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GUIA PARA USAR ESTE ESTUDIO

Esta revision sobre aceleradores lineales de electrones para uso mé-
dico se ha hecho con base en la experiencia adquirida durante cuatro
afios con el acelerador lineal de electrones para uso médico instalado en
el Instituto Nacional de Cancerologia.

El estudio se inicia en el capitulo 1, en el que trataremos los ante-
cedentes historicos de los aceleradores lineales de particulas, el desa-
rrollo de los aceleradores lineales de electrones modernos y la descrip-
 cion del funcionamiento de un acelerador lineal de electrones para

uso médico.

En el capitulo 2 se presentan las ventajas que tienen los aceleradores
lineales de electrones en radioterapia, en comparacién con los equipos
de rayos X de baja energfa vy las unidades de fuentes radiactivas. Se
presenta un andlisis de los elementos necesarios para adquirir y reem-
plazar equipos de radioterapia y como tema central se presentan los
criterios para la seleccion de aceleradores lineales de electrones para
uso médico.

En el capitulo 3 se sefialan las diferentes pruebas de aceptacioén y
de rutina que deben realizarse después de la instalacion, o de una repa-
racion mayor del acelerador lineal de electrones para uso médico,
o cuando sean necesarias y asi asegurar el Optimo tratamiento de
pacientes con cincer.

En el capitulo 4 se realiza una revision de los conceptos de dosi-
metria de rayos X de alta energia, que incluye las componentes que




contribuyen a la dosis en un punto en un medio dispersor, medicion
de la dosis en agua y tejido, medicion de la dosis a profundidades dife
rentes de la profundidad de dosis mdxima, profundidad de calibracion]
de rayos X de alta energfa, medicion de los pardmetros de dosis e
profundidad y mediciones experimentales.

En el capitulo 5 se describe la calibracion del acelerador lineal dg
electrones en la técnica isocéntrica y técnica distancia blanco-piel fija

En el capitulo 6 se presenta una revision de los conceptos involu-
crados en la planeacion del tratamiento en las técnicas isocéntrica Yl
distancia blanco-piel fija, para obtener las ccuaciones que permitirdnf
calcular las unidades monitor en ambas técnicas; asimismo se dan ejem{
plos de cilculo de unidades monitor en arreglos de campos simples
y campos multiples, asi como corregidas por inhomogencidades y a
distancias mayores que la de isocentro.

En este trabajo se ha adoptado el Sistema Internacional de Unidades}
de Medida (SI) (apéndice A), pero algunas veces se tiene que recurrir
a unidades tales como el cm, min, etc., debido a su uso comiiny gene-
ralizado en esta especialidad ya que cambiarlas al S podria crear
algunas confusiones.

En el apéndice B se aborda el tema de la profundidad transitoria
de equilibrio de particulas cargadas (EPC).

En el apéndice C se describen las pruebas de simetria y aplara-
miento del campo de radiacion con técnica de pelicula y densitémetro.

En el apéndice E se da una introduccion acerca de las generalidades
de la planeacion del tratamiento, ademds se describe la organizacion
sistermatizada de un servicio de radioterapia, asimismo se detallan las
actividades que realiza el personal adscrito a los departamentos de
radioterapia y fisica en los esquemas de tratamiento de enfermos con
radiaciones ionizantes. En este mismo apéndice se hace énfasis en la
importancia de la presencia del fisico en la radioterapia; se dan también
las consideraciones que deben tenerse en la planeacion del tratamiento,

En el apéndice F se realiza un resumen y una estimacion de las incer-
tidumbres en el tratamiento de pacientes con aceleradores lineales de
electrones.

En los apéndices D, G, H, 1 y J se presentan diferentes tablas de dosi-
metria.
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Capitulo 1

ANTECEDENTES

1. ASPECTOS HISTORICOS

La primera propuesta para acelerar iones con un acelerador lineal
ipleando una fuente de radiofrecuencia fue hecha por el fisico
ustaf Ising en 1925 en Suecia.?? El sugirié el concepto de resonancia
aceleracién y propuso un oscilador de chispa y una linea de tras-
isibn para proveer de campos eléctricos de radiofrecuencia a los
ectrodos de aceleracion, No existe ningln reporte experimental de
propuesta.

El primer reporte de un trabajo experimental con un acelerador
neal fue el del fisico Rolf Widerée, Noruega, 192843 y su aparato
considera como el antecesor de todos los aceleradores lineales con
vidades resonantes, este acelerador de tres electrodos cilindricos
axiales a los cuales se les aplico un campo eléctrico alterno entre el
ectrodo central y los dos electrodos exteriores. La frecuencia de
ternacion fue tal que el potencial de los electrodos se invirtié durante
tiempo necesario para la inyeccion de los iones (K*y Nat) a través
el electrodo central; los iones experimentaron dos aceleraciones para
canzar finalmente el doble de Ia energia que se disponia en el campo
léctrico transversal,

La figura 1.1 muestra el esquema de un acelerador del tipo Ising-
iderde que en la actualidad solo tiene interés historico. Los electrodos
staban formados por una serie de cilindros metalicos, los cuales eran
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Figura 1,1. Esquema de un acclerador lineal del tipo Ising-Wideroe,

cada vez mds largos, todos los electrodos impares se conectaron a u
de las terminales del oscilador de radiofrecuencia y todos los par
al otro. Como los iones positivos provenientes de una fuente de iones
mueven dentro del primer clectrodo, no estin sometidos a ningu
fuerza, pero al pasar a la region entre los electrodos 1y 2, entonc
estardn sujetos a un campo eléctrico alterno, si en ese momento
electrodo 1 es positivo y el 2 es negativo, el campo eléctrico los impu
sard favorablemente aumentando su velocidad y su energia. Asi mie
tras se mueven dentro del segundo clectrodo no estan bajo el efect
de fuerza alguna, Si la frecuencia del oscilador es fija se puede calcul
la longitud de los electrodos a fin de que mientras el ion lo atravie
cambia la polaridad del voltaje, de manera que al asomarse el ion ent
el segundo y tercer electrodo la carga del segundo sea ahora positiv
y la del tercero negativo para que el ion reciba un nuevo impulso
su energia y velocidad sigan en aumento, este proceso se debe repeti
en cada uno de los electrodos.!

Como la frecuencia de oscilacion es constante, también lo serd
tiempo que debe permanecer la particula dentro de cualquier cavida
para que reciba impulsos favorables, y como la velocidad va siemp
en aumento, se requiere que los electrodos sean cada vez mds larg
para que el tiempo empleado en recorrerlos sea siempre el mismoy

Para que un ion entre en el tubo cuando éste es negativo y salga d*
él cuando es positivo, 1a longitud del electrodo (L) sera:

L=vT/2 (1.1

A




Donde v es la velocidad del on'y T/2 es la mitad del periodo, o sea

tiempo que el oscilador tarda en cambiar la polaridad de un cilindro

negativo a positivo. ' ¥’

De acuerdo con la ccuacion:
B, =qel = qV (1.2)

La energia cinética E; que adquierc una particula de carga q después
n impulsos sera para un €aso no relativista:

E, = nVq = nmv?/2 (1.3)

De la ecuacion (1.3) obtenemos:

vy = (2an/m)1/2 (1.4)

Donde v, representa la velocidad alcanzada por la particula y V

voltaje pico aplicado.
Entonces la longitud del electrodo “n” serd:

L, = (20Vq/m)2(T/2) (15)

De acuerdo con la teoria de la relatividad ningin electrén o particula
uede alcanzar una velocidad mayor que 1a velocidad de la luz en el
acio, por lo que la longitud de los tubos no puede seguir aumentando

limite y tenderd al valor mdximo:

L =cT/2 (1.6)

Fn la ecuacion (1.6), ¢ representa la velocidad de la luz.

El experimento de Widerde fue reportado por Lawrence en la
niversidad de Berkeley, Califomia, y de ¢l obtuvo la idea inicial de

cual desarrolld el concepto de ciclotron. D.H. Sloan, entonces estu-
jante en Berkeley, extendio el acelerador lineal de iones a 10y mds
lectrodos.

Hacia 1931 Sloan y Lawrence*® habian acelerado iones de mercurio

una energia de 1.25 MeV y, en 1934, Sloan y Coates3” reporta
'8 MeV. Los iones ripidos de mercurio se hicieron incidir sobre un
lanco y produjeron rayos X caracteristicos de baja energia del ele-
nento del blanco, pero no se observaron efectos nucleares.




Kinsey?® aceleré iones de litio a energias superiores a 1 MeV ?
principio no hubo evidencias de desintegraciones nucleares; pero, 1
tarde, Kinsey en un trabaje no publicado muestra que se produje
particulas alfa cuando utilizé blancos de hidrogeniones. Los prime
aceleradores podian operar solamente a bajas frecuencias y su uso
medicina y fisica nuclear fue insignificante.

Durante el mismo periodo J.W. Beams®: *?y sus colaboradores
la Universidad de Virginia lograron acelerar electrones por medio
ondas viajeras a lo largo de una linea de transmisién, en un arre
corto de electrodos tubulares con una separacion uniforme y colocad
dentro de un tubo al vacio, el voltaje pico aplicado fue de 300 k\
los electrones fucron acelerados a una energia de 1.3 MeV. Estos |
meros experimentos con ondas viajeras no continuaron su desarrc
debido a la falta de fuentes de radiofrecuencia de alta potencia pe
mds tarde, este tipo de acelerador llegd a ser realidad con el desarra
de nuevas fuentes de alta frecuencia y amplificadores de alta poten
(klystron v magnetron).

1.2. ACELERADORES LINEALES MODERNOS

Los modemos aceleradores lineales fueron disefiados por dos gug
de trabajo, uno en la Universidad de Stanford y el otro en la de C:
fornia en Estados Unidos.*®

En el laboratorio de Stanford, W.W. Hansen inici6 un programa
la década de los 30 para desarrollar aceleradores lineales y fuent
de alta frecuencia y potencia, con la idea de acelerar electrones. Hans
colabord con los hermanos Varian en la invencién y desarrollo inic
del klystron, el cual fue destinado a jugar un papel muy importan
en el campo del radar durante la Segunda Guerra Mundial.

Al final de la Segunda Guerra Mundial se desarrolld una guia de on:
de aceleracion, la cual consistié de un tubo circular, que contenia us
serie de discos distribuidos a lo largo de su trayectoria: cada dig
tenia un hoyo central a través del cual pasaba el haz de electron
(figuras 1.2 y 16); asimismo se construyd un amplificador klystre
de 3 000 MHz para proveer la adecuada potencia,

En 1947, Hansen y sus asociados construyeron un acelerador line
llamado Stanford Mark I, de 3.7 m de longitud y un magnetron, con k
cuales aceleraron clectrones a una energia de 6 MeV.



Después de la muerte de Hansen en 1949, el programa se continud
y se amplio por el grupo Stanford, lo que dio como resultado, en 1950,
a construccion del acelerador Stanford Mark 1, con una longitud de
3.7 m y una energia mdxima alcanzada por los electrones de 35 MeV,
este acelerador utilizdé un amplificador klystron de una potencia de 10
a25MWa?2 855MHz.

Afios después construyeron el acelerador Stanford Mark I, con
una longitud de 90 m y una energia mdxima de 1 000 MeV para elec-
trones. Finalmente la culminacion de este grupo de trabajo fue la crea-
cién del acelerador Stanford dos millas, cuya longitud es de 3 048 m
y una energia méxima alcanzada por los electrones de 22.8 GeV.

El grupo de la Universidad de California, al final de la Segunda
Guerra Mundial, desarroll6 un acelerador lineal de protones de 32 MeV,
bajo la direccidn de L. Alvarez y W.K . Panofsky.

En la figura 1.2 se presenta un diagrama a bloques de un acelerador
lincal de electrones. Los electrones son inyectados por un candn de
electrones a la guia de onda del acelerador con un potencial aproxi-
mado de 80 kV, es decir, los electrones adquieren una velocidad jgual
a la mitad de la velocidad de la lvz en el vacio. Las ondas electromag-
néticas son alimentadas por un magnetron o klystron a la gufa de
onda rectangular y, a través de clla, a la gufa de onda de aceleracién;
las microondas una vez en la guia de onda del acelerador aceleran a los
electrones hasia 1a energia descada.

M:‘g";""“ I Modulador I-c----- Fuente de alimentacion

klystron
o Guia de onda Guia de onda de Discos de carga
! rectangular l aceleracidn /

i ;
Haz de

’ clectrones

Cafon de efzctrones Bomba de __,
Vacio

Figura 1.2, Esquema de un acelerador lineal de clectrones para uso médico,
usado actualmente,



1.3. TIPOS DE ACELERADORES LINEALES
DE ELECTRONES

El acelerador lineal ¢s fundamentalmente un tubo conductor, usual
mente de cobre y de una forma exacta para contener las ondas electr
magnéticas. La encrgfa del haz es proporcional a la longitud del acel
rador y a la intensidad del campo eléctrico dentro de la cavidad. Existe
dos tipos diferentes de aceleradores, ¢l de ondas viajeras y el de ond
estacionarias.*’

ACELERADOR DL ONDAS VIAJERAS

En el acelerador lineal de ondas viajeras, las microondas se inyect
en la seccion de entrada y viajan hasta el extremo final de la guia d
onda de aceleracion, y permanecen todo el tiempo en fase con lo
grupos de clectrones que estin siendo acelerados, En el interior de la
guia de onda de accleracion se tienen discos conductores, generalmente
de cobre con un hoyo en el centro,” estos discos estan en scrie a lo
largo de la trayectoria del haz de cectrones para mantener la velocidad

«— Microondas Discos de carga

1
{7 i (012 d € 0nda rectangulac ee /ey
=, Campo eléctrico

Loy

14

~r
e e —— a—lp
AR P

Seccion

|

|
longitudinal E, ; Seccion
transversal

Guia de onda de
aceleracion

Figura 1.3. Estructura de un acelerador lineal de ondas viajeras, con discos
de carga en el interior de la gufa de onda de acelcracion para mantener en fage
la velocidad de las ondas electromagné ticas con la de los electrones.
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Figura 1.4, Estructura de la guia de onda de aceleracion de un acelerador
incal de ondas estacionarias. Las cavidades de acoplamiento mantienen la fase
e 18(°.

e fase del campo de ondas electromagnéticas con la velocidad de los
electrones (figura 1.3 y 1.6).

ACELERADOR DE ONDAS ESTACIONARIAS

En el acelerador lineal de ondas estacionarias las cavidades de acele-
racion tienen una cavidad adicional entre ellas para mantener las ondas
electromagnéticas en una fase de 180° (figura 1.4). Este tipo de acele-
radores tienen la ventaja de ser menos sensibles a la temperatura o a
las variaciones dimensionales y alcanzan la misma energia que uno de
ondas viajeras en una longitud corta.

MAGNETRON Y KLYSTRON

Para acelerar electrones a altas energias es necesario usar una fuente
de microondas de alta potencia. Los klystron disponibles pueden




entregar una potencia mayor que 24 MW pico v 24 kW promedio
3000 MHz. Los magnetrones disponibles cperan a niveles de u
potencia superior a 4 o 5 MW pico; sin embargo, estos tubos son men
confiables y menos estubles operacionalmente que los magnetrones
2 MW. Asi que los aceleradores de baja energia usan magnetrones
a altas energias se usan los klystron.

LONGITUD DE LA ESTRUCTURA DE ACELERACION

La longitud de la estructura de aceleracién es determinada por
mixima energia de los electrones y por las fuentes de microond
utilizadas. La mdxima encrgia ganada por los electrones en una estru
tura con disefio de ondas estacionarias es de 150 kV/cm en promedi
mientras que con una estructura de ondas viajeras la energia méxi
ganada es generalmente de 80 kV/em, o menor. Asi un acelerad
lineal de electrones para uso médico de 4 MeV con disefio de ond
estacionarias puede tener una longitud de 30 cm, mientras que un
con disefio de ondas viajeras de 30 MeV requiere de dos estructur
de aceleracidn en serie de mis de dos metros de longitud cada una d
ellas.

1.4. FUNCIONAMIENTO DE UN ACELERADOR LINEAL
DE ELECTRONES PARA USO MEDICO

En la figura 1.6 se presents un diagrama de un acelerador lineal d
electrones para uso médico del tipo de ondas viajeras. El magnetro
genera pulsos de radiofrecuencia de aproximadamente 3 000 MHz
tiene una potencia de salida de 2 MW,

Las microondas generadas por el magnetron son alimentadas a un
seccion de transicidn (convirtiendo la guia de onda, de una form
circular a una forma rectangular) y de alli pasan a través de un dielé
trico de alta potencia, el cual ofrece una impedancia grande a cualquie
onda reflejada. Posteriormente las ondas entran a la guia de on
rectangular para finalmente inyectarse a la guia de onda cilindrica d
aceleracion mediante un transformador. Al mismo tiempo un puls
de electrones con un potencial de 45 kV del cafién de electrones e
introducido en la gufa de onda de aceleracién, entrando con ung
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Figura 1.5. Inyeccion y agrupamicnto del haz de electrones en la primera
seccion de la gufa de onda de aceleracidn.

velocidad de aproximadamente de 0.4 veces la velocidad de la luz?®
(figura 1.5).

En la primera parte de la guia de onda del acelerador (seccién de
agrupamiento) la velocidad de fase de las ondas viajeras es inicialmente
igual a la velocidad con la que se inyectan los electrones (figura 1.5).
Asi, algunos grupos de electrones son capturados por las ondas elec-
tromagnéticas (un grupo por longitud de onda) y acelerados por la
componente axial del campo eléctrico de las ondas (figura 1.7).

La velocidad de fase de las ondas viajeras de radiofrecuencia se
incrementa a lo largo de la longitud de la guia de onda de aceleracion,
incrementando asi la velocidad y energfa de los electrones hasta alcan-
zar la energia seleccionada.

La corriente del haz de electrones varia de acuerdo a la modalidad
del tratamiento, siendo mds pequefia (unos cuantos miliamperes) en
la modalidad de electrones que en la modalidad de rayos X.

La guia de onda de aceleracion es enfriada por agua que circula
en su parte exterjor; asimismo es mantenida a un alto vacio (menor
a 1075 Torr) por dos bombas de iones.

Una vez que los electrones son agrupados en la primera seccion de
la guia de onda del acclerador y capturados por las ondas viajeras, la
velocidad de los mismos se incrementa rdpidamente hasta alcanzar
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Figura 1.6. Esquema de un acelerador lincal de electrones para uso médico, el tipo de estructura es de ondas viajeras.




Campo
cldetricu
iz de electiones

) % e agrupado %

\

Y

Distancia a lo Lirgo de
Fa guis de oinda de
actleracion
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una velocidad proxima a la de la luz. En el resto de la guia de onda
de aceleracion, la velocidad de los electrones permanece aproxima-
damente constante y la energia ganada por los mismos resulta princi-
palmente de un incremento relativista de su masa®® (figura 1.8).

Para evitar un desafocamiento en el haz de electrones, durante la
aceleracion de los mismos, se aplica un campo eléctrico estdtico axial
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Figura 1.8. Velocidad de los electrones en la guia de onda de aceleracion en
funcion de la energia, siendo v la velocidad de los electrones, m la masa del
electron en reposo, m es la masa del electrén a la velocidad Ve, ¢ €5 la velocidad
de la luz y, E, la energia de los electrones en MeV.
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en la guia de onda de aceleracidén por medio de unaz serie de bobinag
de enfocamiento colocadas a ciertos intervalos a lo largo de la guia de
onda de aceleracion (figura 1.6).

La correccion por cualquier desviacion del haz de electrones del
eje central de la guia de onda es rectificado por dos conjuntos de
bobinas centradoras colocadas en los extremos de la guia de onda
de aceleracion (figuras 1.5y 1.6).

Las ondas viajeras clectromagnéticas que se propagan en la gufa
de onda de aceleracion transfieren energia al haz de electrones conti-
nuamente y la potencia de las microondas no utilizada es absorbida
sin reflexion por una poderosa carga de radiofrecuencia o es retro-
alimentada a la guia de onda rectangufar para obtener una energia
mayor en los electrones si se desea seguir usando un magnetron en vez
de klystron.

Los electrones acelerados viajan en linea recta a lo largo de la guia
de onda de aceleracion hasta una cdmara de deflexién donde son
deflectados 90° por un campo magnético en algunos casos y en otros
el angulo de deflexion es de 270° (figura 1.9)

Después de pasar los electrones por la cdmara de deflexiéon chocan
con el blanco (modalidad de tratamicento con rayos X)o pasan a través

Magneto de 90°

S/

v

laz de Haz de
electrones electrones
Blanco
bac Magneto de 270°

a - energia correcta del haz
b-- energia correcta - 10%
¢ - energia correcta + 10%

Figura 1.9. Dependencia de la energia de los electrones durante su trayec-
toria en campos magnéticos de deflexién de 90y 270°,
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rones),

MODALIDAD DE TRATAMIENTO CON RAYOS X

En la modalidad de rayox X los electrones son frenados por un
blanco de alta densidad (tugsteno) y parte de la energia de los elec-
frones se convierte en rayos X (bremsstrahlung), con una intensidad
maxima dirigida hacia la misma direccion de los electrones incidentes
figura 1.10). El haz de rayos X es colimado por un sistema de coli-
macion primario fijo de metal pesado como el plomo, dando una
forma bien definida al haz de rayos X, con una radiacién de fuga dentro
de los limites permitidos,

Después, el haz de rayos X pasa a través de un filtro de aplanamiento
para darle una forma aplanada al campo de radiacién para uso en
radioterapia (figura 1.10). Los colimadores méviles permiten selec-
cionar el tamafio del campo deseado para el tratamiento.
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Figura 111, Produccion de clectrones para tratamiento en un acelerad
lineal para radioterapia,

MODALIDAD DE TRATAMIENTO CON ELECTRONES

En la modalidad de tratamiento con electrones el blanco es reem
plazado por una ventana delgada de metal en la parte superior de
colimador y los clectrones pasan a través de ella, para finalment
obtener un haz de clectrones para tratamiento. El liaz s colimado po
un sistema de colimacién primario fijo antes de incidir en el filtro d
aplanamiento y darle al haz una forma aplanada, los electrones final
mente son colimados por un cono aplicador, de acuerdo con el camp
que se desee obtener para tratamiento (figura [.11),

En ambas modalidades de tratamiento los electrones v los rayos
pasan a través de una cdmara de ionizacidn tipo transmisidn par
controlar la rapidez de dosis, la energia, =1 aplanamiento y simetria de
haz,asi como la dosimetria del campo de radiacion.

Finalmente el paciente con cdncer puede ser tratado con rayos

o con electrones.
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Capitulo 2

CRITERIOS DE SELECCION
DE ACELERADORES LINEALES DE ELECTRONES
PARA USO MEDICO

1. INTRODUCCION

Si se va a sustituir un equipo de teleterapia o los equipos ya exis-
entes son insuficicntes para tratar a la cantidad de enfermos que llegan

la institucidén, enionces surge la necesidad de adquirir un nuevo
quipo de teleterapia que al menos cubra las necesidades existentes en
I departamento de radioterapia. Esfe nuevo equipo puede ser un acele-
ador lineal de clectrones para uso médico.

En la actualidad un acelerador lineal para uso médico representa
na alternativa en ¢l tratamicnto de pacientes con cdncer, ademds
ermite obtener una mayor optimizacion del tratamiento en compa-
acion con los equipos que usan fuentes radiactivas,

La operacion de los aceleradores lineales empleados en radioterapia
n contraste con los utilizados en investigacidn es sencilla y tienen
controles simplificados, monitoreo exacto de la dosis prescrita, flexibi-
idad en el direccionamiento del haz, un simplificado sistema de vacio,
controles de seguridad sencillos y confiables, accesorios funcionales
para ayudar a implementar la precision y la exactitud de la dosis dada
al tumor durante el tratamiento.

La seleccion de un acelerador lineal para uso médico es un trabajo
de conjunto, en la cual intervienc el radioterapeuta, el fisico y las
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autoridades de la institucion; el papel que tiene el fisico en esta sel
cibn es muy importante ya que él deberd de conocer las ventajas
desventajas fisicas para el tratamiento, la dosimetria, el mantenimiont
lugar de instalacién para cumplir con las normas de seguridad radi
16gica, asi como de los diferentes aceleradores lineales de electron
para uso médico disponibles en el mercado.

El acelerador lineal de electrones para uso médico al que pue
aspirar un departamento de radioterapia privado o institucional en
pais en vias de desarrollo debe ser un acelerador para tratamien
en general, el cual deberd de efectuar cualquier tipo de tratamiento, ten
la posibilidad de realizar cambios ante una téenica impredecible ¢
minimas dificultades, tener repetibilidad y ser predecible en su funci
namiento, capaz de mantenerse operable a su maxima eficiencia ¢
las minimas dificultades en su operacion y mantenimicnto. capaz
ajustarse dentro de un espacio asignado.

El objeto de este capitulo es darle una guia al fisico y al radioter
peuta sobre las consideraciones que deben tenerse en cuenta en
seleccion de un acelerador lineal para uso médico.

2.2. CRITERIO PARA REEMPLAZAR EQUIPOS
DE RADIOTERAPIA

Los equipos de radioterapia al paso del tiempo sufren desgaste
llegan a ser tecnoldgicamente obsoletos. La vida promedio de u
unidad de radioterapia megavoltaje es de alrededor de 8 afios,'* supd
niendo que:

1. El equipo ha tenido un buen mantenimiento a lo largo de su vidj
atil.

2. Las partes de refaccion estdn listas para usarse y son disponible:
econdémicamente.

3. Las caracteristicas de operacion de este equipo de radioterapia ha

sido las apropiadas.

Un equipo de radioterapia mds alld de su vida util deberd retirars
del servicio clinico, debido a la calidad del cuidado que debe teners
con €l y su costosa operacién para seguir dando tratamientos de buen
calidad,
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Ademds para un equipo en estas condiciones resulta muy dificil que
umpla con las normas de seguridad radioldgica.

3. CRITERIOS PARA ADQUIRIR EQUIPOS ADICIONALES
DE RADIOTERAPIA

Las necesidades para aumentar los equipos de radioterapia y/o
xpansion del departamento de radioterapia deberd establecerse con
asc en la carga de trabajo, tendencias de necesidades regionales de los
ervicios de radioterapia y de los programas oficiales de la institucion,
demids se debe considerar que:

Los equipos existentes cxceden los 300 pacientes/afio tratados.!*

2. Las caracteristicas de la carga de pacientes y el tipo de enferme-
dades tratadas indican la necesidad de tener un nuevo equipo que
puede serun acclerador con rayos X de alta encrgia y haces de elec-
trones para asegurar el dptimo tratamiento del pacierite.

3. La implementacion de nuevas téenicas y la participacion en inves-
tigaciones clinicas (consumen tiemnpo) limitan la capacidad de
carga de pacientes en los equipos.

2.4. VENTAJAS EN EL USO DE ACELERADORES
LINEALES DE ELECTRONES EN RADIOTERAPIA

Las desventajas que presentan los aceleradores lineales de electrones
de alta energia para uso médico en comparacion con los equipos con-
vencionales de rayos X de baja energia y las unidades de fuentes radiac-
tivas son el elevado costo del cquipo, instalacion, mantenimiento y
los problemas asociados a su desarrolio. Pero se compensan desde el
punto de vista fisico por las numerosas ventajas que ofrecen estos
equipos de alta energia, como son:

1. Al aumentar la energia de un haz de rayos X la dosis mdxima
no permanece en la superficie, sino que se extiende progresivamente
a mayores profundidades dentro del material irradiado. Este efecto
tiene valor para el tratamiento de tumores profundos, ya que el por-
centaje de dosis es mayor en turnor y reduce las reacciones cutdneas
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a la entrada del haz. Sin embargo, el porcentaje de dosis de sali
es importante en el tratamiento con campos miltiples.

2. El poder de penetracion de la radiacién es mayor con alt
energias, asi pues, con la misma dosis para un tumor profundo,
dosis al tejido adyacente disminuye al aumentar la energia, es deci
mejor definicién del campo de radiacion, menor penumbra.

3. El mayor poder de penetracion de la radiacion de alta energ
da lugar a que el coeficiente de la dosis tumor y la dosis integral
tumor sean mds elevadas.

4. La absorcion de los rayos X de alta energia es mds independien
del mimero atdmico del material absorbente. Por tanto, en el trat
miento de tejidos no Gseos, el hueso recibe relativamente men
radiacién con altas energias que con bajas, para las que el mimer
atémico mds elevado del hueso determina una mayor absorcion de |
radiacion ionizante.

5. Modalidad de haces de electrones. Los electrones de baja energi
(menor a 1 MeV) han sido utilizados con muy poca frecuencia €
radioterapia en comparacion con los haces de rayos X de baja energi
Sin embargo, en altas energias los electrones tienen una cierta profun
didad de penetracion cn el tejido que es funcién de su encrgia. Md
alld de esta profundidad la dosis disminuye rdpidamente hasta un
cifra insignificante. Asi pues, mediante el control de la energia de lo
electrones s¢ puede regular la profundidad a la que penetra el haz d
electrones respetando asi el tejido subyacente al tumor.

6. Se obtiene una alta rapidez de dosis a un metro del blanco.
rapidez de dosis es un factor fisico que afecta la respuesta de las célu
a la radiacion, es decir, la rapidez de dosisa la cual se da una dosis
tumor.28

7. Menor tiempo de tratamiento por campo.

8. Grandes campos para tratamiento a un metro del blanco.

9. Grandes campos optimizados a distancias mayores de un metro
del blanco, para tratamiento de cuerpoentero.

10. Menor probabilidad de movimiento del paciente durante el
tratamiento.

11. Ambas técnicas de tratamiento, es decir, tratamientos a iso:
centro y a distancia blanco-piel fija.

12. Puede tratar cualquier paciente en cualquier posicion.

13. El acelerador lineal no trabaja con fuentes radiactivas y un
vez apagado no representa ningin riesgo desde el punto de vista dc
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¢) Losecriterios antes descritos deben ajustarse por:

i) La dedicacion del equipo a propésitos especiales.

if) La existencia de otros cquipos y recursos dentro de la in
titucidn.

iti) Tipo de pacientes tratados.

iv) Disponibilidad del personal especializado, tal como médico
radioterapeutas, fisicos, ingenicros de scrvicio y técnicos d
radioterapia.

