir que las mediciones de los 4 tratamientos estudiados
en este trabajo de tesis son consistentes con la prediccion hecha por el sistema de
planeacion para tratamiento, obteniéndose un indice de aprobacidn por arriba del 95 %. Se
expone el uso de un maniqui cilindrico de acrilico junto con pelicula radiocréomica colocada
en varios planos para medir distribuciones de dosis que permitan conservar la geometria
de la distribucion de dosis que es observada en el paciente. Esto permite enfocar el andlisis
de comparacién en regiones de interés clinico como los érganos en riesgo (en este caso

hipocampo y médula) asi como el volumen blanco a tratar.
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Capitulo 1 Introduccidn

1.1 Radiacion ionizante en medicina

Después del descubrimiento de los rayos-x por W. C. Rontgen en 1895 [3], de la
radiactividad por H. Becquerel en 1896 [4], asi como de los elementos radiactivos radio y
polonio por M. S. Curie y P. Curie en 1898 [4], el uso de la radiacién ionizante ha crecido
rapidamente en el area de la salud debido a que tiene la capacidad de viajar a través de la
materia y depositar su energia dentro de ella. El primer uso de estas propiedades fue hecho
por W. Réntgen al tomar una radiografia de la mano de su esposa, la cual se muestra en la

Figura 1.1.

Figura 1.1. Primera radiografia tomada en 1895. En la figura se muestra la mano de la esposa de W. Rontgen
mediante una radiografia con rayos-x. Imagen obtenida de U. Bush [3].

El uso de la radiacidn ionizante en medicina esta dividido principalmente en dos
campos segun su aplicacion: radiodiagnéstico y radioterapia. El primero trata de prevencion
y diagndstico de enfermedades y el segundo de tratamiento. De las enfermedades en las
que se hace uso de la radiacién ionizante para tratamiento, el cancer ha recibido mayor
atencion, dado que se encuentra entre las primeras 10 causas de mortalidad en el mundo
y su uso ha resultado efectivo [5, 6]. En esta enfermedad, células afectadas por mutacion

en el ADN comienzan a dividirse descontroladamente, evitando mecanismos de muerte



programada y adquiriendo la capacidad de generar angiogénesis (generacién de vasos
sanguineos nuevos) para seguir alimentandose [7]. Otra caracteristica del cancer es la
capacidad que tienen las células enfermas de invadir otros tejidos, viajando a través del
sistema sanguineo vy linfatico; proceso que origina tumores secundarios (conocido como
metastasis) en cualquier parte del cuerpo.

Un tumor (o neoplasia) maligno es originado por una célula que ha sufrido una
alteracion genética, resultado de una mutacidn por exposicién a algln carcindgeno quimico
como el tabaco o arsénico, fisico como la radiacién ionizante, o biolégico como un virus,
bacterias o parasitos [8]. Cuando esto sucede, la célula no muere como deberia y se forma
una descendencia de nuevas células que han copiado el cédigo genético alterado, pudiendo
generar una masa tumoral.

La clasificacion del cancer se da en funcién del tejido donde se origind. Por ejemplo,
el cancer procedente de células musculares se denomina sarcoma, el cancer que se origina
en glandulas es adenocarcinoma y el de epitelio es carcinoma epidermoide. En el libro de
A. Brucey colaboradores se ofrece una descripcion mas completa acerca de qué es el cancer
y sus mecanismos de accion a nivel molecular [9].

Existen tres modalidades para tratar al cancer: la cirugia, la radioterapia y la
quimioterapia. De los pacientes con cancer que han sido “curados” (aquellos que no han
presentado reincidencia durante al menos 5 afios [10]), 49 % fueron tratados con cirugia,
40 % con radioterapia sola o combinada con otra modalidad y 11 % con quimioterapia sola
o combinada [11]. El objetivo de la radioterapia es hacer uso de la radiacion ionizante para
depositar energia en la masa tumoral con el propésito de danar células enfermas, evitando
lo mejor posible, la irradiacion de tejido sano. El éxito de los tratamientos para el cancer
con radiacidon ionizante se basa en la mayor radiosensibilidad de algunos tumores en
comparacion con el tejido sano, concepto conocido como indice terapéutico [12].

Desde los afios 50 [13], la radioterapia ha sido impartida utilizando una fuente
radioactiva de cobalto 60, generando al principio una combinacién de haces rectangulares
y estaticos con diferentes tamafios dirigidos desde diferentes direcciones sobre el volumen

a tratar. Conjuntamente, se utilizaba una aleacién de metales de bajo punto de fusiéon que



podia moldearse para conformar el drea de tratamiento con el propdsito de proteger el
tejido sano adyacente al haz de radiacién.

Por otro lado, durante los ultimos 20 afios ha ocurrido un gran avance tecnolégico
en la formacion de imagenes anatdmicas y funcionales del paciente, con la capacidad de
proporcionar informacién en 3D, cada vez con mejor resolucién y contraste para el buen
diagndstico. El uso de la tomografia computada (CT, por su sigla en inglés), asi como la
imagen de resonancia magnética (IRM), permite generar imdagenes con resolucién
milimétrica y de alto contraste entre diferentes tejidos. Adicionalmente, se encuentran los
estudios de imagen molecular (anteriormente conocido como medicina nuclear) como la
tomografia por emisién de positrones (PET, por su sigla en inglés) o la tomografia
computada por emisién de fotdn Unico (SPECT, por su sigla en inglés). Las imagenes de PET
o SPECT permiten complementar con informacién metabdlica a las imagenes de CT o IRM,
ayudando a una mejor identificacién de regiones con células tumorales. Una descripcidn del
funcionamiento de cada técnica y de las diferentes modalidades para diagndstico y tamizaje
puede encontrarse en el libro de Bushberg y colaboradores [14].

Junto con el rapido avance tecnoldgico para el diagndstico, también lo han tenido
los equipos para generar haces de radiacidn ionizante en radioterapia. Las unidades de
cobalto 60 estdn siendo reemplazadas por aceleradores lineales (LINAC, por su sigla en
inglés) capaces de generar haces de radiacion con mayor energia. Gran parte de los
aceleradores lineales tienen acoplado un sistema de colimacién multi-hojas (MLC, por su
sigla en inglés) compuesto por laminas de tungsteno. Cada lamina cuenta con movilidad
independiente que permite conformar el haz de radiacion de acuerdo con el volumen a
tratar. Ademas de conformar el campo de radiacion, el uso del MLC permite variar la
fluencia de fotones en la region de interés, lo cual tiene el propdsito de modular la
distribucién de dosis (por angulo de incidencia del haz) en la regién a tratar. Esta nueva
modalidad es llamada radioterapia de intensidad modulada (IMRT, por su sigla en inglés).
Con la manipulacién de un gran nimero de hojas de forma independiente, los tratamientos
implican campos no estaticos, de forma y area variables, y en algunos casos, de tamaio

reducido (del orden de milimetros). Se considera que un campo es pequefio cuando sus



dimensiones son comparables al alcance de los electrones generados en el medio por el
campo de radiacion [15].

Utilizar campos pequefios permite tener un mejor control en la distribucion de dosis
absorbida, permitiendo valores de dosis altos en el tumor en comparacién a la dosis recibida
en tejido sano. Sin embargo, los avances tecnoldgicos han ido més rdpido en comparacion
a las investigaciones cientificas y el desarrollo de protocolos para la dosimetria de referencia
(parte fundamental en un sistema de planeacién), asi como el desarrollo de dosimetros
adecuados para dichas condiciones, que requieren, por ejemplo, alta resolucién espacial y
baja dependencia energética. En los campos pequefios existe un alto gradiente de dosis
(cambios de dosis en funcion de la distancia) que aumentan la incertidumbre en su medicion
con dosimetros estandar, como las camaras de ionizacién, debido a que el dosimetro tiene
un gran tamafio relativo al campo de radiacién. En el trabajo de Pappas y colaboradores, se
ha propuesto el uso de camaras de ionizacién pequeiias [16]; sin embargo, debido a su
volumen reducido, la sensibilidad de la cdmara es baja y la incertidumbre asociada es alta,
en comparaciéon a cdmaras de ionizacién estandar [17]. En esta geometria no se logra la
condicién de equilibrio de particula cargada, es decir, existe un nimero de electrones que
salen del volumen irradiado que no son reemplazados por electrones idénticos en energia
y direccion que entren al volumen. Esto ultimo implica un cambio en el espectro de energia

de los electrones dentro del volumen irradiado por el campo de radiacién [17].

1.2. Antecedentes

Una de las tareas mas importantes del fisico médico en el drea clinica es la
generacion de protocolos de garantia de calidad (QA, por su sigla en inglés), que permitan
tener confianza en la correcta imparticion de un tratamiento con radiacion ionizante. En
particular, un componente del protocolo de QA es conocido como verificaciones de inicio a
fin paciente especifico (patient-specific end-to-end testing [18]), que se implementa antes
de impartir un tratamiento al paciente. Para este procedimiento, se lleva a cabo la
irradiacion de un maniqui con dosimetros para medir la dosis que se esta entregando en él

[19], cuando es irradiado bajo las mismas condiciones que el paciente. La medicién es



entonces comparada con la prediccion de la distribucidn de dosis que proporciona el
sistema de planeacién para tratamiento (TPS, por su sigla en inglés), sistema donde se
genera el calculo mediante algoritmos y modelos simplificados de la interaccién de la
radiacion con la materia.

El procedimiento mas basico consiste en realizar una medicidon puntual. Para ello, se
utiliza una camara de ionizacién (Cl) dentro de un maniqui que es irradiado bajo las mismas
condiciones que el paciente [19]. La medicidn, realizada con la Cl, es entonces comparada
con la dosis calculada por el TPS en el volumen correspondiente. Evidentemente, si se
realiza la medicion en diferentes posiciones, podemos entonces obtener la distribuciéon de
dosis en un plano o volumen para obtener una mayor informaciéon de alguna region de
interés.

Una herramienta muy utilizada en el area clinica para comparar distribuciones de
dosis en 2D es la comparacidon mediante el indice gamma [20]. Esta herramienta toma como
criterio de aceptacién o rechazo la diferencia en dosis, y la distancia entre un punto en la
distribucién calculada y un punto en la distribucién medida. Ademas del indice gamma,
existen otras herramientas para realizar la comparacién, por ejemplo, mediante la
superposicidén de curvas de iso-dosis, la resta pixel a pixel o mediante el trazo de perfiles en
ambas distribuciones.

Las metodologias para realizar la irradiacién y la medicion de la distribucién de dosis
varian entre una clinica y otra. Por ejemplo, para la verificacién dosimétrica de nueve planes
de tratamiento (cabeza y cuello asi como de préstata) usando la modalidad RapidArc, Stine
Korreman y colaboradores [21] realizaron las mediciones con un maniqui cilindrico de
polimetilmetacrilato (PMMA) junto con dos arreglos planos y perpendiculares de diodos de
silicio, obteniendo resultados con valores gamma menores a 1 en el 95% de los puntos
medidos. Similarmente, para la verificacién de dosis durante tratamientos de irradiacion de
cerebro completo con proteccién al hipocampo, en los trabajos de Damodar Pokhrel y
colaboradores [22] asi como en el trabajo de Alexander Nevelsky y colaboradores [23] se
utilizé un arreglo de diodos dentro de un maniqui para realizar la mediciéon y comparar con

el sistema de planeaciéon para tratamiento, en donde se obtuvieron resultados de un 98 %



(en promedio) de aprobacion en los puntos medidos usando la prueba del indice gamma.
En los trabajos anteriormente citados, las mediciones se realizaron en uno o dos planos, a
pesar de que se tiene interés en la verificacion de dosis que recibe una estructura
volumétrica (por ejemplo, para asegurarse que se estd protegiendo al hipocampo). Otra
caracteristica de los trabajos citados, es que el maniqui se encontré bajo una de dos
condiciones: en movimiento constante durante el tratamiento, girando en sincronia con el
cabezal del LINAC, o con el maniqui estatico, pero modificando todos los angulos del cabezal
del LINAC en el plan de tratamiento para llevarlos a cero grados. El propdsito de las
condiciones de irradiacion usadas sobre el maniqui es mantener el haz de radiacién
perpendicular al arreglo de detectores, esto para evitar el efecto de sub-respuesta que
presentan los diodos por dependencia angular [24]. Hacer girar al maniqui o llevar los
campos a un mismo dangulo durante el tratamiento, tienen como consecuencia la
modificacion de la distribucion de dosis que se esta entregando al maniqui, en comparacion
a la que se entregaria al paciente (el cual siempre se encuentra estatico en la mesa de
tratamiento). Esta modificacién de la distribucién de dosis en el maniqui implica que no es
posible realizar una estimacién de la dosis que recibirian las estructuras de interés en el
paciente. Por lo que es necesario realizar estudios de dosimetria tridimensional (3D) para
obtener mas informacion de la dosis impartida a los drganos a proteger. Particularmente,
cuando dichos drganos se encuentran inmersos dentro del volumen a tratar.

En este trabajo se investigd, por primera vez, la distribucién de dosis (3D) usando
peliculas radiocromicas EBT3 dentro de un maniqui de acrilico hecho en casa. Se estudiaron
cuatro planes de tratamiento: dos de radiocirugia estereotaxica corporal de columna y dos
de irradiacion de cerebro completo con proteccion a hipocampo. Para ello, se considerd la
geometria de irradiacion del maniqui igual que la usada en el paciente con el propdsito de
conservar la forma geométrica de la distribucion de dosis que seria observada en el

paciente.



1.3. Objetivos

Objetivo principal

Determinar la distribucion de dosis en 3D para tratamientos de irradiacién de

cerebro completo con protecciéon a hipocampo, y radioterapia estereotaxica corporal de

columna con proteccidon a médula, impartidos con radioterapia de intensidad modulada.

Objetivos particulares

1.
2.

Disefar y construir un maniqui de acrilico para medir las distribuciones de dosis.
Medir la dosis absorbida bajo condiciones de referencia en el haz de rayos-X de 6 MV
producido por el acelerador lineal que se usa para los tratamientos.

Caracterizar un escaner de documento para analizar las peliculas radiocrémicas
usando filtros dpticos calibrados, considerando el drea de peliculas irradiada durante
los tratamientos.

Calibrar las peliculas radiocromicas EBT3 usando el haz de radiacién de referencia.

Medir y analizar las distribuciones de dosis recibidas por los pacientes.






Capitulo 2 Conceptos basicos

2.1 Produccion de rayos-x

Los rayos-x son radiacion electromagnética de energia mayor que un kilo-electrén-
Volt o keV, con la capacidad de atravesar objetos y depositar su energia produciendo
ionizacion y excitacion. En el drea clinica, la energia de los rayos-x se encuentra en un rango
gue va desde los 10 a 300 keV para diagnodstico y radioterapia superficial; y 1 a 50 MeV para
radioterapia [25]. Los rayos-x se clasifican en dos grupos seguin el mecanismo fisico con el
que fueron generados: rayos-x caracteristicos y rayos-x de frenado.

Los rayos-x de frenado (o rayos-x bremsstrahlung) son el resultado de colisiones
inelasticas entre una particula cargada incidente y el ndcleo atdmico de un material blanco.
Con base en la teoria electrodindmica clasica, toda particula cargada con una aceleracién
diferente de cero (por ejemplo, debido a una interaccién) puede producir fotones
bremsstrahlung, y por conservacién de energia, perder parte de su energia cinética. La

intensidad de radiacién emitida estd definida como el flujo de energia por unidad de area,
y esta dada por el producto vectorial del campo eléctrico E y el campo de induccion

magnética §, conocido como el vector de Poynting [26]:

>  EXB
S=—, (2.1)
Ko

en donde p, representa la permeabilidad del vacio. EIl campo eléctrico y el campo de
induccion magnética para una particula carada acelerada se obtiene a partir del potencial
de Liénard-Wiechert [27]. Particularmente, estos campos tienen dos componentes: una
“local” proporcional a 1/r?, y una “lejana” proporcional a 1/r. Para distancias de interés en
fisica médica y dosimetria, la componente lejana domina y la componente cercana puede
ser ignorada dado que se aproxima a cero rapidamente en comparacion a 1/r. Con lo

anterior, la magnitud de los campos esta dada por [27]:
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en donde r es la magnitud del vector de posicién que conecta la particula cargada con el
punto de interés, v es la magnitud del vector de aceleracidn, g es la magnitud de carga de
la particula cargada, 8 es el dngulo entre 7 y U, y ¢ es la velocidad de la luz en el vacio.

Sustituyendo (2.2) y (2.3) en (2.1) se obtiene:

1 q%v?sin?6

= 2.4
16mey ¢3 12 (24)

A partir de la ecuacidn anterior se puede observar que la intensidad de radiacién
emitida S(r, 0) es:

1. linealmente proporcional a g2, el cuadrado de la carga; 2, el cuadrado de Ia
aceleracién; y sin? 6.

2. Inversamente proporcional a 1/r?

3. Muestra un maximo para angulos rectos a partir de la direccién de
movimiento (0 = m/2), y no hay radiacion emitida en la direccion del
movimiento ((6 = 0 6 m).

Por ejemplo, durante la interaccion coulombiana entre un electrén y el nucleo
atémico de un blanco, el electrén incidente es acelerado al nucleo. Esta aceleracién produce
un fotdn bremsstrahlung. En la Figura 2.1 se muestran tres casos (desde el punto de vista
clasico) para la produccién de radiacion de frenado. En el primer caso, el electrén incide
directamente sobre el nucleo. Debido a su aceleracidn, se produce un fotén con una energia
igual a la energia cinética inicial del electrén. En el segundo y en el tercer caso, el electréon
pasa a una distancia alejada desde el nucleo. En estos casos, la energia de los fotones es
una fraccién de la energia cinética inicial del electrén. Como se puede observar, la energia

del fotén puede tomar cualquier valor entre cero y la energia cinética inicial, dependiendo
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de la aceleracién producida por el nucleo. Por lo tanto, el resultado final de hacer incidir un
haz de electrones sobre un blanco, es un espectro energético continuo de fotones como el
gue se muestra en la Figura 2.4 [25], que sera explicado mas adelante.

Los rayos-x caracteristicos (o rayos-x de florescencia) son el resultado de
transiciones electrdnicas entre niveles de energia de un atomo cuando se presentan
vacancias en el mismo. Una vacancia es producida por el desprendimiento de un electrén

orbital de un atomo.

Atoeno blanco
~
@ v
©
» ~
Electrones intidentes Niicleo
| ¢ Y
- =3
. bt \" & Interaccion cercana
10 Energia modecada
2 [ [ .

Interaccion alejada
! Energla baja
Imgacto con ol nicleo

Maxima energia

Figura 2.1. La radiacidon bremsstrahlung es producida principalmente por la interacciéon del campo eléctrico
de electrones de muy alta velocidad con el campo eléctrico del nucleo del atomo. La energia del rayo-x esta
relacionada con la proximidad con la que el electrén pasa desde el ntcleo, como se muestra en las diferentes
interacciones 1, 2 y 3. Conforme mayor es el acercamiento, mayor es la energia cinética del electrén
transformada en un rayo-x. Obtenido del libro The essential physics of medical imaging, ). T. Bushberg [14].

Cuando un electrén de un nivel energético mas alto pasa a ocupar la vacancia, se
produce un fotén (el rayo-x) con una energia bien definida, que es igual a la diferencia
energética entre el nivel inicial del electrén que ocupara la vacancia y el nivel donde se
presentd la vacancia. En la Figura 2.2 se muestra una secuencia de tres pasos en donde se
produce un rayo-x, comenzando con la incidencia de un electrén que interacciona con un
electrén orbital de la capa K, produciendo con ello una vacancia. Después, un electrén
orbital de la capa L lleva a cabo la transicion electrénica para ocupar la vacancia en el nivel
K, produciendo al instante un fotdn. Este ultimo proceso se repite con otro electrén de una

capa de mayor energia debido a la nueva vacancia formada en la capa L. Debido a que la
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energia del fotdn estd definida por la cuantizacidn de los niveles energéticos, estos rayos-x
reciben el nombre de rayos-x caracteristicos. Para diagnéstico y radioterapia superficial, la
radiacion se produce en un tubo de rayos-x, como el que se muestra en la Figura 2.3. En un
filamento (el catodo) se hace pasar una corriente eléctrica para producir electrones a su

alrededor mediante el proceso de emision termoidnica.

Electron eyectado de la
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dispersado s
-~
Rayo-x

caracteristico

Figura 2.2. Produccién de rayos-x caracteristicos en un atomo. 1) Un electrdn incidente interacciona con un
electrén de la capa K via fuerza de repulsion eléctrica. 2) El electrén de la capa K es removido dejando una
vacancia. 3) Un electron de la capa L realiza una transicidn electrdnica para llenar la vacancia en K. 4) Un rayo-
X caracteristico es emitido con una energia igual a la diferencia entre las energias de amarre de las dos capas.
Obtenido del libro The essential physics of medical imaging, ). T. Bushberg [14].

La nube de electrones es acelerada mediante una diferencia de potencial, para
después hacer chocar el haz de electrones en un blanco (el anodo), y con ello, producir los
rayos-x. El tubo de rayos-x se encuentra cubierto por un cristal para permitir generar un
vacio dentro de éste, con el propdsito de evitar la interaccidén del haz de electrones con las
moléculas de aire. Particularmente para rayos-x de ortovoltaje (120-300 kV), la eficiencia
energética en la produccion de rayos-x es del orden del 1%; siendo la mayor parte de la
energia cinética de los electrones (~99%) transformada en calor. Por ello, es necesario que
el tubo contenga un sistema de enfriamiento. En la Figura 2.3 se muestra una pieza de cobre
en contacto con el dnodo para cumplir con la funcién de disipar el calor generado por el
bombardeo de los electrones. Otra componente del tubo de rayos-x es la ventana de berilio

gue se encuentra a un lado del anodo, por donde se permite la salida del haz de radiacidn.
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Figura 2.3. Diagrama ilustrativo de un tubo de rayos-x. Obtenido del libro Physics of Radiology, Johns y
Cunningham [28].

De aqui en adelante, el término “rayos-x de kilovoltaje” (o megavoltaje) sera usado
para hacer referencia a los fotones producidos por la interaccidon de electrones con energia
del orden de keV (o MeV) y un blanco de alto nimero atémico?.

El haz de fotones producido en el tubo de rayos-x, es emitido con un espectro de
energia y distribucidn angular que es caracteristico de la energia incidente de los electrones
asi como del material blanco sobre el que impactan. Un espectro de energia de rayos-x de
100 kV y blanco grueso de tungsteno se muestra en la curva A de la Figura 2.4, en donde se
asume la emisién de todos los fotones creados. La energia maxima de los fotones es de 100
keV, igual a la energia cinética de los electrones incidentes. La curva esta compuesta por
fotones bremsstrahlung (parte continua) y fotones de fluorescencia (las lineas L y K que
corresponden a las transiciones electrdnicas a niveles de energia de las capas L y K). La
forma triangular de la curva A se obtiene de una aproximacidon empirica conocida como

espectro de Kramers [29], en donde la fluencia de energia para los fotones esta dada por:

w, ~ CNZ(E — k), (2.5)

! La eficiencia para la produccién de rayos-x es directamente proporcional al nimero atémico del material
que conforma el blanco, como se puede observar en la ecuacién 2.5
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donde k es la energia del fotdn, C es una constante de proporcionalidad (2 x 10~®keV 1),
N es el nUmero de electrones incidentes con energia cinética £y Z es el nimero atdmico del
blanco. Por claridad, en la Figura 2.4, se omiten las lineas K de fluorescencia en las curvas

B-D.