2. Caracteristicas técuicas y de seguridad requeridas en un
acelerador lineal pava uso médico'®> 44 40

1. El tamafio del campo de radiacion a un metro del blanco deb
variar en forma continua desde un campo de 2 em X 2 cm a por |
menos a uncampo de 40 cm X 40 cm,

2. La rapidez de dosis en un campo de 10 cm X 10 ¢cm 4 un metr
del blanco, debe ser no menor de 3.5 Gy/min en la modalidad de rayo
Xy clectrones.

3. El acelerador debe poder realizar terapia en arco con razon de
dosis variables e¢n forma continua ¢n el rango de 0.005 a 0.05 Gy por|
grado * 0.000 2 Gy/grado,

4., El fabricante deberd proveer un juego de aplicadores de electro-
nes de difere nies tamaios de campo.

5. El peso de cualquier accesorio con fines de tratamiento debe
ser menor de 10 kg.

6. El fabricante deberda proveer datos sobre la contaminacién de
neutrones, si ¢stos existicran,

7. El fabricante debe demostrar que el acelerador es una mdquina
segura en todos los aspectos y cumple con las normas de seguridad
radioldgica.

8. El acelerador deberd tener por lo menos dos circuitos de dosi-
metria independientes entre s{, como medida de seguridad en el caso
de que fallara ef canal primario de dosimetria.

9. Se provecrd de circuitos de seguridad de confirmacion de trata-
miento, que eviten tratamientos inadvertidos con rayos X cuando el
tratamiento es a base de electrones y viceversa,

10, Se deberd proveer de interruptores de paro de emergencia en
diferentes lugares, en el cuarto de tratamiento y consola de tratamiento,
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11. Se deberd contar con monitores de simetria y aplanamiento
el campo de radiacion.

12. Asi como con un sistema de seguridad anticolision del gantry
ontra la mesa de tratamiento.

13. La rotacion del colimador deberd exceder los 180° en ambos
Entidos + 0.5°,

14. El gantry deberd girar a través de un dngulo que exceda los
60° £ 0.5°,

15. La mesa de tratamiento deberd girar a través de un dngulo que
xceda los 180° + 0.5°.

16. La altura piso-isocentro no debe ser mayor de 1.3 m.

17. Se debera proveer un distanciador mecinico que defina la dis-
ancia blanco-isocentro.

18. Se debeid proveer una mesa de tratamiento rigida y funcional.
19. La mesa de tratamicuto deberd tener una seccion abierta de
proximadamente 30 ¢cm X 30 c¢m para tratamicnto postero-anterior.

20. La altura maxima de la mesa de tratamiento serd por lo menos

cm arriba del isocentro y la minima por lo menos 54 ¢m debajo del
socentro + (0.2 cm.

21. El desplazamiento Jongitudinal de la mesa de tratamiento
debe ser de -50 cm a + 50 cm y ef lateral de 25 ema + 25 cm £
0.02 cm, con respecto al isocentro.,

22, Todos los movimientos del colimador, gantry y mesa de trata-
miento deben ser motorizados. Ademas deberdn ser posibles los movi-
mientos combinados simultineos.

23. Los movimientos de la mcsa de tratamiento deberdn realizarse
en forma manual y eléctrica.

24. Se deben proporcionar filtros en cufia de 15, 30, 45 y 60°.
La activacion del material de las cufias no debe representar riesgo para
el personal que opera el acelerador.

25. Se deberd proveer una charola portaprotecciones.

26. Se deberd tener una distancia minima de 20 cm entre el coli-
mador y el paciente.

27. Se debera proveer una escala de luz que indique la distancia
blanco-piel sobre el pacicente.

Ademads los siguientes pardmetros del acelerador deben ajustarse a
los limites que previamente han sido establecidos por los organismos
internacionales, protocolos, autoridades, especialistas en la materia,
etcétera.
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28. Las variaciones de la energia nominal de los rayos X y electr
nes no deben exceder de £ 5%.

29. El aplanamiento del campo de rayos X debe estar dentro
* 3% del valor promedio, para los diferentes tamafios de campo.

30. La asimetria del haz de radiacion debe estar dentro de +2%

31, La penumbra debe estar dentro de 8 mm,

32. La contaminacion de rayos X en la modalidad de electron
debe estar entre 1.5 a 3% a 10 cm de profundidad en el medio di
persor.

33. La variaciéon de fa rapidez de dosis a un metro del blanco
en aire debe estar dentro de + 5% del valor promedio.

34, El isocentro mecinico deberd ser localizado en una esfera d
2 mm de didmetro,

35. El isocentro del campo de radiacion debe estar dentro de un
esfera de 1.5 mm de didmetro.

36. La diferencia entre el campo real de radiacion y el campo d
luz, asi como ¢l campo indicado ¢n los respectivos monitores de tamafi
de campo no deben exceder de £ 1.5 mm en cada uno de los lados de
campo para todos los tamafios de campo utilizados en ¢l tratamiento

37. La razon entre ¢l porcentaje de dosis en profundidad obtenida
a 8 y 16 cm para diferentes campos y los valores de dosis en profun-
didad publicados no deben diferir de + 5%.

38. La diferencia entre el isocentro y el centro real del campo de
radiacion deben estar dentro de + 1.5 mm,

39. El isocentro sobre la mesa de tratamiento al girarla 180° debe
estar en un circulo de 2 mm de didgmetro.

40. La radiacion de fuga a través del colimador y a un metro del
blanco no debe exceder de 0.1% del haz 1tit,

41, La estabilidad de 1a dosis medida con la rotacién del gantry
en los dngulos 0, 90, 180 y 270° debe estar dentro de £ 2%.

42, La radiacion de fuga a través de los aplicadores de electrones
y a 4 em de la superficie de ellos no debe exceder de 2% de la dosis
sobre el eje central.

43. La exactitud de la dosis dada a isocentro en un tratamiento
de arco, no debe diferir de + 2%.

44, La dosis dada por el acelérador a isocentro para un campo de
10 em X 10 cm debe variar de 0a 9.99 Gy + 0.02 Gy.

45. Los circuitos de control deberdan producir una sefial fuminosa
y/o audible de precaucién cuando se inicia la operacion del acelerador
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en posicion de radiacion, para alertar a quienes se encuentren en la
ecindad del acelerador, o si por descuido alguien permanece dentro
el cuarto de tratamiento y pueda éste accionar el paro de emergencia.
46. Los circuitos de interconexiéon de proteccion radioldgica del
icelerador deben ser scguros y confiables.

Ll sistema de circuitos de interconexion del acelerador para protec-
Fion radioldgica tiene dos funciones generales: para prevenir el acceso
e personal al cuarto de tratamiento cuando el acelerador trabaja en
posicion de radiacion; y para interrumpir la operacién del acelerador,
ki tal operacion produce un nivel de radiacidn que represente riesgo
ara el paciente, o personal que opera el acclerador.

3. Rango de energius deseables en el acelerador lineal

El rango de energias disponibles en los aceleradores lineales para
uso cn radioterapia, disponibles comercialmente, son: en la modalidad
de tratamiento con eclectrones va desde unos cuantos MeV hasta unas
decenas de MeV (32 MeV) y en la modalidad de tratamiento con rayos
rayos X va desde 2 MV hasta 25 MV.

En la seleccion del rango de energias que debe tener ¢l acelerador
lineal que va a adquirirse se deberd tener en cuenta la infraestructura
de apoyo con que se cuente durante la instalaciéon y operacion del
acelerador, Conforme aumenta la energia del acelerador aumentan
las medidas de proteccion radioldgica, asi como la especializacion del
personal de fisicos, radioterapeutas, ingenieros de servicio y técnicos,
fo que se traduce en mas altos costos.

Las energias promedio recomendables en los aceleradores lineales
para uso médico, en un pais en desarrollo como lo es el nuestro, es en
la modalidad de rayos X de 6 a 15 MV y en la modalidad de electrones
de 4 a 14 MeV. Cuando el acelerador dispone de energias mayores que
¢éstas se presentan problemas serios de activacion del material, es decir,
produccion de neutrones y ozono, por lo que se necesita de personal
y equipo mds especializado.

4. Modalidad de operacion

I's altamente recomendable seleccionar un acelerador lineal para
uso médico que tenga ambas modalidades de operacion, es decir, se
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deberdn tratar pacientes con electrones para tumores supcrficiale
y también pacientes con rayos X para tumores profundos baj
la piel.

5. Tipo de acelerador lineal

La recomendacion es seleccionar un acelerador de tipo isocéntric
y no del tipo estacionario, ya que si se tiene la técnica isocéntrica
tiene también Ja técnica distancia blanco-piel fija.

6. Disponibilidad de una infraestructura
de apoyo humano v de equipo durante la instalacion
y operacion del acelerador

Es frecuente que un departamento de radioterapia en centros pri
vados o institucionales no tenga el apoyo de un departamento d
fisica o de fisicos y, por tanto, el médico radioterapeuta se enfrent
a los problemas de la fisica de la radioterapia y proteccién radiolé
gica por carecer de dicha asesoria. Pero cuando se adquiere un acele
rador lineal para uso médico se debe ya tener un departamento de
fisica establecido, cuyo personal de fisicos estén entrenados y califi
cados en la especialidad de fisica de radiaciones aplicadas a radioterapia,
para hacerse cargo de la calibracion, pruebas de aceptacion, dosimetria,
rutinas de buen funcionamiento del acelerador, supervision del mante-
nimiento y vigilar que se cumpla con las normas de seguridad radio
l6gicas, asi como resolver problemas de dosimetria en el tratamiento
de pacientes en forma inmediata e implementar técnicas para el trata-
miento con las energias disponibles.

El acelerador lineal requiere de una constante supervision por parte
del fisico para asegurar el tratamiento 6ptimo de los pacientes.

El departamento de fisica también deberd contar con un equipo
minimo bdsico que le permita llevar a cabo de manera eficiente su
apoyo a la operacidn del acelerador y la dosimetria del mismo.

Asimismo se debe contar con personal médico, radioterapeutas
entrenados en la planeacion del tratamiento del paciente que utilice
aceleradores lineales con las energias y modalidad disponibles, también
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e debe tener ténicos en radioterapia entrenados para operar el acele-
ador y personal de mantenimiento para mantener el acelerador en
pptimas condiciones de operacidn.

El departamento de fisica serd el encargado de establecer un pro-
brama de seguridad radioldgica en los procedimientos de operacion y
nantenimiento del acelerador.

. Disponibilidad de espacio e instalaciones

La seleccion del lugar donde se instalard el acelerador es un trabajo
e conjunto en el cual participan las autoridades de la institucion, los
prquitectos y ¢l departamento de fisica. Este lugar podria ser el que
bcupa un cquipo de radioterapia que serd reemplazado por el acele-
pador; en este caso, de ser posible, no se deberd sacrificar las carac-
geristicas del acelerador por un espacio disponible, por ejemplo, si
Kste espacio es muy pequeno no se podrd tratar pacientes a cuerpo
entero.

El cuarto del acelerador debe estar disenado de tal forma que se
pueda introducir el nuevo acelerador y sacar el equipo que se reem-
plazard.

Si existe el departamento de radioterapia, el acelerador debe quedar
dentro de ¢l.

Frecuentemente las casas comerciales dan las guias mecanicas,
caracteristicas y blindajes del lugar de instalacion y posiblemente
eligen el lugar, pero estas sugerencias no se deben aceptar en forma
incondicional, sino que, es el fisico como responsable de seguridad
radioldgica el que debe determinar si el lugar es el adecuado y si los
espesores de blindaje que proporciona la casa comercial son los reque-
ridos, es decir, el fisico es el que debe realizar los cdlculos de los blin-
dajes para asegurar la proteccion radioldgica para quienes trabajan
con el acelerador,

Durante la construccion del cuarto del acelerador, el fisico debe
supervisar que se cumpla en forma estricta el disefio original esta-
blecido, asi también deberd verificar que el vaciado del concreto sea
uniforme y si no se hace el vaciado de una sola vez, se debe especificar
como va a quedar la segunda parte del colado y comprobar que los
ductos v contactos tengan las indicaciones descritas en la memoria
analitica.
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8. Costo del acelerador lineal

El presupuesto del acelerador deberd desglosarse punto por punt
y ademds incluird el costo de la construccion del cuarto de trat
miento, de transporte, instalacion y pruebas de aceptacion del acel
rador y el surtido de refacciones.

También se considerardn los costos de mantenimiento por afio, un
vez que la garantia termine.'> #¢

Se deberd tener presenic cualquier contingencia en el contrato d
compra-venta; por ejemplo, si se demuestra que el acelerador no cum
ple las especificaciones solicitadas se deberd preveer la cancelacio
del contrato de compra-venta, reembolsando a la institucion médi
la inversion inicial, mds ¢l pago de cierto interés sobre la cantida
previamente establecida,

En el costo anual de mantenimiento se deberd especificar si s
incluye mano de obra y refacciones, asi como también si al realiza
el mantenimicnto se van a seguir las recomendaciones del fabricant
respecto a las rutinas de mantenimiento.

El costo de mantenimiento del acelerador lineal se reduce si en |
entrega, éste viene acompafiado por un stock de refacciones que serd
utilizados durante la vida 1til del acelerador. El stock de refaccione
deberd renovarse continuamente conforme éstas sean utilizadas, po
fo que su costo deberd incluirse en el costo del mantenimiento del
acelerador,

9. Mantenimiento

Frecuentemente ¢l deterioro de un equipo de radioterapia es debido
a la baja calidad del personal de mantenimiento y de las refacciones
usadas:

En la entrega del acelerador lineal para uso médico a la institucién
se debe cuidar que éste venga acompanado de sus respectivos manuales
de operacién, manuales de servicio correctivo y preventivo y un sufi
ciente stock de refacciones para no tener ninglin contratiempo en el
mantenimiento del equipo cuando menos durante los tres afios siguien-

tes a su entrega.
En el mantenimiento del acelerador lineal de clectrones para uso

médico, debe tenerse en cuenta:
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Tiempo estimado de mantenimiento semanal, mensual, semestral
y anual; experiencia previa de este acelerador con otras institu-
ciones mexicanas.

Complejidad del acelerador para el mantenimiento preventivo y
correctivo.

(Tienc el acelerador facilidad para el mantenimiento preventivo
y comreclivo de partes criticas? (magnetron, klystron, caiién de
electronges, etcétera).

Serwvicio de fdbrica, reputacidon y disponibilidad.

ervicio local de calidad disponible, ;la fibrica provee de entrena-
miento calificado al personal local?
Programas de mantenimiento preventivo y correctivo establecido
por ef fabricante.
Las refacciones utilizadas en el mantenimiento del acclerador
deberdn ser originales de fibrica o bien de una calidad equivalente.
Tiempo estimado desde que se reporta la falla del acelerador hasta
que llega cl personal de mantenimiento.
Se deberd tener una biticora de mantenimiento en la cual quede
registrada toda intervencion al equipo, asimismo deberd especificar
el tipo de intervencion, las refacciones usadas y tiempo de servicio.

6. ACELERADORES LINEALES DE ELECTRONES
PARA USO MEDICO, DISPONIBLES EN EL MERCADO

La tabla 2.1 conticne especificaciones Je diferentes modelos de
celeradores lineales para uso médico fabricados por diferentes com-
aiijas. La tabla incluye modelos que actualmente se encuentran en
ervicio en instituciones médicas y nuevos modelos disponibles.

Algunas especificaciones imgportantes han sido omitidas para dar
ugar a la informacion bdsica; hay espacios en blanco en la tabla de
informacidn donde ésta es desconocida o incierta,

Todos los aceleradores lincales de electrones para uso médico tra-
bajan en la banda de frecuencia S de 3 000 MHz correspondientes a
na longitud de onda en el cspacio libre de 10 ¢cm. La notacion para
la estructura OV es para ondas viajeras y OE es para el disefio de ondas
estacionarias, la notacion DBER indica Ja distancia blanco<je de
rotacion. El tamafio del punto focal de rayos X es usualmente de 2 a
3mm de didmetro (blanco), algunas unidades pueden tener campos
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grandes si se incrementa la distancia blanco-piel pero disminuyendo
rapidez de dosis.

Las especificaciones de la energia de los electrones varia y no pue
ser comparable, por ejemplo: se puede especificar en términos de po
centaje de dosis en profundidad, o de la encrgia de los electron
incidentes en el blanco en el vacio, o sobre los filtros de dispersion
electrones o en la superficie del fantoma.

La radiacion de fuga de los aceleradores lineales presentados en |
tabla 2.1 se encuentra dentro de los l{mites mdximos permisibl
establecidos por los organismos internacionales especialistas en |
materia, esto es, la radiacion de fuga a través del colimador y a u
metro del blanco no excede de 0.1% del haz 4til. Las especificacion
que estdn entre paréntesis son opcionales.

Frecuentemente ¢s un riesgo tomar como referencia a una instit
cion médica extranjera para seleccionar un equipo de radioterapi
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Tabla 2.1, Aceleradores Lineales de Electrones para Uso Médico Desde 196

§15,15

Ario Energias Angulo de Long. Totd Gerrerdor Angulo de Frnontes Fotones
Aprox. Marca Modelo Disponibles Tipo de Rotacion de la Grls ’ ,:Iv Deflexion Mevimo Tarnafio mdx.
de Intro- ¢ ! Foto- Elec Diseno del de Oncla Micromdas del Haz de { de Campo
duccion nes  trones Gantry viipo Microoia Elect, (> min A em* A Im)

Isocéntrico
1965 Philips, Mel SL75/10 7-10 410 DBER = 3707 22mov Magnelron 95° -0 30 x 30
100 em T MW
1965 Efremov LUES 5 Isocéntrico £ 120° ov Magnietron 90° 10 15 X17
DBER = 1.& MW
100 ¢m
1967 Efremov LUE 25 10,15 10-25 | Estacionario 30° 65mOV Kly stron 90° v 18 x18
Dos 20 MWV
Secciones
1967 CGR-MEV Therac 40 | 1025 732 | Isocéntrico +105° 6.0mOV Klystron +37°437° 200 38 X 38
AECL Saggitare (40) DBER == (370° con Dos 9 MW -37°-126°
105 cm fosa) Secciones
1967 Toshiba LMR 13 10 812 Fsoc€ntrico 12107 1.6mOV Magnetion 105° L (] 30X 30
DBER = 4.8 MW
100 ¢m
1968 Varian (Clinac 4 4 Isocéntiico 360° 0.3mOE Magnetion Ninguno pos ) 40 X 40
DBER = TMW
80 ¢m
1969 Applied Mevatron 6 - Isocéntrico 370° 1 mOE Magreetron 261° 10 40 X 40
Radiation DBER = 2 NW Acromitico
100 em
1969 Applied Mevatron 8,10 S5-It Isocéntrico 370° 1.3mOE Magnetron 261° 0 40 X 40
Radiation Xl DBER = 2NV Acromdtico
100 cm
1970 Mitsubishi | MLAASMUB | 12 815 | Ilsocéntrico 390° 1.7 mOV Klystron 110° 200 30 X 30
DBER = S MY
100 cm
1970 SIIM Therapi 4 4 - Estacionario 365° 0.35mOE Magnetron Ninguto o] 40 X 40
Nuclear 2 MV
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Tabla 2.1. (continuacion)

Aflo Energias Angulode | Long. Total - Angulo de Fotones Fotones,
Aprox, 4 Model Disponibles Tipo de Rotacion de la Guia (,enzmdor Deflexicn Maximo Tamailo mix,
de Intro- Marca HOdElO L Foro Elec- Diseno del de Onda Vicroondas | delHaz de D de Campo
duuccion nes  trones Ganrry y Tipo ‘ Elect. Gyfmin A | cm* A Im)
1970 Varian Clinac 35 8,25 724 lsacéntrico 3607 2.5 mov Magnetron + 577 10,00 RESPANCH
DBER = IMW ag*
100 ¢m
1970 Radiation Dynaray 4 4 lsocéntrico 3707 0.75 m OV Magnetton 266° 3.00 0 X 30
Dynamics DBRER = 2 MW Acromidtice
100 em
1971 CGR-MEV Therac 6 6 Isuecntrico 370° LI mOV Magnetron 262 2.30 40 X 40
AECL Neptuno DBER = 2 MW Acromatico
100 cm
1972 Radiation Dynaray 10 8 330 | lsocéntrico 370° 23 mOVv Magnetron 266° 3.00 35 X 3§
Dynamics DBER = 2 MW Acromitico
100 cm
1972 Toshiba LMR 4 4 Fsocéntrico 420° 03 m Ok Magnetion Ninguno 2.25 40 X 40
DBER = MW
$0/100 em
1972 Toshiba LMR 15 10 10-16 § lsocéntrico 420° 1.7 m OV Magnetron 1057 3.50 30X 30
DBER = 4R MW
100 ¢cm
1973 CGR-MEV Therac 20 10,18 6-20 Isucéntrico 370° 2.3 mOV Klystron 270° 4.00 40 X 40
Saturne DBER = S MW Acromsitico
100 cm
1973 Philips, Mel SL 75720 8,16 5-20 | Isocéntrico 360° 2.5mov Magnetron 95° 4.00 30X 30
DBER = SMWY
100 ¢
1973 Mitsubishi ML-M 4 - lsocéntrico 380° 0.3m Ok Magnetron Ninguno 2.24 30 X 30
DBER = 2 MY
80 cm
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Tabla 2.1. (continuacién)

Ao Energios Angulo de Long. Total Angulo de Fotones Fotones
Aprox. Disponibles Tipo de Rotacion de la Guta G""‘}'c ador 1 “peflexion Mdxime | Tamaflo max,
de Intro- Marca Modelo \ porp. Elec- | Diseflo del deOnda | o delHude } D de Campo
diccion nes  trones Gantry y Tipo K Elect. Gy/min A em? A lm)
1974 Mitsubishi ML-3M 2.8 Isocéntrico 380° 0.25 m OF Magnetron Ninguno 1.00 30X 30
DHER = 2 MW
40 em
1974 Varian Clinac 18 10 618 [socéntrico n0° 14 mOt Klystron 20¢ 5.00 35X 35
DBER = S MW Acromdtico
100 cm
1974 Radiation Dynary 18 0-12 518 Isocéntrico 370° 23moOv Klystron 266° 3.50 35 X 35
Dynamics DBER = 5 MW Acromdtico
100 em
1975 Varian Clinac 12 8 6-12 [socéntrico 360° 1.2m Ok Magnetron 270° 3.50 35X 35
0) (49) DBER = I MW Acronuitico
100 cm
1975 Varian Clinac 6x 6 Isocentrico 360° 0.3m Ok Magnetron Ninguno 1.92 40 X 40
DBER = LMW
80 cm
1975 Philips, Mel SL 73/5 4.6 - Isocéntrico 420° 1.25 m OV Magnetron 95° 3.50 40 X 40
DBER = MW
100 ¢cm
1976 CGR-MEV ‘Therac 10 9 6-10 Isocéntrico 370° 12 mOE Magnetron 262° 3.00 40 X 40
AECL Neptune DBER == 2 MW Acromdtico
100 cm
1976 Radiation Dynaray 6 6 - Isocéntrico 370° 1.0 m OV Magnetron 266° 3.00 15 X 35
Dynamics DBER = 2 MW Acromdtica
100 cm
1976 Efremov LUEISM 15 1020 | Isocéntrico +120° 26 mOV Magnetron 270° 3.00 30 X 30
DBER = 9 MW Actomdtico
100 ecm
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Tabla 2.1, (continuacion)

Ao Energias Angulode Long, Total S Angulo de Fotones Fotones
Apros. Marca Modelo I‘)ispuni f][('s Tipo de Retacion de la Guila Ge ": I,¢ f"h ” Deflexion Mdxinto Tamaito mdx.
el fro- Fotr Elec- Disciio del de Onda Microondas del Huz de D de Campo
dccion nes  trones Gantry v Tipo ! ’ Elect. Gy/min A em® A lmy)
1977 Siemens Mevatron 10,15 3-8 Isocéntrico 370° 1.3m OE Klystron 270° 300 40 X 40
[;ggl{ = TMW Acromitico
cm
1977 Varian g;llnoﬂg 6 - ls[g(l:]égllrico 360° 0.3mOE Magnetron Ninguno 2.00 40 X 40
iR= MW
100 cm
1977 Varian Clinac 20 15 620 Isocéntrico 360° 1.6 m OF Klystron 2707 5.00 35 X 35
5 MW Acromdtico
1971 EMI EMT Four 4 - Isocéntrico 360° 0.3m OE Magnetron Ninguno 220 40 X 40
Therapy 2MW
1971 anMI EML-SIX 6 - lsl()xl:}éé\[t(rico 360° 0.3m OF Magnetron Ninguno 220 40 X 40
The rapy = 2MW
100 cm
1978 Efrenov LUE 5M 4.5 4.5 lsDo%éél!l‘rico +120° 0.6 m OV Magnetron Ninguno 200 30 X 30
= IMW
100 cm
1978 Philips,Mel | SL75/14 | 8,10 4-14 lso&[:;éll:\;{ico 360° 225mOV | Magnetron 95° 350 40 X 40
iR = 2MW
100 cm
1980 AECL Therac 6 6 - Isocéntrico 360°

DBER =
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Ao Energras Angulo de Long. Torl Generador Angulo de Fotones Fotones
Aprox, arca Modelo Disponi bles Tipo dv Rotacion de la Guia ! de Deflexiin Miximo Tamanio max.
de Iniro- ‘ ! Fote Elec- Diserio del de Onda 1I'>r-r:‘rJas det Haz de D de Campo
duiceion nes  rones Ganry y Tipo Hierin Eleet, Gy/min A cm? A Im)

1980 AECL Therac 20 8 620 | Isocéntrico 360"

DBER =
100 em

1981 ATC Therapi 4 Isocéntrico

1981 ATC ATC 4/6 Isecéntrico

1980 Siemens Mevatron 60 | 3,4 [socéntrico 370° Magretron 270° 2,10 40 X 40

DBER = Acromitico
100 cm
1980 Sieinens Mevatron 74 10 S12 Isozéntrico 370° 1.3m Magnetron 270° 3.00 40 X 40
DBER = Acromitico
100 cm
1980 Siemens Mevation 67 6 opeio- | lsocéntrico 370° 1.3m Magnetron 27¢° 3.00 40 X 40
nal DBER = Acromdtico
100 cm
1980 Siemens Mevatron 77 | 10,15 718 Isocéntrico 370° 1.3 m OE Klystron 270° 300 40 X 40
DBER = 7 MW Acromdtico
100 cm
Varian Clinac 2500 | 6,24 622 Isocéntrico
DBER =
100 cm




Capitulo 3

PRUEBAS DE ACEPTACION Y DE RUTINA DE UN
ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES
PARA USO MEDICO

[. INTRODUCCION

Estudios previos indican que el control de calidad radioterapéutico
el cdncer requiere de usa exactitud de la dosis dada a tumor de
5%.% La exactitud requerida en radioterapia es probablemente la
ds critica de todas las disciplinas oncoldgicas. Predicciones basadas
n nuesiro entendimiento de la biologia del cdncer, nos indican que
equefias diferencias en la dosis dada al volumen tumoral puede tener
fectos profundos en la probabilidad de cura del cdncer. Estos estudios
fialan que si existen desviaciones de 5 a 10% en la dosis dada al
mor, éstas pueden ser detectadas clinicamente indicando asi la
alidad del tratamiento.

Para obtener la exactitud requerida en el tratamiento del cdncer
on la utilizacion de aceleradores lineales para uso médico, se requiere
ue el acelerador se calibre con una exactitud tal que contribuya con
na incertidumbre maxima en la dosis dada a tumor de + 2% y para
ograr esta exactitud es necesaric tener un estricto control de la ener-
fa de los rayos X, del tamaiio del campo real de radiacién, del
planamiento y simetrfa del haz de rayos X y de todos los pardmetros
el acelerador que pueden contribuir a la incertidumbre de Ia dosis a
wmor en ¢l tratamiento terapéutico del cdncer con rayos X.
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Se entiende por pruchas de aceptacidon de un acelerador lineal
electrones para radioterapia la verificacién del funcionamiento corre
del mismo, asi como también de los pardmetros descritos en el pérr:
anterior, es decir, estos pardmetros deben encontrarse dentro de
limites de exactitud y precision que previamente s¢ han estableci
en los protocolos elaborados por comités de cientificos.

Las pruebas de aceptacion deberdn realizarse al final de l4a instalaci
del nuevo acelerador, asi como también después de efectuada la ruti
anual de mantenimiento, las pruebas de aceptacidn se pueden re
completa o parcialmente al finalizar una reparacion mayor del ace
rador o en las rutinas periodicas del equipo.

Es recomendable que las pruebas de aceptacion sigan el ord
establecido aqui, ya que algunas pruebas requieren previamente
otras.

El objetivo que se persigue con el presente capitulo es dar una gu
prictica de las pruebas de aceptacién y rutinas periGdicas que deb
realizarse en el acelerador lineal para uso médico con el fin de asegur
el 6ptimo tratamiento del paciente con cincer.

3.2. PRUEBAS DE ACEPTACION
1, VERIFICACION DEL ISOCENTRO

La verificacion del isocentro se realiza con la ayuda de dos objeto
uno es la punta de una aguja montada en un soporte adecuado sob
12 mesa de tratamiento y el otro es el indicador de distancia blanc
isocentro mecdnico. Una vez colocado el distanciador mecanico en
gantry, este Ultimo se orienta en dos posiciones sucesivas a dngul
rectos, es decir, a 0y 90° y se determina una posicidn para que
punta de la aguja sea equidistante con la punta del distanciador mec
nico, las posiciones lateral y vertical del isocentro se ajustan por
localizacion de un punto en el espacio fijo para el cual la punta
la aguja y la punta del distanciador mecinico sean equidistantes
girar el gantry 0, 90, 180 y 270° La misma operacion se realiza pa
¢l colimador y se encuentra as{ la posicion del isocentro.?