16 " . i :

Lineas-L Lineas-K

Bremsstrahlung
[Aprox, Kramers)

-
~N
T

Fluencia de energia (u. a.)
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Figura 2.4. Espectro de rayos-x obtenido con un haz de electrones de 100 keV y un blanco grueso de tungsteno.
La curva A representa un espectro de energia sin filtro (aproximacién de Kramers); la curva B con filtro de 0.01
mm W justo a un lado del blanco (filtraciéon interna). La curva C representa el espectro con un filtro adicional
de 2mm Al. La curva D con un filtro de 0.15 mm de Cu y 3.9 mm de Al adicional. Obtenido del libro
Fundamentals of lonizing Radiation Dosimetry, P. Andreo y colaboradores [25].

La eficiencia energética para la produccion de rayos-x esta dada por el campo de
radiacion Y(E) (Radiation yield [25]). El campo de radiacién de una particula cargada con
energia cinética E, también conocido como eficiencia bremsstrahlung, es la fraccién de esa
energia que es emitida en forma de radiacion electromagnética cuando la particula reduce
su velocidad hasta llegar al reposo [25]. En la Figura 2.5 se muestra el campo de radiacidn
como funcién de la energia cinética del electrdn, asi como para diferentes blancos. En
particular, se puede corroborar que la eficiencia es aproximadamente del 1 % para una
energia cinética de 100 keV en un blanco de tungsteno (Z=74), observando un intermedio

entre las curvas de estafio (Z=50) y uranio (Z=92).
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Figura 2.5. Campo de radiacidon Y(E) como funcidon de la energia cinética de un electron. Cada curva
corresponde a un blanco compuesto de diferentes elementos desde el carbdn (Z=6) hasta el uranio (Z=92).
Obtenido del libro Fundamentals of lonizing Radiation Dosimetry, P. Andreo y colaboradores [25].

Por otro lado, en el campo de la radioterapia con fotones se manejan energias de 1
a 18 MeV, en donde por ejemplo, la eficiencia de produccidon para los rayos-x aumenta
aproximadamente hasta un 30 % usando una energia de 10 MeV para el haz de electrones
gue inciden en un blanco de tungsteno, como se puede observar en la Figura 2.5 si se realiza
una interpolacidn entre estafio y uranio. Sin embargo, los mecanismos para acelerar el haz
de electrones a estas energias son muy diferentes a los usados en el drea de diagndstico
con el uso del tubo de rayos-x. En la siguiente seccidn se da una breve explicacién del disefio
y funcionamiento de un acelerador lineal, uno de los equipos utilizados para la produccidn

de rayos-x de megavoltaje.

2.2. Diseno y funcionamiento de un acelerador lineal

En la seccidn anterior se habld de la produccidén de rayos-x de baja energia (~ keV)
para su uso en el drea de diagndstico. En esta seccidn se discutira la produccidn de rayos-x
de mayor energia (~ MeV) usados principalmente para tratamiento.

En el drea clinica y en particular en radioterapia, la radiacidn ionizante utilizada para
tratar el cancer puede ser producida, por ejemplo, con generadores Van Der Graaff, o con

fuentes radiactivas de cobalto-60. Sin embargo, el uso de estos equipos ha ido
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disminuyendo debido a la incorporacién de los aceleradores lineales, los cuales son capaces
de producir electrones de mayor energia (energia cinética que puede variar desde los 4
hasta 18 MeV). Una fotografia de un acelerador lineal y algunas de sus componentes

exteriores se muestra en la Figura 2.6.

Cabezal del
gantry

Mesa
robotica

Figura 2.6. Equipo LINAC Novalis Tx equipado con diferentes modalidades de imagen para el correcto
posicionamiento y alineacidn del paciente. Las principales componentes exteriores del acelerador lineal son:
1) El gantry que permite la rotacion para hacer incidir el haz de radiacidon desde diferentes angulos con
respecto al paciente, 2) el cabezal del gantry que contiene el blanco para la produccidn de rayos-x y un sistema
de colimadores 3) la cama robética para el posicionamiento del paciente. Obtenida del libro Radiation Physics
for Medical Physics, E. B. Podgorsak [27].

Los aceleradores lineales son equipos que utilizan ondas electromagnéticas de alta
frecuencia (aproximadamente de 3,000 megaciclos/segundo) para acelerar electrones
mediante guias de onda. Posteriormente, el haz de electrones se hace chocar con un blanco
de nimero atdmico alto para producir los rayos-x. En la Figura 2.7 se muestra un diagrama
de las componentes internas de un acelerador lineal, aunque debe de tenerse en claro que
cada fabricante tiene sus propias técnicas para el disefio.

El haz de particulas cargadas se genera en un cafién de electrones, a través de
emision termoidnica, haciendo calentar hasta los 1000 °C una pieza de metal céncava. La
nube de electrones se enfoca en un haz delgado con el uso de un campo eléctrico
convergente, y después se introduce en la guia de onda para que el haz de electrones sea

acelerado similarmente a un surfista que se monta en una ola de playa [30].
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Figura 2.7. Diagrama que muestra las componentes internas de un acelerador lineal. Obtenido del libro
Radiation oncology physics, E. B. Podgorsak [31].

Los electrones siguen una trayectoria lineal dentro de cavidades, generalmente de
cobre, sometidos a una diferencia de potencial ciclica. Una vez adquirida la energia deseada,
el haz de electrones se hace colisionar con una aleaciéon de tungsteno y cobre para
transformar la energia cinética en rayos-x mediante los fendmenos de radiacion de frenado
(bremsstrahlung) y radiacién caracteristica (de fluorescencia) descritos en la seccidon
anterior.

El campo electromagnético (CE) para acelerar el haz de electrones se produce dentro
de cavidades, como se muestra en la Figura 2.8. Con un modulador de pulsos y un generador
de alta frecuencia, se produce un CE que oscila dentro de cada cavidad. A la par que el CE
oscila, lo hace también un flujo de corriente eléctrica en las paredes de la cavidad, debido
a que las paredes estan hechas de un material conductor. Durante una mitad del ciclo del
CE, la corriente eléctrica en las paredes fluye de tal manera que carga eléctricamente la
entrada de la cavidad. En la entrada se repelera el haz de electrones (que fue introducido a

la guia) hacia adelante, transfiriéndoles energia y por lo tanto acelerandolos.
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Figura 2.8. En la imagen A) se muestra un diagrama de siete cavidades para generar la guia de onda. En la
parte B) se muestra una fotografia de una seccién transversal de las cavidades en un linac de 6 MV. El cafidon
de electrones se encuentra a la izquierda y el blanco a la derecha. Imagenes obtenidas de las referencias [32]

y [31].

Durante la siguiente mitad del ciclo del CE, la corriente eléctrica en las paredes fluira
para cargar ahora la salida de la cavidad (y la entrada a la segunda cavidad). Si el haz de
electrones siguiera en la primera cavidad, éste seria desacelerado. Sin embargo, para el
lapso transcurrido, el haz de electrones se encuentra en la segunda cavidad y es acelerado
de nuevo debido a que la oscilacién del CE en la segunda cavidad esta desfasada (en tiempo)
con respecto a la primera cavidad. Colocando un numero de cavidades, una tras otra,
introduciendo un CE con una adecuada relacién de fase entre la longitud de cada cavidad,
el haz de electrones puede ser acelerado sucesivamente [32].

Una vez acelerados los electrones, se utiliza un cuadrupolo magnético situado al final
de las cavidades para dirigir el haz de electrones. Al cambiar la direccion del haz, el campo
magnético permite seleccionar aquellos electrones con una energia determinada, debido a

que el dngulo de desviacién del haz es proporcional a la velocidad de las particulas?.

2 Para una particula con carga g sometida a un campo de induccién magnética y a un campo eléctrico, la fuerza
electromagnética total, o fuerza de Lorentz sobre esta particula, viene dada por [86]:

F=q(E+ 9 xB)
donde ¥ es la velocidad de la particula, E es la intensidad de campo eléctricoy B es la induccién magnética.
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Finalmente, el haz monoenergético de electrones se hace chochar con un blanco de alto
numero atémico (en algunos casos, aleacién de tungsteno y cobre). En la Figura 2.9 se
muestran diferentes componentes dentro del cabezal del LINAC para la produccién de

fotones.
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Figura 2.9. Algunas componentes dentro del cabezal en el gantry. En ambas imdgenes se muestra: haz de
electrones, un blanco sobre el que choca el haz para producir los rayos-x, un filtro de aplanado para producir
una intensidad uniforme de fotones en el drea del campo, colimadores primario y secundario. En la figura
izquierda se muestran dos cdmaras de ionizacidn para monitorear la salida del haz; en la derecha se muestra
el sistema de colimacién multi-hojas para la conformacién del haz. Obtenido del libro The physics of radiation
therapy, F. M. Khany J. P. Gibbons [30].

Como se muestra en las Figuras 2.7 y 2.9, una vez producido el haz de fotones, se
utiliza un colimador primario colocado justo después del blanco. Este colimador define el
tamafio maximo del haz de radiacion. Después, el haz de fotones puede pasar por un filtro
de aplanado dependiendo del modelo del acelerador, construido generalmente de plomo,
que permite obtener una fluencia de rayos-x uniforme en el drea del campo3. Seguido del
aplanado, el haz incide sobre dos camaras monitores de ionizacion. Como su nombre lo
indica, estas cdmaras tienen la funcién de monitorear en todo momento la tasa de dosis o

“salida del acelerador” que se esta produciendo. Por seguridad del paciente, si durante un

3 Algunos equipos no utilizan el filtro de aplanado con el propdsito de aumentar la intensidad de fotones, y
con ello, entregar tratamientos con mayor rapidez. Esta modalidad reciente se conoce como “libre de filtro
de aplanado” (FFF, por su sigla en inglés).
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tratamiento las lecturas de ambas camaras difieren en un cierto porcentaje, el haz de
radiacion es suspendido. La lectura de estas cdmaras, conocida como unidades monitor
(UM), se utiliza para controlar el tiempo de encendido del haz de radiacién.

Después de las cdmaras monitor, se encuentra el colimador secundario. Este esta
compuesto por 4 bloques de plomo (o mandibulas) que, a diferencia del colimador primario,
pueden variar su posicion para formar campos rectangulares de diferentes tamafos.
Equipos modernos cuentan, ademas, con un colimador multi-hojas; hojas moviles e
independientes que permite una mejor conformacion del haz de radiacion, como se

discutira en la seccion 2.4.

2.3. Dosimetria en haces de fotones de altas energias

Antes de utilizar un acelerador lineal para impartir tratamientos en pacientes, es
necesario la determinacion de la energia absorbida en agua por unidad de masa en un
volumen (dosis absorbida), bajo condiciones de referencia. Esta energia es depositada por
electrones que han sido generados por ionizacidn del agua, debido a la interaccion de los
rayos-x. Esta medida requiere de una incertidumbre menor o igual a un 5 %, basado en las
recomendaciones del ICRU [33] y es conocida como dosimetria de referencia y es uno de
los datos mas importantes que requiere un sistema de planeacién para tratamiento (TPS,
por su sigla en inglés) para poder calcular la distribucion de dosis que recibe el paciente.

En esta seccidn, se presentard el funcionamiento de una camara de ionizacién y su
uso para la determinacidn de la dosis absorbida en agua bajo condiciones de referencia.
Seguidamente, se discutira el uso del protocolo TRS-398 [34] del Organismo Internacional
de Energia Atémica (OIEA). También se discutird el uso de la pelicula radiocrémica como

dosimetro que permite la medicién de una distribucion de dosis absorbida.

2.3.1 Dosimetria con camara de ionizacion

Una cdmara de ionizacidn es un instrumento para medir carga, la cual, puede ser

relacionada con la dosis absorbida en un medio. En la Figura 2.10 se muestra una fotografia
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de una cdmara Exradin modelo A12. Una cdmara de ionizacién consta de una cavidad
disefiada para colectariones, que han sido producidos durante la interaccién de la radiacién
ionizante con el medio (usualmente aire) que ocupa el volumen de la cavidad. Las

componentes principales del interior se muestran en la Figura 2.11.

Figura 2.10. En la imagen se muestra una fotografia de una camara de ionizacién modelo A12. El volumen
sensible de la cdmara se encuentra en la parte inferior. El otro extremo se conecta a un electrdmetro para la
lectura de carga colectada.

El principio de operaciéon de una camara es el siguiente: el haz de fotones
interacciona con un maniqui que rodea la camara, asi como la pared de la misma,
generando electrones que después interaccionan con el aire de la cavidad. La interaccién
de los electrones produce ionizacién de las moléculas de aire, y por lo tanto, carga eléctrica.
Para medir la carga se utiliza un electrémetro que permite aplicar una diferencia de
potencial entre la pared y un electrodo dentro de la cavidad. Bajo condiciones de equilibrio
de particula cargada, la dosis absorbida en aire estd relacionada con la carga colectada

mediante:

Q (W
Do = =|— (2.6)
ailre .
m\e/gire’
. . w ,
en donde Q es la carga colectada, m es la masa de aire en la cavidad y (;) ~ eslaenergia
alre

promedio para producir un par de iones en aire seco, por unidad de carga. La ecuacioén 2.6
puede combinarse con la teoria de cavidades de Bragg-Gray [25] para determinar la dosis

absorbida en agua. Sin embargo, esta ecuacion no es aplicada en el area clinica debido a
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limitantes en la precision con la que se conocen algunas cantidades. Por ejemplo, la carga
Q es generalmente mayor que la carga Q’ colectada por la cdmara de ionizacion, esto debido
a la recombinacion de iones (una de las magnitudes de influencia que seran discutidas mas
adelante); por lo cual, es requerido un factor de correccién. Por otro lado, una cdmara de
ionizacion no es estrictamente una cavidad de Bragg-Gray, dado que la fluencia de
electrones en el medio sensible del detector debe ser idéntica a la fluencia que seria
observada si el dosimetro no estuviera presente. Una cdmara de ionizacién que se
encuentra dentro de un medio de composicidn diferente, por ejemplo agua, perturba el haz
de radiacidn; esto sucede por la presencia del electrodo central, o a la no equivalencia® del
material que conforma la pared de la cdmara y el material en el cual se sumerge. Estas
desviaciones son caracteristicas de cada cdmara y son corregidas introduciendo factores de
perturbacion especificos [31].

La determinacién de la dosis absorbida en agua bajo condiciones de referencia,
puede obtenerse siguiendo los protocolos TRS-398 del Organismo Internacional de Energia
Atomica [34], o el TG-51 de la Asociacion Estadounidense de Fisicos en Medicina (AAPM,
por su sigla en inglés) [35], en donde se introduce un factor de correccion kg o, que incluye
los factores de perturbacién caracteristicos de cada cdmara. En este trabajo de tesis se
utilizé el protocolo TRS-398 para la determinacion de la dosis absorbida en agua.

El protocolo TRS-398 es un cddigo de practica internacional para la dosimetria en
haces clinicos. En él, se recomiendan procedimientos para obtener la dosis absorbida en
agua a partir de mediciones de carga (realizadas con una cdmara de ionizacidn) y el uso de
un coeficiente de calibracién; factor que permite relacionar la carga colectada con la dosis
absorbida. El formalismo es el siguiente [34]: la dosis absorbida en agua, en la profundidad
de referencia, z..r, €n agua, para un haz de referencia de calidad Q, y en ausencia de la

camara, viene dada por

DW:QO = MQOND'W'QO’ (2.7)

4 El término equivalente estd tomado en una acepcidn con respecto a la interaccién de la radiacién y los
materiales en cuestion.
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donde My, es lalectura de la camara de ionizacion bajo las condiciones de referencia usadas
en el laboratorio de calibracion, y Np ,, o, es el coeficiente de calibracion de la camara en
términos de dosis absorbida en agua, obtenido de un laboratorio de calibracion

dosimétrica.

Graphia
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Figura 2.11. Dibujo de una cdmara de ionizacién con cavidad cilindrica. Los elementos esenciales son la pared
y electrodo central de coleccidn, ambos de grafito ultra-puro. La cavidad de aire se encuentra abierta a la
atmosfera a través de una ranura de ventilacion. Una diferencia de potencial es aplicada entre la pared y el
electrodo central para la coleccion de carga. El drea verde separa la parte inferior de la pared y el electrodo
central como aislante elétrico. Obtenido del libro Fundamentals of lonizing radiation Dosimetry, P. Andreo y
colaboradores [25].

Las condiciones de referencia estan definidas por la configuracién geométrica, dada
por la distancia de la fuente a la superficie, la profundidad en agua y el tamafio del campo;
la condicion ambiental dada por humedad, presion y temperatura; asi como la calidad del
haz de radiacion. Sin embargo, en el area clinica, las condiciones de medida no siempre
corresponden con las condiciones de referencia usadas en el laboratorio de calibracion. Este
cambio de condiciones tiene un efecto en la respuesta del dosimetro. Por ejemplo, la
irradiacion de masas diferentes dentro de la cdmara de ionizacién debido a variaciones de
la presidn y temperatura. Esto lleva a considerar las magnitudes de influencia, las cuales se
definen como aquellas magnitudes que no son el objetivo de la medida, pero influyen en la

magnitud a medir (en este caso la carga).
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Aplicando factores de correccidn, es posible corregir la lectura de la cdmara M por
el efecto de las magnitudes de influencia. En ellos, se supone que estas magnitudes actian

independientemente unas de otras, por lo que es posible aplicar un producto de factores:

MQ = M'kT’p ‘prl .kSI (28)

en donde cada factor sera explicado mads adelante.

Correccion por la calidad del haz de radiacién, kg o,
Cuando un dosimetro se utiliza en un haz de calidad Q, diferente a la calidad Q,

empleada para su calibracion, la dosis absorbida en agua D,,  viene dada por:

DW,Q - MQND,W.onQ,Q()’ (29)

donde el factor kg o, corrige por los efectos de la diferencia entre la calidad del haz de
referencia, Q, y la calidad real del usuario, Q; Mg es la lectura de la camara corregida segun
la ecuacion 2.8,y Np o, €s el coeficiente de calibracion de la camara en términos de dosis
absorbida en agua.

Este factor de correccién por calidad del haz, kQ.Qo' se define [34] como el cociente
entre los factores de calibracidon de la cdmara de ionizacidn, en términos de dosis absorbida

en agua, en las calidades Q y Qy:

N Dy o/M
kQ 0Q = Dw,Q = w.Q Q , (210)
0 Npwgqo  Dwqo/Mq

Idealmente, el factor de calibracion Np ,,, o deberia medirse directamente para cada
camara de ionizacién en la misma calidad de haz usada por el usuario. Sin embargo, esto no
es posible debido a que un laboratorio de calibracidon no dispone de la gran variedad de

equipos usados en la clinica. Por ello, la calidad de referencia Q, normalmente usada, es la
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radiacion gamma del ®°Co. En el protocolo TRS-398 se proporciona una tabla de factores de
correccion por calidad de haz (calculados y validados mediante mediciones), en funcién de

la cdmara de ionizacién y la calidad de haz del usuario.

Correccion por presién y temperatura kr p

La camara de ionizacién recomendada para la medicidn de dosis absorbida en agua
debe de ser abierta al ambiente [25]. Por lo tanto, la masa de aire en el volumen de la
cavidad estd sujeta a variaciones atmosféricas. A la lectura de la camara, M, debera

aplicarse el factor de correccién

_ (273.24T) P,
TP ™ (273.2+T,) P’

(2.112)
para corregir la lectura debido al cambio de masa de aire dentro de la cavidad en
comparacion a la masa en condiciones de referencia. Pes la presion dentro de la cavidad y
T la temperatura absoluta en Kelvin durante la medida. Py y T son los valores de referencia
en el laboratorio de calibracion. El valor de la temperatura se toma como el existente en la

cubeta de agua.

Correccién por efecto de polaridad k,,,;

Cuando la cadmara se envia a calibrar a un laboratorio de calibracién dosimétrica, la
polaridad y voltaje de coleccidn utilizados deben de quedar claramente registrados en el
certificado de calibracién, y son los que deben de aplicarse durante la medida. De no ser
asi, debe de tenerse en cuenta el efecto que se produce en una cdmara de ionizacion
cuando utilizamos polaridades o voltajes de coleccidn invertidas en signo. Para su
correccion, la lectura se toma como el valor medio de los valores absolutos de las lecturas

obtenidas en ambas polaridades

(2.12)
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donde M, y M_ son las lecturas del electrdmetro obtenidas con la polaridad positiva y
negativa respectivamente, y M es la lectura del electrémetro obtenida con la polaridad

utilizada de forma rutinaria.

Correccidn por recombinacion de iones kg

No toda la carga producida por ionizacidn es colectada, debido a la recombinacion
de iones que tiene lugar en la cavidad de aire.

Para un haz pulsado, como el generado en un linac, se recomienda el uso de un

factor de correccion kg obtenido con el método de dos voltajes:

k= ag+ a4 (%) + a, (—)2, (2.13)

2

donde M,y M, son las lecturas de carga obtenidas con potenciales diferentes. En particular
M; es la lectura con el potencial nominal de operacion y M, es la mitad o una tercera parte

de M;. Las constantes a; estdn dadas en la tabla 4. VIl del protocolo TRS-398 [34].

Correccién por tamafio de campo K qmpo

El laboratorio primario de calibracién dosimétrica del Instituto Nacional de
Estandares y Tecnologia, en los Estados Unidos de América (NIST, por su sigla en inglés), es
uno de varios en el mundo que proporciona certificados de calibraciéon para camaras de
ionizacién en términos de dosis absorbida en agua. En particular, sus condiciones de
referencia son: haz de cobalto-60, tamafo de campo de 15 cm x 15 cm, profundidad de 5
cm en agua y distancia de la fuente a la superficie del agua de 95 cm. Por otro lado, en el
area clinica es comun realizar la dosimetria en condiciones diferentes, en particular en un
tamaio de campo de 10 cm x 10 cm [34].

En este trabajo de tesis, y siguiendo una practica aplicada anteriormente [36, 37], se
aplica un factor, kcqampo, que toma en cuenta la diferencia de la carga colectada por la

camara de ionizacién, en el tamafio de campo usado en el hospital para la dosimetria de
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referencia (campo de 10 cm x 10 cm) y el tamafio de campo usado para la calibracion de la

camara de ionizacion en el NIST (15 cm x 15 cm). Este factor se define como:

kcampo _ YMioem _ Miscm (2.14)

1/Misem  Migem’

donde Mg cmY M15 cm SON las lecturas de carga cuando la camara es irradiada en un tamafo

de campo de 10 cm x 10 cm y 15 cm x 15 cm, respectivamente.

2.3.2 Dosimetria con pelicula radiocrémica

Las peliculas de tinte radiocromico (PTR) han sido ampliamente utilizadas en la
clinica para medir distribuciones de dosis, con el propdsito de realizar verificaciones
dosimétricas de planes de tratamiento [38, 39, 40]. Entre sus caracteristicas mds notables
se encuentran: alta resolucién especial al poder resolver entre dos puntos separados a 25
pum, equivalencia con el tejido con respecto a la interaccion de la radiacién con la pelicula,
baja dependencia energética para haces de Mega Voltaje (MV) usados en radioterapia, asi
como nula dependencia con la tasa de dosis [41, 42, 43]. En particular, la pelicula EBT3 esta
compuesta por dos capas de sustrato de poliéster transparente con 125 um de espesor, que

recubren al componente activo de aproximadamente 30 pum, como se muestra en la Figura

2.12.
Sustrato de pohéster 125 um
Capa activa 30 um
Sustrato de poliéster 125 um

Figura 2.12. Capas de poliéster que componen la pelicula EBT3. Se muestran dos capas protectoras, y en medio
el componente activo. Imagen obtenida de la referencia [37].

La respuesta del componente activo a la radiacién es su oscurecimiento como

producto de un proceso de polimerizaciéon al romperse enlaces de mondémeros de
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diacetileno causado por la ionizacién [43]. En la Figura 2.13 se muestra un ejemplo del

cambio en la opacidad de la pelicula en funcién de la dosis depositada en ella.

W00 Gy 800 <Gy %00 <Gy 1200 cGy 1500 cGy

Figura 2.13. Cambio del oscurecimiento de la pelicula EBT3 como respuesta a la radiacion ionizante. Se
observa una relacién entre el obscurecimiento de la pelicula y la dosis absorbida.

Para medir el cambio de coloracién en la pelicula en funcién de la dosis recibida, se
utiliza generalmente un escaner de documentos. Sobre la pelicula se hace incidir un haz de
luz blanca, I, que es parcialmente absorbida al atravesar la pelicula. La intensidad de luz
que logra atravesar la pelicula, I, es digitalizada y almacenada para su analisis. La densidad
Optica (DO) es una magnitud fisica que esta relacionada con la absorcidon de la luz al

atravesar un objeto (y por lo tanto una medida de su opacidad), la cual esta dada por [44]:

DO = logy, (j—t) (2.15)

Sin embargo, la cantidad definida por la ecuacién 2.15, no brinda informacién
suficiente, dado que cada pelicula tiene una DO diferente antes de su irradiacién. Por esta
razon, la cantidad de interés para dosimetria es el cambio de la DO que se debe solamente
al efecto de la dosis depositada en ella. Para ello, la pelicula es escaneada antes y después
de su exposicidn [45], proceso que debe de estar dentro de un lapso de alrededor de 76
horas [43]. El cambio de la densidad éptica (netDO) antes de exponerse (DOunexp) Y después

de exponerse (DOeyp) al haz de radiacidn es entonces la resta de las densidades dpticas [45]:

netDO = DOuyp — DOynexp = l0gio (’“‘ﬂ> (2.16)

It exp
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donde se supone que la intensidad de luz blanca incidente, I, no varia entre una lectura 'y
otra (proceso que debe de verificarse en un programa de control de calidad aplicado al
escaner).

Antes de utilizar la pelicula radiocromica como dosimetro, debe de obtenerse una
curva de respuesta o curva de calibracion, debido a que la relacién entre densidad dptica
neta y dosis absorbida generalmente no sigue una relacién lineal. Para ello, debemos
irradiar peliculas a dosis diferentes, y después medir sus densidades opticas netas para
graficar la dosis depositada en funcidn de su oscurecimiento (netDO). Este procedimiento

es mostrado en el Capitulo 3.

2.4. Radioterapia mediante intensidad modulada

La radioterapia mediante intensidad modulada (IMRT, por su sigla en inglés) se
refiere a la técnica de radioterapia en la que se imparte una fluencia de fotones no
uniforme, controlada mediante la obstruccién parcial del haz de radiacién con el objetivo
de optimizar la distribucién de dosis, en particular, maximizandola en el tejido blanco y
minimizando la irradiacion a tejido sano adyacente [30].

La fluencia, o nimero de fotones por unidad de area en un intervalo de tiempo, se
manipula interponiendo un colimador multi-hojas (MLC, por su sigla en inglés) en el haz de
radiacion. El MLC estd compuesto por un conjunto de pares de hojas de 5 mm de grosor
que pueden moverse de forma independiente para conformar una regidn de interés, como
se muestra en la Figura 2.14. Algunos LINAC cuentan con hojas de 2.5 mm de grosor en el
isocentro del haz de radiacién, como el equipo Novalis-Tx usado en este trabajo de tesis.

Actualmente existen tres modalidades para impartir tratamientos mediante IMRT
segun la dindmica del MLC y del gantry: IMRT estatico con angulo fijo del gantry, IMRT

dinamico con angulo fijo del gantry e IMRT dindmico con rotacion continua del gantry.

29



Figura 2.14. Fotografia de un colimador multi-hojas (MLC). Cada una de las laminas u hojas de plomo son
capaces de adquirir velocidades mayores a 2 cm/segundo, de forma independiente, para alcanzar la
conformacion requerida del tejido blanco y lograr la proteccion de tejido sano. Imagen obtenida de la
referencia [46].

2.4.1 IMRT estatico y dindmico con gantry fijo

IMRT estatico

En esta modalidad, el paciente es tratado con diferentes campos a determinados
angulos del gantry. Cada uno de los campos se divide en subcampos, que son las diferentes
conformaciones que adquirird el haz para irradiar (con diferentes intensidades) el volumen
de interés.

En la Figura 2.15 se muestran trece subcampos o conformaciones que el MLC toma
para un angulo determinado del gantry. En cada cambio entre un subcampo y otro, el haz
de radiacidn se suspende y comienza el movimiento de las hojas hacia otra posiciéon. Cuando
todas las hojas estan en su sitio, el haz se enciende de nuevo. A esta modalidad se le conoce
también como stop-and-shoot (paro y disparo) o step and shoot (paso y disparo) [30]. Una
vez que se termina con la imparticién de los diferentes subcampos, el gantry gira a otro
angulo con respecto al paciente y el proceso se repite.

En la Figura 2.16 se muestra un perfil de la fluencia, obtenido mediante la técnica de
IMRT, asi como la serie de posiciones de un solo par de ldminas para obtener la modulacién
mostrada en el perfil. En la figura izquierda, cada subcampo esta representado mediante
una linea punteada. En la figura derecha, cada rectdngulo enumerado representa la posicidn

del par de ldminas, en diferentes lapsos.
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Subcampo 1 Subcampo 2 Subcampo 3 Subcampa 4

Subcampo S Subcampo & Subcampo 7 Subcampo 8
‘ ».
Subcampo 9 Subcampo 10 Subcampo 11 Subcampo 12
Subcampo 13

Figura 2.15. Ejemplo de un tratamiento de préstata. Se muestra un campo (para un angulo del gantry
especifico) dividido en una serie de 13 subcampos generados con un colimador multi-hojas. La imagen se
generd con un dispositivo electronico de imagen portal con el gantry a 0 grados. Obtenido del libro Image-
guided and adaptive radiation therapy, M. J. Murphy [47].

IMRT dinamico
En esta modalidad, cada uno de los pares de hojas se mueven a diferentes velocidades
durante el tratamiento. A diferencia del IMRT estatico, el haz de radiacidon estd encendido
a la vez que las hojas se encuentran en constante movimiento conformando los diferentes
subcampos. La modulacion de la fluencia se logra segln el tiempo que una regién se
encuentra abierta u obstruida por el MLC durante el encendido del haz.

Dentro del algoritmo de cdlculo para la distribucién de dosis, es necesario considerar
la velocidad de cada hoja del MLC, debido a que el haz se encuentra encendido durante el
constante movimiento de las hojas. Similarmente al caso de IMRT estatico, cada campo se

entrega conservado un angulo fijo del gantry.

31



Pertil de Nuencia

NGmero de subcampo

N 1

2 . -
A Distancia -

AN SLL
o I\ [
- \

Un solo par de hojas del MLC ——

Distancia desde el eje central

Figura 2.16. Generacion de un perfil de intensidad modulada en una dimension. Para obtenerla, se muestran
la superposicién que se obtiene de 10 subcampos generados con un solo par de hojas del MLC en momentos
diferentes del tratamiento. Imagen obtenida del libro The physics of radiation therapy [30].

2.4.2 IMRT dinamico con rotacion del gantry

Esta modalidad llamada RapidArc por la empresa Varian o VMAT por la empresa
Elekta, fue introducida en el afio 2007 [48]. A diferencia de las modalidades anteriores,
durante el encendido del haz, el gantry se encuentra en continua rotacidn simultdaneamente
con el movimiento del MLC. Por ello, en este tratamiento se hace referencia a arcos en lugar
de campos. Una importante caracteristica que tiene la modalidad, es la posibilidad de variar
la tasa de dosis dada en unidades monitor por minuto (UM/min) durante el tratamiento, asi
como variar la rapidez de rotacion del gantry.

Debido a la continua rotacion del gantry, es necesario un correcto control y una
correcta sincronizacion entre la velocidad de rotaciéon y el tiempo requerido por el MLC para
el paso de una configuracion a otra. La rotacidn del gantry introduce un nuevo grado de
libertad que debe ser considerado para el calculo de la distribucion de dosis. Una de las
ventajas mas destacadas de esta modalidad, es la reduccién del tiempo requerido para la
entrega de un tratamiento, y por lo tanto, una reduccidn de las unidades monitor. En la

literatura se menciona el ejemplo de un tratamiento de cdncer de prostata, en donde el
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tiempo pasa de 9.5 minutos con siete campos de IMRT estatico a 1.4 minutos con un solo

arco de RapidArc [49].

2.5. Radioterapia de cerebro completo con proteccion al hipocampo

La irradiacion de cerebro completo es uno de los tratamientos mas utilizado para
pacientes con multiples metdstasis en el cerebro. Sin embargo, se ha observado que el
tratamiento presenta efectos neurocognitivos dentro de los primeros cuatro meses,
mostrandose principalmente en la pérdida de memoria [1].

En un trabajo realizado por el Grupo de Oncélogos en Radioterapia (RTOG, por sus
siglas en inglés) se menciona que el dano inducido por irradiacién al hipocampo tiene
consecuencias en las funciones neurocognitivas, observado en la disminucién del
aprendizaje, atencidn y memoria. Es por ello que, en su reporte 0933 [1] se propone un
protocolo que evite la regién del hipocampo durante los tratamientos de irradiacion de
cerebro completo (WBRT-HA por su sigla en inglés), con el propdsito de reducir la dosis a
dicha regidn. La Figura 2.17 se muestra la geometria anatdmica del hipocampo dentro del
cerebro. Las recomendaciones que se presentan en el protocolo establecen que: la dosis de
prescripcion para el cerebro completo deberd ser 30 Gy en 10 fracciones, buscando cubrir
por lo menos el 90% del volumen a tratar con dicho valor. Para el hipocampo, la dosis que
recibe el 100% del volumen, seglin se muestra en un histograma dosis volumen, debera ser

menor que o igual a 9 Gy; y la dosis maxima, menor que o igual a 16 Gy.

Hipocampo

Figura 2.17. llustracién de la geometria del hipocampo en el cerebro. Imagen obtenida de BrainHQ [6].
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Debido a la necesidad de evitar el hipocampo, y a la vez, entregar una distribucién
de dosis lo mas homogénea posible en el resto del cerebro, el uso de la modalidad IMRT es
recomendada para impartir los tratamientos de WBRT-HA, debido a los altos gradientes de

dosis que se pueden lograr.

2.6. Radioterapia estereotaxica corporal

La radioterapia estereotaxica corporal (SBRT por su sigla en inglés) se refiere a un
procedimiento relativamente reciente con respecto a la radioterapia convencional, que ha
mostrado ser efectivo en el control de tumores primarios en un estado temprano, asi como
de un numero pequefio de metdstasis bien localizadas (oligometastasis) [50]. La
caracteristica que separa la SBRT de la radioterapia convencional es la imparticion de altas
dosis en pocas fracciones usando haces de radiacién que convergen en el volumen a tratar.

Con el propdsito de minimizar la toxicidad en el tejido sano, la imparticion de dosis
en el tejido a tratar requiere de un alto nivel en la precisién y exactitud durante el proceso
completo del tratamiento. Esto se logra con la implementacion de tecnologias avanzadas
de imagen y sistemas de fijacién, con el uso de un sistema de planeacién para tratamiento
adecuado, asi como un sistema de imagen que permitan verificar la colocacién del paciente
con referencia a la imagen de CT. En la Tabla 2.1 se muestra una comparacion entre un

procedimiento estdndar de IMRT y de SBRT [50].

Tabla 2.1. Comparacion entre un procedimiento estandar de IMRT y SBRT [50].

Dosis por fraccion 1.8-3 Gy 6 - 30 Gy
No. de fracciones 10- 30 1-5
Definicién del blanco Puede no tener contornos Contornos bien definidos

bien definidos

Margenes a partir del CTV mm - cm mm
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Modalidades de imagen CcT CT/MRI/PET-CT

usadas para planeacion Y opcionalmente
MRI/PET/SPECT
Redundancia en No Si

verificacion geométrica
Exactitud espacial Moderada Estricta (mm). Uso de inmovilizadores y

(mm —cm) posicionamiento guiado por imagen.

2.6.1 Tratamiento de columna

Las metastasis de columna son una de las complicaciones comunes del cancer. El
dolor de columna es el sintoma principal, aunque también pueden presentarse problemas
neuroldgicos [2].

El objetivo principal de la radioterapia de columna es el control del dolor, que
permita mejorar la calidad de vida del paciente. Se ha observado que, en los pacientes con
metastasis en columna localizadas, una dosis de 16 Gy en una sola fracciéon puede mejorar
el control del dolor en comparaciéon a pacientes tratados con radioterapia paliativa
convencional (30 Gy en 10 fracciones). Sin embargo, una limitante para impartir una dosis
Unica de 16 Gy, es la dosis de tolerancia que puede recibir la médula espinal (érgano en
riesgo) que se encuentra junto al cuerpo vertebral a tratar. Por ello, surge la importancia de
la imparticion del tratamiento mediante IMRT, que permita una alta precisién en la
distribucién de dosis impartida a la columna, y a la vez, se proteja la médula mediante el
manejo de altos gradientes de dosis.

El RTOG, en su reporte 0631 [2] propone el uso de la radioterapia estereotaxica
corporal. Se recomienda una sola fraccion de entre 16 a 18 Gy impartidos al volumen
blanco, buscando proteger la médula con un limite de dosis maxima menor que o igual a 14

Gy y un D10% < 10 Gy segun se obtiene de un histograma dosis volumen.
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2.7. Procedimientos en un tratamiento con radiacion

En esta seccién se describen, en orden descendente, las diferentes etapas que

conforman un procedimiento de radioterapia en el drea clinica.

2.7.1 Imagenes del paciente por tomografia computada: la simulacién

Una vez que un paciente es diagnosticado con cancer y su médico ha decidido
tratarlo con radiacidn, el primer paso en todo procedimiento de radioterapia consiste en la
adquisicion de imagenes del paciente en la posicion en la que recibira el tratamiento,
usando la técnica de tomografia computada (CT, por su sigla en inglés). A este proceso se le
conoce como la simulacidn, dado que se obtiene un modelo que simulard al paciente en el
tratamiento, usando la mesa plana y si se requieren los medios de fijacién. Las imagenes
permiten visualizar la anatomia interior del paciente, ademas de contener informacién de
los coeficientes de atenuacién, los cuales, permitiran estimar la interaccion que sufrirdn los
fotones del haz de radiacion con los tejidos del paciente.

En la Figura 2.18 se muestra un tomdgrafo y la mesa en la que se recuesta al
paciente. En la Figura 2.19 se muestra un ejemplo de imagenes de tomografia computada
vista desde tres cortes anatdmicos.

Las imagenes de CT son incorporadas al sistema de planeacién para tratamiento
(TPS, por su sigla en inglés) para que el médico radiooncdlogo realice la identificacion del
tejido enfermo o volumen blanco de planeacién (PTV), asi como el contorneo de érganos
gue se encuentren en riesgo (OAR) por su cercania al PTV.

La simulacion es una parte muy importante en el proceso de radioterapia, debido a
que las imagenes de CT son un modelo del paciente sobre el cual se basa la generacién del
plan de tratamiento; es decir, sobre el modelo se generara el calculo de la distribucion de

dosis con el objetivo de irradiar al tejido enfermo y evitar tejido sano. En consecuencia, si

36



Figura 2.18. Tomografo General Electric Light Speed del Centro de Cancer del Centro Médico ABC. En la
imagen también se muestra en color azul un soporte para piernas, que permite una posicién mds cdémoda del
paciente y con ello evitar movimientos durante la toma de imagenes.

el dia del tratamiento no se coloca al paciente en la misma posicidn con la que fueron
tomadas las imagenes, entonces el modelo no correspondera con la posicién actual del
paciente, y por lo tanto, se estard irradiando tejido de forma errénea. Para evitar este error,
se utilizan sistemas de fijacidn como mascaras termoplasticas o colchones de vacio

mostrados en la Figura 2.20.

Figura 2.19. Imagenes de tomografia computada en la region del abdomen vista en tres cortes anatémicos.
Obtenido del libro The essential physics of medical imaging, ). T. Bushberg [14].

37



2.7.2 Generacion del plan de tratamiento por paciente: la planeacion

Una vez identificado el volumen blanco de planeacién, asi como los érganos sanos
gue se encuentran cerca y que por lo tanto se encuentran en riesgo, el médico
radiooncdlogo indica al dosimetrista o al fisico médico la dosis absorbida que el PTV debe

de recibir (la dosis de prescripcién).

Figura 2.20. Sistemas de fijacidn para cabeza y cuerpo. Se muestra una mdscara termoplastica y un colchdn
de vacio que se amoldan a la anatomia del paciente para mantener una posicion bien definida y reproducible.

Para lograr la conformacién de dosis en la region a tratar, se genera un arreglo de
haces de radiacién para que incidan sobre el paciente desde diferentes posiciones,
superponiéndose en la region a tratar. En la Figura 2.21 se muestra un ejemplo de un
tratamiento de columna (volumen morado) y los haces de radiacidon representados con

rayos azules.

Figura 2.21. En la imagen se muestra la imagen por tomografia computada de un paciente con metdstasis en
la columna. El volumen blanco a tratar se muestra en color morado. En el plan de tratamiento se hacen incidir
nueve haces de radiacion (representados mediante rayos azules) desde diferentes dangulos y dirigidos desde
la parte posterior del paciente.
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La geometria o configuracion de los haces de radiacién estd definido por: el nimero
de campos>, los angulos del colimador en el cabezal del acelerador, los angulos de mesa a
los que serd colocado el paciente; y en particular para IMRT, el tipo de modulaciéon del haz,
como por ejemplo IMRT estdtico, dindmico o RapidArc.

Seleccionada la configuracidn de los haces de radiacidn, se procede con el cdlculo de
la distribucién de dosis en el paciente. Para ello, se utilizan algoritmos de calculo (dentro
del sistema de planeacion para tratamiento), como por ejemplo, Monte Carlo (que modela
el transporte de radiacion a través del tejido humano, usando secciones eficaces de
interaccion y funciones probabilisticas) o Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) (que utiliza
un modelo matematico para representar el haz de radiacién y expresiones funcionales no
probabilisticas) para predecir la dosis que sera impartida al paciente.

En la practica clinica, se generan diferentes planes de tratamiento para comparar el
impacto de seleccionar diferentes geometrias o energias para los haces. Una vez que se ha
generado el plan de tratamiento adecuado, debe ser revisado y aprobado por el médico

radiooncdlogo y el fisico médico.

2.7.3 Pruebas de verificacion dosimétrica para la garantia de calidad del plan de

tratamiento: la verificacidn paciente especifico.

La siguiente etapa en un tratamiento con radiacién, es conocida como prueba de
verificacién de inicio a fin paciente especifico [18]. Esta, es un proceso que permite
identificar la exactitud de los célculos de dosis, asi como detectar errores clinicos en la
imparticion del tratamiento [19]. Una prueba de verificacién consiste en realizar una
imitacion del tratamiento, en donde, en lugar de irradiar al paciente, se lleva a cabo la
irradiacién de un maniqui con dosimetros adentro. El objetivo es comparar el cdlculo de la

distribucién de dosis (o la prediccidon) realizada por el TPS, con la distribucion de dosis que

> El nimero de campos estd dado por el nimero de direcciones de incidencia que tomaré el haz alrededor
del paciente.
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se esta entregando (obtenido a través de la medicion). El procedimiento comienza con la
obtencién de imagenes de tomografia computada de un maniqui que sera utilizado para la
verificacion. Sobre las imagenes de CT del maniqui se realiza el calculo de la distribucién de
dosis, usando la misma geometria de los haces de radiacidn del plan a verificar; es decir, se
importa la geometria y la configuracion de irradiacién del plan de tratamiento especifico
del paciente, para irradiar al maniqui bajo las mismas condiciones, como se muestra en las

imagenes Ay B de la Figura 2.22.

Figura 2.22. Importacion de un plan de tratamiento especifico de un paciente a un maniqui cilindrico de
acrilico. En la imagen A y B se muestran nueve campos representados con rayos azules, conservando los
angulos de incidencia en maniquiy paciente. En la figura C se muestra el célculo de la distribucidn de dosis en
el maniqui. Este calculo es después comparado con la medicidon tomada durante la irradiacion.

Simulando un tratamiento, el maniqui es llevado al acelerador linear y se coloca de
la misma manera que se colocd durante la toma de las imagenes de CT. Se utiliza un sistema
de verificacién porimagen, como por ejemplo, una segunda tomografia computada con haz
de cono (CBCT, por su sigla en inglés) para corregir el posicionamiento con respecto a las
imagenes de CT iniciales. Dentro del maniqui se coloca un dosimetro para medir la dosis
absorbida durante el tratamiento. Son estas mediciones las que se comparan con el calculo
de la distribucion de dosis realizada por el TPS, y con ello, se verifica que la prediccion del
calculo sea consistente con la dosis que se esta entregando. Una forma internacionalmente
reconocida para comparar la medida con el cdlculo, es usando la herramienta del indice
gamma [19], la cual es explicada mds adelante. Si la medida es igual al calculo dentro de los
limites de tolerancia, entonces se confirma que el tratamiento fue impartido correctamente
al maniqui, y con base en ello, se deduce que el tratamiento también sera impartido

correctamente al paciente.
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Las causas por las que la medida pudiera resultar diferente al calculo, se catalogan
en tres grupos: debido al sistema de planeacién, en donde es posible que el algoritmo de
calculo no realice un buen manejo de inhomogeneidades, o la ocurrencia de un error
durante la transmisidn de datos desde el tomdgrafo al TPS o del TPS al sistema que controla
al acelerador lineal; por errores mecanicos, como por ejemplo, por una mala calibracién en
la velocidad de giro del gantry o una falta de aceleracién en los colimadores multi-hojas; y
debido a errores humanos como un mal posicionamiento del maniqui o la incorrecta

alimentacion del TPS con mediciones dosimétricas de referencia, por mencionar algunas.

2.7.4 Imparticidn del tratamiento

El penultimo paso en el proceso de la radioterapia consiste en impartir el plan de
tratamiento. El paciente es citado al acelerador lineal para la irradiacién. Se coloca al
paciente en la mesa del acelerador junto con el sistema de fijaciéon que se usé al tomar las
imagenes de la simulacion, con el propdsito de reproducir la posicion del paciente.
Seguidamente, se utiliza un sistema de verificacién de posicionamiento, el cual, realiza una
segunda toma de imagenes CT del paciente recostado sobre la mesa del acelerador. Las
estructuras internas del paciente se comparan en los dos conjuntos de imagenes para
verificar el correcto posicionamiento, y con ello, poder reproducir el modelo generado en

la simulacién. Si el posicionamiento es adecuado, se lleva a cabo la irradiacién.