Se debe verificar que la separacion entre la punta de la aguja y |
del distanciador mecdnico estén dentro de * 2 mm cuando el gantry
el colimador se giran a través de 0, 90, 180 y 270°,
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Angulo de rotacion
del colimador

(i-) fsocentro

Tamafio de campo

~
Angulo de

rotacion del

gantry

Coordenadas de Ja
mesa de tratamiento

———

Angufo de rotacion de
la mesa de tratamiento

Figura 3.1. Descripcion de los difercntes movimientos del acelerador lineal de
L% AT
clectrones para uso médico con disefio isocentrico.

El isocentro es el punto de giro del gantry, colimador y mesa de
tratamiento (figura 3.1).

Las variaciones del isocentro deben quedar confinadas a una esfera
de 2 mm de didmetro.

2. ALINEACION DE LA CRUZ DE ALAMBRE DEL CAMPO
DE LUZ CON EL ISOCENTRO

Esta prueba se realiza con la ayuda de una hoja de papel milimétrico
y del distanciador mecdnico blanco-isocentro. La hoja se coloca sobre
la mesa de tratamiento y se marga en ella el isocentro. Se hace coin-
cidir la interseccion de la cruz de alambre con el isocentro marcado
en la hoja y se gira el colimador a través de un 4ngulo de 360° a inter-
valos de 45°, Verificar que la interseccién de la cruz de alambre mas-
cada cada 45° en la hoja y el isocentro se encuentren dentro de un
circulo de 2 mm de didmetro. El gantry se coloca a 0° en esta prueba,>?
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3. ALINEACION DEL DISTANCIADOR OPTICO
BLANCO-PIEL (ESCALA DE LUZ)

Esta verificacion se realiza colocando el gantry y el colimador
0°. Enseguida, con una hoja de papel milimétrico sobre la mesa

Gantry

Bhanco

Colimador e

N

Lije central

Eje

~ transversal
Eje de v’ /
rotacion del gantry = 4
/, B
Pelicula

‘ Isocentro
Planode —¥
A

mediciones

AN

Eje
tongitudinal

Figura 3.2. Sistema de referencia para medir los parametros del haz de radia-
cion, En el plano de mediciones se coloca la pelicula para verificar el campo de
radiacion,
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ratamiento se marca la interseccion de la cruz de alambre y después
e comprueba que el punto de la interseccion de la cruz de alambre y la
narca de 100 cm de la escala estén dentro de = 2 mm (usualmente
a distancia blanco-isocentro ¢s de 100 cm),

. ALINEACION DEL CAMPO DE RADIACION

En las siguientes prucbas, de los puntos 4.1 al 4.5, se utiliza la
belicula X-OMAT-TL de Koduk o equivalente. En todas las pruebas
{[e coloca el gantry a 0° y ¢l tamario del campo se fija con los con-
roles de tamano de campo que muestran el tamaiio del campo en
socentro.

Antes de cxponer las peliculas para verificar el campo de radiacion
%e les marca el punto de interseccion de la cruz de alambre y cada
ma de las orllas del campo por comprobar, con la utilizacion del
sistema de referencia de la figura 3.2,
La pelicula utilizada para verificar la alincacién del campo de radia-
cion se coloca a un metro del blanco (en el plano que pasa por el
isocentro) bajo condiciones de equilibrio electronico y se expone a
una dosis de 0.08 Gy (8 rad) con rayos X de la energia disponible en
el acelerador.

Las pruebas de alineacion del campo de rayos X se realizan expo-
niendo las placas de pelicula al campo de radiacion como se muestra
el siguiente cuadro:

Num. de pelicula Tumaiio del campo Angulo del
expuesta a isocentro colimador

1 dem X 4 cm 0°

2 dem X 4 cm 90°

3 10cm X 10cm 0°

4 10ecm X 10cm 90°

5 25cm X 25cm 0°

6 25cm X 25cm 90°

7 40 cm X 40cm 0°

8 40¢m X 40cm 90°
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4.1. Alineacion del tamaiio real del campo de radiacion
con el tamaiio de campo mostrado en los
controles de tamaio de campo.

Con un densitbmetro que tenga una abertura de un milimeiro d
didmetro, medir las dimensiones reales del campo de radiacion ¢
ambas direcciones A-B y G-T de todas las exposiciones tomadas en
punto 4. Las dimensiones reales del campo de rayos X en la pelfcu
esta dado entre las lineas de 50% de densidad dptica relativa co
respecto al centro del campo de rayos X (figura 3.3).

La diferencia entre el tamafio del campo mostrado en los controlg
de tamafio de campo y el tamaiio real del campo de radiacién medid
con un densitometro debe estar dentro de + 2 mm.

Esta prueba permite verificar la linealidad entre el tamafio re:
del campo de radiacion en el rango de 4 cm X 4cma 40 cm X 40 cn

4.2. Alineacion del tamaiio real del campo de radiacion
con el tamafio del campo dptico (campo de luz)

En cada una de las exposiciones tomadas en el punto 4 verifica
que la diferencia entre el tamafio real del campo de radiacion y e
tamaiio del campo de luz (campo Optico) marcado en la pelicula ante

Dimension real det Campo de radiacion
campo de radiacion

wt 4

I

5

-

K

L

5

3

. .

o 507 b

he

]

0

‘A

& \
.
A R O S N—

cm

Figura 3.3. Gréfica de la dimensién real del campo de radiacién en centfmy
tros con respecto a 50% de la densidad dptica relativa,
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Figura 3.4, Grifica del tamafio real del campo de radiacidn en comparacion
con el campo de luz.

de la exposicion cstén dentro de * 2 mm (figura 34). La coincidencia
del campo de luz con el campo real de radiacion debe verificarse a dis-
tancias mayores de un metro del blanco.??s 33

4.3. Alincacion del campo de luz con el campo mostrado
en los controles de tamaiio de campo

Verificar que la diferencia entre el tamafio del campo de luz y el
campo mostrado en los controles de tamafio de campo estén dentro
de = 1.5% enel rango de 4 cm X 4 cm a 40 cm X 40 cm.??

4.4. Alineacion del centro del campo de radiacion

Usando las exposiciones 3 y 4 enlistadas en la seccién 4 se procede
a verificar que la diferencia entre las orillas del campo real de radiacion
y las del campo Optico estén dentro de * 2 mm. Se comprueba que la
diferencia entre el centro del campo de rayos X y el isocentro estén
dentro de * 1.5 mm. El centro del campo de radiacion se determina
al seleccionar un campo rectangular lo menos ancho posible y una lon-
gitud de 25 cm y se expone una pelicula en isocentro bajo condiciones
de equilibrio electrénico al campo de radiacion rectangular a inter-
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valos de 45° y el punto en ¢l cual se crucen los campos rectangulares
es el centro del campo de radiacion.??

Se coloca un filtro en cufia de 45° en el colimador y con una cdma
de ionizacion situada en el isocentro bajo condiciones de ecpuilibri
electronico, se hacen cuatro mediciones de la dosis en los cuatro dngu
Tos cardinales del colimador (O, 90, 180 y 270%). Las dosis asi medidas
no deberan diferir por mds de £ 1%.

4.5. Verificacién de la penumbra

La penumbra se define como la distancia que hay entre 80 y 20%
de densidad optica. Si se usan las exposiciones 1, 3,5 y 7 se medira
la distancia entre 80 y 20% de densidad Optica en cada una de las
orillas del campo, la penumbra asi medida deberd estar dentro de
8 mm.»

S. ALINEACION DE LA MESA DE TRATAMIENTO

El gantry y el colimador se colocan a 0°. La mesa de tratamiento
se sube hasta que su superficic pase a través del isocentro, s¢ coloca
en ella una hoja de papel milimétrico y se marca el isocentro en él,
Enseguida, girar la mesa 180° a intervalos de 45°, y luego marcar las
intersecciones de la cruz de alambie sobre el papel y finalmente veri-
ficar que todas los puntos marcados estén dentro de un circulo de
1.5 mm de didmetro.

6. VERIFICACION DEL APLANAMIENTO Y SIMETRIA
DEL CAMPO DE RAYOS X

Las pruebas de verificacion del aplanamiento y simetria del campo
de radiacion se efectian usando el sistema de dosimetria que se muestra’
en la figura 3.5. Este arreglo se compone de dos cdmaras de ionizacion,
una de ellas es la de referencia y la otra la cdmara sonda, dos electrd-
metros, un fantoma de agua con movimiento automdtico de la cdmara
sonda, un control de movimientos de la cdmara sonda, un divisor de
voltaje y un graficador X, Y.
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Electiometro de la
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Figura 3.5. Sistema de dosimetria para obtener los perfiles del campo de
radiacidn para cfectuar las pruebas de aplanamiento y simetriz; asimismo, se pue-
den obtener las curvas de porcentajc de dosis en profundidad con este arreglo,

La cdmara de ionizacion de referencia se fija en el extremo del
campo de radiacién sobre la superficie de agua del fantoma, la cdmara
sonda se coloca a 10 cm de profundidad en agua y se moverd en un
plano transverso al fantoma para obtener el perfil del campo de radia-
cion. La superficie del agua en el fantoma se coloca a 90 cm del bianco,
la prueba es equivalente para una distancia blanco-superficie de 100 cm
y la cimara sonda a 10 cm de profundidad.

Las sefiales obtenidas de las cimaras de referencia y sonda se ampli-
fican en los electrometros y una vez amplificadas pasan al divisor de
voltaje del cual se obtiene una sefial para el graficador X, Y en el cual
aparece la grafica del perfil del campo de rayos X. Se debe tener la pre-
caucidon que el tamafio del campo de radiacion quede completamente
dentro del fantoma. Estas pruebas también se pueden realizar con la
técnica de pelicula y densitémetro (apéndice C).

6.1, Verificacion del aplanamiento del campo
de radiacion

Las pruebas del aplanamiento del campo de radiacién se realizan
bajo las siguientes condiciones: el dngulo del gantry y del colimador
se seleccionan a 0°, el tamafio del campo por verificar se fija con los
controles indicadores digitales de tamafio de campo y se obtiene el
perfil del campo de radiacién sobre el graficador X, Y.

Las pruebas de aplanamiento se efectian sobre los campos de
4emX4cem,10cm X 10 cm, 20 cm X 20 cm, 30 cm X 30 cm y, el
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campo mdximo, en los ejes A-B, G-T, G/A-T/B y G/B-T/A (véase fi
gura 3.2).

Las variaciones de intensidad sobre el perfil del campo de radiacio
(definido entre los puntos de 80% de dosis relativa) no deberd excede
de = 3% del valor promedio numérico del maximo y el minimo de |
intensidad.*? El valor promedio numérico estd dado por:

V. = Vins = Vi
P 2

Donde V,, es el valor promedio numérico, V¢ es el valor maxim
superior del perfil y Vy,; es el valor minimo inferior del perfil.

En la figura 3.6, s¢ da un ejemplo de la prueba de aplanamient
sobre un campo de 20 cm X 20 cm de rayos X de 8 MV.

6.2. Verificacion de la simetria del campo de radiacion

Usando los perfiles obtenidos en la seccion 6.1, verificar que la
asimetria del campo de rayos X esté dentro de + 2% para todos los
campos.

La verificacion de la simetria se realiza —en este caso, en particular,
sobre el eje A-B— por medio de la comparacién de las lecturas de
dosis en cada uno de los puntos escogidos del perfil de rayos X y
aplicando la siguiente ecuacion:

App =1n(A, + Ay + Ay + .+ ALD)-
([B,+ B, + By + ... + B, ]) 100%/D,

Donde: Ap.g es la asimetria en el eje A-B; Aj, A,, ..., etc. es
la dosis en los puntos A, A,, ... etc.; By, B,,...,etc.esla dosisen
los puntos B,, B,, ..., etc,; n es el nimero de medidas sobre el perfil
y Dy es la dosis en la interseccion del eje central con el perfil y usual-
mente s toma como 100%. Este mismo procedimiento se sigue para
verificar la asimetria de los ejes G-T, G/A-T/B y G/B-T/A.

En la figura 3.6, se presenta un ejemplo de las pruebas de asimetria
de un campo de 20 cm X 20 cm de rayos X de 8 MV, en los ejes A-B
y G-T.
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Figura 3.6, Verificacién del aplanamiento y simetria del campo de radiacidn,




7. VERIFICACION DE LA ENERGIA DE LOS RAYOS X

El método directo de determinar la mdxima energia de los rayos
con energfas mayores de 1.5 MV es a través de reacciones fotonuclear
en elementos (de alta pureza) con energias de amarre conocidas.®

Sin embargo, para verificar la energia de los rayos X en forr
rutinaria no es necesario comprobarla por métodos directos, sino q
basta hacer mediciones de porcentaje de dosis en profundidad y con
pararlas con los valores publicados para un acelerador en particul

La energia se debe comprobar por métodos directos cuando
instala el acelerador.

Para comprobar la energia de los rayos X periddicamente en u
fantoma de agua se procede como sigue:

1. Se encuentra la profundidad a la cual la dosis se reduce al 50%
por ejemplo para rayos X de § MV:
Energia: 8 MV, PDP* = 50% a la profundidad de 17 cm 2 mm

2. Encontrando el porcentaje de dosis a la profundidad de 10 ¢
por ejemplo para rayos X de 10y 15 MV:

Energia: 10 MV, PDP (74 £ 2)% a la profundidad de 10 ¢m.
Energia: 15 MV, PDP (77 +2)% a la profundidad de 10 cm.

En ammbos casos, la distancia blanco-superficie es de 100 ¢m, e
gantry y el colimador se colocan a 0° y el tamafio del campo es d
10 cm X 10 ¢m a la profundidad de dosis mdxima.

8. VERIFICACION DE LA RADIACION DE FUGA
DE LOS COLIMADORES

Para esta verificacion tanto el gantry como el colimador se colocan
a 0° y se selecciona un tamafio de campo de 10 cm X 10 cm a un
distancia de 100 cm del blanco. Se mide la dosis en aire con una cima
ra de ionizacion bajo condiciones de equilibrio electronico sobre el
eje central a la distancia de 100 cm del blanco, la dosis asf medida se
le ltama dosis de referencia.

* PDP es el porcentaje de dosis en profundidad,
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Figura 3.7. Verificacion de la radiacién de fuga de los colimadores méviles
1 acelerador tineal de electrones.

Los colimadores se cierran completamente y se mide la dosis recibida
n los puntos del perimetro de una superficie circular de 50, 75 y
00 cm de radio a intervalos de 45°, las medidas s realizan en el
lano perpendicular al eje central que se encuentra a una distancia de
00 c¢m del blanco (figura 3.7).

La dosis recibida en cualquiera de estos puntos no deberd exceder
le 0.1% de la dosis de referencia.

b, VERIFICACION DE LA RADIACION DE FUGA DEL
CABEZAL DEL COLIMADOR

El 4ngulo del gantry se coloca a 90° de fal mamera que el haz de
radiacion esté dirigido horizontdlmente, Medir la dosis de fuga en
bl cabezal del colimador en los puntos mostrados en In figura 3.8.
Expresar la radiacion de fuga como porcentaje de la dosis de referencia.
Estas medidas se realizan a 100 cm del blanco y en los dngulos indi-

cados en la figura 3.8,
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Figura 3.8, Verificacién de la radiacion de fuga del cabezal del colimador.

La radiacion de fuga no deberd exceder de 0.1% de la dosis de ref
rencia, posteriormente sc coloca ¢l gantry a 0° y se repite el proces
en el plano perpendicular al eje central.

10. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR

La calibracion de las unidades monitor consiste en igualar las uni
dades monitor del acelerador a la dosis medida en Gy, ya sea en
técnica isocéntrica o en la técnica distancia blanco-piel fija. El proce
dimiento de calibracién de las unidades monitor es presentado en e

Capitulo 5.

11, CALIBRACION DEL MONITOR DE RAPIDEZ DE DOSIS
La calibracion del monitor de rapidez de dosis se efectiia colocan

el gantry y el colimador a 0°, se escoge un tamafio de campo de 1
cm X 10 cma la profundidad de dosis mdxima, la superficie del fantoma
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e coloca a un metro del blanco y la cdmara de jonizacion se fija a
cm de profundidad sobre el eje central. La dosis medida se calcula
la profundidad de dosis maxima y se divide entre el tiempo de
h medici6n, obteniendo asi la rapidez de dosis real.

2. VERIFICACION DE LA RAPIDEZ
DE DOSIS VARIABLE

Si un acelerador puede operar con diferente rapidez de dosis se
eberd determinar la dosis absorbida por unidad monitor para cada
na de ellas (factor de calibracién de rapidez de dosis), también se
cbe establecer la posible dependencia de la cimara de ionizacion
tegrada en el acelerador a diferente rapidez de dosis. Si se obtiene
n mismo factor de calibracion para la diferente rapidez de dosis,
ntonces la camara de ionizaciéy de monitoreo integrada en el acele-
ador no depende de la rapidez de dosis.

Si no se obtiene el mismo factor de calibracion para la diferente
pidez de dosis se debe recurrir al fabricante para que corrija la causa
e la dependencia. Si no ¢s posible corregir la falla, entonces se debe
ener un factor de calibracién para cada rapidez de dosis y asegurarse
ue el tratamiento se efectie con la rapidez de dosis prescrita.

13. VERIFICACION DE LA DOSIS MEDIDA CON DIFERENTES
ANGULOS DEL GANTRY

Esta verificacién se lleva a cabo con el gantry y el colimador a 0°,
el tamafo del campo de 10 ¢cm X 10 cm a isocentro, la distancia
blanco-superficie de 95 cm, la cdmara de ionizacion se coloca a una
profundidad de 5 cm en agua y en la consola de tratamiento se selec-
cionan 100 unidades monitor. La dosis asi medida la lamaremos la
dosis de referencia.

Se repiten los mismos procedimientos descritos en el parrafo anterior
para los siguientes dngulos del gantry: 90, 180 y 270°, Verificar que
fa dosis medida en los diferentes dngulos esté dentro de + 2% de la
dosis de referencia.

NOTA: En la verificacién de los puntos 11 a 13 se puede utilizar
una fantoma de agua o de un material equivalente al misculo.
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3.3. PRUEBAS DE RUTINA

El mantener el acelerador lineal de electrones para uso médico
buenas condiciones para el tratamiento 6ptimo de pacientes sz requief
que se lleven a cabo ciertas pruebas de rutina que aseguren que
paciente recibe la dosis prescrita, Estas rutinas deben estar a cary
del Departamento de Fisica y se efectian periddicamente en form
independiente de la rutina de mantenimiento preventivo y correctiy
establecido en los esquemas de mantenimiento del acelerador.?’
32, 33

VERIFICACIONES SEMANALES

Estas pruebas se deben efectuar semanalmente (o mds frecuent
mente si se cuestiona la estabilidad del acelerador).
Se debe verificar:

La calibracion de las unidades monitor en ambas técnicas de ftra-
tamiento (isocéntrica y DBP fija).
La coincidencia del campo de luz con el campo real de rayos X.
El distanciador 6ptico (escala de luz).
El sistema de proteccion de dosis (doble canal de dosimetria).
El buen funcionamiento de los interruptores de paro de emer-
gencia dentro y fuera del cuarto de tratamiento.
El buen funcionamiento del sisteina de seguridad de colision del
gantry contra la mesa de tratamiento.
7. El buen funcionamiento de la charola portaprotecciones.
8. El buen funcionamiento del switch de seguridad de la puerta de
acceso al cuarto de tratamiento.
9. Las luces de sefialamiento de los diferentes estados del acelerador

lineal.

Pt

;b wn

&

VERIFICACION MENSUAL

Se deben verificar:

1. Elisocentro.
2. El tamafio real del campo de radiacién en comparacion
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campo seiialado en los controles indicadores digitales de tamafio
de campo en isocentro,

La alineacion del centro del campo de radiaciébn con respecto al
isocentro.

El funcionamiento de tratamiento con arco.

El sistema de interconexidn de los filtros de cufia en conjunto con
los selectores de tratamiento.

Visualmente las partes mecdnicas incluyendo los colimadores y
accesorios.

La exactitud del indicador de distancia mecdnico blanco-isocentro.
La alineacion de la inesa de tratamiento.

La energia de la radiacidn.

VERIFICACION SEMESTRAL

Se debe verificar:

La radiacion de fuga del cabezal y colimadores del acelerador,

El porcentaje de dosis en profundidad para diferentes tamafios
de campo, al menos deben verificarse tres campos,

Los factores de transmision de los filtros en cufia asi como de
sus porcentajes de dosis en profundidad.

VERIFICACIONES ANUALES

Se debe realizar una calibracion completa del acelerados.

Revisar y probar el sistema de monitorco de la dosis de ambos
canales de dosimetria (linealidad de la cdmara de transmision,
dependencia de la rapidez de dosis de la cdmara, etcétera).

Realizar las pruebas de aceptacion.

Las pruebas periddicas recomendadas no agotan todas las posibles
verificaciones, solo se sefialan las mds importantes, pero no quiere
decir que las que no aparecen lo sean menos, Las pruebas de rutura

no son excluyentes entre si.
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Capitulo 4

DOSIMETRIA DE RAYOS X DE ALTA ENERGIA

.1. INTRODUCCION

El incremento continuo en el uso de aceleradores lineales para pro-
hositos terapéuticos y de su mayor demanda en la exactitud de la
losis administrada, ha dado origen al desarrollo de técnicas para el
ilculo de dosis debido a rayos X de alta encrgia y para la calibracion
le aceleradores lineales para uso médico con énfasis en la region de
ncremento (buikd up) en la modalidad de rayos X.
Actualmente, los laboratorios de estandarizaciébn no tienen expo-
iciones estdndard para la medicion de la dosis o calibracion de instru-
mentos para rayos X con energias mayores que las del Cobalto-60
y rayos X de 2 MV,
La medicion de la dosis absorbida a altas energias es relativa a una
pxposicion de calibracién de baja energia por medio de la teoria de
fa cavidad para una cdmara de ionizacion, es decir, para medir la dosis
pbsorbida a altas energias se calibra la cdmara de ionizacién previa-
mente con la energia del Cobalto-60 o con rayos X de 2 MV. La expo-
sicibn de calibracidon para estos propoOsitos se hace con Cobalto-60
en Estados Unidos de Norteamérica y con rayos X de 2 MV en ¢l Reino
Unido.™

Los calculos de dosis en el punto de interés se cfectiian en relacion
a una dosis de referencia, 1a cual se escoge como la dosis mdxima en el
medie dispersor,
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Asimismo, la medicion de la dosis a altas energias o la calibraci
de aceleradores lineales para uso médico se realiza en un medio d
persor haciendo uso de un fantoma de agua o de un medio mate
con nimero atdmico cercano al misculo.

El propbsito de este capitulo es hacer un andlisis de la dosimet,
de rayos X de alta energia ¢ incluye una revision del factor de co
version de exposicién en aire a dosis en agua (Cy), profundidad
calibracién, medicion de los diterentes parzimetros\ de dosis en pr
fundidad y mediciones experimentales,

4.2. COMPONENTES QUE CONTRIBUYEN A LA DOSIS EN
UN PUNTO EN UN MEDIO DISPERSOR

Cuando los rayos X pasan a través de un medio dispersor son abso
bidos y dispersados produciendo electrones y fotones secundarios,
En un acelerador lineal de clectrones para uso médico, las cormponent
que contribuyen a la dosis en un punto en el medio dispersor puede

dividirse e¢n:

1. Componente de fotones primarios. Son los fotones originad
en el blanco, filtro de aplanamiento y sistema de colimacion.

2. Componente de electrones primarios. Son los electrones pr
ducidos en el filtro de aplanamiento y sistema de colimacioén, asi com
también los generados en el blanco y en el aire por el haz primario d

fotones,
3. Componente de electrones secundurios. Son los electrones gene
rados en el medio dispersor como resultado de la interaccion de fotone
y electrones primarios con el medio dispersor.
4, Componente de fotones secundarios. Son los fotones generado
en el medio dispersor por la interaccion de fotones y electrones col

el medio dispersor.

La primera y segunda componentes estin presentes en el haz d
rayos X antes de incidir en el medio dispersor, mientras que la terce
y la cuarta componentes son gencradas dentro del medio dispersor
debido a la interaccion de las dos primeras componentes en el medio,

La componente de fotones primarios es esencialmente la combi
nacién de fotones proveaientes del blanco no atenuados que sor
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dispersados por el filtro de aplanamiento y sistema de colimacién a
través de procesos de dispersion Compton. Como la mayoria de los
fotones dispersados por la interaccion Compton son deflectados en
pequeiios dngulos y en cllos no hay una apreciable degradacion de
la energia.

Conforme la c¢nergia del haz aumenta, también sc incrementa la
generacion de los procesos de produccion de pares que contribuyen
al haz incidente.

La dosis absorbida en la superficie del medio dispersor debido a
las componentes de fotones primarios y electrones secundarios son
aproximadamente cero; sin embargo, debido a la presencia de los
electrones primarios, la dosis en la superficic del medio dispersor para
rayos X de uso médico tiene un wvalor finito. Por otra parte, a grandes
profundidades los electrones primarios no contribuyen ala dosis porque
tienen un alcance limitado.

Se habia propuesto que la componente de electrones primarios en
el haz incidente puede deberse a los fotones de baja energia con caracte-
risticas diferentes de atenuacidn; sin embargo, estudios recientes han
mostrado que son electrones producidos en ¢l filtro de aplanamiento y
sistema de colimacion y son electrones de baja energfa.?®

La componente de eclectrones secundarios es esencialmente de
electrones producidos por dispersion Compton y produccion de pares
en el medio dispersor.

La componente de fotones del haz incidente es la responsable de la
atenuacion exponencial del haz, mds alld de Ia profundidad de equili-
brio electronico.

Los electrones primarios en el haz incidente también generan elec-
trones secundarios en la region de incremento que contribuyen a su
forma a una cierta profundidad (figura 4.1).

Si se consideran las componentes antes descritas para propdsitos
terapéuticos se espera el siguiente comportamiento de un haz de rayos
X de alta energia atravesando un medio dispersor:

a) La forma de la curva del porcentaje de dosis en profundidad
en la region de incremento y la posicién de la regién de dosis mdxima
en ¢l eie central son alterados por el cambio de tamafio de campo de-
bido al cambio en las componentes 2 y 3.

b) La intensidad de los electrones primarios decrece con el incre-
mento de la distancia blanco-superficie del fantoma alterando asi la
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Figura 4.1. Curva de porcentaje de dosis en profundidad para una distancia
blanco-piel de 100 cm.

localizacion de la dosis mdxima y la forma del porcentaje de dosis en
profundidad enla region de incremento.

c¢) Contrario a la profundidad de dosis mdxima, la profundidad
transitoria de equilibrio de particulas cargadas EPC (apéndice B) se
espera que permanezca constante independientemente del tamafio
del campo o de la distancia blanco-superficie, sobre un intervalo de
tamafios de campo de uso cl{nico.®

Como consecuencia de lo antes mencionado surgen dos observa-
ciones: la primera por definicion nos indica que la cantidad de elec-
trones generados y absorbidos son iguales a la profundidad de equilibrio
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lectronico, mientras que la segunda nos indica que la méxima energia
e los electrones primarios presentes en el haz de rayos X es similar o
enor que la de los electrones secundarios en la regién de incremento,
si los electrones primarios presentes en el haz incidente no penetran
1 medio mds alld de la profundidad de dosis mdxima.

.3. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA

La teoria de Bragg-Gray!”® 22> 2* aplicada a una cdmara de ioni-
acion colocada en agua y expuesta a rayos X de una energia Ey donde
) es mayor que la energia de calibracién (Co-60 6 2 MV), requiere
supone:

1. Que el equilibrio de particulas cargadas existe en ausencia de la
dmara de ionizacion.

2. Que la cdmara de ionizacion no perturba el flujo de particulas
cargadas, es decir, que la distribucion de la energia de las particulas car-
adas y la direccion del flujo de particulas no se ven perturbadas,

3. Que la produccion de particulas cargadas en la pared de la cdmara
e jonizacion es despreciable, esto es, que la pared de la cdmara no es
iferente del medio que le rodea.

4. Que la razon promedio del poder de frenamiento mdsico (S) no
aria con la energia.

5. Que las particulas cargadas secundarias pierden la energia en
orma continua en cada uno de los eventos, los cuales son muy nume-
r0s0S.

La dosis absorbida en agua medida por una cdmara de ionizacion
std dada por la siguiente ecuacién:?”

Dy =55 (W/e) (§1p) 0 ) (Fen/®) g p APY, @.D)

Donde Dy es la dosis absorbida en agua al centro ae la cdmara,
J) es la carga colectada por unidad de masa de aire en la cdmara, W es
el cociente eV /parde iones, e es la carga electronica, (S/p)(:i’rlza ) €8 la

M

razon promedio del poder de frenamiento mdsico entre el capuchoén y
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el aire a la energia Ey, Zep/p s el cocficiente de absorcion mésico
la energia promedio, 4 es Ja atenuacibn efectiva del haz de fotonces p
el agua desplazada por el volumen de la cdmara y £ es un factor
perturbacion.

Iy se puede obtener de dos maneras: una midiendo la carga cole
tada en la cavidad de la cdmara haciendo una medida absoluta de
masa de aire de la cavidad y la otra calculando 1a masa indirectament

La masa de aire que llena ¢l volumen de la cavidad o su volum
equivalente se puede determinar encontrando la ecuacion respecti
para calcular la dosis en agua al centro de la cdmara para la energia
calibracion E. Usando una cémara de ionizacion calibrada y aplican
la teoria de Bragg-Gray a la dosis medida en agua para la energia E,
obtenemos:

_ . pared agua .
D, =J (WeXS/p) aire, ¢ Penfo) pared, ¢ APy, &
La ecuacion (4.2) se puede escribir de la siguiente forma:
D, = Ly N, F +d, P, (4.