2.7.5 Seguimiento del paciente

El paso final del proceso se da después del tratamiento, en donde, se realiza un
seguimiento de la condicion del paciente para monitorear su salud y posibles reincidencias

de la enfermedad.
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2.8. Herramientas de comparacion entre medida y calculo para
verificaciones paciente especifico

La complejidad en la ejecucién de tratamientos con alta modulacién en la fluencia
de fotones usando IMRT o RapidArc, requiere para su evaluacion dosimétrica, verificaciones
del plan de tratamiento paciente especifico, es decir, verificaciones de la distribucion de
dosis generada en un maniqui cuando es irradiado bajo la misma configuracién que un plan
de tratamiento especifico de un paciente.

Si las distribuciones de dosis que se van a comparar estan en un plano (2D), entonces
pueden ser representadas por dos imagenes, en donde cada pixel representa una posicién
y su intensidad un valor de dosis. En la Figura 2.23 se muestra un ejemplo de una medicién

realizada con pelicula radiocromica y el célculo dado por el TPS.

Pelicula TPs

Figura 2.23. Ejemplo de distribucion de dosis medida con pelicula radiocrémica y distribucidn de dosis

calculada por el TPS en un plano. La flecha indica la transformacién de densidad dptica de la pelicula a dosis
absorbida.

Diferencia en dosis

El método mds directo para comparar ambas imagenes es realizar una resta de
intensidades, pixel a pixel, dado que el resultado es simplemente la diferencia en dosis entre
una distribucién y otra. Mateméticamente, la diferencia en dosis en la posicion 7, es el valor
numérico & que se obtiene al restar la dosis a evaluar D,(#) (en este trabajo la dosis

calculada por el TPS) y la dosis de referencia D,.(7), (la dosis medida) asi:
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6() = D.(¥) — D.(7), (2.17)

ambas dosis evaluadas en el mismo punto 7. Este método es util para evaluar la
concordancia entre distribuciones que se encuentren en regiones de bajo gradiente en
dosis, es decir, en regiones donde el valor de dosis cambia poco entre una posicién y una
cercana. Esto se debe a que un error por desplazamiento entre una distribucion y otra, no
influird en gran medida debido al bajo gradiente que hay.

Sin embargo, en regiones con alto gradiente en dosis, el método es susceptible a
arrojar resultados negativos. Esto se debe a que un pequefio desplazamiento de una
distribucién con respecto a la otra, puede producir una diferencia en dosis por arriba de un
limite de tolerancia previamente establecido, alin cuando se tengan dos distribuciones de

dosis idénticas, pero desplazadas por unos pocos milimetros.

Prueba del indice gamma

Con base en el trabajo previo de Harms [51], Low y colaboradores [20, 52]
propusieron un método generalizado de la prueba compuesta. Este método, conocido
como prueba del indice gamma, tiene la ventaja de permitir evaluar la magnitud de
discrepancia para aquellos puntos que no pasan la prueba, con base en la evaluacién
simultdnea de dos criterios de aceptabilidad: diferencia en posicidon espacial, Ady,, y
diferencia en dosis, AD,,. Estos dos criterios representan una restriccion o valor umbral de
tal manera que, valores por debajo de éstos, pasan la prueba.

La comparacidon mediante el indice gamma puede verse desde un punto de vista
geométrico como se ilustra en el elipsoide de la Figura 2.24. El centro del sistema de
referencia representa un punto en la distribucidon de dosis de referencia (la distribucién
medida). Un vector en el plano x-y representa la distancia entre un punto en la distribucién
de referencia y un punto en la distribucidn a evaluar (la calculada), mientras que un vector
en el eje 6 representa la diferencia en dosis entre los puntos en cuestion de ambas

distribuciones. Todo vector I' que se encuentre dentro del elipsoide, pasa la prueba.
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Figura 2.24. Representacion geométrica del indice gamma. Se muestra el criterio de aceptacion para
diferencia en dosis, ADw, y diferencia en posicidn espacial, Adm. Todo vector con magnitud I' que se encuentre
dentro del elipsoide representado en color verde, pasa la prueba. Particularmente, en la imagen se muestra
un ejemplo donde se pasa la prueba de diferencia en dosis (vector en color morado cuya magnitud se
encuentra dentro del elipsoide) pero no se pasa la prueba de diferencia en posicidn espacial (vector en color
azul). El resultado del indice gamma (vector en color rojo) muestra por lo tanto que se estd fuera del elipsoide,
indicando que no se pasa la prueba. Adaptado de [20] y [53].

Calculo del indice gamma

A continuacién, se ejemplifica como aplicar la prueba del indice gamma. Se inicia
tomado un punto en la distribucion de referencia, por ejemplo el pixel Ar y su valor de dosis
D(Kr), como que se muestra en la Figura 2.25.

S S

Referencia A evaluar
(Medicion) (Calculo)

Figura 2.25. Distribucidn de dosis de referencia (imagen verde) y distribucién de dosis a evaluar (imagen azul).
Se muestran algunos pixeles, A, B, Cy D para la explicacion del calculo del indice gamma.
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El pixel Ar (de la imagen verde de referencia) se compara con el pixel Ae (de laimagen
azul a evaluar) de la siguiente manera:
1) Se calcula la diferencia en dosis ( & ) y la diferencia en distancia ( r ), entre los pixeles
AryAe:
6(57‘,56) = D(Ae) — D(Ar), (2.18)

r(Ar, /Te) =4, — A,|, (2.19)

2) Se calcula la funcién gamma ( ') entre los pixeles Ar y/fe, definida por:

> > 2(4. A 2( 4.4
r(a,A4,) = \/T (Arde) \ 2(Arde) (2.20)

Ad 2 ADpf?

donde Ady; y ADy son los criterios de aceptabilidad para diferencia en posicion espacial y
diferencia en dosis, respectivamente. El resultado debe de guardarse dado que serd

requerido mas adelante.
Los pasos 1y 2 se repiten, ahora tomando los pixeles Ar y §e, para obtener un segundo

resultado de la funciéon gamma I’(Kr, §e):

r2(4,,Be) . 82(4Ar,Be)
Adp? ADp?

- —

r(4,, B,) = ’ (2.21)

este nuevo resultado debe guardarse junto con el anterior. El proceso se repite con todos
- —

los pixeles, Ce, De, etc., en la distribucion a evaluar, comparando cada uno de ellos con el

pixel, Ar, en la distribucién de referencia. Una vez que se tiene una lista de resultados de la

funcién gamma con todos los pixeles, F(/Tr, Ke), F(/Tr, §e), I“(/Tr, Ee), F(ffr, Be), etc., se
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.
toma el minimo de la lista y es asociado al pixel A, como resultado de la prueba del indice

gamma, es decir:
y(/fr) = min{I'( Ay 7, )} para todo vector 7., (2.22)

Para asociar un indice gamma, y, a toda posicion o pixel en la distribucién de dosis
de referencia, es necesario repetir el procedimiento anterior para cada uno de sus pixeles.
Un indice gamma con valor entre O y 1 indica que se pasa la prueba, y un valor mayor que
1 no pasa la prueba; esto se debe a la definicidn del indice gamma, dado que la diferencia
en dosis y la diferencia en posicidén espacial, se estan normalizando con respecto al criterio
de aceptacion, es decir, una diferencia en dosis o en distancia mayor al criterio de
aceptacién naturalmente arrojara un valor mayor que uno.

En la Figura 2.26 se muestra un ejemplo del resultado donde se aplica la prueba del
indice gamma. Se obtiene una imagen en donde la intensidad de cada pixel representa el
valor del indice gamma asociado a esa posicion. Como resultado se reporta también el
porcentaje de pixeles con valores entre 0 y 1 (porcentaje de aprobacién) con respecto al

numero total de pixeles en la imagen.

Porcentaje de puntos que pasan la
prueba: 85.5%
Umbral de dosis: 10%

0 ﬂ: + @

Referencia A evaluar Prueba del indice gamma

Figura 2.26. Ejemplo de un resultado al aplicar la prueba del indice gamma a dos distribuciones, la referencia
y la distribucion a evaluar. Como resultado se obtiene una imagen en la que cada pixel representa el resultado
de la prueba del indice gamma asociada a una posiciéon en la distribucién de referencia. Se muestra también
el porcentaje de puntos que pasan la prueba del indice gamma y el umbral de dosis usado.
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Umbral de dosis

Para dosimetros que proporcionen una distribucién de dosis con dimensiones
mayores que la regidn de interés a irradiar (por ejemplo, la pelicula y el area central en
forma de elipse de la Figura 2.26), se recomienda el uso de un umbral de dosis [19]. Todos
aquellos puntos que tengan una dosis por debajo del umbral (por ejemplo, un 10 % de la
dosis de prescripcion) no deben ser considerados en el porcentaje de aprobacion dado que
no tienen relevancia clinica. Para explicar lo anterior, consideremos una segunda pelicula
con dimensiones que dupliquen en lo alto y ancho la mostrada en la Figura 2.26. En
particular, si esta segunda pelicula la exponemos al mismo tratamiento, entonces el area
extra de la distribucion contendra valores de dosis cercanos a cero que pasaran la prueba
del indice gamma. Como resultado, el porcentaje de aprobacion aumentaria debido a
aquellos puntos adicionales que se encuentran alejados de la regién de interés, los cuales
como se dijo anteriormente, no son relevantes clinicamente.

Por otro lado, si la regién de interés incluye érganos en riesgo, el uso de un umbral
de dosis ya no es adecuado dado que ahora estamos interesados en verificar que se estén
obteniendo dosis bajas. Sin embargo, la identificacion de estas regiones requeriria la
conservacion (en forma geométrica) de la distribucidn de dosis, similar a la que se
observaria en el paciente. Esto no es una practica comun en el area clinica debido al uso de
maniquies rectangulares e irradiaciones con dangulos del cabezal llevados a cero [19].

En particular, en este trabajo se utilizé un umbral de dosis del 10 % de la dosis
maxima, debido a que las peliculas radiocrémicas presentan altas incertidumbres a dosis
bajas (menores que 0.5 Gy, como se vera en el capitulo 4), lo cual, tiene como resultado un

efecto negativo en la prueba gamma debido a la alta variabilidad.

47



48



Capitulo 3 Materiales y métodos

3.1 Calibracién de haz de referencia de rayos-x de 6 MV

El primer paso en este trabajo de tesis fue la medicidn de la tasa de dosis absorbida
en agua, en el acelerador lineal Novalis Tx en el Centro de Cancer del Centro Médico

American British Cowdray (Figura 3.1), para un haz de rayos-x de 6 MV.

Figura 3.1. Acelerador lineal Novalis Tx del Centro de Cancer, Centro Médico ABC.

Se siguio el protocolo TRS-398 del Organismo Internacional de Energia Atdomica para
la medicién de la dosimetria de referencia, usando la geometria que se indica en la Tabla
3.1[34].

El sistema dosimétrico consistid en dos camaras de ionizacidn calibradas en el
Instituto Nacional estaunidense de Estandades y Tecnologia (NIST, por su sigla en inglés),
una camara Exradin A12 y una PTW 23333, asociados a un electrometro Supermax 90018.
Se utilizé también una tercera camara de ionizacion calibrada en el Instituto Nacional de
Investigaciones Nucleares (ININ), asociada a un electrometro Dose ONE. Para monitorear la

presiéon y temperatura en todo momento, se utilizé un termémetro Fluke 1523 y un
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Tabla 3.1. Configuracion de referencia para la medicidn de dosis absorbida en agua para un haz de rayos-x de
6 MV.

Geometria haz de referencia Geometria
Distancia fuente superficie (SSD) 100 cm A
5
Tamafio de campo (en superficie) 10cmx 10 cm g
"o‘ Campo 10x10 ey’
Profundidad en agua 5cm a g
¥ _
0 2

Camara umh?ﬂe'n

barémetro Druk DPI ambos de alta precision y calibrados. En la Tabla 3.2 se muestran

algunas caracteristicas de las cdmaras de ionizacion.

Tabla 3.2. Camaras de ionizacién usadas para la dosimetria de referencia. Se muestran sus coeficientes de
calibracién obtenidos de un laboratorio de calibracidon dosimétrica y el volumen nominal de aire en la cavidad.

NIST-USA 4.858x10’
PTW23333 NIST-USA 5.295x10’ 0.60
FC65P ININ-México 4.877x107 0.65

Figura 3.2. Maniqui de agua y colocacidn de cdmara de ionizacidn para la dosimetria de referencia.
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Cada camara de ionizacién fue sumergida a 5 cm en profundidad desde la superficie
del agua en un maniqui Iba-Dosimetry®, como se observa en la Figura 3.2. El maniqui fue
previamente alineado usando la cruz de hilos del LINAC y un nivelador de burbuja. Un dia
anterior a la toma de mediciones, el maniqui fue llenado con agua y almacenado dentro de
la sala donde se encuentra el acelerador, con el propdsito de lograr equilibrio térmico entre
el aguay la sala.

La irradiacién de cada cdmara de ionizacion fue a 100 unidades monitor (UM) y una
tasa de 400 UM por minuto. Por cada magnitud de carga colectada para la determinacién
de los factores de correccion Apol, & y ke, asi como el cociente tejido maniqui TPR2g 10, €
realizaron cinco mediciones repetidas para obtener una incertidumbre tipo A, es decir, una
incertidumbre asociada a una desviacidn estdndar. Por ejemplo, para determinar Apol, se
realizaron cinco mediciones con un voltaje de +300 V y cinco mediciones con un voltaje
negativo de —300 V.

Como se describid en el Capitulo 2, la dosis absorbida en agua bajo condiciones de

referencia, Dw,Q, esta dada por:

DW,Q = MQND,W,QOkcampokQ,QO; (3.1)

donde M, es la lectura del dosimetro en un tamafio de campo de 10 cm x 10 cm corregida
por las magnitudes de influencia temperatura y presién, efecto de polaridad y de
recombinacion de iones; Np, o, €s el factor de calibracion del dosimetro, en términos de
dosis absorbida en agua, en la calidad del haz de referencia Qg; kg, es el factor especifico
de la cdmara que corrige por las diferencias entre la calidad Q, de referencia y la calidad
Q = 6 MV utilizada en el hospital; y kcqampo €5 el factor que corrige por la diferencia entre
el tamafo de campo usado para calibrar la cdmara de ionizacién en el laboratorio de
referencia (15 cm x 15 cm) y el tamafio de campo usado para determinar la tasa de dosis en
el hospital (10 cm x 10 cm), como se describid en la seccién 2.3.1. El TPS esta alimentado

con la tasa de dosis medida con la Cl FC65P.
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3.2 Caracterizacion de un escaner para procedimientos de dosimetria con
pelicula radiocromica

Se utilizé un escaner Epson Expression 11000XL, que se muestra en la Figura 3.3,

para la lectura de pelicula de tinte radiocromico.

Figura 3.3 Escaner Epson Expression 11000XL usado para procedimientos de dosimetria con pelicula
radiocréomica.

Para todas las mediciones realizadas en el escaner, se utilizé el software EPSON Scan
Utility, con la siguiente configuracion: resolucién de 300 puntos por pulgada (dpi, por su
sigla en inglés), profundidad en color de 48 bit-RGB (16 bit por color), en modo de
transmisién y con las correcciones automaticas desactivadas, segliin se recomienda en las
referencias [41] y [43]. Las imagenes de salida fueron almacenadas en formato TIFF y
analizadas en cada canal de color: rojo, verde y azul utilizando los softwares libres Image)
[54] y Python-matplotlib [55].

De acuerdo con el protocolo de digitalizacién del Laboratorio de Fisica Médica del
Instituto de Fisica de la UNAM [41], se encendid el escaner 15 minutos antes de la primera
lectura. Durante este tiempo de espera, se limpia las motas de polvo que se encuentren en
la cama de cristal, utilizando un pafiuelo microfibra. Pasado los 15 minutos, se realizan tres
lecturas de la luz blanca dejando un lapso de tres minutos entre ellas, con el propdsito de
obtener una luz blanca estable y reproducible, que es evaluada con filtros dpticos como se
verd mas adelante. Concluidos estos pasos se comienza con la lectura de las peliculas.

En las subsecciones siguientes, se exponen las pruebas realizadas al escaner para

evaluar efectos en la lectura por calentamiento, la reproducibilidad de las lecturas y la
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busqueda de una regidn uniforme con base en la intensidad de pixel. Estas pruebas son con

el fin de evaluar la reproducibilidad y adecuado funcionamiento del escaner.

3.2.1 Efectos de calentamiento por uso continuo

Para evaluar los efectos por calentamiento debido a un uso continuo del escaner
que pudieran afectar la reproducibilidad de las medidas, se realizaron 30 mediciones
repetidas de la luz blanca (sin interponer objeto alguno entre los cristales de la cama del
escaner), dejando un intervalo de 3 minutos entre lectura y lectura. Las Figuras 3.4y 3.5
muestran el valor promedio de pixel y su correspondiente desviacién estandar,

respectivamente como funcién del nimero de escaneo para una region de 10 cm x 10 cm.
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Figura 3.4. Valor promedio de pixel de la intensidad de luz blanca para una regién de 10 cm x 10 cm, separada

por canal de color rojo, verde y azul.

setardar

Desviacon ¢

Ogp Sogooo

- o
I OOODDDDDOO ool g°

Q

M Emo O8CH N

Figura 3.5. Desviacidon estandar del valor de pixel. Se observa una desviacién estandar mas baja para el canal

rojo y verde en comparacion al canal azul.
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A partir del segundo escaneo se obtiene una variacién menor que 0.1 % para los
canales rojo y verde obtenida como una desviacion estandar de los puntos graficados de
después del segundo escaneo. En la Figura 3.5 se observa que la desviacién estandar por
cada escaneo se encuentra por debajo del valor 160, que corresponde aproximadamente al

0.24% del valor promedio de pixel para los canales rojo y verde.

3.2.2 Reproducibilidad en funcién del tiempo

Ademas de los efectos por calentamiento, también es necesario evaluar la
reproducibilidad de la luz blanca detectada en el escaner bajo las mismas condiciones, sin
importar el tiempo que haya pasado entre las lecturas. Para ello, se utilizaron seis filtros
Opticos (Figura 3.6) con densidades &pticas conocidas. Para la evaluacién, se realizaron
lecturas de los filtros épticos (siempre en la misma posicidn relativa al escaner) cada dia
durante una semana, otra serie de lecturas cada siete dias durante tres semanas y una
lectura después de un mes desde el ultimo escaneo. La intensidad promedio de pixel junto
con su desviacion estandar fueron graficadas en funcién del n-ésimo escaneo como se

muestra en la Figura 3.7.

Figura 3.6. Filtros dpticos usados para evaluar la reproducibilidad de la luz blanca entre lecturas tomadas en
tiempos diferentes (dias, semanas y después de un mes).

A pesar de que en la Figura 3.7 sélo se muestran tres de los seis filtros dpticos
utilizados, en los seis casos no se encontrd una diferencia (dentro de la incertidumbre) de

la intensidad transmitida en funcién del tiempo.
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Figura 3.7. Intensidad promedio y desviacion estandar de la luz blanca que logra atravesar el filtro éptico. En

los tres filtros dpticos, con densidades dpticas (DO) 0.3, 0.5y 1.0, se observa que no hay cambio (dentro de la

incertidumbre) de la luz blanca transmitida en funcién del tiempo (dias, semanas y a un mes).

Por otro lado, la calibracion del escdner en términos de densidad éptica absoluta ha

sido estudiada previamente [42]. Para realizar una comparacién con los resultados ya

publicados, se realizé el mismo procedimiento usando filtros dpticos calibrados en el NIST

para determinar los coeficientes de calibracién en cada canal de color (RGB). En la Tabla 3.3

se muestran los resultados.

Tabla 3.3 Coeficientes de calibracién en términos de densidad dptica absoluta para el escaner Epson.

En este trabajo 1.73+0.04 1.85+0.03 1.79+0.03
Massillon, et.
1.70 1.82 1.80
al. (2016) [42]

Se observa que los coeficientes de calibracién obtenidos en este trabajo

corresponden dentro de laincertidumbre a los reportados dos afios atrds [42]. Para trabajos

futuros, estos filtros épticos pueden ser utilizados en todas las lecturas que se realicen con

el escaner, con el propdsito de monitorear la reproducibilidad constantemente.
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3.2.3 Regidn de uniformidad

Para encontrar qué regién tiene uniformidad en la cama del escaner, es decir, la
region en donde la intensidad de pixel no cambia dentro de la incertidumbre entre una
posicidn y otra, se analizdé una imagen de la cama completa mediante perfiles horizontales

y verticales como se muestra en la Figura 3.7.

416 om

0.5 em

Cama del esciner

Figura 3.7. Perfiles horizontales cada 3 cm, representados por lineas amarillas, para evaluar la uniformidad de
la luz blanca detectada en el escéner.

En la Figura 3.8 se muestra una representacién del escdner y la cama de cristal,
identificando la zona de 10 cm x 10 cm que serd usada para la lectura de peliculas utilizadas
para la verificacion de tratamientos de radioterapia; asi como la region de 1.5 cm x 1.5 cm
para calibracién de las peliculas.

Una vez identificada una region uniforme de 10 cm x 10 cm, se repitid el mismo
procedimiento, ahora con perfiles cada 5 mm dentro de la regién de 10 cm x 10 cm para
buscar una region uniforme con dimensiones de 1.5 cm x 1.5 cm. Son en estas areas donde
se realizard la lectura de las peliculas usadas para tratamientos (peliculas de 10 cm x 10 cm)

y para su calibracién (peliculas de 1.4 cm x 1.4 cm).
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Figura 3.8. Representacion del escaner Epson Expression 11000XL. En la figura se muestran las regiones de 10
cm x 10 cmy 1.5 cm x 1.5 cm que serdn usadas para la lectura de peliculas. La zona muerta corresponde a la
region opaca de cristal en donde no se obtiene lectura.

Otro aspecto que debe considerarse al utilizar un escaner para la lectura de pelicula
radiocromica, es el efecto de respuesta lateral (o artefacto por respuesta lateral) en
presencia de la pelicula radiocromica, fendmeno que se describe en el trabajo de Lewis y
colaboradores [56]. Este efecto se observa como una disminucion en la intensidad de pixel
conforme nos alejamos del eje que pasa por el centro de la cama del escdner y que es
paralelo a la direccién de movimiento de la [dmpara. El efecto es también funcién de la dosis
administrada a la pelicula.

En el trabajo de Lewis y colaboradores [56] se propone un método para corregir por
el efecto de respuesta lateral usando dos coeficientes que son funcién de la posicidn con
respecto al escaner. En particular, con base en sus resultados se puede obtener que la
correccion en la intensidad de pixel sea menor que 1% para una posicién a 5 cm del eje
central, analizando la pelicula en el canal verde y expuesta a una dosis de 10 Gy [56]. En
este trabajo de tesis no se realizd correccion por el efecto de respuesta lateral. En particular,
como se vera mas adelante, la incertidumbre en la intensidad de pixel que se obtuvo en
este trabajo para una pelicula expuesta a 10 Gy, analizada en el centro del escaner y en el

canal verde es de 1.6% (aumentando a 1.8 % cuando pasamos a densidad dptica neta).
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3.3 Protocolo de preparacion, lectura y calibracion de peliculas
radiocromicas

Con base en los resultados de la seccidn anterior, se construyd una plantilla negra
de cartén para delimitar una regidn cuadrada que sea reproducible (con una precisidon de
0.5 mm) y sin rotacion con respecto a los bordes del escaner. En la Figura 3.9 se observa la
colocacién de una pelicula radiocrémica en la plantilla junto con un marco cuadrado de
madera, que permite disminuir la concavidad de la pelicula generada por el estrés mecanico

cuando es cortada.