Comparando las ecuaciones (4.2) y (4.3) se obtienen las siguient
relaciones:

LN, = JC(W/e)
_ ar pared agua
Fe = (Slo) aire,c(”e“/p) pared, ¢ (@4

@P), = (D),

La ecuacion (4.3) establece una relacion entre la carga por unida
de masa J; y las lecturas obtenidas de la cdmara de ionizacion Ly
N, es el factor de calibracion ala energia E, el cual estd dado poru
laboratorio regional de calibracion; F es el factor de conversion d
dosis en aire a dosis en agua; d; es el factor efectivo de atenuaciér
del haz de fotones por el agua desplazada por la colocacitn de
cimara. Note que en la ecuacion (4.2) S/p y Heq/e son calculado:
para el material de la pared de la cimara.
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Si la masa de aire de la cavidad de [a cdmara se elimina entre las
suaciones (4.2) y (4.3), se obtiene:

L,*N.*F -dc-P(’:

| 3 (We) = c. ¢ ¢ (@.5)
‘ c &, + pared agua p
S/ )axre c( Hen/p )pared (A-P),

Sustituyendo la ecuacion (4.5) en la ecuacién (4.1), se obtiene:

agua .

=], . (S/p)‘“fc ?\(“en/p)“‘ﬁl”?‘ F-d P *————~('A b)) 4.6

I T ST 2 “9
aire, ¢ Fen'” pared, ¢ ¢

La ecuacion (4.6) se puede escribir de la siguiente forma:*> 20s

2, 24, 32, 33

DA :LAUNC.CA (4.7)
Donde:
agua
(S/p) du'e A(ﬂen/p) Lap, A F ‘d .P’ (/4 'P))\ 4.8
(S/)"‘“"d( oy B C T yp 4
p aire, ¢ Hen/P pared, ¢ e

La lectura Ly debe ser corregida por presion y temperatura si no
e dispone de una fuente de referencia para calibrar la cdmara de
onizacion.

i[t.at. SITUACIONES ESPECIALES PARA C}\”
La ecuacién (4.8) representa a Cy cuando el capuchdn y el material
e las parcdes de la cdmara son diferentes del agua.

Se consideran los siguientes casos especiales para Cy:

1. Para una cdmara de ionizacién colocada en agua para medir la
Hosis y considerando que el material del capuchén de equilibrio elec-
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tronico es igual al material de la pared de la cdmara y éstos a su ve
igual al agua, ademas los factores de perturbacién para Ay ¢ son igu
a la unidad, entonces la ecuacidn (4 .8) se puede escribir as{’

=, dgua
- (Sip) aire, A - AR
= . agua

(Sip) c

aire, ¢

Suponiendo que 4y =4 ;entonces Cy estd dada por:

~ agua
(Sh) o
€\ (G M) = ——2eX g g (@.1
= . agua

(S/p)

aire, ¢
La ecuacién {4.10) fue derivada originalmente por Greene-Masse
2. Para una cdmara de ionizacién con cierto espesor en la pared
sin capuchoéu (s/cap) de equilibrio electronico expuesta a una radiacio

con una energia Ey> E,, entonces el material del capuchén es igual
del agua, en este caso tenemos:

/I /P ared
o - (2) 2
S/p

En la ecuacion (4.114) se consideran nuevamente los factores de per

turbacién para A y ¢ como la unidad, asi A es igual a A; entonce
se obtiene:

Cy (cav) (4.11a

T/
Cy, (sloap) = (_g_ji‘-_) ;’;‘X‘c CGMW  @a1v)

3. Finalmente se obtiene la expresién para C) cuando el capuchén
se coloca en la cdmara y su material es diferente del agua, es decir, el

material del capuchon y el de la pared son diferentes al agua, en este
caso se obtiene:

Mo /0 Mo lo
Cy, (c/cap) = (——_‘_’-“-—-) fa::dc (_:_‘i_'.‘__) aiua)\ck(cav) (4.12a)
S/p gua, S/p cap,
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Aplicando a la ecuacion (4.12a) las mismas consideraciones hechas
para obtener la ecuacion (4.10) se obtienc la siguiente ecuacion:

S/p

Es importante mencionar que los valores actuales publicados de Cy

o consideran el uso del capuchén de equilibrio electrénico cuando
e realizan mediciones en un medio dispersor, por lo que no es nece-
ario utilizarlo para medir la dosis en agua. Sin embargo, existe una
iferente Cy para diferentes situaciones, por ejemplo si la medicién de
a dosis se realiza con el capuchdn, entonces se necesita una Cy con
apuchon,
Desafortunadamente ha habido alguna confusién en los procedi-
ientos practicos de calibracion, donde se pregunta si es o no necesario
sar el capuchén de equilibrio electronico para realizar medidas en
fantoma.

£l protocolo de SCRAD?® expresa lo siguiente: ‘“Note que el pro-
ducto LN representa la exposicion debida solamente a la energia del
Co-60 y que el capuchdn de equilibrio electronico con el cual la cimara
ue originalmente calibrada debe ser colocado en la cdmara para todas
as mediciones hechas en fantoma.’”” Esto implica que como el capuchén
de equilibrio electronico fue usado para calibrar la cdinara de ioniza-
ion a la energia del Co-60 es necesario usar el capuchén para medir
a dosis a altas energias. Sin embargo, la ecuacion (4.3) muestra que el
factor de calibracion N, es usado para determinar indirectamente la
masa de aire en la cavidad de la camara, una cantidad l1a cual es inde-
pendiente si se coloca o no el capuchén. La determinacion de la masa
o volumen de aire a través de N, ha sido enfatizado antes por Johns
y Cunningham **

Por eso, en principio, cuando se usen los valores de Cy publicados
en los protocolos para altas energias, el capuchdn no deberd ser usado
para medir la dosis. Los valores para Cy publicados estin calculados a
partir de la ecuacién (4.10) y son los calculados originalmente por
Greene-Massey.

En las cdmaras de ionizacion, las paredes de acrilico son equivalentes
al agua y las paredes de carbon son equivalentes al aire para las ener-
gias def Co-60y rayos X de 4 MV.

ﬁen/ P pared ‘—‘_en/ p agua
2ap) = | ——— —_ G.M 4.
O (cleap) ( ) agua, ¢ ( Sip ) cap, A CLGM) @.12b)
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La C, para cdmaras con paredes de carbon muestran diferenci
con la Cy (G, M) sobre un amplioc rango de energms sin embargo
vemos de los valores publicados por Kutcher?” estas diferencias
energias menores de 10 MV son minimas, entonces la C, para las cima
ras de ionizacion con pared de carbon es cercano al valor de Cy (G,M)
esto ocurre debido a que los factores de lag paredes de carbon so
eliminados por los factores de desplazamiento a esas energias; por ot
parte, el factor de desplazamiento en altas energias es cercano a I
unidad.

De los valores de Cy publicados por Kutcher?” se puede obtener e
tamaiio del error que puede ocurrir en la calibracion de rayos X d
alta energia usando una cdinara de ionizacién convencional y los valore
comunes de Cy (apéndice D). Errores significativos pueden ocurrir par
energias superiores a fos 20 MV.

Usando los valores publicados de C (apéndice D) se pueden llega
a cometer errores mayores a 5% en la medida de la dosis de un haz
de rayos X de alta energia usando cdmaras de ionizacion disponible
en el mercado; este error dependerd si se usa o no el capuchén, depen
diendo también del material, espesor y de la energia de los rayos X

Las mis recientes consxdcnu iones sobrc Cyyla teoria de Bragg-Gray
aparecen en los protocolos® #1r 3% pubhcados reciente..cnte por
los organismos especialistas en la inateria en fos cuales se sustituye el
valor de C, por una seric de factores que van a depender del tipo de
camara de ionizacion utilizada, del medio dispersor y de la energia
del haz de radiacion. Asimismo se recomienda en elios que cada insti-
tucion en particular realice su dosimetria midiendn o calculando todos
los pardmetros necesarios para el cileulo de la dosis en funcion de los
equipos que estén usando.

4.5. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN TEJIDO

La medicién de la dosis absorbida en tejido debido a rayos X de
alta energia se realiza colocando una cdmara de ionizacién en un
fantoma de agua o material equivalente al agua. Las lecturas obtenidas
del dosimetro son corregidas por un factor de conversion de dosis en
agua a dosis en tejido, es decir, la ecuacion (4.7) se escribird:

D =

t L’\'(b .NCIC)\.Ft (413)
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Donde: Dy es la dosis en tejido, Fy es el factor de conversién de
osis en agua a dosis en tejido y su valor es 0.99 para rayos X de 2 a
5 MV y 0.98 para rayos X de 25 a 50 MV, estos factores son la razon
el coeficiente de absorcién mdsico de energia de miisculo a agua®? y
es el factor de correccion por presion y temperatura.

.6. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA A PROFUNDIDADES
DIFERENTES DE LA PROFUNDIDAD
DE DOSIS MAXIMA

Para obtener la dosis a otras profundidades diferentes de la profun-
idad de dosis mdxima se aplica la siguiente ecuacién:?

D

méx

D, = - PDP (4.14)
¢ Pmezix d

Donde: Dy es la dosis en agua medida a la profundidad d (figu-

a 4.2d), D4y es la dosis a la profundidad x de dosis maxima

figura 4.2b), PDP,4, v PDPy es el porcentaje de dosis a la profun-

idad de dosis mdxima y d respectivamente,
Sustituyendo Dy de la ecuacién (4.14) por Dy en la ecuacion (4.13)

e obtiene:
' :100% -L;\-d) -I\J'C-C7\-I3t
max PDPd

D (4.14a)

La ecuacion (4.14a) expresa la dosis a la profundidad de dosis
ndxima, pero con la medicion de la dosis realizada a la profundidad d.
Esta ecuacion es usada para calibrar las unidades monitor del acelerador
ineal de electrones en la modalidad de rayos X, en la técnica distancia

blanco-piel fija.

4.7. PROFUNDIDAD DE CALIBRACION DE ACELERADORES
CON RAYOS X DE ALTA ENERGIA

La medicién de la dosis debida a rayos X de alta energia para uso
médico debe realizarse a una profundidad donde la mayoria de los
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Energia del Haz Profundidad
Cs-137 y Cobalto-60 5cm
Rayos X de2a 10 MV 5cm
Rayos X de 11 225 MV 7em
Rayos X de 26 a50 MV 10 cm-

Tabla 4.1. Profundidades de medicidn de la dosis para la calibracion del h1
de rayos X de alta energia,

tumores tienen lugar, es decir, a profundidades mds alld del alcance d
los electrones primarios y de la profundidad de equilibrio electronicy
La medicion de la dosis sc realiza en un fantoma de agua o materi
equivalente al agua, a una profundidad que previamente ha sido est:
blecida y va a depender de la energia del haz de rayos X (tabla 4.1
Las ventajas de colocar la cdmara de ionizaciéon a profundidade
mayores que la profundidad de dosis maxima son:

1. La respuesta de la cdmara no sc ve afectada por los electront
contaminantes del haz de rayos X o por la posibilidad de un
region insuficiente de incremento electronico.

2. La camara se localiza a profundidades a las cuales se da el trat
miento, que es la mdxima dosis absorbida; asi, las diferencias entr
los valores de dosis en profundidad, publicados, y los obtenidc
con un acelerador en particular son minimizados.

3. Se evitan las complicaciones que resultan de la variacion de |
profundidad de dosis mdxima con el tamafio de campo.

4.8. MEDICION DE LOS PARAMETROS DE DOSIS
EN PROFUNDIDAD

Los pardmetros para determinar la dosis en profundidad son cuatr
la razon tejido-aire (RTA), el porcentaje de dosis en profundidad (PDP
la raz6n mdxima de dosisen tejido (RMT) y el factor de retrodispersié
(FRD).’*

En la figura 4.2 se ilustra en forma grifica el arreglo experiment
para medir los diferentes pardmetros de dosis en profundidad. Una v
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Figura 4.2. Arreglo experimental para medir los diferentes pardmetros de dosis en profundidad, donde: S representa la distancia
blanco-superficie, x es la profundidad de equilibrio electrdnico, A es el tamafio del campo a 1a profundidad de equilibrio electrénico.
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descrita la forma de obtener estos pardmetros de modo experimen
s¢ indicard posteriormente la manera de obtener un pardmetro de ot
a través de relaciones matemadticas.

En la figura 4.2a se representa una cdmara de ionizacién con §
paredes de equilibrio electronico, la cual se coloca en aire libre sol
el eje central del haz de radiacién en un tamafio de campo A. Lalectu
obtenida por el dosimetro le llamaremos LI.

En la figura 4.2b se representa un fantoma de agua, el cual se lle
hasta una altura x sobre la cdmara de ionizacién para obtener la maxi
lectura en el dosimetro (dosis mdxima). La lectura obtenida es L2
x es la profundidad de equilibrio electronico.

En la figura 4 2c el fantoma se llena con agua a una profundidad
sobre el centro de la camara y asi se obtiene la lectura L3. En fos cas
de las figuras 4.2a-4.2c, la distancia blanco-cdimara no ha cambiad

En la figura 4.2d, el nivel de agua en el fantoma es otra vez llena
hasta una distancia S del blanco y la cdmara de ionizacién se coloca
una profundidad d bajo lasuperficie del agua para obtener la lectura
En todos los casos el tamafio del campo A es constante.

En la figura 4.2e la cimara se coloca en aire libre con sus pared
de equilibrio electronico a una distancia blanco-cdmara de S + d pa
obtener la lectura LS.

La razén de las lecturas obtenidas definen los siguientes pardmetro:

L2/Ll = FRD(A) =RTA(x,A) (4.15]
L3/LI = RTA(,A) (4.16
L3/L2 = RMT(d, A) .17
14/L2 = PDP(d, A, S)/100 (4.18
14/L5 = RTA(d, B) (4.19

Donde: RTA(x, A) es la razon tejido-aire a la profundidad d
equilibrio electrénico x para un tamafio de campo A, FRD(A) es ¢
factor de retrodispersién para un tamafio de campo A, RTA(d, A):
RTA(d, B) son la razén tejido-aire a la profundidad d para un tamafi
de campo Ay B, RMT(d, A) es larazon mdxima de dosis en tejidoal
profundidad d para un tamarfio de campo A y PDP(d, A, S) es el po
centaje de dosis a fa profundidad d para un tamafio de campo A al
distancia blanco-superficie S.
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Las siguientes relaciones se pueden obtener combinando las ecua-
ones (4.15)a (4.19):

Multiplicando 1a ecuacion (4.15) por la ecuacion (4.17) e igualando
a ecuacion (4.16) se obtiene:

RMT(d, A) = RTA(d, A)/FRD(A) (4.20)

Aplicando el cuadrado inverso LS/L1 = (S + x/S + d)? a Ia ecua-
6n (4.19) obtenemos:

LA/L1 = (1A/L5)LS/L1) =(S+ x/S+ d)* - RTA(d,B) (4.21)
Combinando las ecuaciones (4.15) y (4.18) obtenemos:
LA/L1 = (L4/L2XL2/L1) = 1/100-PDP(d, A, S} FRD(A) (4.22)

Finalmente haciendo la ecuacion (4.21) igual a la ecuacion (4.22)
nemos la siguiente relacion:

TA(d, B) = (S + d/S + x)* « 1/100-FRD(A) PDP(d, A,S) (4.23)
Sustituyendo la ecuacion (4.23) en la ecuacion (4.20) obtenemos:
RMT(d, B) = (S +d/S +x)* - 1/100-PDP(d,A,S) (4.24)

Las ecuaciones (4.15), (4.20), (4.23) y (4.24) definen las relaciones
ntre los cuatro pardmetros de dosis en profundidad, ademds estos
vatro pardmetros dependen de Ia energfa de los rayos X. El RMT,
TA y el PDP disminuyen con el incremento de la profundidad y
omo las mediciones del PDP involucra movimientos de la cimara de
onizacion, esta cantidad depende de la distancia blanco-superficie.

Ademds de los pardmetros ya mencionados se tienen otros que
ambién son importantes para el cdlculo de dosis fuera del ¢je central
el haz de radiaciéon y para dosimetria de campos irregulares, estos
arimetros son: la razdn dispersion-aire (RDA) y la raz6n mdxima
e dispersién (RMD).

Estos pardmetros se pueden obtener a partir de los ya conocidos
oMo sigue:
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RDA(r,d) = RTA(A, d) - TAO(Q, d) (4.2
RMD(1, d) = RMT(A, d) - TMO(0, d) @2

Donde: TAD es el RTA para un tamafio de campo cero, TM0
el RMT para un tamafio de campo cero, d es la profundidad a la cu
se quiere caleular la dosis y A es el drea de un campo cuadrado,
cual da la misma contribucién a la dosis por dispersidn como la da u
campo circular de radior.

4.9. MEDICIONES EXPERIMENTALES

En esta seccion se verificard el porcentaje de dosis en profundida
de tres tamafios de campo del acelerador lineal de electrones para us
médico, en la modalidad de rayos X de & MV (SL75-14).

Una vez obtenidos los valores de porcentaje de dosis en profundida;
se comparan con Jlos valores publicados, es decir, se comparan 1
valores de porcentaje de dosis en profundidad de rayos X de 8§ M
publicados por el British Journal of Radiology, supplement 11, “Dep
Dose Tables for use in Radioterapy™ y con los publicados por
London Hospital de Inglaterra quien tiene un acelerador SL75-14 co
rayos X de 8§ MV,

Posteriormente a partir de los valores de PDP se obtienen los valore
de la RMT aplicando la ecuacion (4.24). En la tabla 4.2 y 4.3 se pre
sentan los datos ya descritos.

El arreglo experimental utilizado para obtener los PDP es el descrit
en las figuras 4.2b y 4.2d.

El objetivo de haber realizado la medicion del porcentaje de dosi
en profundidad de tres tamafios de campo en la modalidad de rayos
del acelerador lineal de electrones para uso médico, SL75-14, es d
un ejemplo de la medicion de uno de los pardmetros de dosis en profun.
didad y a su vez verificar el buen funcionamiento del acelerador, y
que la diferencia entre los valores miedidos y publicados estin dentr
de + 2%.

Los pequefios errores cometidos al medir el porcentaje de dosis e
profundidad pueden aumentar significativamente al calcular los valore
del RMT con la ecuacion (4.24) para profundidades mayores de 15 ¢cm
(tabla 4.3) . La propagacion de los errores es debido a cilculos aritmé.
ticos, por lo que se recomienda medir también los valores de la RMT
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D S

Gem X 6om [Ocm X 10cm 25¢em X 25¢em

Prof. (cm) jJINC * BIJR + LH o INC BJR LH INC BJR LH
1 908 9.5 913 927 930 917 94 8 950
2 100 100 100 100 100 100 100 100 100
3 97.1 97.0 97 3 96 .8 97 0 97.1 97.4 97 .5 91.3
4 9.6 930 929 932 935 932 93.5 94.0 938
5 88.7 89.0 88 6 89.2 89.5 891 90.0 90.5 90.2
6 84 4 84.5 844 800 85.5 85.2 86 4 87.0 80.6
7 80.9 80.5 80.3 813 81.5 81.3 835 835 832
8 764 76.5 76 4 7170 78.0 77.5 80.3 800 79.8
9 723 7.5 742 740 76.9 76.8
10 688 69.0 6x.7 69.9 71.0 70.5 739 735 736
12 62.2 62.0 619 639 640 640 67.4 67.0 61,7
14 558 56.0 338 57.8 58.0 57.0 62.2 61.0 6.0
16 50.4 50.0 327 52.2 530 524 60.0 560 56.9
18 449 54 .0 449 47.5 47.5 473 524 S5 52.0
20 40.6 40.5 404 429 430 428 47.8 47.5 47.6
2 36.5 36.5 63 39.1 390 389 436 430 435
24 324 325 R 357 350 352 400 395 39.8
26 293 295 94 320 320 31.8 362 60 363
28 26.5 265 260 291 290 2838 33.1 3.0 132
30 242 24 .0 240 26.1 6.5 260 30.2 30.5 30.3

Tabla 4.2. En esta tabla se comparan los valores de porcentaje de dosis en profundidad de rayos X de 8 MV, obtenidos
por diferentes instituciones. Los valores presentados del INC fuecron obtenidos con un fantoma de agua con movimientos
automadticos, un dosimetro Keitley, una cdmara de ionizacién micro PTW, una distancia blanco-superficie de 100 cm y el
arreglo experimental de las figuras 4.2by 4.2d.

* Instituto Nacional de Cancerologia.  + British Journal of Radiology. ¢ London Hospital,
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Razén Maxima de Dosis en Tejido

6emX 6em 10cem X 10ecm 25em X 25 em
Prof (cm) | INC LH INC LH INC LH

1 0.890 0.899 0.909 0.909 46932 0.931
2 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000
3 0.990 0990 0.590 0.991] 0.993 0.991
4 0.963 0.966 0.969 0.96Y 0.972 0973
S 0.940 0.938 0.945 0.943 0.954 0.955
6 0911 0910 0.929 0.920 0.933 0.934
7 0.890 0.880 0.893 0.895 0919 0912
8 0.856 0.850 0.832 0.869 0.900 0.893
9 0.826 0.822 0.847 0.843 0.878 0.874
10 0.799 0.794 0813 0818 0.859 0.853
12 0.749 0.739 0.770 0.766 0.813 0.8!1
14 0.697 0.684 0.722 0717 0.771 0.770
16 0.651 0.635 0.675 0.667 0.776 0.730
18 0.601 0.590 0.636 0.624 0.701 0.686
20 0.562 0.547 0.594 0.582 0.662 0.647
22 0.522 0.506 0.559 0.541 0.624 0.608
24 0.479 0.469 0.528 0.503 0.591 0.574
26 0.447 0.436 0.488 0468 0.552 0.540
28 0417 0.405 0.458 0436 0.521 0.505
30 0.393 0.375 0424 0.405 0.491 0474

Tabla 4.3. Los valores de razdén méxima de dosis en tejido (RMT) son obtenidos en el Instituto Nacional de Cancerologia
a partir de Ia tabla 4.2 y de la ecuacidn (4.24) y se comparan, como se observa en esta tabla, con los valores medidos y publi-
cados por et London Hospital con un equipo similar,




Capftulo 5

CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR
DEL ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES
PARA USO MEDICO EN LA MODALIDAD DE RAYOS X

.1. INTRODUCCION

Ea calibracion de los equipos de radioterapia consiste en la deter-
inacion de la exposicién o dosis absorbida por unidad de tiempo o
or unidad monitor, bajo condiciones especificas en relacion a los
ontroles seleccionados en el equipo. Una calibracion completa deberd
incluir la determinacién de la rapidez de exposicion o rapidez de dosis
n funcién del tamafio del campo para las distancias nominales de
tratamiento.

En mdquinas de radioterapia con fuentes radiactivas la calibracién
se realiza en funcién de la dosis absorbida a la profundidad de dosis
mdxima en la unidad de tiempo (Gy/min), para una distancia fuente-piel
nominal de tratamiento y para los diferentes tamafios de campo utili-
zados en el tratamiento de pacientes. En cambio en los alrededores
lineales para uso médico la rapidez de dosis es de menor importancia
que las unidades monitor (unidades de dosis del acelerador), debido
a que en el acelerador lincal no tiene una rapidez de dosis constante.

Antes de proceder a la calibracian se deben verificar las pruebas de
aceptacién ya descritas en el capftulo 3. La calibracién del acelerador
es bdsicamente relacionar la dosis absorbida a la profundidad de dosis
méxima con las unidades monitor y dependerd de la técnica utilizada,
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es decir, calibracion de las unidades monitor en técnica isocéntrica o e
la técnica distancia blanco-piel (DBP) fija en referencia a un tamafi
de campo. El tamafio de campo en la técnica isocéntrica es a la profu
didad de isocentro, en cambio en la técnica DBP fija el tamafio d
campo es a la profundidad de dosis médxima.

El propésito de este capitulo es presentar ¢l procedimiento y u
ejemplo prictico para calibrar las unidades monitor en aceleradore
lineales para uso médico, en ambas técnicas (isocéntrica y DBP fija

5.2. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR:
TECNICA ISOCENTRICA

La calibracion de las unidades monitor en esta técnica es igual
las unidades monitor a la dosis absorbida en Gy a la profundidad d
dosis mdxima para un campo de referencia A de 10 cm X 10 cm.

La ecuacién (4.14a) se pucede escribir de la siguiente forma:*?

b :L7\'¢).NC'C)\'Ft (51
max RMT :

Donde: Dp4x s la dosis en misculo a la profundidad de dosi
mdxima y el RMT es la razon mdxima de dosis en tejido para un camp
A y a una profundidad d de calibracién en funcion de la energia de log
rayos X (tabla 4.1),

De la ecuacion (5.1) despejamos a Ly que es la lectura que deberd
obtenerse con el dosimetro cuando la cimara de ionizacion se expone
a los rayos X de una energfa Ey, 2 la profundidad d para un campo A
de referencia y obtenemos:

Ly= % _—
Ao NGy

(5.2)

En la ecuacion (5.2) se sustituye Dy = 1 Gy (100 rad) y los
valores de N Cy, Fy y ¢;el RMT se busca en el apéndice H,para la
profundidad d de calibracién y un tamafio de campo de 10 cm X 10
cm y se obtiene el valor de Ly, a esta lectura le llamaremosla lectura
calculada,
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Posteriormente en un fantoma de agua se coloca la cdmara de ioni-
iacion a una profundidad d en el isocentro, la distancia blanco-isocen-
ro es usualmente de 100 cm en la mayoria de los aceleradores, (figu-
a 5.1); ademis se selecciona en la consola del acelerador 100 unidades

onitor y se anota la lectura promedio obtenida, a esta lectura le llama-
emos lectura medida.

Se debe verificar que la diferencia entre la lectura calculada y la
ectura medida estén dentro de = 2%. Si la diferencia es mayor al
t 2% sc debe ajustar la velocidad de cuenta de las unidades monitor
(ganancia de la sefial de la cdmara de ionizacion) hasta lograr que esta
diferencia esté dentro del limite establecido. Una vez logrado este
procedimicnto se ticne la seguridad que 1 Gy = 100 UM (100 rad =
100 UM) en isocentro a la profundidad de dosis maxima para un campo
Ade 10cm X10cm.

Utilizando el procedimiento ya descrito para calibrar 100 UM, se
sustituye en la ecuacion (5.2) D4 = 0.50, 15,20, 255, 30, 3.5,
4.0, 45 y 5.0 Gy, y se obtienen las lecturas Ly calculadas respecti-
vamente; y sc¢ obticnen las lecturas medidas correspondientes a 50, 150,
200, 250, 300, 350, 400, 450 y 500 unidades monitor y si al comparar
ambas lecturas se encuentra que su diferencia estd dentro de * 2%,
entonces se tienc la seguridad que el acelerador estd calibrado para que

Blanco
DBI = DBC
X
/ /A,//) /’-3
/7 / /;1 J &
/ 2

Cdmara de
jonizacion Agui

Figura 5.1. Arreglo experimental para calibrar las unidades monitor en téc-
nica isocéntrica, donde DBI es la distancia blanco-isocentro (100 cm), A es el
tamafio del campo en isocentro (10 cm X 10 cm), d es Ia profundidad de calibra-
cibn y x es la profundidad de equilibrio electrénico.
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0.01 Gy = 1 UM (1 rad = 1 UM)a isocentro a la profundidad de dosi
méxima, para un campo de 10 ¢cm X 10 cm en el rango de 0.50a 5.0 G

5.3. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR:
TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA

Habiéndose ya calibrado las unidades monitor en la técnica isocén
trica lo mds adecuado no seria volver a corregir la velocidad de cuent
de las unidades monitor para calibrarlas en esta técnica; entonces §
procede como sigue: se selecciona una cierta cantidad de unidade
mounitor en la consola de tratamiento del acelerador y se mide la dosi
promedio respectiva a la profundidad de dosis mdxima, para un camp.
de 10 cm X 10 cm en D44 v utilizando el arreglo experimental de
figura 5.2 y la ecuacidn (4.14a).

La razoén de las unidades monitor dadas a la cdmara y la dosis medida
por la misma en Gy es el factor de calibracion F, (UM/Gy) de las uni-
dades monitor cn esta técnica.

El procedimiento para calibrar las unidades monitor en ambas téc-
nicas se puede invertir, es decir, primero calibrar las unidades monitor

Blanco

DBS  DBC

-(.Jl!mra. }Jc Agua
10MmZacion

Figura 5.2. Arreglo experimental para calibrar las unidades monitor en fa
técnica distancia blanco-piel fija. A es el tamagio del campo 10 cm X 10 cm
a la profundidad de dosis maxima, d es la profundidad de calibracién, DBS cg
la distancia blancosuperficie que usualmente es de 100 cm. DBC ¢s la distancia
blanco-camara (100 + d) y x es la profundidad de equilibrio electronico,
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n la téenica distancia blanco-piel fija (igualando las unidades monitor a
na cierta dosis) y después obtener un factor de calibracién de las uni-
ades monitor para la técnica isocéntrica.

Para calibrar las unidades monitor en la técnica distancia blanco-piel
ija en la que una unidad monitor es igual a 0.01 Gy (1 UM = 1 rad)
ton un campo de 10cm X 10 cm y a la profundidad de dosis mdxima
ie sigue el mismo procedimiento descrito para calibrar 1 UM = 0.01
Gy en la técuica isocéntrica, pero se debe aplicar la ecuacién (4.14a)
v el arreglo experimental de la figura 5.2.

En algunos aceleradores lineales para uso médico, no es posible
jgualar las unidades monitor a una cierta dosis, en ninguna de las dos
técnicas por problemas técnicos o limitaciones de disefio del acelerador,
en este caso se obtienc una curva del factor de calibracién graficando
unidades monitor vs valores de la dosis medida en Gy correspondientes
a las unidades monitor seleccionadas en la consola del acelerador para
L\Im campo de 10 cm X 10 cm y a la profundidad de dosis mdxima, en el

ango de dosis de uso en radioterapia para ambas técnicas.