Figura 3.9. Plantilla de cartdn colocada en la cama del escaner, para identificar una regién cuadrada de 10 cm
x 10 cm sin rotacién con respecto a los bordes del escaner. El cuadrado indica la region con mayor uniformidad
previamente identificada (seccién 3.2). Se muestra la colocacién de un marco de madera para aplanar la
concavidad de la pelicula producida por el estrés mecdnico al ser cortada.

Para la medicién de la distribucidon de dosis en tratamientos de radioterapia, se
utilizdé pelicula radiocromica Gafchromic EBT3, lote #04061601. Para la calibracién de las
peliculas se utilizaron cuadrados de 1.4 cm x 1.4 cm, y para las mediciones de distribuciéon
de dosis en tratamientos se utilizaron piezas de 10 cm x 10 cm.

El corte de las peliculas se realizd con una navaja de bisturi y un arreglo de escuadras
como se muestra en la Figura 3.10. Este procedimiento permitié cortar las peliculas en
forma cuadrada con una precisién de 1 mm. Sin embargo, una complicacidn se presenta en
los bordes donde se realiza el corte, debido a que se produce una separacién de las capas
de poliéster y la capa del componente activo. Esta separacién puede extenderse hasta 3

mm desde dicho borde.
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Figura 3.10. Herramientas utilizadas para el corte de pelicula radiocrémica. En la imagen izquierda se
muestran las peliculas de 10 cm x 10 cm usadas para la medicién de la distribucién de dosis en tratamientos.
En la imagen derecha se muestran peliculas de 1.4 cm x 1.4 cm usadas para su calibracion.

Las peliculas se almacenaron en sobres independientes de papel bond, separados

por cartdn negro para evitar su exposicién al ambiente, como se muestra en la Figura 3.11.

Figura 3.11. Almacenaje de peliculas. Se muestra un recopilador que contiene hojas de cartén negro, para la
separacioén entre los sobres de papel bond que contienen a las peliculas.

Las peliculas fueron cortadas 24 horas antes de su primera lectura de fondo para
dejar estabilizar el componente activo debido al estrés mecanico producido por el corte. Asi
mismo, se dejé un periodo de espera de 48 horas después de una irradiacion para realizar
una lectura y medir la respuesta de la pelicula a la radiacion. Entre la primera lectura y la
irradiacion transcurrié un periodo de 48 horas. La lectura de la densidad dptica en las
peliculas se realizé con el escaner Epson Expression 11000XL como se describio en la seccidn

3.2.
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Procedimiento de calibracion

Para el procedimiento de calibracidn, es decir, la obtencidn de la curva de respuesta
de la pelicula en funciéon de la dosis depositada en ella, se irradiaron peliculas a diferentes
dosis y se midid su densidad éptica antes y después de la irradiacion. Para construir la curva
de calibracién, por cada valor de dosis se utilizaron tres peliculas cuadradas de 1.4 cm de
lado, dentro de bolsas de plastico selladas al vacio, como se muestra en la Figura 3.12. En
trabajos previos [36] y [57], se ha encontrado que el grosor de la bolsa de plastico es lo

suficientemente delgado para no perturbar la fluencia de electrones generada en el agua.

Figura 3.12. En la imagen a la izquierda: Peliculas de 1.4 cm de largo dentro de bolsas selladas al vacio para su

calibracién. En la imagen central: marco con elasticos de tela en las esquinas, amarrados a unos ganchos muy
delgados para sujetar la bolsa dentro de la cubeta con agua. En la imagen a la derecha: bolsa con las peliculas
suspendida en la superficie de agua.

El proceso de irradiacion fue bajo las condiciones de referencia, es decir, a una
profundidad de 5 cm en agua, con un campo de 10 cm x 10 cm y una distancia fuente
superficie de 100 cm como se muestra en la Figura 3.13. Por lo tanto, se utilizé la tasa de
dosis medida con la cdmara de ionizacidn A12 para calcular la dosis impartida a las peliculas.

En total se utilizaron nueve bolsas para la irradiacidn a nueve dosis diferentes de 0,
0.5, 1.0, 2.0, 5.0, 10.0, 25.0, 40.0, y 60 Gy. La bolsa de 0 Gy se utilizé como testigo, es decir,
para monitorear si hubo algin cambio en las peliculas por la radiacidon de fondo o efectos
de temperatura durante el tiempo transcurrido en el proceso de calibracion.

Una vez realizada la lectura de las peliculas en el escdner, antes y después de la
irradiacion, las imagenes fueron analizadas con el software libre ImageJ [54], separando la

imagen en los canales de color rojo, vede y azul. Por cada pelicula y en cada canal de color
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se analizd la intensidad de pixel, I;, y su desviacion estandar, g;, en una region de interés de
0.25 x 0. 25 cm? centrada en la pelicula (el subindice i, corre de 1 a 9, que es el nimero de
dosis diferentes usadas para la curva). Se calculé el promedio pesado del valor medio de

pixel I;, y la incertidumbre asociada, &;, como [41]:

N
_ Z _ (i/oky)
I =7 ) (3.2)
> (/et)
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1
2
5 =|—— (3.3)

N 5 ’
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donde las sumas se extienden hasta N=3, que es igual al nimero de peliculas expuestas
para cada valor de dosis.

Para calcular la densidad dptica neta (netOD) se utilizé la ecuacién:

netOD; = log,, (w), (3.4)

Ii,exp_ I_i,pop

en donde los subindices unexp, exp y pop, indican el valor correspondiente a una pelicula
sin irradiar (primera lectura de fondo), irradiada (segunda lectura) y la intensidad de pixel
en una region opaca en el cartdn negro, respectivamente. Esta ultima intensidad medida en
una region opaca permite restar la sefial de fondo causada por ruido electrdnico.

La incertidumbre de la densidad dptica neta, gy.¢0p, €sta dada por la propagacion
de incertidumbres tomando cada intensidad como independiente (es decir, con covarianza

nula):

. 1 (O'ijunexp)z‘l'(a'i,pop)z (O'i,iexp)2+(0'i,pop)2

)%, (3.5)

(I_i,unexp - I_i,pop)2 (I_i,exp - I_i,pop)z
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La dosis absorbida se graficd en funcién de la densidad éptica neta. Con el software
libre SciDAVis [58] se realizé un ajuste pesando por la incertidumbre en la densidad dptica
mediante el algoritmo “Levenberg-Marquardt escalado” [59], segun un polinomio de tercer

orden con coeficientes a0, al, a2 y a3:

Dosis [Gy] = ay + a,(netOD) + a,(netOD)? + a3 (netOD)3, (3.6)

ssD 100 cm
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Figura 3.13. Geometria usada para la irradiacién de las peliculas de tinte radiocrémico (PTR) dentro bolsas
selladas al vacio.

Es la relacion entre dosis y densidad dptica dada por la ecuacién 3.6, la que serd
utilizada para conocer la dosis depositada en una pelicula irradiada durante un tratamiento.
Finalmente, para el analisis de incertidumbres en la dosis calculada con la curva de
calibracion, se graficé la incertidumbre estandar combinada de la dosis (calculada usando
los coeficientes del polinomio de ajuste junto con su incertidumbre) en funcién de la dosis.
Se graficé también la dosis de referencia (dosis impartida) junto con la dosis calculada

mediante el ajuste de calibracién para evaluar la exactitud de la curva [42].

3.4 Diseio y fabricacion de un maniqui de acrilico para simular al paciente

Para las verificaciones de la distribucion de dosis generada por el sistema de
planeacion para tratamiento (TPS), se construyé un maniqui de acrilico para simular al
paciente durante la imparticién del tratamiento. Su construccion se llevé a cabo en el Taller

Central del Instituto de Fisica, UNAM.
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El maniqui es homogéneo, con forma cilindrica de 20 cm de didmetro y 20 cm de
largo. En la Figura 3.14 se muestra una fotografia. El maniqui esta compuesto por 26 discos
de diferentes espesores que van desde 3 mm hasta 20 milimetros. Cada disco cuenta con
una cavidad en el centro de aproximadamente 300 micrémetros de profundidad, especial

para colocar una pelicula de 10 cm x 10 cm.
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Figura 3.14. Imagen a la izquierda: fotografia del maniqui de acrilico para verificaciones dosimétricas de planes
de tratamiento. A la derecha se muestran los 26 discos que componen al maniqui y sus correspondientes

espesores.

Los 26 discos se mantienen juntos gracias a ocho cilindros de acrilico insertados

alrededor de la cavidad cuadrada, como se muestra en la Figura 3.15.

Figura 3.15. Todos los discos cuentan con una cavidad cuadrada con aproximadamente 300 micrémetros de
profundidad. Para sostener los 26 discos juntos, se muestran 8 cilindros distribuidos angularmente cada 45

grados.
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3.5 Imagen de tomografia computada del maniqui de acrilico

Como se menciond en la seccion 2.7.1, el sistema de planeacién para tratamiento
requiere informacidn con respecto a la composicién del maniqui para poder realizar los
calculos de la distribucién de dosis. Esta informacidn se obtiene a partir de las imagenes de
tomografia computada. Se realizd una tomografia del maniqui usando un tomégrafo
General Electric Light Speed del Centro de Cancer del Centro Médico ABC. Las cavidades
para colocar pelicula dentro del maniqui, se rellenaron con peliculas radiocrémicas ya
caducadas para generar un maniqui homogéneo. Se realizdé una segunda toma de imagenes,
ahora sin peliculas dentro para identificar las coordenadas de las cavidades de aire donde
serd colocada la pelicula. Se utilizé un protocolo de cabeza usando 120 kV y 10 mA con un
tamafio de corte de 0.625 mm. El posicionamiento y alineacidn fueron realizados con un
nivel de burbuja y el sistema de laser dentro de la sala del tomdgrafo, asi como marcas en
el maniqui, buscando conservar las caras de cada disco paralelas con respecto al plano del
corte transversal realizado por el tomdgrafo. Como se observa en la Figura 3.16, el eje del
cilindro se colocé paralelo a la direccidén craneo caudal. Esta geometria permite que las
peliculas estén colocadas de tal manera que se obtendran las distribuciones de dosis en

cortes transversales.

Figura 3.16. Fotografias de una de tres lineas en color azul para representar la parte superior del maniquiy su
alineacion con el laser del tomdgrafo. En la imagen se muestra también la enumeracion de cada uno de los
discos para identificar la posicion de cada pelicula. El disco nimero 1 representa la cabeza (disco que entra
primero al tomografo y el que se encuentre mas cerca al gantry del LINAC).
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En la Figura 3.16 también se muestra una de las tres lineas y uno de los tres balines
usados para la alineacién del maniqui con ayuda de los laseres en la sala del tomdgrafo.
Estas lineas son paralelas al eje de rotacion del cilindro y estdn colocadas cada 90 grados
para identificar una parte superior y dos laterales del maniqui. Los tres balines que indican
la posicidn en el maniqui donde serd colocado el isocentro del tomdgrafo fueron puestos a

12 mm de la frontera plana o “cabeza” del maniqui.

3.6. Simulacidn de 4 planes de tratamiento en el sistema de planeacion
usando la imagen del maniqui

Una vez obtenidas las imagenes por tomografia computada del maniqui, se
introdujeron al sistema de planeacién para tratamiento iPlan y Eclipse. Se utilizd una curva
de calibracién previamente medida para pasar de Unidades Hounsfield (escala de
coeficientes de atenuacion lineal relativa al agua) a densidad electrénica. En las imagenes
de CT, la mesa del tomégrafo fue sustituida por la mesa del acelerador lineal para un calculo
mas exacto del transporte de radiacién. No se generaron objetos adicionales al auto-
contorneo en el TPS.

Como se muestra en la Tabla 3.3, se generaron cuatro planes de tratamiento
correspondientes a cuatro pacientes diferentes: dos tratamientos de radioterapia
estereotdxica corporal de columna (spine SBRT, por su sigla en inglés) con proteccion a
médula, y dos tratamientos de irradiacién de cerebro completo con proteccién a hipocampo
(WBRT-HA, por su sigla en inglés). El criterio de seleccion para los cuatro tratamientos fue
que requirieran un alto gradiente de dosis para proteger regiones rodeadas o junto al
volumen blanco de planeacion, asi como planes de tratamiento con volumenes a tratar con
una in-homogeneidad en su frontera.

Los tratamientos de columna en el maniqui se realizaron en una sesién Unica, igual
que el plan original para el paciente. Las dosis de prescripcidon fueron de 12 y 14 Gy para los
tratamientos de columna de los pacientes Ma y Ce, respectivamente. Por otro lado, en los
tratamientos de cabeza se modifico el plan original del paciente, reduciendo el nimero de

unidades monitor. El objetivo de modificar la dosis en el maniqui para los tratamientos de
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cabeza fue por cuestiones dosimétricas, dado que como se vera mads adelante, la medicion
con pelicula radiocromica tiene una incertidumbre minima para dosis alrededor de 10 Gy
[42]. Las dosis de prescripcién en los planes de cabeza son de 25 y 30 Gy para los
tratamientos de los pacientes Co y Te, respectivamente. Las dosis de prescripcion en los
planes del maniqui quedaron en 15 y 14 Gy para los planes de tratamiento de Co y Te.

En la Tabla 3.3 se muestra también el algoritmo usado para el calculo de la distribucion de

dosis en el maniqui y la modalidad de IMRT.

Tabla 3.3. Cuatro pacientes para la verificacion de dos tratamientos de irradiacion de cerebro completo
(WBRT) y dos de columna (SBRT).

Ce iPlan SBRT Columna Monte Carlo Dinamico
Co iPlan WBRT-HA Monte Carlo Dinamico
Ma iPlan SBRT Columna Monte Carlo Dindamico
Te Eclipse WBRT-HA AAA RapidArc

Los limites de tolerancia en dosis para los 6rganos en riesgo hipocampo (en los
tratamientos de cerebro) y médula (en los tratamientos de columna), se consideraron segun
las recomendaciones del RTOG-0933 [1] y del RTOG-0631 [2], respectivamente. En la Tabla
3.4 se muestran los pardmetros Dmax que representa la dosis maxima de tolerancia y D1oo%
(D10%) que indica la dosis recibida por el 100% (10%) del volumen segun se obtiene de un

histograma dosis-volumen acumulativo.

Tabla 3.4. Dosis de restriccion para los érganos en riesgo: hipocampo para tratamiento de cerebro y médula
para tratamientos de columna. El pardmetro Dioo% indica la dosis que recibe el 100 % del volumen, obtenido
de un histograma dosis-volumen acumulativo y Dmax representa la dosis maxima.

D100% <9 Gy -
D1o% - <10 Gy
Dmax <16 Gy <14 Gy
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3.6.1 Irradiacidn de cerebro completo

3.6.1.1 IMRT dindmico

En la Figura 3.17 se muestran imagenes de tomografia del paciente Co junto con los
drganos en riesgo pintados en diferentes colores. En particular se muestra la regién del
hipocampo en color naranja como érgano a proteger. En color rojo-transparente se muestra
el volumen blanco a tratar que abarca el cerebro completo. Para el tratamiento, el paciente

es colocado en posicion supina con cabeza al gantry.

Figura 3.17. Paciente Co. Tratamiento: Irradiacidon de cerebro completo con proteccién a hipocampo. Se
muestran las estructuras del hipocampo en color naranja, el tallo del encéfalo en verde, asi como ojos,
quiasma y nervios Opticos. Los rayos azules representan los nueve campos de radiacién. Corte axial, coronal y
sagital en imagenes superior, inferior izquierda e inferior derecha, respectivamente.

En la Figura 3.18 se muestra el calculo, realizado por el TPS, de la distribucion de
dosis en el maniqui considerando las mismas condiciones de irradiacion que el paciente Co,

con la modalidad IMRT dindamico.
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Figura 3.18. Calculo de la distribucidn de dosis en maniqui irradiado bajo las mismas condiciones que paciente
Co, modalidad IMRT dinamico.

En la Figura 3.19 se muestra la posicidon para el isocentro del haz de radiacion en el
paciente Co y la posicién del isocentro en el maniqui, posiciones que seran usadas como

sistema de referencia en comun.

Localizacion de isocentro y orientacion como sistema de referencia.

Figura 3.19. Representacion grafica para la posicion del isocentro del haz tanto en el paciente Co, como en el
maniqui (imagenes no a escala). El isocentro del haz de radiacién serd usado como sistema de referencia en
comun al paciente y maniqui para localizar las estructuras en el paciente y la posicién de las peliculas en el
maniqui.
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En la Tabla 3.5 se encuentran los dngulos de mesa, colimador y gantry, asi como los

tamafios de campo, que son los parametros que definen la geometria de irradiacién del

plan de tratamiento. El nimero de unidades monitor promedio por campo fue de 766 UM.

Tabla 3.5. Geometria para la incidencia del haz de radiacion. Paciente Co, modalidad IMRT dindmico. Se

muestran campos pares con mismo angulo del gantry y colimador debido a aspectos técnicos del MLC. Para

aquellos campos pares, uno es complemento del otro.

Paciente No.Campo Tamafio [cm?] Angulogantry Angulo colimador Angulo mesa
Co Beam 1 19.2 x15.2 200 55 0
9.6x15.2 200 55 0
Beam 2 10.3x17.7 240 340 0
10.0x 13.2 240 340 0
Beam 3 10.5x 16.2 280 355 0
10.0x13.7 280 355 0
Beam 4 9.5x15.7 320 355 0
9.3x13.7 320 355 0
Beam 5 8.8x15.2 0 300 0
8.8x15.2 0 300 0
Beam 6 10.0x 13.7 40 0 0
9.5x15.7 40 0 0
Beam 7 10.6 x 13.7 80 10 0
10.6 x16.7 80 10 0
Beam 8 10.3x14.2 120 355 0
10.1x15.7 120 355 0
Beam 9 9.6 x15.2 160 310 0
9.1x14.7 160 310 0

3.6.1.1 RapidArc

En la Figura 3.20 se muestra la imagen de tomografia del paciente Te. En este caso

se muestra la distribucién de dosis calculada por el TPS Eclipse mediante la modalidad
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RapidArc. Para el tratamiento, el paciente es colocado en posicién supina con cabeza al
gantry.

En la Figura 3.21 se muestra el calculo, realizado por el TPS, de la distribucion de
dosis en el maniqui cuando es irradiado bajo las mismas condiciones que el paciente Te,

usando la modalidad RapidArc.

Figura 3.20. Paciente Te. Tratamiento: Irradiacion de cerebro completo con proteccién a hipocampo con
modalidad RapidArc. Se muestran dos de ocho arcos que se utilizaron para generar el plan de tratamiento.
Corte axial para imagen superior, corte coronal para inferior izquierda y corte sagital para inferior derecha.

En las Figuras 3.17 y 3.20, que corresponden a los planes de tratamiento del
paciente, se puede observar el alto gradiente que se requiere para pasar de una distribucién
de dosis uniforme en el cerebro, a una disminucién de dosis en el hipocampo, una pequeiia
region que se encuentra dentro del érgano blanco.

En las Figuras 3.18 y 3.21 se puede observar la preservacion geométrica de la
distribucién de dosis calculada en el maniqui, en comparacién a la que se observa en el

paciente. En la Tabla 3.6 se encuentran los parametros que definen la geometria de
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irradiacion para la incidencia del haz. El nimero de unidades monitor promedio por arco

fue de 526 UM.

Figura 3.21. Calculo de la distribucidn de dosis en maniqui irradiado bajo las mismas condiciones que paciente
Te, modalidad RapidArc.

En la Figura 3.22 se muestra la posicidon para el isocentro del haz de radiacion en el
paciente Te y en el maniqui, posiciones que serdn usadas como sistema de referencia en

comun.

Localizacion de isocentro y orientacion como sistema de referencia.

Figura 3.22. Representacion grafica que muestra la posicidon del isocentro del haz en el paciente Te y en el
maniqui (imagenes no a escala). Sera el isocentro del haz de radiacidn, el sistema de referencia en comun para

localizar las estructuras del paciente y la posicion de las peliculas.
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Tabla 3.6. Geometria para la incidencia del haz de radiacion. Paciente Te. Modalidad de tratamiento:
RapidArc.

Paciente No.Arco Tamafio [cm?] Angulo cabezal Angulo colimador Angulo mesa
Te Arcl 20.1x18.3 181-179 20 0

Arc2 18.3x18.1 179-181 40 0

Arc3 18.3x19.2 181-179 60 0

Arc4 17.9x20.5 179-181 80 0

Arc5 20.0x 16.7 1-179 20 90

Arc6 18.9x17.0 179-1 40 90

Arc7 17.3x18.7 1-179 60 90

Arc8 16.1x20.0 179-1 80 90

3.6.2 Irradiacion de columna con IMRT dindmico

3.6.2.1 Paciente con implante metdlico

En la Figura 3.23 se muestra un tratamiento de columna para el paciente Ma. En la
imagen D de la misma figura se puede observar la dimensién del volumen blanco a tratar
(PTV) en comparacion a la médula que es el érgano a proteger. El PTV se encuentra rodeado
de la columna, y junto a dos implantes metalicos que fueron introducidos para conservar el
soporte vertebral después de una cirugia.

En la Figura 3.24 se muestra la distribucién de dosis bajo las condiciones del
tratamiento del paciente Ma. En la Figura 3.25 se muestra la posicion para el isocentro del
haz de radiacién en el paciente Ma y en el maniqui, posiciones que seran usadas como

sistema de referencia en comun.

72



Figura 3.23. Paciente Ma. Tratamiento de columna. En las imagenes By D se observa el PTV en color azul. En
las imagenes A, By D se muestra la médula en color naranja como OAR. Los implantes metdlicos en la imagen
A se muestran en color amarillo-naranja, y los artefactos que éstos producen en la imagen de CT se observan
en las figuras D, Ey F.

Figura 3.24. Calculo de la distribucién de dosis en el maniqui bajo las condiciones de tratamiento del paciente
Ma. Modalidad IMRT dindmico.
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Localizacion de isocentro y orientacion como sistema de referencia.

Figura 3.25. Posicién del isocentro del haz en el paciente Ma y en el maniqui. Sera el isocentro el sistema de
referencia en comun para localizar las estructuras del paciente y la posicidn de las peliculas en el maniqui.

En la Tabla 3.7 se muestran los parametros para la geometria de irradiacion en el

paciente Ma. El nimero de unidades monitor promedio por campo fue de 370 UM.

Tabla 3.7. Geometria para la incidencia del haz de radiacidn. Paciente Ma.

Paciente No.Campo Tamafio [cm?] Angulo cabezal Angulo colimador Angulo mesa

Ma Beam 1 3.8x2.2 179 90 0
Beam 2 3.8x2.2 200 90 0
Beam 3 3.8x2.5 220 90 0
Beam 4 3.8x2.5 240 90 0
Beam 5 3.8x2.2 260 90 0
Beam 6 3.9x2.2 110 90 0
Beam 7 4.0x2.2 125 90 0
Beam 8 3.9x2.5 145 90 0
Beam 9 3.8x2.5 160 90 0

3.6.2.2 Paciente sin implante metdlico

En la Figura 3.26 se muestra el tratamiento de columna del paciente Ce. En la Figura
3.27 se muestra la distribucién de dosis calculada en el maniqui, bajo las condiciones de
tratamiento del paciente Ma. Adicionalmente, en la Figura 3.28 se muestra la posicién para

el isocentro del haz en el paciente Ce y en el maniqui.
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Figura 3.26. Paciente Ce. Tratamiento de columna, modalidad IMRT dinamico. En la imagen Ay C se muestra
el PTV en color morado, y en las imagenes D, E y F la distribucidon de dosis que se genera en el cdlculo. El
drgano a proteger es la médula, en una posicion posterior, junto al PTV.

Figura 3.27. Calculo de la distribucién de dosis en maniqui bajo el tratamiento del paciente Ce. Modalidad
IMRT dinamico

Localizacién de isocentro y orientacion como sistema de referencia

Figura 3.28. Representacion grafica para la posicidn del isocentro del haz tanto en el paciente Ce, como en el
maniqui (imagenes no a escala). Sera el isocentro el sistema de referencia en comun para localizar las
estructuras del paciente y la posicidn de las peliculas en el maniqui.
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En la Tabla 3.8 se muestran los parametros para la geometria de irradiacion en el

paciente Ma. El nimero de unidades monitor promedio por campo fue de 636 UM.

Tabla 3.8. Geometria para la incidencia del haz de radiacidn. Paciente Ce.

Angulo cabezal

Angulo colimador

Angulo mesa

Paciente No.Campo Tamaiio [cm?]

Ce Beam 1 3.8x5.0
Beam 2 3.8x5.5
Beam 3 3.8x5.7
Beam 4 3.8x5.7
Beam 5 3.8x5.5
Beam 6 3.8x5.0
Beam 7 3.8x5.0
Beam 8 3.8x5.0
Beam 9 3.8x4.7

180
200
220
240
260
100
120
140
160

3.7. Imparticién de los tratamientos

90
90
90
90
90
90
90
90
90

0

O O O o o o o o

Los cuatro tratamientos fueron impartidos al maniqui seis meses después de calibrar

la pelicula radiocrémica, por lo que se asume que no hay un cambio en la curva de

calibracion en funcién del tiempo transcurrido. Por cada tratamiento se utilizaron 25

peliculas de 10 cm x 10 cm. Para mantener juntos los 26 discos del maniqui se utilizé cinta

adhesiva scotch. En la Figura 3.29 se muestra el maniqui previo al tratamiento.

Figura 3.29. Maniqui sobre la mesa del acelerador lineal, previo a al tratamiento.
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El maniqui fue colocado en la mesa de tratamiento y alineado con los laseres de la
sala, de la misma manera que fue alineado en el tomdgrafo para la simulacion.
Seguidamente, se realizd una toma de imagenes por tomografia computada con haz cénico
(CBCT, por su sigla en inglés) para reproducir la posicién del maniqui en comparacion con el
modelo generado con la primera toma de imdgenes CT, usado para el cdlculo de Ia
distribucién de dosis. En un trabajo previo se ha encontrado que la dosis absorbida en el
maniqui debido a la toma de imagenes de CBCT, es menor en comparacion a las
incertidumbres en dosis que se manejan al usar pelicula EBT3 [60]. Los cuatro tratamientos
se llevaron a cabo durante dos dias, los primeros dos tratamientos, Te y Ma, en un dia, y los
tratamientos Co y Ce dos dias después. Como se menciond, la incidencia del haz de
radiacion es siempre paralela a las peliculas para los tratamientos Co, Ma y Ce en donde la
mesa de tratamiento siempre se encuentra a 0 grados. Para el caso de Te, cuatro de los

ocho arcos se impartieron con la mesa a 90 grados.

3.8 Analisis de las distribuciones de dosis

Las distribuciones de dosis calculadas por el sistema de planeacién iPlan en todo el
volumen del maniqui fueron exportadas y guardadas en formato txt, con una resolucion
espacial de 2 mm en cada direccidn, conservando la resolucidn del cdlculo Monte Carlo. La
distribucién de dosis calculada por el TPS Eclipse fue exportada en formato DICOM con
resolucion de 1 mm. Para los cuatro planes de tratamiento se exportaron también, en
formato DICOM, las estructuras volumenes blanco para planeacion (PTV) y los érganos en
riesgo (OAR).

De la distribucién de dosis en todo el volumen calculada por el TPS, se seleccionaron
solamente aquellos cortes transversales del maniqui donde se encuentran peliculas
radiocromicas. La comparacion entre la distribucidon de dosis medida (la referencia) y el
calculo (la distribucidn a evaluar), se realizé mediante tres técnicas diferentes, siendo la del
indice gamma la herramienta mas ampliamente usada en la clinica y recomendada en

diversas guias internacionales [19, 61, 38]:
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1)

2)

3)

Prueba del indice gamma con criterios de aceptacion 3 mm en distancia y 3% para
diferencia de dosis, con normalizacién global al percentil 95 de la distribucién de
dosis por plano donde hay pelicula, y tomando un umbral de dosis del 10 % con
respecto al mismo percentil. Se tomd el percentil 95 y no el mdximo de dosis debido
a que, al trabajar con peliculas, buscar una dosis maxima es muy susceptible a
encontrarse con pixeles aislados que muestren una imperfeccidon en la pelicula
(como un punto negro que representaria una dosis muy alta). Como resultados se
muestran: la imagen de indices gamma, el porcentaje de pixeles que pasan la
prueba, asi como el porcentaje de pixeles con un indice gamma mayor que 1.5.

Perfiles horizontales y verticales trazados independientemente entre una pelicula y
otra. Para trazar ambos perfiles a distancias iguales en la medida y el calculo, se
tomd la resolucién de cada distribucion para calcular el nimero de pixeles
correspondientes a una distancia determinada. Se analizd también la regidén que
pasa por el érgano a proteger (médula o hipocampo) en la direccidn cabeza-pies (eje
Z). En este caso, por cada pelicula, se tomaron regiones de interés (ROI) circulares
con diametro igual a 1/3 del didametro aproximado del drgano en riesgo (3 mm para
hipocampo y 4 mm para la médula). La ROI se colocé manualmente en el centro de
la distribucion de dosis que corresponderia a la regién donde se encuentra el OAR.
Histogramas dosis volumen (DVH) diferenciales, asi DVH acumulativo generados
para el volumen blanco de planeacién, PTV, y para el érgano en riesgo, OAR. Para
ello, se tomaron las coordenadas de las estructuras obtenidas a partir de archivos
DICOM del paciente correspondiente. Estas coordenadas permiten dibujar el
contorno de la estructura como se muestra en la imagen izquierda de la Figura 3.30,

gue es un ejemplo del paciente Ce, tomando el PTV.
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Distribuciones de dosis medida y

calculada en maniqui + estructura
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-

Estructura del
paciente
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Figura 3.30. Ejemplo de translacién y superposicion de una estructura del paciente a las

distribuciones de dosis medida y calculada en el maniqui. En morado se muestra el volumen blanco
de planeacion que abarca parte de la columna.

Sin realizar ninguna transformacién, la imagen de la estructura del paciente
se superpone en la distribucion de dosis medida y calculada en el maniqui. Para este
paso se realizdé un cambio de sistema de referencia tanto en el paciente como en el
maniqui, llevando todas las coordenadas a un nuevo sistema de referencia comun
que tiene como origen el isocentro del haz de radiacién como se muestra en la Figura
3.31. Con la superposicion de las estructuras en las distribuciones de dosis,
construimos los histogramas dosis-volumen usando aquellos pixeles de la
distribucién de dosis que se encuentren dentro de la estructura.

b savrPaciente
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Figura 3.31. Ejemplo de los diferentes sistemas de referencia. En color blanco se indica el sistema de referencia
en el paciente, identificado en la imagen mediante 3 balines metdlicos (después sustituidos por tatuajes). En
color naranja se muestra el sistema de referencia en el maniqui, también indicado con balines. Son en estos
puntos donde se realiza la alineacidn con los laseres de la sala. En color azul se muestra el isocentro del haz
de radiacién, punto al que se lleva tanto el maniqui como el paciente mediante desplazamientos de la mesa
de tratamiento.
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La lectura de los archivos DICOM para obtener la distribucién de dosis y las
estructuras, se realizé con el paquete de software libre Pydicom [62] y el diccionario
facilitado por el grupo INNOLITICS [63]. Los datos fueron manipulados y visualizados con el
paquete libre Scipy [64, 55]. Las tres pruebas, indice gamma, perfiles, e histogramas dosis-
volumen se realizaron con un software escrito por el autor en el lenguaje de programacioén

Python. A este software se le dio el nombre de Dosepy.

3.9. Analisis de incertidumbres

Para este trabajo, el analisis de incertidumbre se realizd, primeramente,
clasificandolas como incertidumbres de tipo A (aquellas que se obtienen por métodos
estadisticos), e incertidumbres de tipo B (aquellas que se obtienen por otros métodos, como
por ejemplo, las especificaciones que da una empresa acerca de su producto, o a partir de
la experiencia y conocimiento de un investigador). La incertidumbre, u, de una medicién

estd dada por [65]:

u = /us + u3, (3.7)

Cuando uno de los datos mostrados, y, es una funcidn de varias variables, x;, cada

una con su incertidumbre, u(x;), es decir

y = f(x, %2, .0, Xn), (3.8)

entonces las incertidumbres de cada variable son agrupadas para formar la incertidumbre

estandar combinada, u., dada por la ley de propagacién de incertidumbres: [65]

2

=iy (%)2 u?(xy) |, (3.9)
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Capitulo 4 Resultados

4.1 Calibracion de haz de referencia de rayos-x de 6 MV

En la Tabla 4.1 se muestra la tasa de dosis absorbida en agua bajo condiciones de
referencia para un haz de rayos-x de 6 MV, segun se describié en la seccién 3.1. Para
comparar las medidas se muestra también un cociente de la tasa de dosis con respecto a la
lectura con la cdmara A12. La Figura 4.1 muestra la tasa de dosis en funcién del sistema
dosimétrico. Se puede observar una diferencia entre los tres sistemas dosimétricos auin con
las dos camaras calibradas en el NIST, la A12 y la PTW. Se tiene una diferencia del 4.1 %
entre la cdmara A12 que serd tomada como la referencia, en comparacién con la cdmara
FC65P calibrada en el ININ. Es la cdmara FC65P la usada como referencia en el hospital para

alimentar al sistema de planeacion para tratamiento.

Tabla 4.1. Carga colectada corregida por Atp, ks, Kpol Y Kcampo. S muestra también la medida de la tasa de dosis
absorbida en agua para 100 unidades monitor (UM). Las condiciones de medida fueron: SSD 100 cm, campo
de 10 cm x 10 cm en la superficie y profundidad de 5 cm.

4.858x10’7 1.863 + 0.0014 0.9009 £ 0.0046 1.000
PTW23333 5.295x107 1.737 £ 0.0015 0.9128 £ 0.0052 1.013
FC65P 4.877x10’ 1.782 + 0.0014 0.8641 + 0.0088 0.959
092 -
_omn{ I
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Figura 4.1. Tasa de dosis absorbida en agua bajo condiciones de referencia en funcién del sistema dosimétrico.
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4.2 Calibracion de pelicula radiocromica

En la Figura 4.2 se muestra la curva de calibracidn o curva de respuesta de la pelicula
EBT3 usada en este trabajo. Se grafica la dosis absorbida en agua en funcién de la respuesta
de la pelicula dada por su densidad dptica neta (netOD), junto con un ajuste polinomial de
tercer orden para cada canal de color. El ajuste de calibracién presentado en la Figura 4.2
pasa por todos los puntos obtenidos por medicion, arrojando un coeficiente de correlacion,

R?, arriba de 0.99 para los 3 canales de color.
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Figura 4.2. Curva de calibracion para la pelicula EBT3. Se muestra la relacidn entre la dosis y la densidad 6ptica
neta (netOD). Los cuadrados representan los datos y las curvas continuas representan la curva de un ajuste
polinomial cubico.

En la Tabla 4.2 se presentan los coeficientes para los ajustes polinomiales de tercer
orden, junto con su incertidumbre proporcionada por el software libre SciDAVis [58],
tomando en cuenta la incertidumbre de la densidad éptica para el ajuste.

En la Figura 4.3 se muestra la incertidumbre estandar combinada relativa porcentual
en la dosis como funcién de la dosis absorbida, por cada canal de color. El analisis de la
incertidumbre estdndar combinada mostrado en la Figura 4.3, permite identificar la regién
de dosis en la que es posible utilizar la pelicula, teniendo como limitante la incertidumbre
gue podemos aceptar [42]. Para este lote de pelicula se encontrd una incertidumbre por
debajo al 5% en un intervalo que va de 2 a 40 Gy y una incertidumbre minima de 2.6% a 10

Gy.
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Tabla 4.2. Coeficientes de ajuste (a0, al, a2 y a3) y coeficiente de correlacién R? para un polinomio de grado
3 que representa la curva de calibracidn en cada canal de color.

Figura 4.3. Analisis de incertidumbre estandar combinada relativa obtenida de la curva de calibracion.

Dosis en agua (Gy)

Coeficiente Canal
Rojo Verde Azul
ao -0.0001 + 0.0001 0.0000 + 0.0001 0.0001 + 0.0001
a1 9.2497 +0.0482 18.9928 + 0.0750 48.2996 +0.1763
a -2.1704 £ 0.3259 8.1653 £ 0.5127 27.1694 + 2.2489
as 30.9307 = 0.3406 17.4551 + 0.4959 100.1456 + 4.0620
R? 0.9979 0.9983 0.9907
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Esta baja incertidumbre es producto del seguimiento estricto de un protocolo de

calibracién, un manejo de las peliculas en tiempos bien definidos para el corte y lectura de

la pelicula, asi como un estudio y caracterizaciéon de un escdner para las medidas. Tanto la

curva de calibraciéon, como la incertidumbre minima obtenida, concuerdan con lo

reportando previamente [42, 57]. Para determinar la exactitud de la curva de calibraciéon

[42], en la Figura 4.4 se graficaron los valores de dosis impartida junto con los valores de

dosis calculada segun la curva de calibracidn, ambas en funcién de la densidad dptica neta.

Como se puede observar, se obtiene buena reproducibilidad a partir del ajuste.
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Figura 4.4. Con simbolos circulares se representa la dosis calculada mediante la curva de calibracién. Con
simbolos cuadrados se representa la dosis impartida a la pelicula. Se puede observar que, dentro de la
incertidumbre, el ajuste reproduce correctamente la dosis impartida.

En la bibliografia es posible encontrar la recomendaciéon de diferentes funciones
pararepresentar la curva de calibracion. Por ejemplo, en el trabajo de Devicy colaboradores
[43], se mencionan hasta cuatro funciones de ajuste en forma de polinomio, cocientes,
funciones logaritmicas y exponenciales, todas ellas con el pardmetro de la densidad dptica
neta, dependiendo si se trabaja con la intensidad de luz reflejada o transmitida. Sin
embargo, es tarea del usuario probar algunas de ellas por cada canal de color (por cada lote
de pelicula), y escoger la que mejor se ajuste a los datos y proporcione la menor
incertidumbre segun la aplicacion lo requiera. Por ejemplo, en el trabajo de Gabriel Cortés
[66] se utilizo pelicula Gafchromic EBT2 para medir la dosis en médula ésea. Para el ajuste
de la curva de calibracién, se utilizé un polinomio de segundo grado, trabajando en el canal

de color rojo, lo que permitié obtener una incertidumbre minima del 2.8 % a 6 Gy.

4.3 Imagen de tomografia computada

En la Figura 4.5 se muestra un ejemplo de la tomografia computada del maniqui.
Esta imagen se tomod sin pelicula dentro de la cavidad para identificar la regién cuadrada
donde sera colocada la pelicula. Las cuatro esquinas del cuadrado tienen pequefios circulos

con los que se obtuvo las coordenadas correspondientes.
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Figura 4.5. Un corte de la imagen de tomografia realizada al maniqui de acrilico. Se muestra la precision de la
alineacion angular del maniqui con respecto al tomdgrafo, al observar la superficie del disco (y donde sera
colocada la pelicula) en un solo corte axial de la imagen.

En las figuras de la siguiente seccidn, se muestran diferentes cortes de la distribucién
de dosis medida con pelicula, seguido de la distribucién de dosis calculada por el sistema
de planeacion para tratamiento. En cada seccion de la 4.4 a la 4.7, se muestra un
tratamiento diferente, comenzando con los de cabeza.

Debido a que la distribuciéon de dosis calculada por el TPS mediante el algoritmo
Monte Carlo genera una distribucidon de dosis con resolucidn espacial de 2 mm en cada
direccién, hay posiciones de algunas peliculas que no tienen una correspondencia con los
cortes generados en el cdlculo. Se muestran solamente 17 planos que tiene esta
correspondencia entre el corte fisico del maniqui y el corte generado por el calculo, esto

para evitar el uso de interpolaciones entre cortes.

4.4. Irradiacion de cerebro completo para paciente Co, IMRT dinamico
4.4.1. Distribucién de dosis medida y calculada

En la Figura 4.6 se muestra la distribucion de dosis, por planos, medida con pelicula

radiocromica y la distribuciéon correspondiente calculada por el TPS.
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Figura 4.6. Distribucién de dosis para el paciente Co, irradiacion de cerebro completo con la modalidad IMRT
dindmico. En la figura a) medicién con pelicula, en la figura b) calculo dado por el TPS.

Al comparar la Figura 4.6 a) y la Figura 4.6 b), se puede observar que hay similitud
entre ambas distribuciones de dosis. Las pestafias de color negro que aparecen en los
bordes de la distribucion medida, corresponden al marco que se utilizé para aplanar la

pelicula en la cama del escéner.

4.4.2. Prueba del indice gamma
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Figura 4.7. Resultado para la prueba del indice gamma del tratamiento Co. Se muestran 17 cortes con tres
numeros que indican la coordenada en el eje Z, el porcentaje de pixeles que pasan la prueba y el porcentaje

de pixeles con indice gamma mayor a 1.5. En promedio para los 17 cortes, el indice de aprobacién es del
96.5%.
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En la Figura 4.7 se muestran los resultados de la prueba del indice gamma por cada
plano, usando un criterio de aceptacién de 3 mm para distancia y 3 % para diferencia en
dosis. Excluyendo la coordenada de cada plano, el primer nimero que se encuentra por
encima de cada imagen representa el porcentaje de pixeles que pasan la prueba, mientras
gue el segundo numero representa el porcentaje de pixeles con indice gamma mayor que

1.5. El indice de aprobacion promedio para los 17 planos es de 96.5 %.
4.4.3. Comparacién mediante perfiles

En las Figuras 4.8 a 4.11 se observa la comparacion entre medida y calculo para dos
planos (Z=2 mmy -4 mm, segun el sistema de referencia en el isocentro) a través de perfiles
horizontales y verticales. En las gréficas, el color azul representa un perfil trazado en el
calculo (TPS) y el rojo representa un perfil en la medida con pelicula. En color verde se
muestra una segunda grafica, en donde se comparan los perfiles mediante un cociente de
dosis medida y dosis calculada. La Figura 4.12 muestra una grafica de dosis en funcién de la

profundidad en el eje Z, tomando la region del hipocampo.
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Figura 4.8. Perfil horizontal para el plano Z = 2 mm. Tratamiento Co.
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Figura 4.9. Perfil vertical para el plano Z = 2 mm. Tratamiento Co.
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Figura 4.10. Perfil horizontal para el plano Z = - 4 mm. Tratamiento Co.

Perfil vertical

13

501

Taass sbwtnde 12
Dosis absarbida (Gy)
s
o

DeprafOyes

Dowe atmcntoge (Ly

0 10 20 0 fD 50 0o 10 80
Distancia {(mm)

Figura 4.11. Perfil horizontal para el plano Z = - 4 mm. Tratamiento Co.
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Figura 4.12. Dosis en funcién de la distancia en el eje Z (direccidn cabeza pies como se indica en la figura 3.19)
tomando un promedio en la regién del hipocampo, para cada punto en la grafica. Tratamiento Co. El
rectangulo de fondo azul representa la extension del hipocampo segln las coordenadas almacenadas en el
archivo DICOM.

En las Figuras 4.8 a 4.11 se observa una diferencia importante de dosis entre la
medida y el calculo. En particular, para los cuatro perfiles, la dosis medida (en color rojo) se
encuentra por debajo de la calculada (en color azul) en aproximadamente un 10 %. Es
interesante observar en la grafica de color verde de la Figura 4.10, que la diferencia entre
la medida y el cdlculo aumenta hasta un 20 % en la regién que corresponde al hipocampo.
Este comportamiento sera discutido en el Capitulo 5. Se muestran dos cortes de los 17
disponibles por cuestién de espacio en el documento, observandose un comportamiento
similar en todos los cortes. La Figura 4.12 muestra de igual manera, que la dosis medida con

la pelicula esta por debajo del calculo realizado por el TPS.
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4.4.4. Comparacion mediante DVH
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Figura 4.13. En las imagenes superiores se muestran cinco cortes del hipocampo y su interseccion con la
distribucion de dosis medida y calculada en el maniqui. El hipocampo se representa con una sombra azul
generada a partir de las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se muestra el
histograma dosis volumen acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen diferencial,
ambos construidos con los pixeles dentro de la region del hipocampo.

En la Figura 4.13 se muestran las secciones transversales del hipocampo, que tienen
una coordenada igual a los cortes de las distribuciones de dosis medida y calculada en el
maniqui. Sobre estas distribuciones de dosis se superpone la estructura del hipocampo
(identificada por una sombra azul) para discriminar aquellos pixeles que se encuentran
dentro de ella. El conjunto de todos los pixeles, para los cortes que se muestran en la figura,
son con los que se genera el histograma dosis volumen acumulativo e histograma dosis
volumen diferencial.

Para ambos histogramas (acumulativo y diferencial) de la Figura 4.13, la forma de la
curva es la misma. Esto indica que es posible reproducir la forma de la distribucién de dosis,

particularmente los altos gradientes. Sin embargo, para la medida se observa un
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desplazamiento a la izquierda con respecto al cdlculo, diferencia en dosis que se ha

observado también en la comparacidn con perfiles.

4.5. Irradiacion de cerebro completo para paciente Te, RapidArc

4.5.1. Distribucion de dosis medida y calculada
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Figura 4.14. Distribucion de dosis para el paciente Te, irradiacion de cerebro completo con la modalidad

28 mm

3

RapidArc. En la figura a) medicién con pelicula, en la figura b) célculo dado por el TPS.

En la Figura 4.14 se muestra la distribucion de dosis medida con pelicula
radiocromica y la distribucién calculada por el TPS, para el paciente Te.

En las Figuras 4.14 a) y 4.14 b) se observa cualitativamente que no hay diferencias
entre la distribucidon de dosis medida en comparacién con la calculada. En ambos casos se
puede observar que la disminucidn de dosis para proteger al hipocampo comienza y termina

aproximadamente en las mismas coordenadas del eje Z (z=2 y z=-38).
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4.5.2. Prueba del indice gamma

Figura 4.15. Resultado para la prueba del indice gamma del tratamiento Te. Se muestran 25 cortes con tres
numeros que indican la coordenada en el eje Z, el porcentaje de pixeles que pasan la prueba (3%,3mm) vy el
porcentaje de pixeles con indice gamma mayor a 1.5. El indice de aprobacién promedio para los 25 cortes es
de 96.2%.