5.4. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR DEL
ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES SL75-14

1. TECNICA ISOCENTRICA

Energia de los rayos X 8 MV

Medio dispersor (fantoma) agua

Distancia blanco-superficie 95 em

Distancia blanco-cdmara (isocentro) 100 cm

Profundidad de calibracion 5cm

Tamaifio de campo en isocentro 10 X 10 ¢cm

Dosimetro Keitlhey, mad. 616
Cdmara de ionizacion Farmer (pared de carbon)
Capuchon de equilibrio electrdnico acrilico (en la cidmara)

Lectura calculada

Dosis a la profundidad de D4y 1 Gy (100 rad)
N, (factor de calibracién de 1a cdmara) 48.7 X 10° R/C
RMT (razon méxima de dosis en tejido) 0.943 (apéndice H)
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C; (factor de conversion de dosis) 0.009 3 Gy/R (0.93 rad/
¢ (factor de correccion por presion

y temperatura) 1.26
Fy (factor de conversion de dosis en
agua a dosis en miisculo) 0.99

Sustituyendo estos valores en la ecuacidn (5.2) se obiiene la siguien
lectura:

L= 1669X108C 6 L(X107%)=1.669C

Esta lectura es la que debe obtenerse para tener una dosis de 1G
a la profundidad de dosis mdxima.

Lectura medida

Usando el arreglo experimental de Ia figura 5.1 y exponiendo 1
cdmara de ionizacién a 100 unidades monitor se obtiene la siguient
lectura promedio:

L(X 1078y = 1.568 C

Si la diferencia de la lectura calculada y medida es mayor que 2%
se debe corregir la velocidad de conteo de las unidades monitor y s
repite el procedimiento para obtener nuevamente la lectura medid
promedio, es decir:

L(X 1078) = 1.667 C

Ahora, si la diferencia entre las lecturas calculada y medida e
menor de 2%, entonces el acelerador queda calibrado de tal form
que 100 UM = 1 Gy (100 UM = 100 rad), para un campo de 10 cm
10 cm a la profundidad de dosis mdxima.

El factor de calibracion (F_g) de las unidades monitor a la profun-
didad de dosis maxima para un campo de 10 cm X 10 ¢cm en la técnica
isocéntrica es:

* Apéndice D,
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Fcal
Fcal

Fnergia de los rayos X

Medio dispersor (fantoma)
Distancia blanco-superficie
profundidad de calibracion
Distancia planco-cdmara

Tamafio del campo d Dnax
Dosimetro

Cdmara de ionizacion

Capuchoén de equilibrio electronico

osis medida

Unidades monitor

N, (factor de calibracion de la cdmara)

PDP (porcentaje de dosis en
profundidad)

C), (factor de conversion de dosis)

¢ (factor de correccion por presion
y temperatura)

F; (factor de conversion de dosis en
agua a dosis en musculo)

Ly (lectura promedio)

= 100 UM/Gy

= 1UM/0.01 Gy

(53)

TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA

8 MV

agua

100 cm

5 cm

105 cm

10cm X 10 cm

Keitthey, mod. 616
Farmer (pared de carbon)
acrilico (en la camara)

100
48.7% 108 R/C

39.1% (apéndice 1)
0.009 3Gy/R(0.93 rad/R)*

1.26

0.99
1435% 1078 C

Qustituyendo en fa ecuacion (4.14a) los valores antes mencionados,

se obtiene:

Dméx

e

+ Apéndice D.

~ 0910 Gy (910 rad)
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El factor de calibracion de las unidades monitor a la profundid:
de dosis mdxima para un campo de 10 ecm X 10 cm en D4y y W
distancia blanco-piel de 100 ¢m es:

Foa = 100 UM/0910°Gy
Fo = 109.0 UM/Gy (5.
Fcal = 1.096 UM/rad
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Capitulo 6

CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR EN LA
PLANEACION DEL TRATAMIENTO

».1. TECNICA ISOCENTRICA

En contraste con la técnica distancia blanco-piel fija, la técnica
isocéntrica permite una mayor exactitud en la colocacion del paciente
y a su vez permite un cambio rdpido del angulo del haz sobre él, con
un simple giro del gantry.

En la técnica isocéntrica el centro del tumor se coloca en el iso-
centro y cualquier cambio subsecuente en el dngulo del gantry, el centro
del tumor permancce en el isocentro sobre el eje central del campo de
radiacion.

Asimismo, en la técnica isocéntrica, la distancia del blanco al centro
del tumor y el tamaiio del campo a la profundidad del centro del tumor
(isocentro) son cantidades que permanecen constantes pero, la distancia
blanco-piel, tamafio de campo sobre la piel, 1a dosis en piel y las condi-
ciones de dispersion varian con el dngulo del gantry.

La principal diferencia en dosimetria entre las dos técnicas es que
en la distancia blanco-piel fija, el mismo conjunto de curvas isodosicas
pueden ser usadas para el cilculo de dosis, no importa que el haz de
radiacion tenga una angulacion; sin embargo, en la técnica isocéntrica
se requiere de un conjunto diferente de curvas isoddsicas para cada
distancia blanco-piel diferente, asi como también para cada angulacién
del haz.
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En la técnica isocéntrica, la distancia blanco-tumor es fija y la do
a tumor depende siempre del total de tejido que el haz de radiacion
atravesado para llegar al tumor.

Como resultado del andlisis anterior, las curvas estindard de isodo
y las tablas de porcentaje de dosis en profundidad son de peque
valor en la dosimetria y estimacién de la distribucion de la dosis en
téenica isocéntrica, por lo que se debe usar un concepto diferente
dosimetria de rayos X de alta energia,

RAZON MAXIMA DE DOSIS EN TEJIDO (RMT)

La razon mixima de dosis en tejido es una extension de la razé
tejido-aire para altas energias, donde las medidas en aire no son ap
cables y se deben reemplazar por medidas de 1a dosis a una cier
profundidad en un medio dispersor equivalente al tejido en refere
cia a la dosis medida a la profundidad de dosis maxima.'? '

Si efectuamos dos mediciones en un punto sobre el eje centr
con un espesor d cm de tejido sobre €l y la otra solamente con x ¢
de tejido, lo suficiente para proveer equilibrio electrénico, la razon d
esas dos mediciones es el RMT a la profundidad d, es decir:

dosis a la profundidad d en tejido

RMT =
dosis a la profundidad x en tejido

FACTOR DE CAMPO (F )

En el tratamiento con rayos X de alta energia, la dosis sobre el ejt
central se incrementa con el tamafio del campo, debido al aumentc
de la dispersion; por tanto, es necesario definir un factor de campo (F,
que tome en cuenta este efecto para un campo dado.

dosis ala profundidad de D, 4y, para un campo A

Fe= dosis a la profundidad de Dy4x, para un campo de 10 cm X 10 cr

Las mediciones del factor de campo se efecttian sobre el eje centrs
colocando la cdmara de ionizacién a isocentro bajo condiciones d
equilibrio electronico; este factor es andlogo al factor ya conocid
como factor de retrodispersion para rayos X de baja cnergia.
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Se debe recordar que la calibracion del acelerador lineal es en refe-
ncia a un campo de 10cm X 10 cma la profundidad de dosis mdxima
kocentro), es decir, la dosis en {ejido a la profundidad de dosis md-
fma (isocentro), para un campo de 10 em X 10 cm es igual a las
nidades monitor.

.2. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR:
TECNICA ISOCENTRICA

Si el tamafio de campo es mayor o menor que el tamafio de campo
e referencia (10 cm X 10 cm), la dosis dada a tumor serd mayor
menor por un factor igual al factor de campo.

Si hay mis tejido entre el blanco y el tumor que el requerido para
roveer equilibrio electronico, la dosis a tumor se reduce por un factor
pual al RMT (el cual puede ser la unidad o menor que ella).

De los argumentos anteriores se pueden ya calcular las unidades

onitor por campo/sesion, esto es: 2’
D - F
cal
UM, = 2 (6.1)

¢,8 RMT - FC“

Donde UM s es la cantidad de unidades monitor por campo/sesion,
ara una dosis tumor por campo/sesion (D¢, s); RMT es la razon mixi-
a de tejido para un campo Ay a la profundidad d; F_ es el factor de
ampo (apéndice G) y F 4 es el factor de calibracion de las unidades
1onitor y su unidad es UM/Gy.

Si la distribucion de la dosis se modifica por la colocacién de un
iltro en cuifla, entonces se debe incluir su factor de transmisién (Fgy)
n el cdlculo de las unidades monitor, es decir:

D. +F
_ ¢ cal
UM, s = RMT-F,-F_, 6.2)

Si durante el tratamiento se utiliza una charola portaprotecciones
debe incluir su factor de transmision (Fy,) en el calculo de las uni-

dades monitor, esto es:
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D * Fcal

_ c, S
¢S RMT-F,+F_,"Fy

UM (.

(|

En lo sucesivo cualquier filtro que se coloque entre el blanco y
tumor, su factor de transmision se incluye en el cdlculo de ias unidad
monitor como se describe en los parrafos anteriores. Asimismo se debs
corregir las unidades monitor por inhomogeneidades (ejemplo 6.1:

En el calculo de la planeacion del tratamiento es importante tambi
determinar la dosis nominal estindard (NSD) expresada en ret (r:
equivalent therapy) y se basa en la tolerancia del tejido normal ady
cente al volumen tumoral, es decir, la radioterapia es limitada por
tolerancia del tejido normal a la radiacion ionizante.

La ecuacién para calcular el NSD es:

D
NSD = —rr
(011,024

Donde: D es la dosis total en rad; N es el fraccionamiento del trat
miento (nimero de sesiones) y T es el tiempo total en dias en el cu
se da el tratamiento. Para algunas instituciones el NSD es de 1800 ret .

6.3. CALCULO DE PLANEACIONES:
CAMPOS DIRECTOS Y PARALELOS OPUESTOS
EN TECNICA ISOCENTRICA

Esta guia es para fines précticos y no describe bases tedricas (
planeacion del tratamiento, para mayor informacion de estas bas
tedricas, consultar el apéndice E.

Para el calculo de la planeacién sc requieren los siguientes dato

1. Modalidad del tratamiento, es decir, si ¢l tratamiento es con ray
X o con electrones.

Energia de la radiacion.

Profundidad del centro del tumor (isocentro).

Tamafio del campo en piel o isocentro.*

Dosis a tumor por campo/sesion.

SN

* El tamaiio del campo se define aqui como el area cfectiva de irradiacion.
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Si el peso de los campos no es 1:1, entonces se deberd calcular la
)sis a tumor por campof/sesion utilizando las ecuaciones siguientes: 3’

W,
b =D
c,s1 Tow, +w+ .+
he (6.3)
c,S T ’
2 wp twy oLy
D, ..=D T
¢, sn T g+ w, oo twy
Donde Dc, S1s Dc, s25 -+ Dg_sn ©8 la dosis dada a tumor por
mpo/sesion, debido al campo 1, 2, ..., n; Dy es la dosis a tumor

talfsesion y wy,w,,. .., Wy es el peso del campo 1, 2, .. ., n.
Los cilculos se realizan siguiendo la presente guia y los resultados
anotan en la hoja de planeacion propuesta que se anexa en los

jemplos

) Seleccionar la modalidad del tratamiento, es decir, rayos X o elec-
trones.

Energia de la radiacion.

Calcular 1a profundidad del isocentro.

Calcular la distancia blanco-piel (100 - profundidad del isocentro).
Si el tamafio del campo se especifica en la piel, serd necesario
caleularlo a isocentro usando:

100
Lado del campo a isocentro = lado del campo a ia DBP BEF

) Una vez especificado el tamafio del campo a isocentro, calcular
el campo cuadrado equivalente en isocentro aplicando la ecuacion:

A = QLW/L + W]y

Donde L es la longitud y W es el ancho del campo que tiene la
misma razon del drea al perimetro y A es el drea del campo cua-
drado equivalente.

83



g) Buscar el factor de calibracion de las unidades monitor, del ti
de radiacion y energia que se utilizara (UM/Gy), ecuacion (5.3).

h) De la tabla del RMT obtener el RMT para la profundidad del is
gentro y campo cuadrado equivalente en el mismo,

i) De la grafica o tabla del factor de campo vs tamafio del camp
obtener el factor de campo (F ), para el campo cuadrado equiv
lente a isocentro.

j) Siel tratamiento es con filtro en cufia, charola portaproteccione
etc., buscar su factor de transmision respectivo (F . Fopy, etcétera

k) Establecer el peso de los campos si son diferentes de 1:1.

1) Calcular la dosis a tumor por campo/sesion en Gy (Dc, s)-

1) Calcular las unidades monitor por campo/sesion (UM, , g)-

Dc, S 'Fcal

¢S RMT<F,-F, -Fy

UM

Si el tratamiento no lleva filtro en cuiia ni charola portaprotec
ciones, sus factores de transmision son la unidad.

m) Calcular la dosis a la profundidad de dosis mdxima por campo
sesion, angulacion estdtica del gantry y en caso de tratamiento co
arco calcular el dngulo inicial v final de la pendulacion y la rapide
de 1a pendulacién en Gy/grado.

n) Calcular las unidades monitor total por campo.

Los pardmetros y los resultados de los célculos de la planeacion del
tratamiento se anotan en la hoja de planeacion respectiva que se anexa.

Ejemplo 6.1 (figrra 6.1).

Se desea dar un tratamiento de 3.00 Gy a 5 cm de profundidad en
una sola sesidén, con un campo directo y con técnica isocéntrica, el
tamaiio del campo en piel es de 10 cm X 5 cm, la energia de los rayos X
esde 8 MV y la distancia blanco-isocentro es de 100 cm.

a) El tratamiento es con rayos X.

b) La energia de los rayos X es de 8 MV.

¢) La profundidad del isocentro es de 5 cm.

d) La distancia blanco-piel es = 100 cm — 5 em = 95 cm.
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HOJA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

Fechia Exp. Daosis tumor por sesién 300 Gy

Nombie Fezpio 8.1 Dosis tumor total 300Gy

Sexo fidad Curva de dusis modal

Diagnostico N, de sessanes

Regton a ireadiar Ritmo Furno _Matuting

Tecnca: DBE tija ( ). isucutrica t X ) NSD ‘_12)_ Ret
Bstatica, . ( X ) cinétiwa. .. ()

Campoaos

Pardriciros ! i i w

Muodalidad de trat. (rayos X clectrones) Rayos X
Energia de la radiacion MV

Profundidad del mor
Profundidad del isocentio Sem
Distancia blanco ek 25 cm

Tamano de campo preb X ), 1socentro ( ) 10 cm + 3an

Cuadrado equav.. piel € ).socentto{ X)) Temy Tem
Factor de calibracion (MMGy), Froy 100 UGy
% de dosis en profundidad (FDP)
Razdn midxima de dosis entepdo (RMT) (1940
Factor de campo (b)) 0.0%4
Angulo del tiluo en cufia
Factor de trasm, filtro en cufa (Fcu) 1}
Factor de trasm. charola/mesa (F ) |
Otros factores de trasm.(l*’n) 1
Pesos de los campos (1:1, 211, ete)
Contribucidn total (PDP) a tumor, 1so.
Contribucion relativa a 100% por campo -
Dosis a tumor por campo/sesion 3.00 Gy
Unidades monitor peer campo/sesion 34
Dosis a Dy por campo/sesion 324 Gy
Angulacion estdtica del gantry 0°
Angulo inicial de pendulacion PR
Angulo final de pendulacion e
Razdn UM /grado B
Total de unidades monitor por cainpo 324
Correccion por inhomogentidad --

Observaciones

Médica Fisico

Figura 6.1.
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e) El tamafio del campo en isocentroes:
(10)(100/95) cm X (5)(100/95)cm = 10.5cm X 5.3 cmm

f) El tamafio del campo cuadrado equivalente es:
A=(2[10.5][5.3]/[10.5+ 5.3])> cm? = (Tcm)* =Tecm X T¢

g) El factor de calibracion es 100 UM/Gy (capitulo 5).

h) El valor del RMT es 0.940 (apéndice 11).

i) Elvalor del factor de campo (F)es 0.984 (apéndice G).
j) El tratamiento es sin filtros ni charola portaproteccicn.
k) No se aplica este inciso.

1) La dosis por campo por sesion (D, ,s) es 3.00 Gy.

1) Lasunidades monitor por campo por sesion son:

(3.00 Gy) (100 UM/Gy)
C, 8 (0.940)(0 984) B

m) La dosis en piel (D},4x) es 3 24 Gy, el dngulo del gantry es 0°
n) El total de unidades monitor por campo son 324,

Ejemplo 6.2 (figura 6.2).

Se desea dar un tratamiento de 26.00 Gy en scis sesiones a pelvis
total, usando campos paralelos opuestos en técnica isocéntrica con
rayos X de 8 MV, la dimensién anteroposterior del paciente a nivel de
la pelvis es de 22 cm, la profundidad del isocentro (tumor) es de 11 cm
para ambos campos, el tamafio del campo en isocentro es de 16 cm X
12 ¢cm y la distancia blanco isocentroes de 100 cm.

a) El tratamiento es con rayos X.

b) Laenergia de los rayos X es de 8 MV..

c) La profundidad del isocentroes 11 cm.

d) La distancia blanco-piel es=100cm — 11 cm =89 cm.
e) El campo en isocentro es de 16 cm X 12 cm.

f) El tamaiio del campo cuadrado equivalente es:

A=Q[6][12V/[16 + 12D* =(13.7)* em? = 137 cm X 13.7 cm
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HOJA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

Fecha Exp. Dosis tumor por sesion 247 Gy

Nombre _fTemplo 6.2 Dosis tumut tota) 20000y

Sexo t dad Curva de dosis modal 1007

Diagnostico N, e sesiones mnd

Reyion airadiar Ritmo 2 sesiones/semana Turme _matutino
Téemea DBP A € yosocdntoca t N Nsh 3N Red

Fstitiva. . N vondtica. )

Cuampors

Paraetrins ! 1 i i
Modalidad de et fray os Xelectronesy Rayos X Rayos X
Energra de la radiacion BV R MV
Profundidud del winog
Profundidad del isocentrm iem 11em
Dristancia blanco-piet 89cm X9 cm
Tawato de campo piel ( Lasocentrol X} lo cm” 12em
Cuadiado cquiv. preb ¢ ) isocentin (X ) 137 em X 137 em
tactor de calibracion (UMIGy), l'\‘ll' 100 UM/Gy 100 UM/Gy
Tde dusis en profundudad (PDIY -
Razodn maxinm de dosis en tegido (RMTY 0 808 0808
Factorde campoth ) 1016 1.0}6
Anpulo ded filtro en cuna R
Facton de trast. filtro en cwia (4 at i 1
Factor de trason. charolafmesa it i !
Otros factores de basm Ak} 1 1
Pesos de fos capos (1:1, 21 eted 1:1 1

Contrbucian total (PDPY a tumer, Lsa, - .

Contubucion relativa a JYE percampo -
Dosis 8 tumor pur campo/sesion 217Gy 247 Gy
Unidades monitor por campo;seson 265 265
Dosisa Dya por campo/sesion 265Gy 265 Gy
Angulicion estitica del gantry o 180°

Angulo inicial de pendulacion
Anguls fing de pendulacion

Razon UM/grado — e
Total de unidades monitor pout campo 1 588 1 588
Coneccion por inhomogencidad - PO

Ohservaciones:

Médico isico

Figura 6.2.




g) El factor de calibracién es de 100 UM/Gy (capitulo 5).

h} El RMT es 0.808 (apéndice H).

i) Elfactor de campo (F;) es de 1.016 (apéndice G).

j) El tratamiento es sin filtros en cufia, ni charola portaproteccione
por tanto, Fcu = Fch =1,

k) El peso deloscamposes 1:1.

1) D¢ ¢ =26.00 Gy/(6)(2) = 2.17 Gy.

 (2.17Gy) (100 UM/Gy)
UM, s = —Gsog)aoie) - 209

m) La dosis en Dp,45 por campo/sesion es de 2.65 Gy, el dngulo de
gantry es de 0 y 180° parael campo 1y 2.
n) El total de las unidades monitor por campo son 1 588.

6.4. CALCULO DE PLANEACIONES:
CAMPOS MULTIPLES
EN TECNICA ISOCENTRICA

El cdiculo de las unidades monitor en la técnica isocéntrica co
campos multiples se describe a través del ejemplo 6.3 y 6.4 en el trata
miento del ciancer cérvico-uterino utitizando la técnica de cuatro campo,
(técnica de caja). El mismo procedimiento se sigue para el tratamient
con campos muiltiples en otras regiones del cuerpo.

Ejemplo 6.3 (figura 6.3).

Se desea dar un tratamniento a pelvis total de 60.00 Gy en 30 sesio-
nes, con técnica isocéntrica y cuatro campos (técnica de caja), con
rayos X de 8 MV. Las dimensiones anteroposterior y lateral del pa-
ciente son 22 y 30 cm, asi como los tamafios de los campos son de
ISem X I5cmy 12 em X 12 cm en isocentro:

1. La contribucion del porcentaje de dosis en profundidad (PDP)
por cada campo al tumor (isocentro) son:
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HOJA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

Fecha Exp. Dosis tamer por sesion 200 Gy
Nomibse Fjermplo 8.4 Bosis tumor total 6000 Gy
Sexo Edad Curva de dosis nodal __ 907
Diagnostica __CA (Y Nam. de sesones _ 30
Region a iradiar __ PELVIS TOTAL Ritmo _5 scsivnes/semanz Turno _Matutino
Téenica: DRP fijat ). isncéntrica ( X ) Nsp 1758 Ret
Estitica. .. ( ¥ 1 cindtica. . .{ )
Campaos

farametros ! Hi i i
Modalidad de trat tras os X, electrones) Rayos X Rayos X Rayos X Rayos X
Energa de la radiacen ¥ MV &My MV XMV
Profundidad del tumar - e
Profundidad defissentro 1iem 1tim 15cm 1S em
Distancia blanco-pae! R9em 8% tm 85 cm &5 cm
Tamaite de campe mel € ) isocentro( X b 15emX 15em 12em X 12um
Cuadrado cquiv.. pied ¢ }.isocentto ( X ) 15cm X 15¢m 12em X 12¢em
Factor de calibrasion (UM/Gy), "cal' 100 UM/Gy
% de dusis en profondidad (PDP) al.1% 67 1% 54.06% 34.6%
Razion minima de dosis en tejido (RMTY 0812 0812 0.706 0.706
Factor de campo ¢F ) 1.021 1021 1.01 1.01
Angulo del filtro «x cuia - S S -
Factor de trasm_ filtro en cuna (Fc") | i 1 1
Factor de trasin. charolafmesa “:ch) | 1 | 1
Otros factores de trasm., (F,) 1 t 1 1
Pesos delos campos (1:1,2:1, ete) it 1.1 11 1:1
Contribucion setal (PDP) a tumor, Iso. 243.2% (100%) 219.0% (905}
Contribucion relativa a 100% por campo 28% 8% 2% 2%
Dosis a tumor pos campofsesion 0.622 Gy 0622 Gy 0,489 Gy 0.489 Gy
Unidades monitor por campo/sesion 75 75 69 69
Bosis a2 por campolsesion 0.75 Gy 078 Gy 0.69 Gy 0.69 Gy
Angulacion estitiza del gantry 0° 180° 90° 20°
Angulo inicia) de pendulacion —— ——- e
Angulo (inal de pendulacion - -- - -
Razon UM /fgrada - - prp—- ——
Total de unidades monitor por campo 2250 2250 2070 2070
Correccion por inhomogeneidad e —— —_— —
Observaciones
Médico Fisico

Figura 6.3,
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Dosis
Campo en iso, Prof. iso.| DBP |PDP.eniso| relativa
aiso.

I (15cm X 1Scm) | 1lcm 39 cm 67.1% 28%
I (1Scm X 1Scm) | 11cm 89 cm 67.1% 28%
I (12cm X 12cm) | 15cm 85cm 54.6 % 22%
IV (12em X 12c¢m) | 15¢cm 85 cm 546 % 22%
243.2% 100 %

Para calcular ¢l PDP en fa técnica isocéntrica se utiliza la tabla d
porcehtaje de dosis en profundidad para la distancia blanco-piel de §
cm (apéndice J), la distancia blanco-isocentro es de 100 cm. En est
caso se aproxima la técnica isocéntrica a la técnica distancia blanco-piel
fija, esta aproximacion se realiza con mucho mds exactitud en las
computadoras que planean el tratamiento, pero la diferencia no es tan
grande como se podrd comprobar comparando este cilculo con el que
realiza la computadora enel cjemplo 6.5.

2. Se escoge la curva modal de 90% para prescribir los 60.00 Gy,
es decir, la curva del 219% (no normalizada).

3. La dosis total al centro del tumor (isocentro) es:

o M327% 60.00Gy = 66.63G
T 2190% o Y T PReEY
4. El peso de los campos es de 1:1, por lo que la contribucion ala
dosis tumor por cada campo es igual , es decir, 100%:
Dosis relativa Dosis total a
Campo
a tumor tumor/campo
I 28% 18.66 Gy
i1 28% 18.66 Gy
IMI 22% 14.66 Gy
v 22% 1466 Gy
100% 66.64 Gy
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5. El tratamiento se dard en 30 sesiones, entonces la dosis por
ampo/sesion es:

0622 Gy

@]
>
=
~
-
wn
~
O
o

I

I

CAMPOS Il y IV D, ¢ = 0489 Gy

6. Las unidades monitor por campo/sesion se calculan con la ecua-
cion (6.3) y se obtiene:

_ (0.622 Gy) (100 UM/Gy)

CAMPOS 1y II UM, (0.812) (1.021) -7

_ (0.489 Gy) (100 UM/Gy)
- (0.706) (1.01)

CAMPOS Hl y 1V UM,

7. La dosis en piel (Dp,45) es para los campos I 'y Il de 0.75 Gy y
de 0.69 Gy para los campos Il y IV por-sesion, los dagulos del gantry

son 0, 180,90y 270°.
8. Las unidades monitor total por campo son:

CAMPOS Iy II UMy, = 2250

CAMPOS Hly IV UM, oa1 = 2070

Ejemplo 6.4
Se calculan las unidades monitor del ejemplo 6.3, pero conside-

rando el peso de los campos 2:1 a favor de los campos I y 1.
1. Del inciso 3 del ejemplo 6.3 se obtiene la dosis a tumor total

que es de:
D = 66.63 Gy
2. Ladosis a tumor/sesién (isocentro) es:
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D = 66.63Gy G B
t,s 30 sesiones = 222 Gylsesion

s 2:1 (33%:17%), entonces
or por campo/sesion:

de los campos € aplicand

3. El peso
3a) se obtiene la dosis a tum

la ecuacion (6

CAMPOS 1y i1
33%
D, =220 5353 ~0.733 Gy
33% + 33% +17% + 17%

k]

CAMPOS 111y IV
17%
- 0377 Gy

D, =2220Y 513
: 13% + 3% + 11% T 11%

4. Las unidades monitor por campo/sesion  5€ calculan aplicand
1a ecuacion (6 1)
0.733 gy) (100 UM Gy)
CAMPOS 1y 11 UM, 5 = (733 89) MIGY) g3
’ (0.812)(1.021)
377 Gy) (10 UM/Gy.
cAMPOSTIY IV UM s = 0377 Gy) (100 UMIGY) _ 53
’ (0.706)(_1.01)

5. La dosis en piel (Dpdx) €8 para los campos 1Y 1l de 0886
y de 053 Gy para los campos 1LY IV por sesion, los sngulos de
n0,180,90y 270°

gantry SO
6. Lasunidades monitor total por campo Son:
CAMPOS1y 1l UMgtal = 2640
campOS 1y IV UMiotal = 1590

Ejemplo 6.5
computadora EMI RAD 8,

ela
de la dosis cn el

3 se calcula por medio d
distribucion

El ejemplo 0
s visualizar la

en este ejemplo podemo
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ontomo del paciente, la distribucion de la dosis se representa por
urvas de isodosis de 90, 80 y 50% normalizadas a 100% y entre parén-
sis s¢ escribe el porcentaje de dosis no normalizado (figura 6.4}

jemplo 6.6

El cjemplo 6.4 se calcula por medio de la computadora EMI RAD 8,
I igual que en el ejemplo anterior, la distribucion de dosis se representa
or curvas de isodosis en el contorno del paciente (figura 6.5).

La diferencia que existe entre las unidades monitor calculadas
anualmente y las calculadas con la computadora en el mismo ejemplo
s debido a que la computadors minimiza los errores en los cilculos
ritméticos y corrige por inhomogeneidades.

.5. TECNICA: DISTANCIA BLANCO-PIEL FUJA

Cuando un haz de rayos X de baja energia (menor a 100 kV) penetra
I tejido del paciente, la maxima dosis absorbida ocurre en la piel, pero
i el haz de radiacion es de alta energia (mayor a 1 MV)la mdxima dosis
bsorbida serd a cierta profundidad bajo la piel.

La energia de los rayos X se deposita en el tejido por la produccion
¢ electrones de alta velocidad, estos clectrones son producidos en la
isma direccion del haz incidente de rayos X y el rango de su trayec-
oria es solamente de algunos milimetros en el tejido; asi, las interac-
ciones en el segundo milimetro contribuyen a la dosis en el tercer y
cuarto milimetro y asi sucesivamente, dando como resultado un incre-
mento (build up) de la dosis absorbida, hasta alcanzar un valor mdximo
(dosis mdxima) a una cierta profundidad, la cual depende de la energia
de los rayos X.

PORCENTAIJE DE DOSIS EN PROFUNDIDAD (PDP)

Si la dosis absorbida o la rapidez de dosis se conocen a la profun-
didad de dosis mdxima, entonces la dosis en tejido a una cierta pro-
fundidad sobre el eje central del haz de radiacidén, puede ser calculada
en funcion de un porcentaje de la dosis maxima (porcentaje de dosis en
profundidad).
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Campoll

~

SO% (162%)

)

b VOTe (29 7Ty

%53"}

Campo IV

%

Campu i1

RAD-8 Version C

6/30/84
Size = 50% Heterogeneitics
QCutline No. 49 A = 150
Hosp. No. * Inc. B =033
Name * Fantoma de pelvis € =033
Consultant * b =033
Site * Pelvis E =033
Seq. No. Fo= 033

G =033
Normalize dose = 32 =033
Hot spot dose (at *1l) = 1)
Beam No. 1 tsocentric Lir22-RXEMV
W. = 150 MM SAD = 1000 MM
L. = 150 MM ANG = 0DBEG
WEDGE =0
Weight = 100 Normfacto: = 100
Beam No. 2 Isucontric LirzoRNSMY
W, = 150 MM SAD = 1000 MM
L. = 150 MM ANG = {80 DEG
Wedge =0
Weight = 100 Nom facter = 100
Beam No. 3 bocentic Limas-RXEMV
W.= 120 MM SAD = 1000 MM
L. =120 MM ANG =90 DEG
Wedge = 0
Weight = 100 Norm 21 =100
Beam No. 4 fsocentric LiicRXEMY
W, = 120 MM SAD = {000 MM
L. =120 MM ANG = 170 DEG
Wedge= 0
Weight = 100 Norm fz2cor =100

Figura 6.4.
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Campo I}

=

Campo Il

CAMPOS 1y Il
oM. = 2% Gy) (100%) (100 UM/Gy)
e (290.7%) (1.021)

UMC‘ - 67

CAMPOS Hly 1V
(200 Gy) (160%) (100 UMGy)
as (290.7%) (1.01)

Lin

Photon

Isocenter-skin distance = 107 MM

Fioton

fsocenter-Skin Distance = 109 MM

Photon

Isocenter-skin dsitance = 151 MM

Photon

lsocenter-skin distance = 155 MM



Campo |

e (41.5%)

~—

D

LU TR M

Campo IV

Y

Campo Ui

S

RAD-8 Version C

~ar: ~
Campor 1§

6/30/84 Campo Il

Ste = 20% Heterogeneities

Outline No. 49 A = 130 CAMPOS 1y 11

Hosp. Nu; Y inc X l? - (.33 (2.00 Gy} (33%) (100 UM/Gy)
Name * Iantoma de pelvis ¢ =033 UM, = —

Consultant * ©s (74.7%) (1.021)

Site * Pelvis

Seq. No. UM, =87

Normalize dose = 83
Hot spot dose (at *11) = 16O

Beam No. 1 Isocentric Linac-R X8MV

W, 150 MM SAD = 1000 MM
L. = 150MM ANG = O DEG
Wedge = 0

Weight == 33 Norm factor = 100

Beam No. 2 Isvcentric Linac-RX8MV

W. = 150 MM SAD = 1000 MM
L. = 150 MM ANG = 180 DEG
Wedge = O

Weight == 33 Norm factor = 100

Beam No. 3 socentric Linac-RX8MV

W.o= 120 MM SAD = 1000 MM

L= 120 MM ANG = 90 DEG
Wedge = 0
Weight = 17 Norm factor = 100

Beam No. 4 Tsacentric Linac-RX8MV

CAMPOS Ly IV

{2.00 Gy) (17%) (100 UM/Gy)

M,
UMe,s 174.7%)(1.01)

UM, (=45

c,s

Photon

Isocenter-skin distance = 107 MM

Photon

Isocenter-skin distance = 109 MM

Photon

Isocenter-snin distance = 151 MM

W, - 120 MM SAD = 1000 MM

L. = 120 MM ANG = 270 DEG Photon

Wedge =2 0

Weight = 17 Norm factor = 100 Isocenter-skin distance = 155 MM
Figura 6.5,
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El porcentaje de dosis en profundidad es determinado por
factores: 1,la energfa del haz de radiacién; 2,el tamafio del ca
de radiacion y, 3, la distancia blanco-piel,

En general el incremento de la energia de los rayos X dard un ma;
porcentaje de dosis en profundidad, asi como también un aumento
tamafio del campo de rayos X y/o en la distancia bianco-piel da
consiguiente un incremento en el porcentaje de dosis en profundidad
pero, por otra parte, la cantidad de radiacién disminuye con el inve
de 1a distancia blanco-piel al cuadrado, entonces, para fines terapéuti
se escoge una distancia blanco-piel de tal manera que se tenga un ma
porcentaje de dosis en profundidad y una mayor rapidez de do
tomando en cuenta las limitaciones del acelerador.

En la técnica distancia blanco-piel fija, 1a dosis dada al volumen
interés es una funcion de fa distancia blanco-piel y del tejido de aten
cién interpuesto entre el haz de radiacion y el volumen tumoral; ent
ces, para el cdlculo de dosis a una profundidad dada sobre el eje centr
se requiere de un conjunto de curvas de isodosis calculadas o medid
a una distancia blanco-piel fija nominal de tratamiento; asimismo
necesita un factor de campo (F.), que tome en cuenta los efect
de dispersion producidos por los diferentes tamafios de campo.

En esta técnica, la distancia blanco-piel y el tamafio del campo
piel, permanece constante y la profundidad del tumor varia con
angulacion del gantry, por lo que la distancia blanco-tumor es variab
para cada tratamiento.

6.6. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR:
EN TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL F1JA

Como resultado del andlisis anterior y de la calibracion de las un
dades monitor en csta técnica se necesita conocer la dosis a tumg
por campoftratamiento, el porcentaje de dosis en profundidad pat
un tamafio de campo A y una profundidad d, medide a la distanci
blanco-piel nominal de tratamiento; asimismo se necesitz el factc
de campo y calibracién de las unidades monitor, esto es:

100% 'DC S.Fcal
c,s PDP-F

UM (6.
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Donde UMC, g ¢s la cantidad de unidades monitor, per campo/
psion para dar una dosis a tumor por campof/sesién (D¢ ); PDP es
1 porcentaje de dosis en profundidad para un campo A y una profun-
idad d para Ia distancia blanco-piel nominal de tratamiento; F es
I factor de campo y F, es el factor de calibracion obtenido en &l
apitulo 4, cuyo valor es 109.0 UM/Gy.

Si durante el tratamiento se utiliza un filtro en cufia, entre el haz y
| tumor para modificar la distribucién de la dosis en el volumen de
terés, entonces su factor de transmisién (F,,) debe incluirse en el
dlculo de las unidades monitor, es decir:

100%+D. .+ F
UM, = c,s cal (6.5)
s PDP-F, - F

Ademds, si se utiliza una charola portaprotecciones durante el trata-
iento, entonces se debe incluir su factor de trasmision (Fgp) en el
alculo de las unidades monitor, esto es:

100% - D, ¢+ Foy
¢,s  PDP-F, -F, -F

UM (6.6)

ch

En lo sucesivo, cualquier filtro que se coloque entre el blanco y
1 tumor, su factor de trasmision se debe incluir en el cdlculo de'las
unidades monitor, come se describe en los pdrrafos anteriores.

Asimismo se deberdn corregir las unidades monitor por inhomo-
gencidades.

CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR
CON CAMPOS MULTIPLES

Para el cdlculo de las unidades monitor con campos multiples, se
considera que el porcentaje de dosis total en el tumor, es debido a la
contribucion individual de cada uno de los campos. Para el cilculo
de las unidades monitor se considera el PDP total (no normalizado)
en la curva modal (100, 90, 80%, etc.) y se aplica la siguiente ecua-

cion:
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= Dt.wla 2’---,n.FCal
N T )
II)DPmodal F

UM,, ,, (66

€1,C2,...,CN

Donde: UMI, 2, ...,n son las unidades monitor para los camp
1, 2,...,n; D; es la dosis a tumor por sesion; W, , ...,n es
peso de los campos 1, 2, ..., n en porcentaje normalizado al 100
por ejemplo para dos campos opuestos paralelos se tiene 1:1 = 100
:100%, 1:2 = 34%:66%, etc.y Fo| ¢, . op 0 el factor de cam
para los campos 1, 2, . . ., n respectivamente.

6.7. CALCULO DE PLANEACIONES:
CAMPOS DIRECTOS Y PARALELOS OPUESTOS
EN TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA

Para el cidlculo se requieren los signientes datos:

1. Modalidad del tratamiento, es decir, si el tratamiento es con ele
trones o con rayos X.

Energia de la radiacion,

Profundidad de! centro del tumor (d).

Tamafio del campo en piel o en tumor.*

Dosis a tumor por campo/sesion.

T BN

Si el peso de los campos no es 1:1, entonces se deberd calcular }
dosis a tumor por campo/sesién siguiendo el procedimiento descrit
en la técnica isocéntrica, ecuacién (6.3a).

Los cilculos se realizan siguiendo la presente guia y se anotan e
1a hoja de planeacion anexa.

a) Seleccionar la modalidad del tratamiento, es decir, rayos X
electrones.

b) Energia de la radiacion.
¢) Calcular la profundidad del centro del tumor (d).

* El tamafio de campo se define agui como el drea efectiva de irradiacion.
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Determinar la distancia blanco-piel nominal de tratamiento del
acelerador (usualmente es de 100 cm).

Si el tamafio del campo se especifica en tumor serd necesario calcu-
larlo en piel, como sigue:

Cy 100
lado del campo en piel = lado del campo en tumor {00 + d
} Una vez especificado el tamaiio del campo en piel, calcular el
campo cuadrado equivalente en piel aplicando:

= QLW/[L + W])?

Donde L es la longitud y W es el ancho del campo que tiene la misma
azOn del drea al perimetro, y A es ¢l drea del campo cuadrado equi-
alente,

Se busca el factor de calibracion (F,1) en el capitulo 5.

Del apéndice I se obtiene el PDP para la profundidad d y el campo
cuadrado equivalente cn piel.

} De la grifica de factor de campo vs tamafio de campo, obtener
el factor de campo (F), para ¢l campo cuadrado equivalente en
piel (apéndice G).

) Siel tratamiento es con filtro en cufia, charola portaprotecciones,
etc., buscar su factor de trasmision respectivo (F,, Fy,, etcétera.
) Establecer el peso de los campos si son diferentes de 1:1.

) Calcular la dosis a tumor por campo/sesion en Gy (D ).

) Caleular las unidades monitor por campo/sesion usando:

100% * DC, S. Fcal

¢S PP Fo " Foy Fep

UM

Si el tratamiento no leva filtro en cufia ni charola portaproteccio-
nes, sus factores de trasmisién son la unidad.

m) Calcular la dosis en piel por campo/sesion (Dy,45), angulacion
estatica del gantry y en caso de tratamiento con arco, calcular
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el dngulo inicial y final de la pendulacion y la rapidez de la pend
lacion en Gy/grado.
n) Calcular las unidades monitor total por campo.

Ejemplo 6.7 (figura6.6).

Se calcula el ejemplo 6.1 en técnica distancia blanco-piel de )
cm, es decir, se desea dar un tratamiento directo de 3.00 Gy en un
sesién a 5 cm de profundidad con un tamaifio de campo de 10 cm
5 cm en piel, con rayos X de 8 MV.

a) El tratamiento es con rayos X.

b) Laenergia de los rayos X es de 8 MV.

¢) La profundidad de! tumores de 5 cm.

d) La distancia blancc-piel es de 100 cm.

e) El tamafio del campo en piel es de 10 cm X S cm.
f) El tamafio del campo cuadrado equivalente es:

A=Q[05}/ 10+5D? ecm? =(6.7cm)? =6.7cm X 6.7 ¢cm

g) El factor de calibracion es de 109.0 UM/Gy (capitulo 5).

h) El porcentaje de dosis en profundidad es 88.7% (apéndice I).
i) El factor de campo (F) es 0.984 (apéndice G).

i) El tratamiento es sin filtro en cufia ni charola portaprotecciones.
k) No se aplica este inciso.

1) La dosis por campo/sesion es de 3.00 Gy.

11} Lasunidades monitor por campo/sesion son:

_ (100%)(3.00 Gy) (109.0 UM/Gy) _ 5
¢, (88.7% ) (0.984)

UM

m) La dosis en piel (Dy,4x) es 3.75 Gy por campo/sesién y el dngulo
del gantry es 0°.
n) Lasunidades monitor por campo total son 375.

Ejemplo 6.8 (figura6.7).

Se calcula el ejemplo 6.2, en técnica distancia blanco-piel fija de 100
cm, es decir, se desea dar 26.00 Gy en 6 sesiones usando campos para-
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HOIA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

Fechs Exp. Dosis tumor por sesion — 3-00.GY
Nombre . Elemplo 6. 7 Dosis tumor fotal 3.9 Gy
Sexo Edsd Curva d¢ dosis modal
Disgnéstico Nim. de sesiones !
Region a iradiar Ritmo Tumo ___fMAtutino
Técnica: DBP Bija { X ), bsocéntrica( ) Nsh 300 e,
Estdtica.. . ( X ), anética. ..( )
Campos
Pardme tros ! i 14 w
Modalidad de trat. (rayos X, electrones) Rayos X
Energia de la radiacién MV
Profundidad del tumor Scm
Profundidad del isocentro -—=
Ditania blanco-piel 100 e
Tamado dz campo: piel ( X ), isocentro{ ) 10em XS em
Cuddrado equiv.: piel { X ), isocentro () 67ecmX 6.7cm
Eactor de calibracion (UM/Gy), Foe 109.0 UM/Gy
% de dosis en profundidad (PDP) 887%
Razon mixima de dosis en tejido (RMT) —
Factor de campo (F.) 0.984
Angulo del filtro en cufia -
Factor de trasm. filtro en cufta (F ) 1
Factor de trasm, charola/mesa (F ) 1
Otros factores de tram. (F) 1
Pescs de loa campos (£:1,2:1, et¢)) ———
Contribucion total (PDP)a tumor, Iso. -
Contribucién relativa 3 100% por campo e
Dosis 8 turnos por campofsesidn 300 Gy
Unidades monitor par campofsesidn 375
Dosis 2 D4, por car po/seston 315 Gy
Angulacion estitica del gantry 0°
Angulo inicial de pendulacidn ——
Angulo final de pendulacion —
Razén UM/grado —
Total de unidsdes monitor por campo 375
Correccion pof Inhomogeneidad ——
Observaciones.
Médico F &sico

Figura 6.6.
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lelos opuestos. El tamafio del campo en el centro del tumor es
16 cm X 12 cm, la separacién de los campos es de 22 cm y la profus
didad del centro del tumor es la linca media entre los dos campo

a) El tratamiento es con rayos X.

b) Laenergia de los rayos X es de 8 MV.

¢) La profundidad del tumor es de 11 cm para ambos campos.
d) La distancia blanco-piel es de 100 e,

e) El tamafio del campo cn piel es:

(16) (100/100 + [1)em X(12)(100/100 +11)cm
= 144 cmX 10.8 ¢cm

Il

f) El tamafio del campo cuadrado equivalente en piel es:

A= (2[144][108]/ [14.4 +108])* cm® = 12.3¢cm X 12.3cm

g) El factor de calibracidn es 109.0 UM/Gy (capitulo 5).

h) El porcentaje de dosis en profundidad es 68.05% (apéndice [)
i) El factor de campo (F,) es 1.01 (apéndice G).

i) El tratamiento es sin {iltros en cufia ni charola portaprotecciones
k) El peso de los camposes 1:1,

1) La dosis por campo/sesion es 2.17 Gy.

I} Las unidades monitor por campo/sesion son:

_(100%) (2.17 Gy) (109.0 UM/Gy) _
¢, s (68.05%)(1.01)

344

m) La dosis en piel (Dy44) es 3.44 Gy por campo/sesion, los dngulos
del gantry son 0y 180°,
n) Lasunidades monitor total por campo son 2 064,

6.8. CALCULO DE PLANEACIONES:
CAMPOS MULTIPLES EN TECNICA DISTANCIA
BLANCO-PIEL FlIA

En esta técnica el cilculo de las unidades monitor con campos miil-
tiples se describe a través del ejemplo 6.3 y 6.4 en ¢l tratamiento del
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HOJA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

Fecha Exp.
Nombre Fjemplo 6.8

Sexo tdad
[Hagnodstcn

Region & imadiar

Dosis tumor por sesion _2:17.Gy

Dosis tumor totad 26.00 Gy

Curva de dosis modal 100%

Nam. de sesiones 6

S sesionesfse mana Tumo matutino

Ritrmo

Técnica DBP fja( X ), isocéntrical )
Estdtica. . . ( X ), cindtica. ..( }

Nsp _13de Ret.

Campos

Pardmetros ] il ir v
Modatidsd de trat. (rayos X, electrones) Rayos X Rayos X
Energra de la radiacién 8MV 8 MV
Profundidad ded tumor 1lem 1lem
Profunds 2ad del isocentro v [
Distancia Manco-piel 100 cm 100 con
Tamade de campo: piel ( X ), isocentra ( 144em X 108 cm
Cuzdrads equiv.: pied ( X },isocentio{ ) 123emX 123 cm
Factor 4z calibracion (UM/Gy), F(_a‘, 109.0 UM /Gy
% de dewis en profundidad (PDP) 68.05% 68.05%
Razén mixiria de dosis en tejido (RMT) - s
Facter de campo (F ) 1M 1.01
Angulo ool fltro cni cuda e -
Factae &2 trasm. filtro en cufla (Fcu) ] 1
Factor <2 trasm. charola/mesa (Fch) 1 i
Otros factores de teasm. (F)) 1 1
Pesos de los campos (1:1, 2:1, etc)) i1 1.1
Contriducion total (PDP) a tumor, fso. —— ———
Contntecion relativa a 100% por campo — ——
Dosis a rumor por campo/sesién 2.17 Gy 217 Gy
Unidades manitor por campo/sesion 344 344
Dosis a D1, por campo/sesion 3.44 Gy 344 Gy
Angulecién estdtica del gantry 0° 180°
Angulo inicial de pendulacion o ——
Angule riral de pendulacion —— —
Rarén UM/ zrado —_— —
Total de unidades monitor por campo 2 064 2064
Cormreecuda por inhomogeneidad [p— —
Observiszones:
Médice Fisico

Figura 6,7




cancer cervicouterino, utilizando la técnica de cuatro campos (técni
de caja). El mismo procedimiento se aplica para el tratamiento co
campos multiples en otras regiones del cuerpo.

Ejemplo 6.9 (figura 6.8).

Se desea dar un tratamiento a pelvis total de 60.00 Gy en 30 sesione
con técnica distancia blanco-piel de 100 ¢m y cuatro campos (técni
de caja), con rayos X de 8 MV. Las dimensiones anteroposterior
lateral del paciente son 22 cm y 30 c¢m, asi como el tamafio de los cam
pos en piel son 14 cm X 14 cmy 10em X 10 cm.

1. Se obtiene el porcentaje de dosis en profundidad por cada camp
a tumor utilizando la tabla del apéndice I:

Campo en Prof a PDP a IPI'?P

el tumor tumor relativoa
pre tumor
[ (14 cmXx14cm) 11 cm 68.7% 28%
II (14 cm X 14 cm) 11 cem 68.7% 28%
HI (10cm X 10 cm) 15cm 55.1% 22%
IV (10cm X 10 ¢m) 15¢cm 55.1% 22%
247.6% 100%

2. Se escoge la curva modal de 90% para prescribir los 60.00 Gy, es
decir, la curva del 222.84% (no normalizada).
3. La dosis total al centro del tumor es:

_ (2476%)

= ——————=— 60.00 Gy = 66.67 Gy
(222 .84%)

4. El peso de los campos es 1:1, por lo que la contribucién por cada
campo es igual, es decir, de 100%:
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HOJA DE PLANEACION

ACELERADOR LINEAL

-

| K

| Fecha tap. Dusis tumar por sesion 0% Gy

- fi Hh9 s
Nowhre Efemps & Dosis wmor otal 90006y
Sexo idad Curva de dosis modal 0%
Diagnosticy racy “ini. e sesiones 30
Region u iradiar PLEVIS TOHAL Katmo > Sesiones/semiana Turno Vesperting
Vécmca: DBP liga ( N Losocéntrica ) IS W B 1
Esdtica .. 1 N L andoea . )
Campony
Pardiitnn li n 1t w

Modalidad de trat. (rayos X, clectrones) Kayus X Rayos X Rayos X Rayos X
Energra de la radiacion RMY MV AMV &MV
Profundidad del tumor Ilem 1hem 15 em 15 cm
Profundidad del isocente:
Distancia blanco-pael 100 em 100 cn 100 om 100 cm
Ve de campo preb (N Y isocentra () Idem X Bl em 10hem X 10 em
Cuadradu equiv.: piel { \ ) socentrof } fdem X 14em 10cem X 10om
Factor de calibragion (UM Gy ) F cal 10490 UM/Gy
‘e de dosis en profundsdad (#DIY) 6R.75F 08,77 S5.1% §5.1%
Razdan maxina de disis en tejido (RMT) -
Factorde cumpo (F ) 1017 1.017 1.00 1.00
Angulo del filtro en cuda NO NO NO NO
Factor de trasm, flto en cua (F ) 1 1 1 1
Factor de trasm. charola/mesa (Fy ) 1 | | 1
Otros lactores de trasm (F ) l l 1 1
Pesos de los campos €371, 2:1, etc.) B 1:1 14 1:1
Contribugion total ("W a wmor. lso, 24765 (100% ) 222 845 (90%)
Conttibucion relativa a2 100% par campo 28% % 2% 2%
Dosis u tuinor por campa/sesion 0.622 Gy 0.622 Gy 0.489 Gy 0.489 Gy
Unidades monitor por campo/sesion 97 97 97 97
Dusisa b, L por campo/sesion 0.97 Gy 097 Gy 087 Gy 097Gy
Angulacion estitica del gantry 0° 180° 90° 270°
Angulo inicial de pendulaciin - -
Angulo linal de pendulacion -
Razdén UMfprado - O - -
Total de unidades monitor por campo 2910 2910 2910 2910
Correccion par inhvmogeneidad ——- - .
Observaciones.
Médico Fisico

Figura 6.8.
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Dosis relutiva Dosis total

Campo a tumor POF Campo
i 28% 18.67 Gy

11 28% 18.67 Gy
[11 22% 14.67 Gy
v 22% 14.67 Gy

5. El tratamicnto serd realizado en 30 sesiones, entonces la dosi
por campo/sesion es:

CAMPOS Iy II D, 18.67 Gy/30 sesiones = 0.622 Gy

14.67 Gy/30 sesiones = 0.489 Gy

I

CAMPOS Il y IV D¢ g

6. Se obtienen las unidades monitor por campo/sesion aplicando la
ecuacion (6.4):

(100%) (0.622 Gy) (109.0 UM/Gy)
CAMPOSIyIl  UM. = : -
y c,s (68.7%) (1.017) o7

(100%) (0 489 Gy) (109.0 UM/Gy)
CAMPGS Il y IV UM, = (35.1%) (1.00) =97

7. La dosis en piel (Dy45), para los campos 1y Il es de 0.97 Gy y
de 0.97 Gy para los campos Il y IV por sesion. Los dngulos del
gantry son 0, 180,90 y 270°.

8. Las unidades monitor total por campo son:

CAMPOS I I, Il y TV UM, = 2910
|
En esta técnica fambién se pueden calcular fas unidades monitor con
la ecuacion (6.6a).
La dosis tumor/sesion es de 60,00 Gy/30 sesiones = 2,00 Gy y la
contribucidn en porcentaje de dosis a tumor en la curva modal de 90%
es de 222.84%, entonces las unidades monitor por campo/sesion son:
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i 200 Gy) (100%) (109.0 UM/G
FAMPOSIy Il UM, ¢ = (____,l).(_,——gl—g_______l_ﬁ =96
)8 (222.84%) (1.017)

500 Gy) (100%) (109.0 UM/G
FAMPOS Iy IV UM, = (2,00 Gy) (100%) (109 0 UM/GY) _ g
C, 8 (222.84%) (1.00)

siemplo 6.10

calculan las unidades monitor del ejemplo 6.9,

En este ejemplo se
peso de los campos 2-1 a favor de los campos

ero considerando el

y L.

1. Del inciso 3 del ejemplo 69, Ia dosis total al centro del tumor es:

D = 66.67 Gy

2. La dosis a tumor/sesion es:

D, ¢ = 66.67 Gy/30 sesiones = 2.22 Gy/sesion

y

33%:17%), entonces aplicando la

3. El peso de los campos €S 2:1(
[sesion:

cuacion (6.3a), se obtiene 1a dosis a tumor por campo

CAMPOS 1y I

33%
b =202 Gy o = 07336
¢,s Y 33% + 33% + 17% + 11% y

CAMPOS Iy IV

17%
D, = 2226y 2= 0371y
: 3% +33% + 17% +17%

4. Las unidades monitor por campoysesion se calculan aplicando la

ecuacion (6 4):

CAMPOS 1y 1I
| (100%) (0733 Gy) (109 0 UMGY) _
UM, s = ©8.7%) (1.017) =114
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CAMPOS Il y IV

_ (100%) (0377 Gy) (109.0 UM/Gy) _
¢s = (55.1%) (1.00) =75

5. La dosis en piel (D, 44), para los campos 1y [T es de 1.15 Gy
de 0.74 Gy para los campos Il y IV por sesion. Los dngulos d
gantry son 0, 180,90y 270°.

6. Las unidades monitor total por campo son:

CAMPOS Iy Il UM, . = 3420

CAMPOS Il y IV UMt,c = 727250

Ahora, las unidades monitor de este ejemplo se calculan con |
ecuacion (6.6a). La dosis tumor/sesion es de 60.00 Gy/30 sesione:
= 2.00 Gy y la contribucion del PDP total a tumor en la curva mod
de 90% es de 222.84%, entonces las unidades monitor se calcula
como sigue:

a) Del inciso 1 del ejemplo 6.9 sc muestran los valores del PD
cuando el peso de los campos es I:1, o sea que cada campo contribuy
con un 100% a tumor, pero si ahora consideramos que el peso de lo
campos es 2:1 (33%:17%), entonces la contribucién de cada unc 4
los campos es:

Campo PDPa tumor
I 33de 68.7 = 2267%
11 33de 68.7 = 22.67%
i 17de 55.1 = 937%
v 17de 55.1 =__9.37%
64.08%

b) La contribucion total a tumor en la curva modal de 90% es de
5767%, entonces las unidades monitor aplicando la ecuacién (6.6a)
son:
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_ (2.00 Gy) (33%) (109.0 UM/Gy) _
c,s (57.67%) (1.017)

123

CAMPOS 1y II UM

_ (200 Gy) (17%) (109.0 UM/Gy) _
(57.67%) (1 00)

64

CAMPOS [11y IV UM,

Ejemplo 6.11

El ejemplo 69 se realiza por medio de la computadora EMI RAD 8,
en este ejemplo podemos apreciar la distribucion de la dosis en el
contorno del paciente, las curvas de isodosis representadas en la distri-
bucion son las de 90, 80 y 50% normalizadas a 100% y entre paréntesis
se escribe el PDP no normalizado (figura 6.9).

Ejemplo 6.12

El ejemplo 6.10 se realiza por medio de la computadora EMI RAD 8,
al igual que en el ejemplo anterior, la distribucion de la dosis se ilustra
por curvas de isodosis en ¢l contorno del paciente (figura 6.10).

Se escogié para el cdlculo de las unidades monitor en la técnica de
campos multiples el ejemplo del tratamiento del cdncer cérvicouterino,
debido a que es ¢l de mayor incidencia en la mujer mexicana. Ademds,
los métodos descritos aqui se pueden aplicar a cualquier otro trata-
miento con campos multiples.

6.9. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR
CORREGIDAS POR INHOMOGENEIDADES

Los parametros que describen fa dosis en profundidad (PDP, RTA 'y
RMT) se obtienen usualmente realizando medidas en un medio dis-
persor homogéneo, como puede ser en un fantoma de agua, pero estas
medidas de dosis efectuadas en agua difieren significativamente de la
dosis real medida, cuando el haz de rayos X pasa a través de tejido de
un paciente; la mayor diferencia ocurre si el haz de radiacion atraviesa
pulmon sano, el cual tiene una densidad menor de 20 a 30%, respecto
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Campo |

Campe L

Campo IV

Canpo 11

RADS Version C
6/29/84 Campo i
size = 50%

Heterogeneities
Outline No. 49 -
Hasp. No. * In¢ G . z)i(;
Name * Fantoma de pelvis ¢ = 0'33
Consultant * D = 033
Site * Pelvis [ o= 033
Seq. No. F o= 033 CAMPOS Tyl

G o= i 200G % 0 UM/G
Nl)mmli(,c dose = 254 §| _ g;'; UMC = L@ﬁﬂ]ﬁ!’lu@
ot spot dose {al *H) = 100 ’ v (228'(’%) a0
Beam No. 1 88D Linae-R XBMY Photon UM =M
w. = 140 MM SSp = 1000 MM
L. = 1H0MM ANG = 0 DEG CAMPOS 11Ty IV
Wedge = 0 (2.00 Gy) (100%) (109.0 UM/CY)
Weight = 100 Norm fastor = 100 UM s= 7 (@28, ey
Beam No. 2 SSH Linnc-R.\'BMV Photon UM, . =98
w. = 140 MM §SD = 1000 MM ¢.s
L = 140 MM ANG = 180 DEG
wedge = 0
Weight = 100 Norn factor = 100
Beam No. 3 58D Linac-RX8MVY Photon
w. = 100 MM gSh = 1000 MM
L. = 100 MM ANG =90 DEG
Wedge = 0
Weight =100 Norm tactor = 100
Beam No. 4 S5D Linac-RXBMV Photon
W. = 100MM SSh = 1000 MM
L. = 100 MM ANG = 270 DEG
Wedge = 0
Weight = 100 Norm factor = 100

Figura 6.9.
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Camnpo f

SO (339

= Q0% {59450 K 15 28%) .
H %
g 5
Campo 1l
AD-B Version € G
129/84 Campo 11
ze = 50%
| Heterogeneitics
tline No. 49 ~
osp. No. * Inc. 3 _ {1)2(3)
ame * Fantoma de Pelvis ¢ - 033
* - e
i(:rc]s:ﬂll‘g;lvtis D= 033 CAMPOS 1y 1l
4. No. E = 033 o (2.00 Gy) (33%) (109.0 UM/Gy)
F=033 c.s (59.4%) (1.017)
. _ G= 033
ormalize dose = 66 0= 033
ot spat dose (at *H) = 100 e UM, (=119
am No. 1 8D Linac-RX8MV Photon CAMPOS llL y IV
.= 10 MM SSH = 1000}!&1 (2.00 Gy) (17%) (109.0 UM/Gy}
.= 140 MM ANG = 0 DEG UMC §
edge = 0 . (59.4%) (1.00)
jeight = 33 Norm factor = 100 UM, =62
cam No. 2 S51) Linac-RX8MV Photon
.= 140 MM $SD = 1000 MM
.= 140 MM ANG = 180 DEG
‘edge = O
eight = 33 Norm Factor = 100
eam No. 3 SSD Linac-RX8MV Photon
. = 100 MM SSD = 1000 MM
.= 100 MM ANG = 90 DEG
‘edge = 0
eight = 17 Norm factor = 100
aam No. 4 §8D Linac-RXBMV Photon
.= 100 MM SSD = 1000 MM
.= 100 MM ANG = 270 DEG
edge = U
eight == 17 Norm factor = 100
Figura 6.10.
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del agua; en este caso la dosis real dada a tumor puede exceder a la do
calculada, hasta en 20%; aunque la densidad del hueso puede ser di
rente a la densidad del agua; la diferencia de la dosis calculada y
dosis real raramente exceden de 10%.