En la Figura 4.15 se muestran los resultados de la prueba del indice gamma por cada
plano. El indice de aprobacién promedio para los 25 planos es de 96.2 %, el cual es similar
(dentro del 0.5 %) que el indice de aprobacion del tratamiento anterior de IMRT para el

paciente Co, el cual fue de 96.5%.

4.5.3. Comparaciéon mediante perfiles

Mediante perfiles horizontales y verticales, en las Figuras 4.16 a 4.19 se compara la
medida y el calculo para dos planos (Z=-13 mm y -48 mm). En color verde se muestra una
un cociente de dosis medida y calculada. La Figura 4.22 muestra una grafica de dosis en
funcién de la profundidad en el eje Z, tomando la regién del hipocampo.

En los perfiles de las Figuras 4.16 a 4.20 se observa que no hay diferencias en el valor
de dosis (dentro de las incertidumbres) tanto en el perfil vertical como horizontal. También

se puede apreciar que la forma de los perfiles no cambia, demostrando con ello que se ha
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podido reproducir los altos gradientes predichos por el cdlculo. Estos resultados se

mantienen incluso para otros cortes en el eje Z.

Perfil horizontal Z=-13mm

Y
-

— ———

Do etnarbetes (Gy)

Pewe s iy

Ovstancin tmm)

Figura 4.16. Perfil horizontal para el plano Z = -13 mm. Tratamiento Te con RapidArc.
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Figura 4.17. Perfil vertical para el plano Z = -13 mm. Tratamiento Te con RapidArc.
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Figura 4.18. Perfil horizontal para el plano Z = - 48 mm. Tratamiento Te con RapidArc.
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Perfil vertical

Figura 4.19. Perfil vertical para el plano Z = - 48 mm. Tratamiento Te con RapidArc.
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Figura 4.20. Dosis promedio en funcidon de la distancia en el eje Z tomando la region del hipocampo.

Tratamiento Te. El cuadro con fondo azul representa la extension del hipocampo segun las coordenadas del

archivo DICOM.

Tabla 4.3. Comparacion dosimétrica en el hipocampo con los limites de tolerancia recomendados por RTOG,

para las modalidades de IMRT y RapidArc. Para cada modalidad, los parametros dosimétricos se dividen en

tres columnas, la medida en el maniqui corresponde a la dosis dada por la pelicula, el calculo en el maniqui

corresponde a la dosis calculada por el sistema de planeacidén usando las imdgenes CT del maniquiy el calculo

en el paciente corresponde al calculo realizado por el TPS con base en las imagenes tomogréficas del paciente.

Maniqui Paciente Maniqui Paciente

Medids | Chculo | Cikulo | Medids l Cakuto Cakulo
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Para comparar las modalidades RapidArc e IMRT, en la Tabla 4.3 se muestran
algunos parametros dosimétricos para la regién delimitada por la estructura del hipocampo.
La incertidumbre en cada parametro se obtuvo con un promedio pesado, al considerar
desplazamientos (anterior-posterior e izquierda-derecha) de 1 mm de la estructura del
hipocampo, con respecto a su superposicion en la distribucion de dosis. Por cada modalidad
de tratamiento se muestran tres valores de dosis, la medida y el calculo en el maniqui, asi
como el calculo realizado por el TPS en el paciente. En la cuarta columna, se muestran
limites de dosis de tolerancia, recomendado por el grupo de radioncélogos en radioterapia.
Para realizar una comparacién entre ambas modalidades, se normalizé la dosis promedio,
dosis maxima y dosis al 100 % del volumen en el hipocampo con respecto a la dosis de
prescripcion correspondiente al PTV (el cerebro completo menos el hipocampo). Se puede
observar que la medicion, en ambos tratamientos, se encuentra por debajo o igual al limite

de tolerancia recomendado por el RTOG.

4.5.4. Comparacion mediante DVH

Para identificar los pixeles que se encuentran delimitados por la estructura del
6érgano en riesgo, en el maniqui, se superpone el hipocampo en los planos donde se
encuentran las peliculas. En la Figura 4.21 se muestran las secciones del hipocampo v el
histograma dosis volumen acumulativo e histograma dosis volumen diferencial.

Se puede observar en la Figura 4.21 la misma forma de los histogramas dosis
volumen para el cdlculo y la medida, indicando la correcta reproducibilidad en la imparticion
de la distribucién de dosis segln lo indica el calculo. Sin embargo, los histogramas dosis
volumen no contiene informacion acerca de la incertidumbre que permita decidir si ambas
distribuciones son equivalentes.

En la Figura 4.22 se muestra una comparacién entre las modalidades RapidArc e
IMRT dinamico para el tratamiento de irradiacién de cerebro completo con proteccién a
hipocampo (WBRT-HA). En ambas graficas se muestran las dosis para RapidArc en rojo y

IMRT en azul. En la grafica superior se muestra las dosis medidas con pelicula y la gréfica
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inferior muestra las dosis calculadas por el TPS. A pesar de que la dosis de prescripcién al
PTV (el cerebro completo) es ligeramente mayor en el tratamiento con IMRT dindmico (15
Gy) en comparacién al tratamiento con RapidArc (14 Gy), se puede observar en la gréfica
para la medicién de la Figura 4.22, que la técnica de IMRT dindmico imparte una menor
dosis a la region correspondiente al hipocampo en comparacién a la técnica RapidArc. Sin
embargo, no hay que olvidar que la medicién se encontré en un 10% por debajo del calculo

en la modalidad de IMRT.
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Figura 4.21. En las imdgenes superiores se muestran siete cortes del hipocampo y su interseccién con la
distribucion de dosis medida y calculada en el maniqui. El hipocampo se representa con una sombra azul
generada a partir de las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se muestra el
histograma dosis volumen acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen diferencial,
ambos construidos con los pixeles dentro de la regién del hipocampo.
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Figura 4.22. Comparacién entre la modalidad de tratamiento RapidArc e IMRT dinamico (IMRT-d) para
tratamiento de WBRT-HA. Los rectangulos con fondo azul y rojo representan la regién del hipocampo segun
las coordenadas del archivo DICOM, para los pacientes Co (IMRT-dinamico) y Te (RapidArc), respectivamente.

4.6. SBRT de columna para paciente Ma, IMRT dinamico

4.6.1. Distribucién de dosis medida y calculada

En las Figuras 4.23 a) y 4.23 b) se muestran 17 planos de la distribucién de dosis

medida con pelicula radiocrémica, asi como la correspondiente distribucién calculada por

el TPS. Visualmente se observa una buena reproducibilidad en comparacién al calculo.

Med: rvcw mr‘ pedicula

$i5 absorbica ‘F.‘,

a) I

1lru 0 | TPS

Figura 4.23. Distribucién de dosis para el paciente Ma, SBRT de columna con la modalidad IMRT dinamico. En

la figura a) medicion con pelicula, en la figura b) calculo dado por el TPS.
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4.6.2. Prueba del indice gamma

En la Figura 4.24 se muestran los resultados de la prueba del indice gamma por cada
plano. Dentro del area de cada cuadrado, los pixeles en blanco representan posiciones que
no fueron consideradas en la prueba gamma, debido a que la dosis en esos puntos se
encuentra por debajo del umbral de dosis (1.2 Gy). El indice de aprobacidon promedio para

los cuatro planos es de 95.3 %.

Figura 4.24. Resultado para la prueba del indice gamma del tratamiento Ma. Se muestran cuatro cortes con
tres niumeros que indican la coordenada en el eje Z, el porcentaje de pixeles que pasan la prueba (3%, 3mm)
y el porcentaje de pixeles con indice gamma mayor a 1.5. El indice de aprobacion promedio para los cuatro
planos es de 95.3 %.

4.6.3. Comparaciéon mediante perfiles

En las Figuras 4.25 a 4.28 se observan la comparacién entre medida y calculo para
dos planos (Z=8 mmy -4 mm) a través de perfiles horizontales y verticales. Similarmente a
los tratamientos de cabeza, en las gréficas, el color azul representa el perfil en el célculo
(TPS) y el rojo representa el perfil en la medida con pelicula. Se observa que los perfiles de
la medicidn y el calculo son iguales tanto en forma como en magnitud, lo cual, queda
confirmado con la grafica en color verde, mostrando que el cociente de dosis es igual a 1
dentro de las incertidumbres. La Figura 4.29 muestra una grafica de dosis en funcién de la
profundidad en el eje Z, tomando la regién de la médula como érgano a proteger.

Al igual que los perfiles horizontales y verticales en un corte, la Figura 4.29 muestra
gue el perfil en la medicién y en el célculo trazado en el eje z, son iguales dentro de las

incertidumbres.
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Figura 4.25. Perfil horizontal para el plano Z = 8 mm. Tratamiento Ma, modalidad IMRT dindmico. En color
verde se muestra un cociente de dosis medida y dosis calculada.

Perfil vertical Z=8mm

-
w

i Pelicula
I TPS

5

w

Dosis absorbida (Gy)

30 40

Distancia (mm)

50 60 70 80

Figura 4.26. Perfil vertical para el plano Z =8 mm. Tratamiento Ma, modalidad IMRT dinamico.
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Figura 4.27. Perfil horizontal para el plano Z = - 4 mm. Tratamiento Ma, modalidad IMRT dindmico.
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Figura 4.28. Perfil horizontal para el plano Z = - 4 mm. Tratamiento Ma, modalidad IMRT dinamico.
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Figura 4.29. Dosis promedio en el eje Z tomando la region de la médula. Tratamiento Ma. El cuadro azul
representa la extensidn de la médula segun las coordenadas del archivo DICOM.

4.6.4. Comparacion mediante DVH

En las Figuras 4.30y 4.31 se muestran las secciones transversales de la médula como
drgano en riesgo y las secciones transversales del PTV, secciones que tienen interseccion
con los cortes de las distribuciones de dosis medida y calculada en el maniqui.

En la Figura 4.30 se muestran los histogramas dosis volumen para el érgano a
proteger (la médula). Se observa que ambas curvas son muy similares en forma y magnitud
de dosis. En la Figura 4.31 se muestran los mismos histogramas para el volumen a tratar. En
este caso se observa un ligero desplazamiento de la medicién en comparacién al célculo.
Como sera discutido en el Capitulo 5, una desventaja de este método de comparacién es la
falta de limites de tolerancia que indiquen qué desplazamiento puede considerarse

aceptable.
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Dustribucsdn de dosis en médule segun pelicuts
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Figura 4.30. En las imagenes superiores se muestran 14 cortes de la médula como dérgano en riesgo y su
interseccion con la distribucion de dosis medida y calculada en el maniqui. La médula se representa con una
sombra blanca generada a partir de las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se
muestra el histograma dosis volumen acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen
diferencial, ambos construidos con los pixeles dentro de la region de la médula.
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Figura 4.31. En las imagenes superiores se muestran cuatro cortes del PTV y su interseccion con la distribucion
de dosis medida y calculada en el maniqui. EI PTV se representa con una sombra blanca generada a partir de
las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se muestra el histograma dosis volumen

acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen diferencial, ambos construidos con los
pixeles dentro de la regién del PTV.
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4.7. SBRT de columna para paciente Ce, IMRT dinamico

En la Figura 4.32 a) se muestran 17 planos de la distribuciéon de dosis medida
correspondiente a la regién de la columna. En la Figura 4.32 b) se muestran los mismos

planos obtenidos mediante el calculo del TPS.

Wedicion con pelicula . Calculo TPS

Figura 4.32. Distribucion de dosis medida con pelicula para el paciente Ce, SBRT de columna con modalidad
IMRT dinamico.
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4.5.2. Prueba del indice gamma

En la Figura 4.33 se muestran seis planos que representan los resultados de la
prueba del indice gamma aplicados a la regién que corresponde a la columna. El indice de

aprobacion promedio para los seis planos es de 96.7 %.
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Figura 4.33. Resultado para la prueba del indice gamma del tratamiento Ce. Se muestran seis cortes con tres
numeros que indican la coordenada en el eje Z, el porcentaje de pixeles que pasan la prueba y el porcentaje

de pixeles con indice gamma mayor a 1.5.
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4.7.3. Comparacién mediante perfiles

En las Figuras 4.34 a 4.37 se comparan la medicidon y el cdlculo para dos planos (Z =

-4 mm y -10 mm). La Figura 4.34 muestra una grafica de dosis en funcidn de la profundidad

en el eje Z, tomando la regién correspondiente a la médula.

En las Figuras 4.34 a 4.38 se observa que la dosis medida se encuentra ligeramente

por debajo (= 8%) de la dosis calculada. Sin embargo, debe considerarse que las barras de

incertidumbre son mayores que las mostradas, tanto en la medicion como en el célculo,

debido a incertidumbres por posicionamiento y falta de incorporacion de las incertidumbres

gue se obtienen en las mediciones para la puesta en marcha del acelerador.
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Figura 4.34. Perfil horizontal para el plano Z = -4 mm. Tratamiento Ce.
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Figura 4.35. Perfil vertical para el plano Z = -4 mm. Tratamiento Ce.
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Perfil horizontal =-10mm
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Figura 4.36. Perfil horizontal para el plano Z = - 10 mm. Tratamiento Ce.
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Figura 4.37. Perfil horizontal para el plano Z = - 10 mm. Tratamiento Ce.
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Figura 4.38. Gréfica de dosis promedio en el eje Z tomando la region de la médula. Tratamiento Ce. El cuadro
azul representa la extension de la médula segun las coordenadas del archivo DICOM.
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En la Tabla 4.4 se muestra la dosis promedio, dosis maxima y dosis al 10% de la
médula segun se obtiene de un DVH, asi como una normalizacion con respecto a la dosis de
prescripcion al PTV (parte de la columna). Similarmente a la Tabla 4.3, estos parametros se

encuentran por debajo de los limites de tolerancia recomendados por el RTOG.

Tabla 4.4. Parametros dosimétricos en la médula como dérgano en riesgo para los tratamientos de columna.
Similarmente a la Tabla 4.3, los resultados se muestran en tres columnas, la primera representa la medida en
el maniqui, la segunda el cdlculo realizado por el TPS en el maniqui y la tercera representa el célculo en el
paciente, todos ellos en la region de la médula.

Maniqui Paciente Maniqui Paciente

Medida Calculo Calculo Medida Céleulo Célculo

1614074 1914094 120 |225:039 271:073 301
[13:6%) [16:8%) [10%] |[16=4%) [19:5%]) [21%]

Dosis promedio (Dprom) [Gy]

Dosis méxima (Omax) (6y] | 9252 046 1055:066 1368 |622 2052 7.37:066 10.16 <14 Gy
By (77+¢4%) {8826%) {114%) | {4424%) (5325%) {73%} {100 %)

D10% [Gy] 693+014 681:068 480 4612013 523:051 649 <10Gy
14942%) [49+6%) {40%) |{33¢3%) (3744%) {46%} {71%}

4.7.4. Comparacién mediante DVH

En las Figuras 4.39 y 4. 40 se muestran las secciones transversales de la médula como
érgano en riesgo vy las secciones transversales de la columna que definen al PTV. Solo se
muestran aquellas secciones que tienen interseccion con los cortes de las distribuciones de
dosis medida y calculada en el maniqui.

En la Figura 4.39 se muestran los histogramas dosis volumen para la médula (érgano
a proteger) y en la Figura 4.40 se muestran los mismos histogramas para la columna
(volumen a tratar) se observa un ligero desplazamiento de la curva que corresponde a la
medicion (rojo) en comparacién a la curva que corresponde al calculo (azul). Sin embargo,
como se ha comentado anteriormente, debido a que las graficas no muestran informacién
acerca de las incertidumbres, no es sencillo indicar un valor numérico o pardmetro de
tolerancia para la separacion entre ambas curvas. Cualitativamente se observa que la forma
de ambas figuras es la misma, indicando con ello, que se logrd la reproducibilidad de los

altos gradientes en dosis.
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Figura 4.39. En las imagenes superiores se muestran 14 cortes de la médula como dérgano en riesgo y su
interseccion con la distribucion de dosis medida y calculada en el maniqui. La médula se representa con una
sombra blanca generada a partir de las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se
muestra el histograma dosis volumen acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen
diferencial, ambos construidos con los pixeles dentro de la region que corresponde a la médula.
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Figura 4.40. En las imagenes superiores se muestran cuatro cortes del PTV y su interseccion con la distribucion
de dosis medida y calculada en el maniqui. EI PTV se representa con una sombra blanca generada a partir de
las coordenadas del archivo DICOM. En la parte inferior izquierda se muestra el histograma dosis volumen
acumulativo y en la parte inferior derecha el histograma dosis volumen diferencial, ambos construidos con los
pixeles dentro de la region del PTV.
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Capitulo 5 Discusiones

5.1 Calibracion de haz de referencia

La parte experimental de este trabajo de tesis se inicié con la medicidn de la tasa de
dosis absorbida en agua usando tres cdmaras de ionizacion calibradas. Esta tasa de dosis se
utilizd para calibrar la pelicula radiocromica de manera independiente al sistema de
planeacion para tratamiento. La independencia entre la calibracion de pelicula y el sistema
de planeacidn, es importante debido a que uno de los objetivos del trabajo es comparar las
distribuciones de dosis medida con la pelicula y calculada por el sistema de planeacidn para
tratamiento.

Se observa en la Tabla 4.1y Figura 4.1, una diferencia del 1.3 % entre las cdmaras de
ionizacién (Cl) A12 y PTW23333, ambas calibradas en el NIST, y una diferencia del 4 % entre
la cdmara A12 usada para calibrar las peliculas radiocrémicas y la FC65P usada para
alimentar al sistema de planeacién de tratamiento. La discrepancia observada entre las Cl
A12 y PTW23333 puede asociarse a que, al hacer las mediciones, el sujetador metdlico de
la cdmara PTW se encontraba dentro del campo de radiacidon por lo que la dispersion
generada por el sujetador pudo haber aumentado la medida en comparacién con la lectura
de la CI A12. Por otro lado, al comparar la camara A12 y la FC65P, calibradas en laboratorios
diferentes, ambas tienen el mismo volumen nominal de 0.65 cm? y aproximadamente el
mismo factor de calibracién (dentro del 0.5 %), por lo que la diferencia del 4 % observada
no puede ser asociada al factor de calibracion. Sin embargo, la carga colectada por la cdmara
FC65P es 4 % menor en comparacion con la A12. Esta diferencia puede deberse a que la
camara del hospital FC65P se encontraba almacenada bajo condiciones de baja
temperatura (alrededor de los 15° a 17° grados centigrados). Estas temperaturas estan por
debajo de las recomendadas para realizar medidas con cdmaras de ionizacién que son de
19° a 25° [67], dado que la condensacion del aire dentro de la cavidad de la cdmara puede
afectar la coleccién de carga hacia el electrodo debido a un movimiento lento de los iones

generados.
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5.2. Dosis recibida en 6rganos en riesgo: comparacion paciente y maniqui

En esta seccidn se expone una comparacion entre parametros dosimétricos
obtenidos por medicién en un maniqui y los mismos pardmetros obtenidos por cédlculo en
el paciente. En la Tabla 4.3, se puede observar que para la modalidad RapidArc, la dosis
promedio y la dosis maxima en la interseccién de la estructura del hipocampo con el
maniqui, es igual (dentro de las incertidumbres) a la dosis promedio y a la dosis maxima en
el hipocampo del paciente. Este resultado indica una aproximaciéon en la conservaciéon
geométrica de la distribucién de dosis entre el paciente y el maniqui a pesar de que el
maniqui es de un material homogéneo y con un volumen cilindrico, en comparacion con el
paciente que es de forma irregular y cuenta con heterogeneidades. Sin embargo, esta
conservacion de dosis promedio entre el maniqui y el paciente, para la regién del
hipocampo, no se cumple bajo la modalidad de IMRT. Como se expuso en el Capitulo 2, la
diferencia entre la modalidad RapidArc e IMRT, es que, en RapidArc la irradiacidon del
volumen a tratar es de manera continua (el acelerador lleva a cabo la irradiaciéon durante
todo el tiempo que el gantry gira alrededor del paciente); mientras que en IMRT, la
irradiacion se realiza con un niumero determinado de angulos (aproximadamente nueve)
alrededor del paciente. Unairradiacién continua tiene el efecto de producir una distribucién
de dosis aproximadamente homogénea, mientras que una irradiacién a cierto nimero de
angulos pudiera producir gradientes de dosis en regiones donde incide el haz de radiacion,
como se observa en otros estudios [68].

La cuarta columna de la Tabla 4.3 muestra los limites de tolerancia en dosis para el
hipocampo recomendado por el RTOG. La dosis maxima medida en el maniqui se encuentra
por debajo o igual al limite de tolerancia usando cualquiera de las técnicas (53% para
RapidArcy 43% para IMRT vs la recomendacién del 53%). La D100% medida en el maniqui
se encuentra menor que o igual al limite de tolerancia en ambas técnicas. Por lo tanto, las
mediciones en el maniqui indican que se esta cumpliendo con las recomendaciones.

Por otro lado, en los tratamientos de columna se observa en la tabla 4.4 que la dosis
promedio en la interseccion de la estructura de la médula con el maniqui, es igual dentro

de la incertidumbre a la dosis promedio calculada en ambos pacientes. Adicionalmente, en
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la cuarta columna de la Tabla 4.4, se observa que para ambos tratamientos de columna, los
parametros Dmax y D10% se encuentran por debajo del limite de tolerancia recomendado
por el RTOG en los tres casos: medida y calculo en el maniqui y calculo en el paciente.

Las comparaciones previamente descritas forman parte de un analisis novedoso que
no se ha encontrado en la bibliografia. Esta comparacién es posible gracias a la medicién en
3Dy a la aproximacidén en la conservacién geométrica de la distribucidn de dosis dada en el

maniqui en comparacion a la observada en el paciente.

5.3. Comparacion entre distribuciones de dosis medida y calculada en el
maniqui

En la Tabla 4.3 se muestra que para la modalidad RapidArc, la dosis promedio, la
dosis maxima y la dosis minima (D100%: Dosis en el 100% del volumen segun se obtiene de
un histograma dosis volumen acumulativo) medidas en el maniqui, son iguales dentro de la
incertidumbre en comparacion a los obtenidos por célculo en el maniqui. Sin embargo, esto
no se cumple para la modalidad de IMRT en donde la medicion se encuentra por debajo con
respecto al calculo. Como se menciond en la seccidn anterior, esto puede ser resultado del
efecto que se tiene en IMRT al producir altos gradientes en las regiones que estan siendo
obstruidas todo el tiempo por el MLC (particularmente la regién del hipocampo) en
comparacion a la irradiacidn en un arco continuo que se obtiene con RapidArc.

Por otro lado, en la Tabla 4.4 correspondiente a los tratamientos de columna, se
muestra que la dosis promedio, la dosis maxima y la D10% medidas en el maniqui son
iguales dentro de la incertidumbre al calculo en el maniqui para el tratamiento del paciente
Ma. En el tratamiento correspondiente al paciente Ce se encuentra que, considerando las
incertidumbres, cada uno de los tres pardmetros dosimétricos obtenidos por medicidn, son
similares con el parametro correspondiente al cdlculo. Sin embargo, no puede decirse que
la medida y el calculo son iguales dentro de las incertidumbres debido a que la medida se
encuentra por debajo del calculo de manera sistematica. Esto pudiera deberse a que en el
tratamiento del paciente Ma, se hace converger a los haces de radiacién en una sola region

aproximadamente cilindrica, que como se menciond, tiene dimensiones aproximadas de
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0.9 cm de diametro y 2 cm de largo; a diferencia del tratamiento del paciente Ce, en donde
se requiere formar una distribucién de dosis con una geometria mas complicada que tome
la forma anatémica de la columna. Con lo anterior se puede considerar lo siguiente: a
medida que el volumen a tratar requiere de una mayor modulacién del haz de radiaciéon
para poder conformar una regién anatémica, y por lo tanto, al requerir un mayor nimero
de gradientes en diferentes posiciones se tiene una menor exactitud en el cdlculo de la
distribucién de dosis. Estas diferencias observadas entre la medicién y el cdlculo en el
maniqui pudieran estar asociadas a la falta de exactitud con la que se determinan los
factores que alimentan al sistema de planeacién para tratamiento (TPS), que construyen la
base a partir de los cuales se genera el cdlculo de la distribucién de dosis. Por ejemplo, se
ha reportado que bajo condiciones de campos pequefios, el factor de campo tiene
variaciones de hasta un 16%, dependiendo del detector que se haya utilizado para su

medicion [69, 57, 70].

5.3.1. Prueba del indice gamma

La primera prueba que se utilizdé para comparar la distribucion de dosis medida con
pelicula y la distribucion de dosis calculada por el TPS, fue utilizando la herramienta del
indice gamma, que es la prueba mas usada en el drea clinica y la prueba sugerida por
recomendaciones internacionales [19, 61].

En la Tabla 5.1 se muestra un resumen de resultados al aplicar la prueba del indice
gamma a cada tratamiento. El indice de aprobacién mostrado en la tercera columna es un
promedio de los porcentajes de pixeles que pasan la prueba para los diferentes planos que
conforman el maniqui. En la cuarta columna se muestra un promedio del porcentaje de
pixeles con un indice gamma mayor que 1.5. Para un criterio de aceptacién de 3%/3 mm,
un indice gamma mayor que 1.5 pudiera indicar una diferencia en dosis del 4.5%, una

diferencia en distancia de 4.5 mm, o una combinacién entre ambos.
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Tabla 5.1. indices de aprobacidn al aplicar la prueba del indice gamma para los cuatro planes de tratamiento.
Se muestra también el porcentaje de puntos con un indice gamma mayor a 1.5.

Tratamiento

Co IMRT-d 96.5 2.0
Te RapidArc 96.2 0.3
Ma IMRT-d 95.3 1.1
Ce IMRT-d 96.7 0.5

En el grupo de trabajo 218 de la Asociacién Estadounidense de Fisicos en Medicina
(TG-218 AAPM), se da una serie de recomendaciones sobre las metodologias y limites de
tolerancia para verificaciones de garantia de calidad en IMRT [19]. En particular, se
menciona que un indice de aprobacién mayor que o igual a un 95 %, para un criterio de
3%/2 mm, puede ser un indicador de que el tratamiento se ha reproducido exitosamente.
Como se mencioné anteriormente, en este trabajo de tesis se utilizé una tolerancia de 3
mm debido a la incertidumbre por posicionamiento que serd discutido en la siguiente
seccion.

En el trabajo de Pokhrel y colaboradores [22], se reporta un indice de aprobacién
del 98%, con un criterio de 3%/3 mm para tratamientos de WBRT-HA con modalidad
RapidArc, para un promedio de 10 tratamientos. Para la verificacion de los tratamientos se
utilizd un arreglo de diodos MapCHECHK (medicién en un plano 2D) dentro de un maniqui
rectangular de 30 cm x 30 cm x 20 cm.

En el trabajo de Nevelsky y colaboradores [23] se reporta un promedio de 99 % para
el indice de aprobacién, con un criterio de 3% / 3 mm en tratamientos de WBRT-HA con la
técnica IMRT paro y disparo. En este caso se utilizé un arreglo de diodos ScandiDos dentro
de un maniqui cilindrico. El proceso de irradiacion fue modificado con respecto al plan de
tratamiento del paciente, llevando todos los dngulos del gantry a cero para una incidencia
del haz de radiacién perpendicular al plano de detectores.

Por otro lado, en el trabajo de Chung y colaboradores [39], se compara el

rendimiento de diferentes sistemas para la medicién de distribuciones de dosis, y su uso
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para verificaciones de garantia de calidad bajo tratamientos de radioterapia estereotdxica
corporal (SBRT) con la modalidad RapidArc (también conocido como VMAT). Se realizé la
verificacidon de 20 tratamientos (siete de pulmén, seis de columna y siete de préstata). Los
sistemas dosimétricos consistieron en: 1) pelicula radiocromica EBT3 dentro de un maniqui
cilindrico de acrilico para mediciones en un plano, 2) arreglo plano de cdmaras de ionizacién
I’'mRT MatriXX dentro de un maniqui ctibico y 3) arreglo plano de diodos MapCHECK dentro
de un maniqui rectangular MapPHAN. En sus resultados para los tratamientos de columna,
muestran un indice de aprobacion promedio de 96.3% usando pelicula, 98.2 % usando el
arreglo de cdmaras de ionizacién y 99.0 % usando el arreglo de diodos, con un criterio de
aceptacion de 3%/3 mm. Su resultado con pelicula es similar (dentro del 2%) al obtenido en
este trabajo de tesis. Se menciona que una de las causas por las que el indice de aprobacion
es menor usando la pelicula, se debe a la mayor resolucién espacial que ésta presenta (hasta
85 micrédmetros), lo cual hace de la pelicula la mejor opcién para mediciones en campos
pequenos.

A pesar de que en este trabajo de tesis se obtuvo un indice de aprobacién por debajo
de los reportados por Pokhrel y Nevelsky, el resultado estd dentro de la tolerancia (por
arriba del 95 %) dadas en el grupo de trabajo 218 de la AAPM [19]. Sin embargo, debe de
tenerse en claro que no es posible hacer una comparacién directa de los resultados
encontrados en ente trabajo con lo reportado en la literatura debido a que las medidas
realizadas en los trabajos previamente citados son solamente en uno o dos planos, a
diferencia de este trabajo, en donde se realizaron medidas en 3D que particularmente
incluye regiones con alto gradiente de dosis en las tres direcciones de un sistema cartesiano,
y volimenes con baja dosis (~ 15 % de la dosis de prescripcidon) que presentan altas

incertidumbres como se mostrd en la Figura 4.3.

5.3.3. Comparacion mediante perfiles

Ademas de la prueba del indice gamma, se propuso el uso de perfiles en tres
direcciones perpendiculares para comparar las distribuciones de dosis. Se puede observar,

en los tratamientos de los pacientes Te y Ma (cabeza con RapidArc y columna con IMRT,
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respectivamente), que se obtiene una buena concordancia entre la medicion y el cdlculo, lo
cual puede observarse en las graficas de las Figuras 4.16 a 4.20 y 4.28 a 4.32, en donde se
muestra un cociente de dosis medida y calculada aproximadamente igual a 1 dentro de las
incertidumbres. Para los otros dos tratamientos, de los pacientes Co y Ce (cabeza y columna
con la modalidad IMRT, respectivamente), la dosis medida con pelicula se encuentra por
debajo de la dosis calculada por el sistema de planeacién; sin embargo, es importante
mencionar dos aspectos que influyen notablemente en estos resultados: 1) la
incertidumbre y 2) la diferencia de resolucién espacial de una distribucion y otra.

Por un lado, la incertidumbre relativa de la distribuciéon de dosis generada por el
sistema de planeacién es de un 2% de la dosis maxima. Este es un dato que proporciona el
TPS acerca de la precision del algoritmo de calculo Monte Carlo. Sin embargo, este 2% no
incluye las incertidumbres correspondientes a las mediciones que se realizan para alimentar
al TPS, como por ejemplo, la medida de porcentaje de dosis en profundidad (PDD, por su
sigla en inglés), mediciones de perfiles fuera del eje (OAR, por su sigla en inglés) o factores
de campo (Sp,c en la notacion de Khan [30]). Otro ejemplo de las fuentes de incertidumbre
gue no considera el algoritmo de calculo dentro del TPS viene de la curva de calibracion
para pasar unidades Hounsfield de la imagen de CT a densidad electrdnica del material en
cuestion. Sin embargo, no es sencillo determinar una incertidumbre para el calculo de dosis
debido a los multiples pasos en el proceso y a la complejidad del algoritmo de célculo.

Por otro lado, las barras de incertidumbre en las mediciones con pelicula no
consideran desviaciones de dosis que son consecuencia de un desplazamiento de la pelicula
dentro del maniqui (que pueden ir hasta un 10 % por un desplazamiento de 2 mm, si nos
encontramos en regiones con alto gradiente de dosis), debido a que el tamafio de la cavidad
donde se coloca la pelicula no es idéntico a las dimensiones de la pelicula. El
posicionamiento es la fuente de incertidumbre mas alta en el drea de radioterapia, por lo
cual, actualmente es un tema de investigacién para buscar metodologias que permitan
reducirla [71]. En este trabajo, las fuentes de incertidumbre en el posicionamiento son: la
colocaciéon de la pelicula en la cama del escaner, para su lectura antes y después de la

irradiacion (+ 0.5 mm), la colocacién de la pelicula en la cavidad del maniqui (+ 1 mm) y la
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alineacion del maniqui en la mesa de tratamiento (£ 1 mm). Los procedimientos que se
realizaron para reducir estas incertidumbres fue: 1) en la lectura de las peliculas, analizar
cada una de las 100 peliculas por separado, extrayendo de la imagen sélo aquella regién
que representa a la pelicula, 2) como se mencioné en el capitulo de procedimientos, la
alineacién del maniqui en la mesa de tratamiento se reforzd con la toma de imagenes de
tomografia computada con haz cénico (CBCT) y 3) cada plano de la distribucidn de dosis se
analizd por separado para corregir posibles desplazamientos de la pelicula dentro de la
cavidad en el maniqui.

Ademads de las incertidumbres, otro aspecto a considerar en los resultados con
perfiles es la resolucién espacial de la pelicula (85 micrémetros), debido a que es muy
diferente a la resolucion del TPS (de 1 mm para el algoritmo AAA y 2 mm para el algoritmo
Monte Carlo). Si observamos las distribuciones de dosis como matrices, las gréficas que
muestran los resultados con perfiles se obtuvieron con una fila de elementos de la matriz
(pixeles) como se observa en la Figura 5.1. Para la pelicula representada en rojo, se tomé
una linea de pixeles con espesor de 85 micrometros, mientras que el perfil obtenido del TPS
se construyd con una linea de pixeles con espesor de 2 mm (para el caso de Monte Carlo).
Por cada linea o perfil en el calculo, se tienen 28 posibles lineas en la pelicula. Para este

trabajo de tesis, sélo se tomd la linea central para la comparacion entre perfiles.

B &

2 mm

Figura 5.1. Se muestra la resolucién espacial de la pelicula radiocromica en rojo, en comparacion a la
resolucion dada por el algoritmo de calculo Monte Carlo en color azul. Las regiones llenas de color representan
el area que se toma para comparar con los perfiles. Particularmente, por un valor en la distribucion calculada,
se tienen 28 lineas posible en la pelicula (usando una resolucion de 300 puntos por pulgada para la lectura de
la pelicula).

Por otro lado, en la subseccion anterior, no se menciond explicitamente que la

herramienta del indice gamma requiere la comparaciéon uno a uno (pixel a pixel) entre la
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distribucién de dosis medida y la calculada. Para poder aplicar la prueba, se tuvo que
disminuir la resolucidon dada por la medicidon con la pelicula, para igualarla a la resolucion
del TPS. Para ello, se calculd un valor promedio con los 28 x 28 pixeles para representar una
region de 2 mm x 2 mm en el caso de la distribucidn generada por el algoritmo Monte Carlo.
Sin embargo, naturalmente surge la siguiente pregunta, ¢ Cudl es el mejor procedimiento
para reducir la resolucion de una distribucidon de dosis medida con pelicula?. Una segunda
opcidén, ademas de calcular un promedio con los 28 x 28 pixeles, es calcular un promedio
ahora pesando cada pixel en funcidn de su distancia al centro, de tal manera que los pixeles
centrales sean mas representativos que los pixeles en la frontera. Se tiene como trabajo a
futuro el estudio de los efectos que tiene la comparacidn entre distribuciones de dosis con

resoluciones distintas y la viabilidad de una metodologia que iguale las resoluciones.

5.3.3. Comparacion mediante histogramas dosis-volumen

Para el tercer método de comparacion se utilizaron histogramas dosis volumen
(DVH, por su sigla en inglés) acumulativo y diferencial, construidos con base en las
coordenadas de los érganos en riesgo, asi como DVHs para el PTV en los tratamientos de
columna. Como su nombre lo indica, los histogramas dosis volumen se construyen a partir
de valores de dosis dentro de la estructura de interés, por lo cual, brindan informacion
considerando todo un volumen, a diferencia de los perfiles que brindan informacién en una
dimension. Consecuentemente, el trabajar con DVHs nos permite enfocar el andlisis en una
region de interés, como el volumen a tratar o el drgano en riesgo, a diferencia del indice
gamma que no discrimina si un pixel se encuentra en una regién con relevancia clinica. De
los planes de tratamiento para cabeza, el correspondiente al paciente Te (Figura 4.21) es el
gue presenta la mayor similitud al comparar cualitativamente los DVH obtenidos por
medicién y célculo, en donde, se observa que las dos curvas se superponen tanto en forma
como en posicionamiento en el eje de la dosis absorbida. En el caso de los dos tratamientos
de columna, en las Figuras 4.30 y 4.39 se observa que los DVH generados para la region de
le médula, muestran reproducibilidad entre la medicion y el célculo, en donde se puede

observar que las curvas DVH también se superponen en forma y posicién.
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Una desventaja de este método de comparacién es que no es sencillo definir limites
de tolerancia que permitan decidir cuantitativamente si una distribucion de dosis es igual a
la otra. Una posible propuesta es realizar una prueba estadistica entre los histogramas dosis
volumen diferencial, como el de la Figura 4.21 o 4.30. En particular, podemos considerar
una prueba estadistica no paramétrica como la prueba U de Mann-Whitney. Sin embargo,
al ser el analisis puramente matematico, requeriria complementarse con un criterio clinico.

Al igual que la comparacidn con perfiles, la segunda desventaja del método con
DVHs son las incertidumbres por posicionamiento y diferencias en resolucién. La
superposicién de una estructura en las distribuciones de dosis genera histogramas muy
sensibles a la posicidon, efecto que se ve reflejado por la inclusion y exclusiéon de un gran
numero de pixeles (incluso bajo pequeios desplazamientos de un milimetro en cualquier
direccién) que cambian su magnitud de dosis debido a los altos gradientes que se observan
en las fronteras de la estructura.

De los cuatro planes de tratamiento, la mayor discrepancia (comparando perfiles o
DVHs) se observa en el tratamiento del paciente Co. En particular, cuando analizamos la
region que tiene interseccion con el hipocampo, se encuentran diferencias de
aproximadamente 20 % (Figuras 4.8 a 4.12). Una posible razén de la discrepancia es que
esta region fue bloqueada todo el tiempo por el colimador multi-hojas (MLC), como se
observa en las seis secuencias de tiempo (de un total de 30 para un solo dngulo del gantry)
de la Figura 5.2. El espectro de fotones que llega al hipocampo tiene una contribuciéon de
fotones dispersados por el colimador y por la cabeza del paciente, con una energia
promedio menor, en comparacién al haz de fotones primario. Es bien conocido que los
algoritmos de cdlculo en los sistemas de planeacion para tratamiento trabajan con
espectros de fotones precargados [72, 73] que permiten reducir el tiempo de calculo; estos
espectros pudieran no representar adecuadamente algunas situaciones de colimacién con
el MLC, como el bloqueo de la regién del hipocampo en este trabajo. Este efecto de
imprecisidon en el cdlculo no se ve notoriamente reflejado en el otro plan tratamiento de

cabeza correspondiente al paciente Te, debido a que, como se menciond anteriormente en

116



la seccion 5.2, con la modalidad RapidArc se tiene una irradiacion continua y simultanea con

el giro del gantry alrededor del paciente.

Figura 5.2. En la imagen se muestran seis secuencias (de un total de 30 para un solo angulo del gantry) para
un tratamiento de irradiacién de cerebro completo con proteccién a hipocampo (volumen en color naranja).
En color amarillo-transparente se representan las posiciones del colimador multi-hojas (MLC, por su sigla en
inglés) en tiempos diferentes. Como se puede apreciar, la regidon del hipocampo esta siendo cubierta en todo
momento por el MLC. Plan de tratamiento para el paciente Co.

5.4. Comparacion con otros trabajos

Es importante sefalar que la discusion anterior mediante perfiles e histogramas
dosis volumen, esta basada en el andlisis de las distribuciones de dosis absoluta (se hace
referencia al término dosis absoluta como la medida proporcionada por el dosimetro sin
aplicar algun tipo de normalizaciéon o correccidén). En la bibliografia es poco frecuente
encontrar trabajos que hagan el andlisis usando dosis absoluta, particularmente cuando se
trabaja con pelicula radiocréomica. Por ejemplo, en las recomendaciones del TG 218 de la
AAPM [19] se menciona la importancia de trabajar con distribuciones de dosis relativas en
condiciones de IMRT, normalizando la distribucién con respecto a la dosis maxima o a la
dosis de prescripcién por cada plano. Particularmente, mencionan que se debe de tener
cuidado cuando se trabaja con pelicula dado que, segun los autores, la pelicula aun no se
considera dosimetro absoluto, por lo que su lectura puede normalizarse a la lectura de una
camara de ionizacidn irradiada simultdneamente. Por otro lado, en el trabajo de Daniel Low

y colaboradores, en donde se habla de las herramientas dosimétricas y técnicas en IMRT
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[61], explicitamente recomiendan que, bajo verificaciones dosimétricas en IMRT, la pelicula
debe ser utilizada solamente para distribuciones de dosis relativa y no para distribuciones
de dosis absoluta (pdgina 1323). En el trabajo de Casanova Borca y colaboradores [74] se
habla de la caracterizaciéon dosimétrica y uso de la pelicula EBT3 para verificaciones de QA
en IMRT. En particular se menciona que, para las verificaciones de QA que ellos realizaron,
la dosis medida con pelicula fue escalada para ajustarse a la lectura de una camara de
ionizacion en el plano de la pelicula (pagina 161). En el trabajo de Girard y colaboradores
[75], que tiene por titulo “Dosimetria de referencia usando pelicula radiocromica”, se
menciona que para las verificaciones de QA en IMRT, la dosis medida con pelicula fue
corregida usando la lectura de una cdmara de ionizacién irradiada simultdneamente a 1 cm
del plano de la pelicula.

Es interesante observar que en ninguna de las cuatro publicaciones previamente
citadas se mencionan las causas por las que es necesario normalizar la dosis medida con
respecto a un dosimetro secundario. Desafortunadamente, tampoco se da informacién de
los resultados que obtienen trabajando con dosis absoluta, lo cual nos permitiria comparar
los resultados con este trabajo de tesis y tratar de inferir alguna justificacién para la
normalizacion. En los dltimos tres trabajos, el analisis de comparacion entre distribucién de
dosis medida y calculada se limita al uso del indice gamma.

A pesar de lo anterior, es importante resaltar que la pelicula ya ha sido previamente
utilizada para la medicion de dosis absoluta. Por ejemplo, en el trabajo de Massillon y
Cueva-Prdcel [57] se realizé la dosimetria de referencia con pelicula MD-V2-55 para campos
producidos en un equipo Leksell Gamma Knife, en donde se concluye que las peliculas
pueden ser usadas para la medicién de dosis absorbida en agua en condiciones de campos
pequeios con buena precision (incertidumbre estandar combinada menor al 1.5 %). En el
trabajo de Massillon JL y Aragdén-Martinez N. [69] se realizé la medicidon de la dosis
absorbida en agua bajo condiciones de referencia en una unidad Cyberknife VSI usando

pelicula radiocrémica EBT3 y cdmara de ionizacidn. Estas medidas se utilizaron para estudiar

fmsr:fref

el factor de correccion k
Qmsr'Qref

propuesto por el nuevo protocolo para la dosimetria de

campos pequefios y estaticos del IAEA-AAPM [76]. Un ejemplo mds es el trabajo de
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Hernandez Guzman [77] en donde se llevaron a cabo mediciones de la distribucion de dosis
absorbida en una unidad CyberKnife usando pelicula radiocréomica EBT3. Las distribuciones
de dosis que se midieron fueron porcentajes de dosis en profundidad, perfiles fuera del eje,
cocientes tejido-maniqui y factores de campo. En el trabajo se concluye que sus resultados
se encuentran en acuerdo con lo reportado en la literatura y lo calculado con simulaciéon
Monte Carlo.
Sin embargo, debe considerarse que, en estos ultimos tres trabajos recién citados,
las mediciones de dosis absorbida en agua tienen las siguientes caracteristicas:
1. No son verificaciones de inicio a fin paciente especifico.
2. Dos de los trabajos son irradiaciones con haz primario, es decir, con fluencia
de fotones constante.
3. Enlas unidades CyberKnife y Leksell Gamma Knife, el sistema de colimacion
es conico, por lo cual hay poca dispersién en comparacion a un sistema de

colimacion MLC.
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Capitulo 6 Conclusiones

En este trabajo de tesis se investigd la distribucién de dosis en 3D para dos
tratamientos de radioterapia de cerebro completo con proteccion a hipocampo (WBRT-HA)
y dos tratamientos de radioterapia estereotaxica corporal de columna con proteccién a
médula. Las medidas fueron llevadas a cabo en un maniqui cilindrico de acrilico y pelicula
radiocromica EBT3, conservando la configuracién de irradiacion del plan a verificar. Las
mediciones fueron comparadas con el cdlculo del sistema de planeacién de tratamiento
(TPS) usando la herramienta del indice gamma, perfiles de dosis e histogramas dosis-
volumen. Se observé que el nivel de modulacidn del haz de radiacién para conformar las
regiones a tratar y evitar los tejidos sanos adyacentes tiene un efecto en las variaciones de
la distribucion de dosis obtenida con la pelicula y el TPS en ambas modalidades de
tratamiento. Para los tratamientos de cabeza, por ejemplo, en la modalidad RapidArc donde
la distribucion de dosis es relativamente homogénea, hay una mayor concordancia entre el
TPS vy la pelicula en comparacion con la modalidad IMRT. Los altos gradientes de dosis
fueron exitosamente reproducidos en la pelicula comparado con lo indicado por el TPS, en
donde se busco reducir en lo posible la irradiacién del hipocampo y médula, como 6rganos
en riesgo. Adicionalmente, las distribuciones de dosis medidas en las regiones del maniqui
correspondientes a los drganos en riesgo (hipocampo o médula) de cada uno de los cuatro
pacientes, se encontraron por debajo de los limites de tolerancia recomendados por el
RTOG.

En conclusidn, los resultados de este trabajo sugieren que el uso del maniqui de
acrilico junto con pelicula radiocrémica para medir distribucién de dosis en 3D, permite
determinar con mayor precisiéon la dosis impartida a érganos sanos circundantes del
volumen a tratar, comparado con los métodos convencionales [19]. Ademds, permite
reproducir la forma anatdmica del paciente con claridad, lo cual ayuda a una mejor
visualizacién de los drganos de interés. Este trabajo también permitié observar y evaluar las
diferencias entre la distribucion de dosis calculada y la medida en aquellos tratamientos

gue requieren una alta modulacién del haz de radiacién.
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