Desde hace aproximadamente 25 afios han existido diferentes mét|
dos para realizar el cdlculo de la cosreccion de dosis por inhomo
neidades. El mds popular ha sido la medida de la dosis de trdnsito. Es
método consiste en medir la cantidad total de la radiacion que es tr
mitida por un paciente, la cual ¢s comparada con la cantidad tota
radiacién trasmitida en agua usando exactamente el mismo haz de radi
cion y conjunto experimental.

Con el reciente desarrollo del sistema de tomografia axial comput
rizada (TAC), el interés por las correcciones por inhomogeneidades d
cuerpo humano ha tenido un incremento en dosimetria.

Con el sistema TAC se obtiene mucho mds detalle de la densidad
distribucion espacial de las inhomogeneidades que son important
para propoésitos radioterapéuticos. Ademds, los sistemas TAC rep
sentan una ventaja en dosimetria, ya que algunos pueden ser cone
tados directamente a una computadora que realiza la planeacion d
tratamiento tomando en cuenta la correccion por inhomogeneidade

Los factores de comreccién al cdlculo de la dosis cuando el haz d
rayos X pasa a través de pulmon y hueso son: 3’

Fhueso =1 — Hx

F =1+ Px

pulmon

Donde H y P son los valores de correccidn por hueso y pulmé:
por centimetro y x esel espesor de la inhomogeneidad.

Los valores de correccion para hueso y pulmén por centimetro pa
Co-60 y rayos X de 4, 8 ¥y 25 MV son:

Co-60y rayos X4 MV rayos X 8MV  rayos X 25 M
Pulmon 0.030/cm 0.028/cm 0.020/c
Hueso 0.037/cm 0.033/cm 0.015/¢c

Si se realizan correcciones por inhomogeneidades en el cdlculo de
dosis, es importante que todas las personas involucradas en la planea
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on del tratamiento, como el radioterapeuta y el fisico tengan conoci-
iento de estas correcciones, porque la experiencia clinica anticipa
ertas respuestas clinicas con una dosis prescrita, la cual pudo ser
rregida o no por inhomogeneidades.

Si el método de cilculo de dosis es cambiado, entonces puede
mbiar la dosis dada a tumor, ¢ ir en deterioro del tratamiento del
ciente si no se hacen las correcciones adecuadas.

femplo 6,13

Se desea dar un tratamiento de 50.00 Gy a tumor con un campo
irecto en 25 sesiones, el campo utilizado en el tratamiento es de

cm X 8 cm a isoceniro y la energia del haz de rayos X es de 8§ MV
figura 6.11).

El haz de rayos X pasa a través de una inhomogeneidad, por lo que
| RMT deberd ser corregido por la inhomogeneidad; el RMT se calcula
nlos puntos A y B, para después calcular el RMT promedio.

3

Ll R
i .

Ejc

Y ket

central

Campode 8em X 8¢m
a 100 cm del blanco

=

Figura 6.11. Se muestra la distribucidon de las inhomogeneidades dentro del
Fontorno tomado a un paciente,
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Del apéndice H se busca el RMT para un campo de 8 cm X 8 cm
para las profundidades de 10 cm (punto A) y 11.7 cm (punto
obteniéndaose 0.808 y 0.764.

Correccion para el punto A
Fp =1+ (0.028)(4.7) =1.132
RMT = (0.808) (1.132) = 0915
Correccion para el punto B

1.232

i

Fp =1 + (0.028) (8 3}

RMT = (0.756)(1.232) = 0931

Por tanto, el RMT promedio es 0.923.
La dosis a tumor/sesion es de 2.00 Gy, el factor de campo (F
es 0.948, entonces las unidades monitor se calculan como sigue:

(200 Gy) (100 UM/Gy) 1
¢S (0.988)(0923) 7

UM

6.10. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR PARA
DISTANCIAS MAYORES QUE LA DEL ISOCENTRO

El campo méaximo disponible en los aceleradores lineales para us
médico es de 35 cm X 35 cm 0 40 cm X 40 cm a un metro del blanc
(isocentro) si se necesita un campo mayor que éstos, entonces s
requiere extender la distancia blanco-piel que se usard. Se puede ado
tar una distancia blanco-piel estindard de 150 cm y obtener un camp
maximo de 52 ¢cm X 52 cm 0 60 cm X 60 ¢m.

A la distancia blanco-piel de 150 cm el tamano del campo en pie
es 1.5 veces mayor que el campo en piel a la distancia blanco-piel d
100 cm. El campo & isocentro (sefialado en los controles del tamafi
del campo)estd dado por:

lado del campo en piela 150 em
1.5

lado del campo a isocentro =
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Se debe estimar el tamafio del campo cuadrado equivalente a la pro-
indidad de tratamiento para el cadlculo de unidades monitor, éste se
nede estimar aplicando:

2AB

lado cuadrado equivalente =
A+ B

Donde: Ay B son los lados del campo rectangular.,
Se debe considerar un factor de correccion para distancias mayores
ue la del isocentro (este factor es nominalmente la ley del inverso
adrado).?® Este factor es la calibracion de las unidades monitor para
istancias mayores que la del isocentro.
El factor de calibracion se obtiene seleccionando: 100 unidades
wonitor en la consola de tratamiento del acelerador y el campo de
5 cm X 35 cm g isocentro y se mide con una ¢camara de ionizacién
ajo condiciones de equiiibrio clectronico la dosis promedio respectiva
100 unidades monitor para diferentes distancias blanco-cdmara
DBC) mayores que 100 cm. El factor de calibracion se obtiene toman-
o la razon de las unidades monitor y la dosis medida en Gy para las
iferentes distancias. En la obtencion del factor de calibracién se
omaron en cuenta los conceptos presentados en el apéndice B,

Factores de calibracion para rayos X de 8 MV
del acelerador lincal de electrones para uso médico

F o (UM[GY) DBC(em)
207 150
223 155
237 160
252 165
267 170
282 175
297 180

Los valores del factor de calibracién de las unidades monitor son
dlidos para campos mayores de 35 cm X 35 cm.
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Las unidades monitor estdn dadas por:

Do s *Feal

UM, = o

€8 RMT

No se requiere un factor de campo para el cdlculo de las unidad
monitor por ser una constante para carmpos grandes y estd incorpora
en el factor de calibracion,

Para la irradiacién de cuerpo entero se calibran las unidades monit
a la distancia blanco-piel de tratamiento y se aplica el mismo pro
dimiento aqu{ descrito para el cdlculo de las unidades monitor.

El cdlculo de dosis se realiza solamente en el eje central.

Para la técnica distancia blanco-piel fija se sigue el mismo proce
miento descrito anferiormente y se utiliza el porcentaje de dosis e
profundidad en vez de la razén mdxima de dosis en tejido.

Ejemplo 6.14
Se desea dar un tratamiento de 20.00 Gy a tumor con campos par:
lelos opuestos en 20 sesiones, con un campc de 26 cm X 30 cm

tumor con rayos X de 8 MV, la separacion de los campos opuestos e
de 20 cm.

a) El campo en piel 2 150 em del blanco es:
26(150/160)cm X 30(150/160)cm = 244 cm X 28 cm
b) El campo a isocentro (100 cm) es:
244/15cm X 28/1.5¢cm = 16.3¢m X 18.7em

¢) Ellado del campo equivalente en tumor es:

2 X 26 X 30cm?
26 ¢+ 30 cm

= 28 ¢cm

d) El RMT para un campo de 28 cm X 28 ¢m a una profundidad de
10 cm es 0.855.
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) La dosisa tumor por campo/sesiGn es:

D F2O.OOGy B
c,s 20X 2 = 0.5 Gy

) Las unidades monitor son:
_ (05 Gy) (237 UM/Gy)
s 0855 B

ivo ya que los factores de calibra-
os mayores de

139

UM

Este ejemplo es solamente ilustrat
ion de las unidades monitor son validos para camp
5cm X 35 cm.
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. Apéndice A

SISTEMA INTERNACIONAL DE UNIDADES DE

MEDIDA (SI) PARA RADIACIONES IONIZANTES

El Sistema Internacional de Unidades e Medida consta de siete
unidades base que junto con dos unidades suplementarias proporcio-
nan un conjunto de unidades de referencia de las cuales pueden deii-

. ')
varse otras unidades,” 31> 3% 45

SUPLEMENTARIAS \

/ DERIVADAS

/ BASE

Unidades base

Cantidad Nombre Stmbolo
tongitud metro m
masa kilogramo k
tiempo segundo 8
corriente eléctrica ampere A
temperatura termodinamica kelvin K
intensidad luminosa candela cd
cantidad de materia mole mol
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UNIDADES SUPLEMENTARIAS

Las unidades suplementarias ocupan una posicion no definida y
CGPM (Conferencia General de Pesas y Medidas) no ha decidido si
agregan a las unidades base o a las unidades derivadas. Existen sola
mente dos de estas unidades: la unidad de dngulo plano, el radi
(rad) y la unidad de dngulo sdlido, el esterradian (sr). Justamente
como las unidades base, las unidades suplecmentarias pueden ser usada
para formar unidades derivadas, por ejempio, el lumen y el lux.

UNIDADES DERIVADAS

Del producto de la multiplicacion de una unidad base por si misma
o combinando dos o mds unidades base por simple multiplicacion
division es posible formar un grupo numeroso de unidades derivadas
del SI; por ejemplo, la unidad derivada de volumen es el metro ciibico
y la unidad derivada dec velocidad es el metro por segundo, etcétera.

Entre las unidades derivadas se encuentran las unidades utilizadas
en radiaciones ionizantes.

UNIDADES DE MEDIDA EN RADIACIONES IONIZANTES

Cantidad Unidad S Simbolo
energia joule J
dosis absorbida gray Gy
dosis equivalente (sievert) Sv*
carga eléctrica coulomb C
actividad becquerel Bq
exposicion ‘ coulomb/kg Clkg

* Fl sievert no es una unidad del Sistema Internacional de Unidades de Medida,

1 joule = 1m? kgfs
1 gray = 1J/kg

1 becquerel = 1/s
Tcoulomb = 1As

1 sievert = 1 Jkg

120



La diferencia entre el gray vy el sievert es la siguiente: el gray esuna
edida de la dosis absorbida en el medio dispersor por cualquier tipo
e radiacién ionizante, en cambio el sievert es la dosis absorbida que
toma en cuenta la calidad de la radiacion, la rapidez de la dosis y el
raccionamiento con el cual se administr6 la dosis y se utiliza para fines
e proteccion radioldgica.

PREFIJOS SI

Para algunos propdsitos las unidades base y las derivadas del SI
resultan inadecuadas para la prdctica por ser muy pequefias o dema-
siado grandes, y para evitar esta dificultad el Sl incorpora una serie de
prefijos, por medio de los cuales es posible formar miltiplos y submuil-
tiplos decimales de las unidades SI.

Multiplos
Factor Prefijo Simbolo
1018 exa E
10!S peta P
102 tera T
10° giga G
10°¢ mega M
10° kilo k
10? hecto h
10! deca da
Submuiltiplos
Factor Prefijo Simbolo
10! deci d
10-2 centi ¢
1073 mili m
1078 micro u
10-° nano n
10-12 pico p
1015 femto f
1018 atto a
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rad

rem
curie
roentgen

Viejas unidades

rad

rem (nueva unidad sicvert)
curie

roentgen

no sop unidades Sl

Unidades ST

gray

becquerel
coulomb/kg

Conversiones entre rad y gray

trad = 102Gy 100mrad = 1mGy

1 rad = 107% i/kg 5 rad = 5¢Gy

100rad = |Gy 200 rad = 2 Gy

1Gy/s = 100rad/s 100 mrad/h = 0.278 uGy/s

1Gy/s = 3.6 X 10° rad/h 10 mrad/h = 27.8nGy/s

1rad/h = 2.78 LGy /s 1 mrad/h = 218 uGy/s
Conpersiones entre rem y sievert

1 rem = 10_3 T kg lrem = 1 ¢Sv

I rem = 107" Sv l rem = 1 mSv

1 Sv = 100rem Srem = 5 ¢Sv

lrem/h = 2,78 j1Sv/s 1Svls = 100 rem/s

Conversiones entre curie v becquerel

1 = 3.7X10' 1¢i = 3.71X10'Bq

1 Bq = 1/s 1Ci = 37GBq

1Bq = 27xX107 M 100 mCi = 3.7GBq

1G = 37%10"%Bq ImCi = 37MBq

1 G = 37 GBg 100uCi = 3.7 MBq

100G = 37 TBq 1uGi = 37kBq
Conversiones entre roentgen y coulomb fkg

1 C/ke =  3876R 1 mR = 0.258 uC/kg

1R = 258X1077C/kg | 10mR =  2.58 uClkg

1R = 0.258 mC/kg 100 mR = 25.8 uC/kg

1R = 258 uC/ke 1000mR = 258 uC/kg

1 C/kes = 3876 R[s 100 mR/h = 7.17 uClkgs

1 Clkgs = 14 mR/h 10mR/h = 717 pClkgs

1 000 mR/h = 717 uClkgs 1 mR/h = 71.7 pC/kes

En este apéndice se presentd solamente un resumen del Sistema

Internacional de Unidades de Medida en radiaciones ionizantes.
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Apéndice B

PROFUNDIDAD TRANSITORIA DE EQUILIBRIO
DE PARTICULAS CARGADAS (EPC)

En teoria, la profundidad transitoria de equilibrio de particulas
cargadas (EPC) es la region en la cual un nimero idéntico de electrones
son frenados y a la vez puestos en movimiento en un mismo volumen.’

Si el alcance promedio de ios electrones secundarios que fueron
puestos en movimiento es muy corto comparado con la trayectoria
media de los fotones primarios y si ademds no hay una apreciable
pérdida de la cantidad de energia en las interacciones, entonces el EPC
se presenta sobre toda la region de influencia de la energia de los
fotones, esta region puede definirse como el lugar en donde el kerina
es idéntico a la dosis absorbida (figura 4.1).

Antes de la profundidad de EPC, mis electrones son puestos en
movimiento que los que son frenados, esta region es conocida como
la region de incremento y en ella la dosis no es proporcional al kerma
debido a la atenuvacion del haz primario. Sin embargo, un estricto
equilibrio de particulas cargadas no puede ser alcanzado uniformemente
en ¢sta region, pero puede existir una condicién transitoria de equi-
librio de particulas cargadas; esta condicién se logra sila energia de los
fotones primarios es tal que el alcance de los electrones secundarios
liberados en el medio es comparable a la trayectoria media de los foto-
nes, En esta region la dosis absorbida no es igual al kenma, pero es
lincalmente proporcional a €l y sélo sigue la atenuacidn exponencial
del tlujo de fotones. Si los electrones pierden una cantidad aprecia-
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ble de energia en un nimero pequefio de interacciones, entonces I
diferencia entre el kerma y la dosis pueden ser significativas; sin ¢m
bargo, esto no es ¢l caso para energias de fotones para uso médico, lo
cuales inciden en un medio dispersor de bajo nimero atémico.

Se sigue entonces que en la region transitoria de EPC, la energi
absorbida decrece exponencidlmente con la profundidad paralela a l
energia liberada en el medio. Finalmente cualquier modificador del
haz en su trayectoria producird dispersion de particulas dando com
resultado una mayor influencia en la dosis en Ia region de incremento.

Para una distancia blanco-piel infinita, la divergencia del haz o la
componente de los electrones primarios presentes en el haz incidente
tienen un pequefio efecto sobre la medida de Ia dosis en el medio
dispersor. La profundidad de dosis mdxima a una distancia blanco-piel
infinita puede ser considerada como una posicion antes de la cual existe
un transitorio equilibrio de particulas cargadas; csto por supuesto es
verdadero solamente si la razon de la dosis absorbida y el kerma perma-
nece constante con la profundidad, lo cual es razonable suponer sobre
las profundidades pricticas que se encuentran en radioterapia.

La profundidad transitoria de equilibrio de particulas cargadas
puede definirse como la profundidad de dosis mdxima sobre el eje
central del haz bajo condiciones de buena geometria; por definicién
de buena geometria, ésta se alcanza cuando la radiacién dispersa no
afecta al punto en el cual se hace la medicion de la dosis.** Para propé-
sitos de dosimetria se logra cuando un cambio en ¢l tamafo del campo
o un cambio de la distancia blanco-piel no afecta la Jocalizacion de la
profundidad de dosis mdxima y la curva de atenuacién del haz de
rayos X.

F. Bagne,’ realiza mediciones de la profundidad transitoria de equi-
librio de particulas cargadas para diferentes energias de aceleradores
lineales en la modalidad de rayos X.
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Apéndice C

VERIFICACION DE LA SIMETRIA
Y APLANAMIENTO DEL CAMPO DE RADIACION
CON TECNICA DE PELICULA

La verificacion de la simetria y aplanamiento del campo de radia-
cion por medio de pelicula y densitometro representa una alternativa
cuando no se dispone de un fantoma con movimientos automdticos.

Las pruebas de simetria y aplanamiento del campo de rayos X
se realizan con la pelicula X-OMAT-TL de Kodak o equivalente. La
pelicula se coloca dentro de un fantoma de placas de acrilico como se
indica en la figura C.1. La distancia blanco-superficie (DBS) es de 90
cm, la distancia blanco-isocentro (DBI) es de 100 cm, la pelicula se
coloca a 10 cm de profundidad (d), el dngulo del gantry a 0°, el dngulo
del colimador a 0° y el tamafio del campo A que se desea verificar se
selecciona a isocentro.

La pelicula se expone a una dosis de 0.10 Gy (10 rad) a isocentro
para obtener una densidad optica en la pelicula entre 1.5y 3.5 (regién
de linealidad de dosis vs densidad Optica en este tipo de pelicula) sobre
el eje central. Ademds esta prueba permite verificar simultdneamente
el tamafio real del campo de radiacion a isocentro.

La pelicula se revela manualmente siguiendo el procedimiento
establecido para este tipo de pelicula, cuidando que la densidad Optica
de la pelicula ya revelada esté entre 1.5 y 3.5 sobre el eje central;
también se puede revelar la pelicula en un procesador auto-
madtico.
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Figura C.1. Arreglo experimental para exponer lIa pelicula al campo de radia-
cion para obtener su perfil y verificar la simetrfa y aplanamicnto del campo A,

Una vez revelada la pelicula se procede a realizar las mediciones de
la densidad éptica con un densitémetro de un milfmetro de didmetro
de abertura, a través del campo de radiacidén impreso en la pelicula,
anotando los vafores de densidad Optica con su respectiva distancia al
eje central. Con los datos obtenidos se realizan las pruebas de simetria
y aplanamiento, asi como el tamaiio real del campo de radiacion; estas
pruebas se pueden realizar analiticamente, es decir, sin representar
los datos grificamente. Las pruebas de simetria y aplanamiento se
efectiian con los procedimientos ya descritos en el capitulo 3; pero
para estimar el tamafio real del campo de radiacidon A, se aplica una
regresion lineal de la densidad optica (DO) normalizada al 100% con
la distancia al cje central de cada medida posterior a los puntos que
definen el perfil del campo de radiacién (80% DO)y se calcula el valor
esperado Y (50% DO) para cada uno de los semiejes G, T, Ay B, el
tamafio real del campo de radiacién se obtiene de la suma ?G oAt

YToB
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emplo

Se verifica la simetria, aplanamiento y tamafio real del campo de
yos X en el eje G-T para un campo A de 20 cm X 20 ¢m a isocentro.
bs datos obtenidos de las lecturas de la densidad optica del perfil
1 campo de radiacion se presentan en la tabla C.1,en esta tabla se

abla C.1. Valores obtenidos para verificar ia simetria, aplanamiento y
tamafio real del campo de rayos X de 8 MV en el eje G-T,
para un campo de 20 cm X 20 cm

Densidad
DEC Densidad Optica Optica normalizada
Medida (cm) al eje central (%)
Eje G EjeT Eje G EjeT
1 eje central|  2.90 2.90 100.0 1000
2 0.5 2.92 291 160.7 100.0
3 10 2.94 292 101.4 100.7
4 1.5 2.93 2.93 101.0 101.0
5 2.0 2.95 2.94 101.7 101.4
6 2.5 2.96 2.96 102.1 102.1
7 30 2.98 2.96 102.8 102.1
8 35 2.98 2.97 102.8 1024
9 4.0 3.00 297 103.4 102.4
10 45 3.01 297 1038 1024
11 50 2.99 297 103,1 102.4
12 5.5 3.00 2.98 103.4 102.8
13 60 3.01 2.96 103.8 102.1
14 6.5 3.01 2.96 103.8 102.1
15 70 3.01 296 103.8 102.1
16 1.5 3.00 2.94 1034 101.4
17 8.0 2.97 293 102.4 101.0
18 8.5 2.95 290 101.7 100.0
19 9.0 2.92 2.84 100.7 979
20 9.2 2.85 2.66 98.3 91.7
21 9.4 2.48 1.86 85.5 64.0
22 96 2.10 1.33 722 459
23 9.8 1.51 1.01 52.1 34.8
24 100 1.15 0.84 39.7 30.0
25 10,2 0.88 0.74 303 25.5
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presentan los valores de densidad optica (normalizados y no norn
zados) en funcion de la distancia al eje central (DEC) y en la fi

C.2 se presenta su grifica.
La verificacion del aplanamiento del perfil se realiza aplicands

siguiente ecuacion:

__ Valor mix. sup. — Valor min. inf.
- 2

 103.8% —979%
Ap = 3

= 295%

La verificacion de la simetria se rcaliza sobre el perfil del cam
de rayos X que corresponde de la medida I a la 19, entonces la asi
tria del campo estd dado por:

Ay = 119Gy + Gy + Gy ...+ Gyp) —
(T, + T, + Ty + ... + Ty) 100%/100%

Ay = 1/19(1945.8 — 1 926.3) 100%/100%

A, =1.03%

El tamafio real del campo de rayos X se determina de la tabla C
de la cual se obtienen los valores de la distancia al eje central (DE
y su respectiva densidad Optica normalizada de los puntos posterio
al perfil del campo (80% DO), es decir:

Semieje G Semieje T
DEC DO DEC DO
92 98.3 9.2 91.7
94 85.5 94 64.0
96 72.5 9.6 45.9
98 52.1 9.8 34.8
16.0 39.7 10.0 30.0
10.2 303 10.2 25.5
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Figura C.2. Grifica del perfil del campo de radiacién de 20 cm X 20 cm, medido a 10 cm de profundidad en la pelicula, para
verificar la simetrfa y aplanamiento del haz de rayos X de 8 MV.



Se aplica una regresién lineal de DEC vs DO para cada uno de |
semiejes Gy T y se calculan los valores esperados para una densid
bptica de 50%, es decir:

Yo (X = 50% DO)= 99 cm
Y (X =50% DO) = 9.7 em
Por tanto, el tamafio real del campo de radiacion en el eje G-T es d
?G + ?T =99cm + 97cm = 19.6cm

El tamafio del campo de rayos X por verificarse de 20 cm X 20¢
se fijo con los controles indicadores digitales de tamafio de camp
en isocentro. De los resultados obtenidos vemos que es necesario h
cerles una pequefia correccion a los controles.
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Tabla D.1, Factores de conversion de dosis C), para mediciones
de la dosis en agua, poliestireno y acrilico.

Apéndice D

Energia Agua Poliestireno Acrflico
Cs-137 0.95 0.94 0.95
Co-60 0.95 0.94 0.95
Rayos X (MV)

2 0.95 0.94 0.95

4 0.94 0.93 0.94

6 0.94 0.93 0.93

8 0.93 0.93 092

10 0.93 0.92 0.92

12 0.92 0.92 0.91

14 092 0.92 091

16 091 0.92 091

18 091 0.92 091

20 0.90 0.92 0.90
25 0.90 0.92 092
30 0.89 0.91 0.89
35 0.88 0.90 0.89
40 0.88 0.90 0.88
45 0.87 091 0.89
50 0.87 0.91 0.89
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Apéndice E

GENERALIDADES DE LA PLANEACION
DEL TRATAMIENTO

INTRODUCCION

El uso de radiaciones ionizantes en el tratamiento radical o palia-
livo de pacientes con cancer requiere del conocimiento exacto de la
magnitud de la dosis absorbida en el volumen tumoral.

La precision requerida en radioterapia es probablemente Ia mads
critica de todas las disciplinas oncoldgicas.'® Predicciones basadas en
nuestro entendimiento de la biologia del cdncer nos indican que peque-
fias diferencias en la dosis dada al volumen tumoral puede tener efectos
profundos en la probabilidad de la cura final,

La precision en radioterapia se requiere en diferentes direcciones.
La primera precision es el conocimiento exacto de la dosis prescrita
y para lograr este conocimiento se necesita de una evaluacién con-
tinva de los resultados finales del tratamiento y de la investigacidn
clinica para definir exactamente como sea posible la dosis apropiada
que se dara al paciente. Desafortunadamente nuestro conocimiento
en esta drea es limitado.'® La prictica general se resume a dar una dosis
tolerante a través del tejido sano-adyacente al tumor y rogar que ésta
sea la suficiente para el control del tumor. Una segunda precision
involucra la fisica de radiaciones y las matemadticas aplicadas a radio-
terapia, es decir, se requiere de cierta precisidn y exactitud para medir
los diferentes pardmetros del haz de radiacion, asi como el cdlculo de la
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atenuacion del haz a través del paciente hasta llegar al tumor; en es
dreas se puede alcanzar una precision bien definida.

La precision y exactitud es mds critica en el manejo de tumores
cabeza y cuello donde la 6rbita, cerebro y espina ceivical se localiz
y se necesita un alto grado de precisién en el posicionamiento e inm
vilizacion del paciente. En cambio en el tratamiento del térax,abdom
y pelvis generalmente se requiere de localizacion con rayo 1dser,

Asimismo se entiende por optimizacion de la dosis la obtencion
la mdxima curabilidad o paliacién del tumor con las minimas secuel
al tejido sanc; ademds solo se puede hablar de optimizacién de
dosis dada a tumor cuando previamente se ha efectuado la plane
cion del tratamiento.

PLANEACION DEL TRATAMIENTO

Se entiende por planeacion del tratamiento la definicién del volume
blanco, andlisis de alternativas, seleccién y verificacién del plan, dos
metria y optimizacién del mismo, asi como su evaluacion; pero pa
llegar a Ia planeacion del tratamiento se requiere de la evaluacion clf
nica de la enfermedad y localizacién del tumor (figura E.1.').

El tratamiento radioterapéutico del cdncer es un trabajo multi
disciplinario donde cada uno de los integrantes del departamento d
radioterapia juega un papel importante en la planeacion, aplicacién
evaluacion del tratamiento del paciente (figura E.2).

La figura E.l representa un resumen de la trayectoria que deb
seguir un paciente al ingresar al servicio de radioterapia.

La figura E.2 pemnite conocer las funciones que desempefia el
personal adscrito a los departamentos de radioterapia y fisica, en los
esquemas de tratamiento de pacientes con radiaciones ionizantes, de
la misma figura vemos el papel tan importante que tiene el fisico en la
lucha ¢ontra el cdncer.

Las figuras E.1 y E.2 representan la sistematizacion de un servicio
de radioterapia.

REPRESENTACION DE LA DISTRIBUCION DE LA
DOSIS POR CURVAS ISODOSICAS

La distribucion de la dosis dentro de una drea o volumen puede sér
representada por un arreglo de mimeros o por un conjunto de con-
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Flujo de pacientes

EVALUACION CLINICA

— Patglogia
Radiologia

~ Medicina nuclear

— Tomografia, etcétera

3

- Exdmencs clinicos y diagnos
tico

~ Tipo y estadio de la enfermedad

}

DECISION TERAPEUTICA

Objetivo de! tratamiento (cuna
o paliacién)

Seleccion de la modalidad del
tratamiento

i

l

LOCALIZACION DEL TUMOR

— Contorno del paciente
— Delinicion de} volumen blanco
— Definicién de drganos sensitivos

l

PLANEACION DEL TRATAMIENTO

Calibracion y prueba de

equipos
!

Registre de datos del
equipo

- Simulacion

— Cileulo del plan de tratamiento
- Anilisis de alternativas

— Seleccion del plan

- Verificacion por pelicula

— Procedimiento de dosimetria jo{

I

TRATAMIENTO

Compensadores
Inmobilizadores
Protecciones
Moldes
Mascarillas

— Cilculo de tiempo-dosis

~ Verificacion de la dosimetria
— Recolocacion del paciente
Peliculas de localizacion

t

|

EVALUACION PERIODICA

De la respuesta tumoral y tole-
rancia del paciente durante el

tratamiento

EVALUACION CONSECUTIVA |

Figura E.1. Carta simplificada de un servicio de radioterapia,
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equipos de radioterapia

T

Huja de registros de log
equipos

[ Fisico

PLANEACION DEL

TRATAMIENTO — Tée. simulador . _Fisico
Simulacion Radioterapeuta Dosimetrisia

e Dosimetrista . ____Fisico

- Calevlo del plan de tratasmuents
. Radiotevapewta _.._____Dosimetrina
Andlisis de altemativas J= plancs Fisico

de tratamiento —— Radioterapewta e~ Fisico
Dosimetrista

Seleccion  del plan ¢r  tata .
Tée. simulador . Radioterapeuta

miento — .

Téc. radioterapia
Verificacion del tratamisnatocon |_____ Fisico e DosIMEt rist 2
pelicula Radioterapeuta Tée. Simulador

- Cdleulo de dosis

T

- Ayudante ée Fisico . Fisico
lfumpcnsadmcs‘ profeeciunes, ~—— Dosimetrista Radivterapeuta
inmovilizadores, moldes y mascarillay 1éc. moldes

[

TRATAMIENTO

Cilculo de tiempes, unidades
monitor y dusis
Fisico
——= Radioterapeuta
Téc. radiotsrapia

Verificacion del plan de (rata.
miento

i

Dosimetrista

i

Reposicionamiento de} paciente

'

Toma de pelicuia d¢ localiza-
cién ]

[

EVALUACION PERIODICA

Radioterapeuta ——— Téc. radioterapia
- Respuesta del mor y tole-
rancia durante el tratamiento

r

Soparte de culdados

[

EVALUACION CONSECUTIVA

-—— Radioterapeuta
Enfermera

- Evaluacion de larespucstael ta- |7 Radioterapeuta

tamiento

Figura £.2, Funciones del personal en radioterapia.
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omos de isodosis. Las curvas de distribucion de isodosis se pueden
representar en diferentes formas: *2

I. Las curvas pueden representarse por lineas de igual dosis en gray,
por ejemplo 10 Gy, S Gy, 1 Gy, ctcétera.

Las curvas se pueden representar por lineas de igual dosis norma-
lizadas a una dosis dada, designdndoles como 100% a cada uno
de los campos o especificando el peso de los mismos si no son
iguaies sus contribuciones al tumor. Por ejemplo 170, 160%,
etcétera (ejemplos 6.5, 6.6,6.11 y 6.12).

3. Las curvas pueden representarse por lineas de igual dosis, relativas
a la dosis mdxima dentro del volumen de interds, es decir, la’
region para la cual se desea dar una dosis tumor especifica para
propdsitos terapéuticos; esta dosis mdxima se designa como 100%,
asi las curvas de isodosis se pueden representar como 90, 80%,
etcétera (ejemplos 6.5,6.6,6.11y 6.12).

oI
.

DEFINICION DE DOSIS MAXIMA

La dosis maxima (100%) ocurre hablando estrictamente en un punto
o algunas veces en una pequena drea. Sin embargo, no siempre es posi-
ble localizar la posicion exacta de este punto de dosis mdxima (relativa
a la dosis dada) con una exactitud mayor de 1 0 2%; es por eso que
se designa a 100% como 2% menos de la mdxima dosis estimada en
el volumen de interés,

Debemos tomar en cuenta que 100% de dosis no es sinénimo de
dosis tumor; en esta seccion el tumor se considera dentro de la curva
isoddsica de 90%. El lector es libre de definir la dosis tumor para pro-
positos de tratamiento como el minimo (90%), el mdximo (100%) o
el promedio (95%); la mds frecuentemente usada es la curva modal
o algin otro valor. Algunos lectores prefieren extender los limites
al contorno de 80% cuando no se dispone de una computadora que
optimice el plan de tratamiento. :

CONSIDERACIONES PARA LA PLANEACION
DEL TRATAMIENTO

Algunas consideraciones que deben tomarse en cuenta en la planea-
cion del tratamiento se presentan a continuacién:*?
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1. En la terapia convencional de rayos X de 200-250 kV, ¢l factol
limitante es usualmente la tolerancia de la piel; ademds el porcen)
taje de dosis en profundidad que contribuye cada campo al tumol
es pequefio (15-40%), asi que se requiere de varios campos pa
el tratamiento. Sin embargo, usando radiacién de alta energia, €
problema se simplifica grandemente; la tolerancia de la piel ya n
es un factor limitante (siempre y cuando no se exceda la toleranci
de los tejidos vecinos a la piel) y un mdximo de seis campos s
necesarios para el tratamiento; en la mayoria de los casos sola
mente tres o cuatro campos dan una distribucion de la dosi
satisfactoria.

2. El uso de un nimero pequefio de campos juntamente con la virtual
eliminacién de la tolerancia de la piel como factor limitante, da
al radioterapeuta mucho mds libertad en la planeacién del trata-
miento.

3. La exactitud del direccionamiento del haz de radiacion es proba-
blemente mds importante con rayos X de alta energia que con
rayos X de 250 kV.

4. En ausencia de bolus o aplicadores de cera los campos oblicuos
deben ser compensados o corregidos.

5. Por otra parte, las correcciones para el tamafio del cuerpo y compo-
sicion son pequefias y ficil de aplicar para rayos X de alta energia,

6. Un importante desarrollo de hace dos décadas es el uso de planes
de tratamiento precalculados, es decir, las cartas de distribucién de
dosis pueden ser aplicadas con o sin correccion a un gran nimero
de pacientes que requieren un plan de tratamiento individual.

7. El uso de computadoras en el plan de tratamiento ha venido revo-
Iucionando el concepto de planeacion del tratamiento.

PLANES DE. TRATAMIENTO PRECALCULADGS

1. Cuando dos campos oblicuos (especialmente con cufias) son apli-
cados unilateralmente a un paciente, la distribucion isoddsica es -
independiente del crntomo del paciente, siempre y cuando se
Hene el espacio entre la superficie y la entrada de los haces con
cera (bajas energias) o con un compensador (altas energias). Si se
prepara una serie de cartas de distribucion de dosis para diferentes
tamafios de campo y otros parimetros, se puede encontrar una

138



distribucion adecuada para cualquier paciente con un tumor
susceptible de abordarse con esta técnica. Esta técnica fue intro-
ducida para filtros con cufia usados con rayos X de 250 kV, pero
es mds versdtil con rayos X de alta energia.

P. En la irradiacién tangencial de las paredes de la mama, la distri-
bucioén de la dosis en un paciente individual es determinada por
solo dos parametros geométricos: 1a separacion entre los dos
campos opuestos y la curvatura de la pared de la mama. Asiuna
serie de planes de tratamiento pueden ser preparados para dife-
rentes valores de esos pardmetros.

3. En la teleterapia de los parametrios, suplementaria a la terapia
intracavitaria con radium o cesio, se usan campos opuestos sola-
mente y los parimetros son el tamafio del campo y la separacion
entre los campos opuestos.

4. Cuando se usan tres o mas campos en la irradiacion de ambos lados
del cuerpo, el tamafio y la forma del paciente es una variable que
actia contra el uso de planes precalculados. Sin embargo, tales
planes pueden todavia ser usados si siguen el principio de igual
contribucidn de cada uno de los campos al centro de convergencia,
esto es, la dosis aplicada se incrementa con la distancia superficie-
centro del tumor.

LA COMPUTADORA EN LA PLANEACION
DEL TRATAMIENTO

En la actualidad solamente un pequefio nimero de centros de
radioterapia tienen acceso a una computadora; esta proporcién da la
posibilidad de que un solo centro de computacion ofrezca servicio
a un cierto nimero de instituciones que carecen de computadora. Asi-
mismo el uso de computadoras en la planeacion del tratamiento es
ampliamente debatida; pero mds alld de estos comentarios, las compu-
tadoras ticnen las siguientes funciones en radioterapia:

Primero. Las computadoras pueden manejar una gran cantidad de
informacion comparada con la que puede manejar el ser humano.
Segundo. El uso de las computadoras para la planeacion del trata-
miento con campos miltiples no es solamente su uso mds importante,
sino también son ampiiamente usadas en la dosimetria de implantes
de fuentes radiactivas incluyendo la dosimetr{a intracavitaria; ademds se
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pueden realizar planeaciones con haces en movimiento, dosimetrs;
de campos irregulares y otras funciones mds,

Tercero. No cabe duda que los planes de tratamiento precalculado
tienen un lugar importante en teleterapia, especialmente cuando mds
mds instituciones construyen en un periodo sus propias bibliotecas
manuales de planes de tratamiento usando las computadoras.

En la planeacién del tratamiento al menos cinco funciones de 1
computadora pueden ser consideradas:

1. La computadora optimiza la planeacion para cada pacientc toman
do en cuenta las caracteristicas (incluyendo la composicién de
cuerpo) especificas del individuo.

2. Investigacion de nuevas técnicas para la plancacion del tratamiento
tal como algoritmos para ecuaciones que describan los campos d
radiacion y la modificacion de los mismos por factores fisicos
geométricos y anatdmicos.

3. Fl resultado del efecto de los diferentes pardmetros sobre la distri
bucién de la dosis en un volumen de interés como resultado de la
suma de varios campos o planes de tratamiento.

4, Para analizar tratamientos ya realizados y compararlos estadisti-
camente con los resultados clinicos.

5. Para la preparacién de una biblioteca o atlas de plancaciones para
tratamientos precalculados.

Cada una de las funciones anteriores de la computadora en la planea-
cion del tratamiento tiene sus propios defensores y la discusion sobre
este tema no duda dei uso continuo por muchos afios de la compu-
tadora. No es proposito de esta seccion defender cualquier posicidn;
sin embargo, en ¢l curso del uso de las computadoras han surgido
nuevas ideas relacionadas con el tema y se pueden hacer los siguientes
comentarios:

a) La acumulacion de miles de planes de tratamiento no necesaria-
mente nos guian a un mejor entendimiento del juego de los dife-
rentes pardmetros que se presentan en la planeacion; el problema
real no es la produccion de mds y mds cartas isoddsicas para el
andlisis practico de datos. Un conjunto completo de cartas isodd-
sicas contiene mucho mds informaciéon para mds propositos,
Cuando una radioterapeuta examina un modelo de distribucion
de curvas de isodosis para adecuarla a un paciente en particular,
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b)

d)

6l extrae cierta informacién del modelo, tal como la posicion y
tamafio de Ia region de 90, 80%, etc., y la dosis a unos cuantos
puntos e ignora el resto de la informacion.

Muchas de las mismas consideraciones anteriores surgen con los
planes de tratamiento precalculados. Si hay una docena de planes
para cscoger uno no hay problema; sin embargo, si hay cientos de
alternativas para el plan de tratamiento, la eficacia del proceso
de scleccion dependerd del método de clasificacién adoptado.
Una clasificacion basada en los parametros de entrada (tamailo
del campo, energia del haz, ctc.} es improbable que sea satisfac-
torio v una clasificacién de los pardmetros de salida, es decir, de
la distribucion de dosis obtenida enuna regién del cuerpo, se redu-
cirfa otra vez al problema de la extraccion de las caracteristicas
bdsicas de los modelos de distribucion de dosis.

En algunas ramas de la ciencia y la medicina, asi como en dosi-
metria, las computadoras pueden resolver problemas que de otra
forma serfan insolubles. Sin embargo, este no es el caso en la pla-
neacion del tratamiento con campos muiltiples; en este campo la
principal ventaja de la computadora es que el tiempo de espera
entre la formulacion de la prescripcion de un tratamiento y la pro-
duccion de un plan de distribucion de dosis optimizado puede
ser pricticamente eliminado. Mientras que la planeacion del trata-
miento manual se basa en una distribucion idealizada en un medio
homogéneo, quizd realizada con una correccion inadecuada para
pulmon y otros tejidos, ésto no puede representar una ventaja
frente al tratamiento optimizado individual planeado con la com-
putadora.

La computadora promete ser de gran valor en el uso de toda Ia
informacion contenida en las cartas isoddsicas para la estimacion
de la dosis integral con campos miiltiples.

Dia a dia se va optimizando la planeacion del tratamiento con la

aparicion de nuevas tecnologias, asi por ejemplo, en la actualidad,
algunos tomdgrafos computarizados traen consigo una computadora
adicional que permite realizar la planeacion del tratamiento en forma
directa con la informacién que le entrega el tombgrafo y esto repre-
senta una gran ventaja en la dosimetria por la correccién de inhomo-
geneidades del cuerpo del paciente, ademds minimiza los errores huma-
nos en la localizacién exacta del drea del volumen tumoral.
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Apéndice F

INCERTIDUMBRES EN EL TRATAMIENTO
DE PACIENTES CON ACELERADORES LINEALES
DE ELECTRONES

UENTES DE ERROR

Para prescribir una dosis a tumor con una exactitud de + 5%, debe-
os tener en cuenta las fuentes comunes de errores para poder mini-
izarlas. Las cuatro dreas donde los errores pueden ocurrir son:>3

Calibracion del acelerador lincal de electrones (calibracion de las
unidades monitor),

Cilculos de dosis (planeacion del tratamiento).

Factores fisicos del tratamiento.

Ejecucion diaria del tratamiento.

ALIBRACION DEL ACELERADOR LINEAL

Obviamente, si se comete un error durante la calibracién de las
nidades monitor, la dosis prescrita a tumor no se podrd dar con la
exactitud requerida.

La calibracién de las unidades rnonitor s¢ debe realizar periddica-
mente como se indica en el capitulo 3.

La medicion de la dosis se debe realizar como lo especifican los
protocolos hechos para este fin (bibliografia, capitulo 4) y con una
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cdmara de ionizacién previamente calibrada en un centro regional
calibracién secundario; esta cimara deberd ser calibrada al menos ca
dos afios. La respuesta de la cdmara de jonizacion deberd ser veri
cada periddicamente con una fuente radiactiva calibrada de referen
para detectar ur posible mal funcionamiento de la misma,

Sin embargo, ¢on una cdmara de ionizacién recientemente ¢
brada, la dosis absorbida en agua se determina con una exactitud
* 3% pararayos X de alta energia.

CALCULOS DE DOSIS (PLANEACION DEL TRATAMIENTO)

Se pueden llegar a cometer errores aritméticos cuando se utiliz
ecuaciones para el cdlculo de la dosis absorbida en el medio disperso

Los errores cometidos al realizar Ia lectura de los valores de dos
en profundidad y otras tablas de dosimetria provocan inexactitudes e
el cdlculo de la dosis absorbida, por eso todos los cdlculos deber
verificarse cuando menos dos veces (de ser posible por dos person
diferentes} antes de iniciar el tratamiento. El uso de computador
minimiza los errores antes descritos, siempre y cuando los algori
mos y los datos sean alimentados en forma correcta a la computador.

Los datos tomados del paciente, tal como medidas del espesor

medidas de la distancia blanco-piel, medidas del contorno, localizacié
del haz en la posicion de entrada, tamafio del campo y otros pard
metros deberan determinarse con mucho cuidado para minimizar lo
posibles errores.

Como todas las tablas de dosis en profundidad han sido generad
en mediciones en un medio dispersor homogéneo (agua), inexacti
tudes de dosimetria pueden ocumir durante el tratamiento debido
inhomogeneidades, por lo que se deberdn hacer correcciones por inh
mogeneidades en fa trayectoria del haz.

FACTORES FISICOS EN EL TRATAMIENTO

Después de haber sido instalada una unidad de radioterapia, s
deberd efectuar una serie de pruebas de aceptacién como se describi
en el capitulo 3. Asimismo se deberd desarrollar rutinariamente u
monitoreo de varios parimetros del acelerador que pueden contribui

¢
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la incertidumbre en la dosis absorbida en tumor, como se describid
n el capitulo 3. El control de estos pardmetros dentro de los limites
Etablecidos nos aseguran un tratamiento en el cual los errores por
ctores fisicos se minimizan.

 JECUCION DIARIA DEL TRATAMIENTO

Cuando los cdlculos de dosis han sido realizados y doblemente
erificados, entonces cl paciente ya puede iniciar el tratamiento.
mexactitudes en la dosis dada a tumor pueden ocurrir debido a la
ficorrecta seleccion de las unidades monitor, por el uso det filtro en
ufia equivocado, por la colocacion errénea de la distancia blanco-piel
otros parametros involucrados en la ejecucion del tratamiento.

Durante el tratamiento del paciente se deberd revisar periddicamente
i hoja de tratamiento para asegurarse que la dosis acumulada dada al
umor es la correcta. Cualquier cambio en los factores del tratamiento,
al como tamaio de campo, DBP o fraccionamiento de la dosis pres-
Crita, se deberdn de recalcular las unidades monitor.

COMBINACION DE PEQUENOS ERRORES

Considerando que en la terapia clinica se realiza un excelente tra-
bajo en ¢l control de los factores fisicos, entonces a continuacion se
hace una estimacioén de la incertidumbre en la dosis dada a tumor en
bl tratamiento del paciente:

1. La calibracion del acelerador esta dentro de + 3%.

La distancia blanco-piel es determinada dentro de 0.5 cm, dando

un error de * 1%,

El campo cuadrado equivalente es determinado con suficiente

exactitud y contribuye con error en la dosis en profundidad

de * 1%.

El espesor del paciente se determina dentro de 0.5 cm y contri-

buye con un error en la dosis en profundidad de = 3%.

5. Los valores de porcentaje de dosis en profundidad se determinan
con una exactitud de + 2%.

6. La varacion de la dosis en profundidad a través del volumen

tumoral es de + 3%.

™~
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7. Las correcciones por inhomogeneidad del tejido se hacen dent

- det2%.

8. Los cilculos de dosis estan dentro de + 1%.

9. Todos los factores fisicos son controlados y no se introduce v
error significativo.

Combinando esos errores cuadrdticamente da un errof mayor (
* 6%, el cual es justamente superior al requerido en el tratamient
del paciente (£ 5%).
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Figura 6.1, Gréfica del factor de campo (F) en funcion del tamafio del campo de radiacion, para rayos X de § MV,




, Apéndice N

Cumpo {cm?)

6¥1

Z’_ s{ AR gt | a0t | 12 | | asr | a6t |18t | o200 | 227 ) 257 | 307
;| 0892 ] 0899 {0905 | 0909 1 0914 | 0917 {0920 | 0921 | 0926 | 0.930 | 0.931 }0.931 | 0.931
2 | 1000 | 1000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.006 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
3 | 0990 | 0990 | 0991 | 0.991 {0.991 | 0991 |0.991 | 0.991 | 0.991 | 6.991 | 0.991 | 0.991 { 0.991
4 | 0960 | 0966 | 0968 | 0969 | 0970 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0972 | 0.972 | 0972 | 0.973 | 0.974
s | 0930 | 0.938 | 0941 | 0.943 | 0.946 | 0.948 |0.949 | 0.950 | 0952 | 0.953 | 0.954 | 0.955 | 0.957
6 | 0898 | 0910 | 0916 | 0920 | 0922 | 0.926 |0.927 | 0.928 | 0.931 | 0.933 | 0.934 | 0.934 | 0.936
7 1 0.866 | 0.880 | 0.889 | 0.895 | 0.899 | 0.902 |0.903 | 0.904 | 0.906 | 0.508 | 0.910 { 0912 | 0.917
8 | 0833|0850 | 0862 | 0.869 | 0.874 | 0.878 [0.880 | 0.882 | 0.884 | 0.887 | 0.889 | 0.893 | 0.896
o | 0806|0822 |0.834 | 0843 | 0.850 | 0.856 | 0.858 | 0.860 | 0.864 | 0.867 | 0.870 | 0.874 | 0.878

10 | 0775 | 0794 | 0808 | 0.818 | 0.825 | 0.831 | 0.834 | 0.837 | 0.841 | 0.846 { 0.848 | 0.853 | 0.857
12 1 0718 | 0739 |0.756 | 0.766 | 0.776 | 0.784 | 0.787 | 0.790 | 0.796 | 0.800 | 0.805 | 0.811 | 0.818
12 | 00665 | 0684 |0.702 | 0.717 | 0.729 | 0737 [ 0.741 | 0.744 | 0.750 | 0.757 | 0.763 | 0.770 | 0.777
1s | 0640 | 0.660 | 0679 | 0695 | 0.706 | 0.715 | 0.720 | 0.723 | 0.730 | 0.735 | 0.740 | 0.746 | 0.754
16 | 0614 | 0635 | 0654 | 0667 | 0.680 | 0.690 | 0.694 | 0,699 | 0.707 | 0.714 | 0.721 | 0.730 | 0.736
18 | 0568 | 0.590 |0.610 | 0624 | 0.637 | 0.647 | 0.652 | 0.657 | 0.666 | 0673 | 0.678 | 0.685 | 0.696
20 | 0527 | 0.547 | 0.566 | 0.582 | 0.595 | G.606 | 0.611 | 0.615 | 0.623 | 0.631 | 0.638 | 0.647 | 0.658
23 | 0488 | 0.506 | 0523 | 0.541 | 0.556 | 0.568 | 0.574 | 0.578 | 0.586 | 0.593 | 0.600 | 0.608 | 0.620
24 | 0452 | 0.469 | 0.487 | 0.503 | 0.517 | 0.528 | 0.533 | 0.538 | 0.547 | 0.555 | 0.563 | 0.574 | 0.587
26 | 0420 | 0436 | 0452 | 0.468 | 0.481 | 0.492 | 0497 | 0502 | 0.512 | 0.521 | 0.529 | 0.540 | 0.551
28 | 0388 | 0405 | 0420 | 0436 | 0.449 | 0460 {0.466 | 0470 | 0.480 | 0488 | 0.495 | 0.505 | 0.518
30 | 0362 | 0375 | 0390 | 0.405 | 0.418 | 0.429 | 0.434 | 0.440 | 0.450 | 0.458 | 0.465 | 0.474 | 0.486
35 | 0208 | 0.312 {0325 | 0338 | 0349 | 0.360 | 0.364 | 0.369 | 0.378 | 0.384 | 0.392 | 0.402 | 0.415

Tabla H.1. Valores de RMT (razdén maxima de dosis en tejido) para rayos X de 8 MV,
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Apéndice 1

Campo {(cm?)

1

Prof 1 31 | ppo | 52 2] 72 | & gt | g0t {122 | usr L zor | 25t | 307
{em)

L | 914 | ot1 | 914 | 915 | 917 | 922 | 923 | 927 | 931 | 939 [ 950 | 950 | 950
> 1 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100
3 1968 | 972 1 972 [ 973 | 970 {972 [ 972 971 | 972 | 970 {971 | 97.3 | 972
2 1 920 924 | 927 | 920 | 929 | 932 | 932 | 932 {932 | 932 {935 | 938 | 938
s | 873 | 878 | 853 | 886 | 887 | 891 | 890 | 894 | 893 | 895 [ 899 | 902 | 90.3
6 | 826 1832 | 839 | 844 | 844 | 850 | 851 | 852 | 855 | 859 [ 864 | 866 | 865
2 | 781 | 78% | 795 | 803 {805 | 810 | 812 | 813 | 818 | 822 | 827 | 832 | 834
s | 738 | 747 | 755 | 764 | 765 | 770 | 775 | 775 | 782 | 787 | 79.3 | 798 | 80.1
o | 608 | 707 | 716 | 725 | 728 | 733 | 739 [ 740 | 747 | 753 | 761 | 768 | 769
10 | 660 | 668 | 680 | 687 | 692 | 609 | 704 {705 { 712 | 720 | 729 | 7136 | 738
12 1 so1 | 509 | 609 | 619 | 624 | 632 | 637 | 640 | 649 | 656 | 669 | 677 | 680
14 | 528 | 537 | sa6 | 555 | s62 | 571 | 576 {579 | 589 | 597 [o61.2 | 620 | 624
15 | 209 [ 507 | 518 | 527 | 533 | 540 | 547 | 554 | 6.1 | s7.0 | 584 | 594 | 59.8
16 1 471 | 481 | 490 | 500 | s05 | 513 | 520 | 524 | 534 | 545 | 560 | 569 | 572
18 | 421 | 431 | 440 | 449 | as6 | 463 | 470 | 47.3 | 485 | 496 | 510 | 520 | 524
0 | 378 | 386 | 395 | 404 | 410 | 418 | 424 | 428 | 439 | 450 | 465 | 476 | 481
2 | 340 | 347 | 355 | 363 | 370 | 376 | 382 | 389 | 398 | 409 | 42.4 | 435 | 440
5 1 304 | 311 319 | 327 | 333 {340 | 346 {352 [ 361 | 372 | 388 | 398 | 402
% | 274 | 280 | 287 | 294 | 301 | 308 | 312 |31.8 | 327 | 338 | 353 | 363 | 368
28 | 246 | 252 1 250 | 266 | 272 | 278 | 283 | 288 | 297 | 307 | 322 | 332 | 337
30 | 222 1 227 1 233 | 240 | 245 | 251 | 256 | 260 | 269 | 280 | 293 | 303 | 308
35 | 171 | 175 [ 181 | 186 | 190 | 196 | 200 | 205 | 211 | 220 | 233 | 240 | 246

Tabla 1.1, Valores PDP (porcentaje de dosis en profundidad) para rayos X de 8 MV y distancia blanco-piel de 100 cm,




€ST

Apéndice J

Campo (cm?)

Prof,

3? 47? 52 62 72 8? g2 107 12? 15? 20? 25t 272
{em}

1 959 | 95.1 95.1 ] 951 953 | 956 | 961 | 963 | 967 [97.0 | 976 | 978 | 97.8
2 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100
3 961 | 963 | 963 | 964 ] 963 | 965 | 964 | 96.5 | 964 | 964 | 965 | 967 | 968
4 910 | 914 | 917 [ 918 | 919 [ 92.1 | 921 | 923 | 923 {922 | 926 | 929 § 930
5 862 | 867 | 87.0 | 873 { 875 | 879 | 879 | 88.2 | 883 | 884 | 888 | 893 | 894
6 81.3 | 82.1 825 1 829 ) 833 | 837 | 838 | 842 | 844 | 845 | 852 | B5.7 | 858
7 768 | 776 | 182 1 787 V791 | 796 | 799 | 803 | 806 | 807 | 816 | 821 | 823
8 794 | 733 1 7141 | 746 § 752 | 757 [ 760 | 764 | 769 | 77.1 | 782 | 887 | 78.8
9 685 | 694 | 700 1 707 | 714 | 719 | 722 | 727 {732 [ 736 | 748 | 754 | 756
10 645 | 654 | 663 | 67.1 677 | 682 | 687 | 69.2 | 698 [ 703 | 714 | 722 | 724
12 575 | S84 | %92 | 60.1 609 | 615 | 620 | 62.6 ] 633 | 638 | 653 | 6610 | 663
14 s13 | 521 | 530 | 538 | 546 | 554 | 559 | 564 | 573 | 578 | 596 | 60.5 | 606
16 458 | 466 | 474 | 483 1 491 | 498 | S04 | 51.0 | 519 | 524 | 544 | 552 | 554
18 409 | 417 | 425 | 433 | 441 | 448 | 454 | 459 | 469 | 475 | 49.5 | 505 | 507
20 366 | 372 | 381 | 389 | 396 | 403 | 409 | 41.5 | 424 | 430 | 450 | 460 | 462
22 327 | 333 | 341 | 349 | 356 | 363 | 369 | 37.4 | 384 | 39.0 | 409 | 420 | 422
24 93 | 299 {306 | 314 [ 320 327 {332 ] 338 | 357 | 353 | 373 § 383 | 385
26 262 | 268 | 275 | 282 | 289 | 294 | 300 | 305 | 314 [ 320 | 339 | 348 | 33.
28 736 | 241 | 247 1 254 Y260 | 266 270} 276 | 284 | 290 | 309 | 31.8 | 320
30 212 | 217 {222 ] 229 | 234 | 240 | 245 | 249 | 257 | 263 | 280 | 290 | 293
35 163 | 167 {172 | 177 182 1 186 [ 19.0 | 194 | 201 [ 206 | 223 | 230 { 232

Tabla J.1. Valores de PDP (porcentaje de dosis en profundidad) para rayos X de 8 MV y distancia blanco-piel de 90 ¢cm.
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CONCLUSIONES

En el presente trabajo se logr6 integrar los procedimientos para los
crterios de seleccion, pruebas de aceptacion, la dosimetria, la cali-
bracion y la planeacion del tratamiento en el uso de aceleradoeres .
lineales de electrones en la modalidad de rayos X, para el tratamiento
de pacientes con cancer.

Este estudio cubre las necesidades bdsicas de los departamentos de
fisica y radioterapia que tiene o tendrd un acelerador lineal de elec-
trones en los aspectos de ensefianza y aplicacion diaria.

Podria decirse que aun cuando existen diferentes métodos para la
calibracion, la verificacion de los pardmetros mds importantes de
los aceleradores lineales de electrones para uso en radioterapia y el
cdleulo de dosis, en este estudio se proponen técnicas desarrolladas con
recursos propics y modestos con que cuenta unainstitucion en un pais
en vias de desarrollo y que instituciones similares podrfan aplicar,
permitiendo asi que el fisico y el médico radioterapeuta tengan el
conocimiento de los diferentes parimetros necesarios para realizar una
dosimetria adecuada del haz de rayos X y de esta forma utilizar los
datos obtenidos para la planeacion del tratamiento que seguird el
paciente con cdncer.

Finalmente los objetivos que se propusieron al realizar este trabajo
han sido alcanzados y se espera que este trabajo sea de utilidad a los
lectores interesados en esta especialidad de la ciencia,

La lucha contra el cdncer continia.
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